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INTRODUCCION

Siempre que se hace uso de radiaciones ionizantes en aplicaciones médicas, se necesita
r la certidumbre de que la dosis absorbida prescrita a un paciente le sea suminisirada
con alta precisidén y exactitud. Se ha demostrade que el éxito o el fracaso de cualguier
tratamiento en el que se hace uso de radiaciones ionizantes depende de la dosis absorbida
aplicada al volumen blanco, dosis que no debe diferir de los valores previstos sino en un
porcentaje muy reducido. Es por eso que en el reporte 24 de la Comision Internacional de
Unidades y Medidas de la Radiacion (ICRU 1976) se llega a la conclusion de que se

necesita una exactitud de 5 % en la dosts absorbida.

Lo que la radiobiologia y la radioterapia modernas han confirmado es la necesidad de
suministrar dosis con alta exactitud, sobre todo cuando se aplican técnicas en las que se
aumenta la dosis prescrita a niveles sin precedentes, como es el caso de la Radiocirugia
Estereotdctica (RCE) donde se aplican dosis de entre 10 a 20 Gy en blancos intracraneales,
generalmente pequefios, en una sola sesidn. Ademds, las posibilidades actuales en
radioterapia usando técnicas modernas de imagenologia para la delimitacidn de volimenes
blanco y aceleradores lineales de electrones (linac) que utilizan la mas alta tecnologia para
la irradiacién de pacientes, solo pueden aprovecharse de una manera adecuada si hay un

alto nivel de precisién y exactitud en la dosimeiria de ia radiacion.

La RCE es una modalidad de radioterapia que utiliza las técnicas més avanzadas de
simulacion virtual con lo cual es posible generar un plan de tratamiento en 3D. Esta técnica
de tratamiento radioterapéutico empez6 a implementarse en nuestre pais a mediados de la
década de los 90. La primer instifucién médica mexicana en ufilizar esta técnica fue el
Hospital San Javier de Guadalajara, Jalisco, cuando en 1995 adquirié una unidad Gamma
Knife. Hoy en dia, son 6 los hospitales en el pais (5 de ellos localizades en la Ciudad de
México) que utilizan esta técnica, ya sea con rayos gamma provenientes de *Co o con

rayos X de alta energia producidos en un linac.



Debido a 1a introduccion de la RCE basada en ua linac, cada dia son mas los hospitales
interesados en implementarla en sus servicios y es poca la experiencia que se tiene en la
dosimetria de los haces pequefios de radiacidén utilizados. Los estudios dosimétricos en
RCE no se limitan a determinar la desis absorbida en un punto, ya que puede haber
estructuras radiosensibles cerca del volumen blanco a iratar por lo que es necesario

determinar su distribucidn espacial de la dosis absorbida.

En RCE la eleccion de los dosimetros es particularmente dificil, ya sea para dosimetria
absoluta © relativa, debido a los altos gradientes de dosis y a la falta de equilibrio
electrdnico lateral, caracter{sticas de los haces pequefics de radiacion utilizados en RC. Lo
anterior requiere que los dosimetros utilizados en estudios dosimétricos en RC tengan una
buena resolucion espacial para poder medir los gradientes de dosis, ademas de que sean lo
suficientemente pequerios para que su respuesta no se vea afectada por la falta de equilibrio

electronico lateral.

En este estudio se eiigieron los Dosimetros Termoluminiscentes (DTL) TLD-100, en su
modalidad de microcubos de I1x1x! mm’, y Peliculas de Tinte Radiocrémico (PTR)
comerciales GafChromic MD-55-2. Estos dosimetros cumplen con los requisitos antes
mencionados. Ademas, existe una gran cantidad de irabajos publicados en la literatura
especializada donde éstos se han utilizado para realizar estudios dosimétricos y para

determinar las caracteristicas de haces de radiacidn pequefios como los usados en RC.

Para determinar la dosis absorbida y su distribucidén espacial en la simulacidn de un
{ratamiento de radiocirugfa, se disefido y fabricé un maniqui esférico de 16 cm de didmetro
de un material equivalente a tejido (metacrilato de metile'). Las mediciones experimentales
se realizaron con rayos X de 6 MV producidos en un linac propiedad del Instituto Nacional
de Cancerologia (INCAN), al cual se acoplaron accesorios para estergofaxia y un sistema

de planificacién de tratamientos de la marca comercial BrainLab para realizar tratamientos
de RC.

" Tembién conocido como acrilico o ucita.



Los objetivos de este trabajo son:

Objetivo General: Desarrollar una metodologia que nos permita implementar el uso de
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DTL y PTR para determinar la dosis y obtener su distribucién espacial en tratamiento
radiocirugia.

Objetivo especifico: Comparar los resuitados obtenidos experimentalmente con
aquellos proporcionades por el sisiema de planificacién de tratamientos, de tal mancra que
se pueda tener ia certidumbre del buen funcionamiento de los sistemas y procedimientos

utilizados en radiocirugia por el INCAN.

En el capitulo 1 se dan Ios antecedentes histdricos sobre el desarrollo de la RCE v sus
perspectivas. Asi mismo, se abordan temas tales como prescripcion de dosis, bases
radicbioldgicas, procedimientos para los cuales la RCE representa una alternativa, tipos de
radiacion utilizada, procedimiento de la RCE basada en un linac y precision requerida en
RCE.

El capitulo 2 contiene definiciones de conceptos bésicos de dosimetria, Se da una
explicacién sobre el funcionamiento de los dosimetros utilizados en este trabajo y se aborda
el tema de calibracion. Ademds, se presenta ¢l algoritmo para el calculo de dosis absorbida

utilizado por el sistema de planificacién de tratamientos BrainLab.,

El capitulo 3 versa sobre la metodologia experimentai y resultados obtenidos, mientras
gue en el capifulo 4 se hace la discusidn de los resultados y se presentan las conclusiones

del trabajo.

Finalmente, se agregan dos apéndices. En el apéndice A se describen los procesos
mediante los cuales interacciona la radiacién ionizante con ia materia y ¢como deposita la
energia en ella. Aqui, se describen solamente aquelios procescs de interaccidn de
importancia para la radioterapia, que tienen lugar para fotones de megavoltaje. En el
apendice B se anexan las hojas de planificacidn de las simulaciones de los tratamientos de

radiocirugia que se realizaron en este trabajo.
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CAPITULO 1
RADIOCIRUGIA ESTEREQTACTICA

En este capituio se dan los antecedentes histdricos y perspectivas de la RCE, asi como
sus bases radiobioldgicas y consideraciones para prescribir ia dosis. De igual modo se
describen los padecimientos para los cuales la RCE representa una alternativa y las técnicas
usadas actualmente, mencionando sus ventajas y desventajas. Fimalmente se describe el
procedimiento a seguir para administrar un tratamiento de este tipo y la precision requerida

en ellos.

1.1 Antecedentes historicos y perspectivas.

En 1951, el neurocirujano sueco Lars Leksell del Karolinska Institute de Estoecolmo,
propuso una modalidad de tratamiento neuroquirurgico a la que llamd Radiocirugia
Estereotactica (RCE) (Leksell 1951). Esta técnica consiste en el uso de haces pequefios de
radiacion externa en conjuncidén con dispositivos para localizar estereoticticamente'
blancos inaccesibles en el interior del cerebro para destruirios. Los primeros tratamientos
de RCE se realizaron usando rayos X de 200-300 kVp, y posteriormente, protones de alta
energia (Leksell 1960). En 1968, ¢l mismo Leksell disefid un equipo especifico para
radiocirugia al que llamé Gamma Knife (GK) el cual utiliza como fuente de radiacidn
pastillas de Cobalto 60, v en el mismo afio, la primer unidad de este tipo fue instalada en el

Karolinska Institute.

Actualmente se pueden utilizar particulas cargadas pesadas aceleradas en un ciclotrén o
sincrociclotrén (por ejemplo iones de helio y protones), rayes gamma y rayos X de alta
energia, para tratar malformaciones arteriovenosas asf como tumores intracraneales
pequefios, tanto benignos como malignos {AAPM 1995). La ventaja de los protones de alta
energia y de otras particulas cargadas pesadas, con respecto a la radiacién electromagnética,
radica en el hecho de su alcance finito y de su distribucién de dosis tan peculiar con la

profundidad. Conforme el haz va atravesando el tejido, la dosis depositada es casi constante

! Estereotaxia se refiere a un procedimiento quirirgico especializade que permite determinar en forma precisa
ia localizacion intracraneal de ciertos procesos patologicos.



con la profundidad hasta cerca del final de su alcance donde la dosis se incrementa
sibitamente a un alto valor, seguide por un rapido descenso a cero (véase figura 1.1). La

regidn de alta dosis al final del alcance de la particula es llamada pico de Bragg {Fabrikant
1684).
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FIGURA 1.1 Distribucion de dosis en profundidad caracteristica de las particulas cargadas pesadas,

mostrando el Pico de Bragg.

Debido al alto costo de una unidad GK?, y de la imposibilidad de muchos paises (entre
ellos México) de poseer un ciclotrdén para acelerar particulas cargadas pesadas a altas
velocidades, en 1974 Larsson y colaboradores propusieron tedricamente el uso de rayos X
de alta energia, producidos con un acelerador lineal de electrones (linac), para ser usados en
radiocirugia (Larsson et al 1974). Diez afios mas tarde fueron publicados los primeros
reportes clinicos de radiocirugia utilizando un linac (AAPM 1995). Desde entonces, un
gran nimero de centros hospitalarios en todo el mundo ha adoptado esta técnica v ta ofrece

como alternativa cada vez mas extendida para fratar un creciente nGmero de lesiones

* Baste saber que desde 1968 en que fuc instalada Ia primera unidad en Estocolmo, hasta 1987, habia tan sdlo
cinco unidades de este tipo alrededor del mundo: 2 en el Estocolmo, Suecia; 1 en Buenos Aires, Argentina; |
en Sheffield, Inglaterra y 1 en Pittsburg, USA.



intracraneales. Ademds, cabe sefialar, que Gltimamente se estdn realizando estudios sobre la
viabilidad de utilizar una unidad de “’Co de teleterapia en tratamientos de radiocirugia

{Poffenbarger ef af 1998).

Con Ia RCE es posible concentrar, en una sola sesidn, altas dosis de radiacion ionizante
(del orden de 10 2 20 Gy) en blancos intracraneales localizados estereotacticamente. El tipo
de lesiones tratadas més frecuentemente son: malformaciones arteriovenosas, meningiomas,
neurinomas del actstico, tumores pineales, metastasis solitarias (de 1 a 3), otros tumores
benignos y neuralgia del trigémino (Friedman ef ! 1998). Puesto que los volimenes blanco
son usualmente pequeftos, 5 a 40 mm de diametro, v pueden estar cerca de estructuras
criticas del cerebro, es necesario depositar la dosis prescrita con suma precision, inclusive
excediendo la precision requerida en radioterapia convencional (Falco er al 1999). A
diferencia de la radioterapia, en donde se busca que la dosis sea lo més homogénea posible
en el volumen blanco, en radiocirugia lo mas importante es buscar la curva de isodosis que
mejor se ajuste al volumen blanco, misma que usualmente se utiliza para prescribir la dosis.
Entre mas baja sea la curva de isodosis con la que se prescribe la dosis, mds grande es la
diferencia entre la dosis prescrita y el maximo de dosis que se alcanza dentro del volumen
blanco, en otras palabras, es mas grande la inhomogeneidad de dosis (Friedman ef af 1998).
La meta final de la radiocirugia es la coincidencia precisa de la distribucion de dosis en el
volumen blanco seleccionado (Colombo et af 1998). Asi, podemos decir que el objetivo de
la radiocirugia es producir necrosis en el volumen blanco, con la aplicacion Unica de una

alta dosis de radiacion, sin afectar considerablemente los tejidos sanos adyacentes
(Podgorsak et al 1988).

L.a RCE se utiliza principalmente en el tratamiento de lesiones intracraneales, va que la
rigidez del craneo asegura que la localizacidn de su contenido permanezca estable. Sin
embargo, recientemente se han propuesto y realizado tratamientos sobre lesiones de la
columna vertebral y del resto del cuerpo, usando sistemas novedosos de inmovilizacién

corporal que garantizan su precisidn.



El desarrollo tecnolégico actual ha permitido el disefio y fabricacién de colimadores de
forma variable denominados micro multihojas (*micro multileaf™) que permiten llevar a
cabo lo que se llama conformacién del iratamiento. Con estos colimadores se puede crear
cualquier forma de haz, para adaptarse al perfil de la lesion desde cada una de las
direcciones de entrada del haz. Esta variacién del perfil del haz a lo largo de multiples
puertas de entrada permite realizar lo que se denomina como radiocirugia conformada
dindmica, en la que en cada punio de giro del brazo del acelerador (ganiry) se deposita la
dosis con una forma “ajustada” y con una energia que puede ir variando. De esta forma, se
consigue dar la dosis necesaria al volumen blanco v 1a menor dosis posible a las estructuras

adyacentes.

Como podemos ver, la RCE es un procedimiento en rapido desarrollo que constituye
una tecnologia emergente que va ampliando las areas de aplicacion y que exige un riguroso

control de calidad para asegurar los resultados deseados.

1.2 RCE: Una ¢écnica interdisciplinaria.

En términos generales, la radiocirugia mediante GK fue desarrollada en la década de los
60 a iniciativa de neurocirnjanos, mientras que el usc de la radiocirugia basada en un linac
comenzd a desarrollarse en la década de ios 80 por equipos interdisciplinarios integrados
por neurocirujanos, radioterapeutas, fisicos ¢ informaticos. Hoy es unanimemente admitido,
y asi se recomienda, que la radiocirugia sea realizada por un equipo interdisciplinario en el

que se incluyan neurocirujanos, fisicos médicos y radioterapeutas.

Los neurocirujanos poseen un detallado conocimiento de la anatomia del cerebro v
neurofisiologia, 1o cual es de suma importancia para identificar estructuras criticas del
cerebro. Son expertos conocedores de los procesos de las enfermedades tratadas con
radiocirugia. Ademas, poseen experiencia y habilidad en neurocirugia convencional, lo cual
les permite identificar a los pacientes adecuados para ser tratados con radiocirugia. Los
radioterapeutas, por su parte, poseen conocimientos y experiencia en los procesos de
lesiones malignas asi como de radiobiologia, lo cual es critico en la seleccion de los

pacientes apropiados para ser tratados con radiocirugia en lugar de radioterapia



convencional o administrar una sobredosis en aquellos que ya recibieron este tratamiento y
persiste un residual tumoral pequefic. Por sus conocimientos y experiencia en la tolerancia
de tejidos sanos expuesios a radiacion y de estructuras radiosensibles, su participacién es
crucial en la planificacién de! tratamiento y prescripcion de dosis. Finalmente, el fisico
médico es de vital importancia en todo proceso en el que se utilicen radiaciones ionizantes
para su uso en medicina, ello debido a sus conocimientos en procesos involucrados con la
interaccidén de la radiacién con la materia. Ellos llevan a cabo los procedimientos de
garantia de calidad que aseguran la precision en los sistemas mecénicos y dosimétricos
involucrados en el depdsito de la dosis en radiocirugia. La Asociacién Americana de Fisica
Médica recomienda que en todo proceso involucrado en radiocirugia esté presente al menos
un fisico médico tal y como es definido por esta asociacion (AAPM 1985). Los
requerimientos de garantia de calidad demandan que cada paso sea verificado per un fisico

¢ independientemente hacer una segunda verificacion por otro fisico {AAPM 1995).

1.3 Bases Radiobiclogicas de ia RCE.

Existen dos diferencias fundamentales en la dosis ietal media para tejidos normales y
tejidos neoplasicos. La primera consiste en la distinta capacidad de regeneracion de las
células normales. La segunda en que el nimero o proporcién de células supervivientes es
muche menor en los tejidos tumorales (Hall 1994). Al depositar una alta dosis de radiacién
a un volumen limitado, Ia capacidad de regeneracion, la histologia y el efecto del oxigeno
juegan un papel importante en la destruccién de células neoplasicas, En otras palabras, el
efecto de una dosis "masiva" en la periferia de la lesidn tiene un efecto radiobiolégico
proporcionalmente mayor, aumentando asi la posibilidad de cura. El tejido cerebral normal

adyacente a la lesidn recibe una dosis substancialmente inferior.

1.4 Consideraciones que se toman en cuenta para prescribir Ia dosis en RCE.

El tejido nervioso sano adyacente al volumen blanco recibird una dosis directamente
proporcional al volumen de la lesién. Sin embargo, ciertas variables deben tenerse en
cuenta ademés del volumen de la lesién. Ellas son: la localizacién de la lesidn, la edad vy
condicidn general del paciente. La experiencia reporiada en la literatura sugiere que cuanto

més voluminosa sea la lesion a iratar, la dosis de radiacién debe disminuir para prevenir la



distribucién de una dosis significativa en los tejidos circundantes no afectados. Hoy en dia
existe una tendencia a disminuir la prescripcién de dosis muy eilevadas, ya que s¢ ha
observado un incremento en la supervivencia de esios pacientes y por ende el namero de
complicaciones descritas en la literatura ha aumentade. E! radioterapeuta debe tener en
cuenta los siguientes principios basicos:

1. Los tejidos de proliferacién lenta pueden responder meses © afios después de la

irradiacion.

't\.}

La respuesta obtenida generalmente refleja la actividad proliferativa méds que la

radiosensibilidad intrinseca del tejido irradiado.

1.5 Padecimientos para los cuales la RCE representa una alternativa.

La RCE permite el tratamiento de determinadas malformaciones arieriovenosas
cerebrales, alteraciones funcionales y de algunos tumores cerebrales (benignos o malignos).
En algunos casos, la RCE juega un papel importante como complemento de la neurocirugia
convencional, cuando con elia no se liegan a obtener los resultados deseados o cuando no
puede ofrecer determinadas garantias de seguridad para el paciente. Tal es ¢l caso de
tamores o malformaciones arteriovenosas que no pudieron ser extirpados en su totalidad o
en los que la intervencidén quirdrgica supone un alto riesgo por las caracteristicas de ia
lesién o del paciente. En otros casos, la RCE no es un complemento sino una alternativa a
tener en cuenta frente a la neurocirugia convencional. A continuacién se da una breve
explicacidn de los padecimientos més importantes para los cuales la RCE representa una

alternativa.

{.5.1 Neurocirugia.

En la mayoria de los casos, la radiocirugia constituye una alternativa a los
procedimientos neuroquirdrgicos que requieren una craneotomia. En algunas ocasiones
¢stos pueden realizarse de forma estereotdctica. En este caso se coloca un marco
estereotactico, ¢ unas marcas, de forma fija en la cabeza del paciente y se obtienen
imédgenes del cerebro de la misma manera que para la radiocirugia. Un sistema de guia se
encuentra sujeto al marco estereotdctico (véase figura 1.2} para dirigir a la lesidn las
herramientas quirdrgicas, o bien se utilizan marcas que, detectadas con un sistema de

cdmaras de infrarrojos, dan informacién de la posicidn de los instrumentos en cada



momento en la pantalla donde aparecen las imégenes del cerebro del paciente. La
utilizacidon de procedimientos estereotacticos permite reducir el impacto de la intervencion

quirtirgica sobre el tejido nervioso sano circundante.

FIGURA 1.2 Marco estereotactico utilizado en neurocirugia convencional.

Se use 0 no equipamiento estereotictico, la reseccidn quirtirgica de una lesion en el
cerebro tiene riesgos para el paciente: riesgos anestésicos, complicaciones quirdrgicas
generales y la posibilidad, quizas la de mayor relevancia, de originar dafio al tejido cerebral
normal o a los nervios craneales. Por otra parte, la craneotomia, en $i misma, requiere
también una estancia hospitalaria mucho mas larga que cualquier procedimiento

radioquirtirgico.

1.5.2 Braquiterapia.

La radiocirugia puede, en muchos casos, constituir una alternativa a la braquiterapia.
Esta 1ltima consiste en la implantacion de fuentes radiactivas dentro del cerebro del
paciente, con la finalidad de administrar una dosis alta de radiacidén a un volumen
seleccionado. Su indicacidon queda usualmente limitada a ciertas neoplasias infiltrantes de

naturaleza muy indiferenciada.




1.53.3 Irradiacion cerebral.

En metastasis cerebrales la terapia con radiacién externa de todo el cerebro es una

alternativa, o bien una medida complementaria a ia radiocirugia. Su accidn afecta también

tejido sano, aunqgue en dosis tolerables gracias al modo fraccionado en que se administra.

)

—
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En los tumores que crecen de forma infiltrante (gliomas) la radioterapia convencional sigue
teniendo un papel importante, v la radiocirugia puede ser un complemento en algunos casos
para depositar una mayor cantidad de dosis en las zonas de restos tumorales visiblies con los

métodos de imagenologia convencionales.

1.5.4 Embolizacion.

La embolizacién consiste en la inyeccién de un polimero en el interior de los vases
sanguineos para ocluir aquellos que presenten alguna patologia. Puede utilizarse por si sola
0 en conjuncion con la neurocirugia convencional y la radiocirugia, para el tratamiento de
las malformaciones arteriovenosas. La radiocirugia puede sustituir a la embolizacién en

unes casos y complementaria en ofros.

1.6 Técnicas usadas en RCE.

En RCE suelen usarse dos tipos de radiacidn: particulas y fotones. En la figura 1.3 se
muestra una comparacion de dosis relativa depositada en tejido cerebral en funcion de la
profundidad de penetracidén del haz para un haz de rayos gamma de Co-60, rayos X de 6
MYV vy un haz de protones con un pico de Bragg “extendido” (vea seccién 1.6.1). En este
gjemplo, cada haz deposita una dosis de 100 unidades arbitrarias en ¢l centro del volumen
blanco. Después de la regidon de incremento, las curvas de los fotones siguen su
comportamiento caracteristico de decaimiento exponencial en la dosis depositada conforme
¢l haz atraviesa el tejido. En este caso la mayor cantidad de dosis es depositada fuera dei
volumen tumoral. El haz de protones con un pico de Bragg “extendido”, en cambio,
concentra la dosis dentro del volumen tumoral mucho mejor que los haces de fotones.
Afortunadamente, esta desventaja de los fotones desaparece cuando se usan haces
miltiples, como los usados en RCE. A continuacién, se da una breve explicacién de las

técnicas usadas en radiocirugia.
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FIGURA 1.3 Comparacion de la dosis depositada por diferenies haces de radiacidn. En este gjemplo el

centro del volumen bianco estd a 7.5 em de la superficie del craneo (Lutz 1993).

1.6.1 Particulas cargadas pesadas.

En 1946, R.R. Wilson fue el primero en proponer el uso de particulas cargadas pesadas
(PCP) en radioterapia (Wilson 1946). Como mencionamos al principio de este capiiunlo, el
efecto radiobioldgico de las PCP consiste en un incremento abrupto de la densidad de
iocnizacidn que tiene lugar al final del trayecto del haz de particulas, depositando asi la
mayor parte de su energia a una determinada profundidad dentro del tejido, con un rapido
descenso de la radiacién en la periferia del volumen blanco a tratar. Con el fin de obtener
una mejor homogeneidad de dosis en el velumen blanco, se combinan varios haces de
diferente penetracion (energia) e intensidad, logrando asi “extender” el pico de Bragg, lo
cual se logra haciendo pasar el haz a través de materiales atenuadores de diferente espesor
(véase figura 1.4) para obtener un haz compuesto. El ancho del pico de Bragg extendido del
haz compuesto en la figura 1.4 esté disefiado de tal manera que sea aproximadamente igual
al ancho del volumen blanco en Ia direccion que incide el haz. El costo tan elevade de los
aceleradores para obtener haces de PCP de alta energia, v la complejidad de su manejo,

limita en la actualidad esta téenica a muy pocos centros en todo el mundo.
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FIGURA 1.4 El “ensanchamiento” del pico de Bragg es resultado de la superposicién de varios haces de
particulas de diferente energia e intensidad (haces A, B, C, D y E) para formar un haz compuesto. El haz A
consiste de protones de 160 MeV. Los haces B, C, D y E son haces de mds baja energia que se obtienen al

hacer pasar ¢l haz A por atenuadores de diferentes espesores {Lutz 1993).

Las PCP depositan la dosis de manera similar a los electrones’, con algunas diferencias
debido a la mayor masa de éstas. Los electrones v las PCP pierden energia debidc a
colisiones (eventos de ionizacion) con electrones contenidos en el material absorbedor. A
diferencia de los clectrones, los cuales describen una trayectoria muy iregular debido a que
son fuertemente desviados por las colisiones que sufre con otros electrones del medio, las

PCP viaian en un camino casi recto de una longitud bien definida.

1.6.2 Gamma Knife.

El GK fue el primer sistema de radiocirugia comercialmentie disponible. En 1968 el
orimer GK, usando fuentes de *°Co, fue instalado en el Karolinska Institute {Wu er af

1990). Los principales componentes de una unidad GK son:

* Aunque los electrones también son particulas cargadas, con el término particulas cargadas pesadas nos
referimos a particulas cargadas con masa mayor a la del electrén.
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1. I.aunidad de radiacién.
Craitro colimadores en forma de casco (4, 8, 14 v 18 mm).
Una mesa de tratamiento.

Un sistema hidraulico.

T B - PUR N

El panetl de control,

La unidad de radiacién consta de un contenedor esférico en cuyo interior se alberga un
cuerpo central hemiesférico que contiene una gran cantidad de fuentes pequefias de *°Co
(201 en los modelos mas recientes), todas enfocadas en un punto comun (isocentro), lo cual
hace posible depositar una alta dosis de radiacién en uma regidén pequefia, sin irradiar
considerablemente los tefidos sanos circundantes al volumen blanco a tratar. La radiacién
emitida por cada fuente es colimada por tres colimadores: los dos primeros estan instalados
permanentemente en el cuerpo central de la unidad de radiacion v el tercero estd definido
por uno de los cuatro colimadores en forma de casco, €l cual define el diametro del haz a 4,

8, 14 6 18 mm en ¢l punto donde convergen todos los haces (véase figura 1.5),

FIGURA 1.5 Vista de un corte ransversal de una unidad Gamma Knife.

Bl recubrimiento, de forma semiesférica, tiene una puerta que se abre para colocar al
paciente y una via de acceso para reemplazar las fuentes. Las fuentes de radiacion se
alinean de tal manera que sus rayos hagan interseccidén en un Unico punto, denominado
isocentro. El marco estereotactico se encuentra rigidamente fijo a la mesa de tratamiento,
de tal manera que cuando la mesa de tratamiento avanza dentro del GK, el isocentro del

volumen blanco debe coincidir con el isocentro del sistema. Una de las ventajas de tal
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sistema es la ausencia de partes moviles durante el tratamiento, lo cual coniribuye a una

mejor reproducibilidad y precision.

El cobalto 60 es un radiontclido que emite dos fotones gamma con energias de 1.17 y
1.33 MeV (1.25 MeV en promedio) y una vida media de 5.26 afios. Las fuentes de cobalto
van decayendo con el paso del tiernpo, de manera que para conservar la misma eficacia s
necesario prolongar el tiempo de tratamiento, hasta que llega a ser necesarjo realizar un

cambioc de fuentes.

1.6.3 Aceleradores Lineales de Electrones.

Un acelerador lineal de electrones (linac) es un sistema en el que se aceleran electrones,
a través de una guia de ondas, los cuales se hacen incidir sobre un material de nimero
atdmico alto {generalmente tungsteno) produciéndose asi rayos X de frenado
{Breamsstrahlung). En la figura 1.6 se muestran los componentes principales de un linac. El
espectro de los rayos X producidos en un linac es continuo, y su energta méxima es igual a
la energia nominal de los electrones acelerados. La energia de los rayos X mas

comunmente usada en RCE es de 6 MV,

Para que un linac pueda ser utilizado en radiocirugia se requiere de una serie de
accesorios, fundamentalmente en lo referente a la colimacién de los haces y al sistema de
fijacion del craneo del paciente. Los colimadores adicionales para obtener los haces
circulares de radiacion utilizados en RC, pueden ser fabricados con cerrobend® en los

mismos hospitales o también pueden ser adquiridos en casas comerciales especializadas.

* Aleacion que consiste de 50% de bismuto, 26.7% de plomo, 13.3% de estafio y 10% de cadmio. Se utiliza
regularmente para fabricar protecciones en frafamientos de radioterapia, con el fin de proteger drganaos o dreas
que no se desean irradiar durante el fratamiento.

i2
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Figura 1.6 Componentes principales de un linac.

Cuando se usa la RCE basada en un linac, los haces de rayos X se dirigen alrededor de
la cabeza del paciente desde una serie de arcos no coplanares convergentes, los cuales son
descritos mediante la combinacion de giros del brazo del acelerador y de la mesa de
tratamiento, haciendo todos ellos interseccidn en el centro del volumen que se desea
irradiar (véase figura 1.7). Las zonas de entrada vy de salida de los haces se encuentran
diseminadas en un gran volumen de tejido cerebral, de tal manera que la dosis en cualquier
tugar fuera del volumen de tratamiento es pequefia. La irradiacidon de tejido normal es a

veces inevitable y puede originar efectos adversos.

FIGURA 1.7 Téenica de arcos miltiples no coplanares convergentes.
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Hoy en dia existen multiples sistemas de planificacion de tratamientos computarizados
para su ufilizacién en RCE basada en un linac. Esios sistermnas {oman en cuenta ia gran
cantidad de factores que se pueden utilizar para irradiar volimenes irregulares: la
planificacién se puede hacer no sdlo por adicién de esferas, sino también con infinitas
combinaciones de los arcos de giro, longitud del arco, dosis de cada arco, combinacidn de
colimadores, etc. La planificacion para el linac es asi muy versatil y facil de adaptar a
cualquier volumen. El proceso, si no se limita a tratar con esferas y se le quiere sacar el

maximo partido, es complejo.

Con ¢l linac se pueden utilizar sistemas de inmovilizacién que permiten, con una sola
planificacion del tratamiento, administrar la dosis necesaria en forma fraccionada. A este
procedimiento, cuando se usa en fraccionamiento corto (2-4 sesiones), suelen llamarle
radioterapia estereotactica, pero aun no hay mucha experiencia en las dosis y nimero de
fracciones mas apropiadas. Cuando se usa en fracciones multiples como en los tratamientos
de radioterapia convencional, permiten aprovechar la efectividad y sobre todo la tolerancia
de la radiacidn administrada en fracciones, con la exactitud en la localizacién que
proporcionan los sistemas de inmovilizacién y con la colimacidn ya sea cilindrica o

conformada.

1.7 Ventajas y desventajas de las técnicas usadas en RCE.

La efectividad de los tratamientos de RCE, sin importar cual sea la técnica utilizada,
dependera del control preciso de todas las fuentes posibles de error en la localizacion de la
lesidn, la fijacion precisa del marco estereotactico en el craneo del paciente, la planificacion
apropiada del tratamiento, ja exactitud en la identificacion del isocentro de la lesidn y la
intensidad de la dosis depositada. A continuacién, se listan brevemente las ventajas y

desventajas de las técnicas de RCE descritas en la seccidn anterior {Lutz 1593},

1.7.1 Particulas cargadas pesadas.

Ventajas:
I. Con ¢l soporte técnico adecuado, este método puede producir la mejor distribucién de

dosis. El mayor porcentaje de dosis total absorbida es depositada en el volumen blanco.
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2. Esposible realizar tratamientos fraccionados.

Desventajas:

{. Los aceleradores de particulas usados para producir haces de alta energia son
extremadamente caros de construir al igual que su mantenimiento.

2. La planificacién de los tratamientos requiere de mucho tiempo en comparacién con los
meétodos en los que se utilizan fofones.

3. El calculo preciso del alcance de las particulas en el tejido es dificil, ademas de que es
una fuente potencial de errores.

4. Los dispositivos modificadores del haz deben ser disefiados y fabricados para cada
paciente, incrementando el tiempe de preparacion v el costo,

5. Existe mas incertidumbre con respecto a la relacién entre dosis y efectividad biologica
(en tejido cerebral) para particulas que para fotones.

1.7.2 Gamma Knife.

Ventajas:

1. Debido a la ausencia de partes moviles durante ¢l tratamiento es un sistema que cuenta
con una alta reproducibilidad.

2. Eltlempo de tratamiento por isocentro es corte.

3. Se puede obtener una buena distribucién espacial de dosis.

4. La planificacion del tratamiento es relativamente sencilla.

5. La forma de los blancos se logra principalmente por geometria de varios isocentros, y
puede ser mejor que para aquellas logradas con un linac para blancos con diametro < 15
mim.

Degventajas:

1. Su costo de adquisicion es relativamente alto, pero mucho mas bajo comparado con un
acelerador de particulas cargadas pesadas.

2. Requiere del cambio de las fuentes cada 5 a 10 afios.

3. Los tamafios de campo son limitados, requiriendo en ia mayoria de los {ratamientos el
uso de multiples isocentros.

4. El fraccionamiento de dosis, hoy en dia, es dificil.
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1.7.3 Linac.

Ventajas:

L.

Su costo de adquisicidn es relativamente bajo.

2. La distribucidn espacial de dosis es similar a las obtenidas con un GK.

3. Tiene una gran flexibilidad

4. No hay limitacién en los tamafios de campo.

5. Es relativamente facil de lograr la forma de los haces {aungue probabiemente no tan
facil como con las particulas cargadas).

6. Es posible el fraccionamiento de dosis de una forma precisa.

Desventajas:

{. Comparado con el GK, ¢l linac demanda de un mayor mimero de procedimientos de
control de calidad para garantizar la seguridad y confiabilidad de los tratamientos.

2. Es necesario un especial cuidado para lograr precision en el depésito de la dosis,
comparado con un GK.

3. Configurar el sistema de planificacién de tratamientos, inclusive los comerciales, es una
labor dificil de llevar a cabo que consume mucho tiempo.

4. EI tiempo de tratamiento por isocentro es mayor comparado con un GK, pero menor

comparado con particulas cargadas.

1.8 Precisién requerida en RCE.

Los requerimientos basicos para que la radiocirugia se lleve a cabo en forma adecuada

son {AAPM 1995):

Localizacién precisa del volumen blanco.
Precision mecanica en la unidad de tratamiento.

Precision y 6ptima distribucion de la dosis absorbida.

Moo

Seguridad del paciente.

Estos cuatro requerimientos son comunes para cualquier téenica de RCE utilizada.
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Las técnicas de localizacién estereoticticas deben ser capaces de determinar las
coordenadas del volumen blanco con una precisidén de +1 mm en el caso de ufilizarse
imdgenes de Angiografia Digital v 2 mm en el caso de utilizar imégenes de
Axial Computada o Resonancia Magnética Nuclear. En lo que respecta a la precision
mecéanica en la unidad de fratamiento, especificamente cuando se hace uso de un linac, se
debe tener especial cuidado en que todos los ejes de rotacion (mesa, brazo del acelerador v
colimadores) coincidan dentro de una esfera de | mm de radio con el isocentro del equipo.
Finalmente, la dosis depositada debe administrarse con una precision de 5% (AAPM

1995),

Todo lo anterior requiere de un riguroso controi de calidad para asegurar el uso éptimo
de las radiaciones ionizantes en radiocirugia. Es por ello que se deben realizar mediciones
experimentales para verificar que la dosis prescrita a los pacientes, 10s procedimientos de

localizacién v la planificacién de los tratamientos se estdn llevando en forma adecuada.

1.9 Procedimiento a seguir en Radiocirugia Estereotictica.
En todos los sistemas de radiocirugia, cualquiera que sea la fuente de radiacién, se sigue

una metodologia similar que consiste basicamente en cuatro pasos:

1. Colocacién del marco estereotaciico en el craneo del paciente.
2. Adgquisicion de imagenes.

3. Planificacién del tratamiento.

4. Trradiacidn de la lesidn a tratar.

1.9.1 Colocacion del marco estereotactico en el crdaneo del paciente.

La radiocirugia es un procedimiento ambulatorio, que se realiza con el paciente
despierto utilizando la estructura ¢sea del crineo para fijar un marco estereotictico que
ofrece una referencia precisa para la localizacidn de anomalias. Dicho marco se halla fijo al
craneo de tal manera que permite el establecimiento de un sistema de coordenadas

reproducible para localizacién y tratamiento de las lesiones. El mismo permite tratar con
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alta precision blancos intracrancales predeterminados manteniendo el resto del volumen

cerebral protegido del efecto de la radiacion.

T'odos los componentes del marco estereotactico deben ser esterilizados antes de cada
procedimiento. Luego el neurociruyjano inyecta anestesia local en los sitios en los que seran
fijados los soportes del marco. Habitualmente, la colocacidn del marco estereotdctico se

tleva a cabo en la sala de tomografia.

1.8.2 Adguisicion de imagenes.

Una vez fijado el marco estereotactico a la cabeza del paciente, la lesion a tratar sc
localiza mediante las técnicas de imagenologia comunes, es decir, la Tomografia Axial
Computarizada {TAC), la Angiografis Digital (AD) o la Resonancia Magnética Nuclear
(RMN), realizadas siempre bajo condiciones estereotacticas, con los marcos adecuados de
localizacion. Las prolongaciones del marco permiten mantener la estructura de éste fuera
del 4rea de fratamiento, lo cual hace posibie obtener imdagenes cerebrales de excelente
calidad y libres de artefactos y distorsiones que se podrian originar debido a la interferencia
del material del marco. En el caso de la RMN, debido a las posibles distorsiones de la
imagen que pueden inducir a errores en la localizacion, es habitual utilizarla haciendo una

fusién de iméagenes con las del TAC.

El marco estereotdctico estd provisto de un sistema de localizacidn radio-opaco {marcas
o "fiduciales") lo cual permite localizar los volimenes y, mediante coordenadas cartesianas,
los distintos puntos o isocentros en los que se centrara el tratamiento radioquirtirgico. Toda
la informacidn referente a la imagen y al marco de localizacidén suministrada digitalmente
por fa computadora del equipo empleade (TAC, RMN), es transferida, mediante cinta
magnética, disco 6ptico o preferiblemente mediante red local, al sistema de planificacién de

tratamientos.

1.9.3 Planificacion del tratamiento.

La planificacion de los tratamientos en RCE se lleva a cabo en potentes estaciones de
trabajo que uiilizan las técnicas de simulacidén virtual mds avanzadas, con las cuales es

posible reconstruir y manipular en 3D (X, Y, y Z) las imagenes obtenidas dei paciente. Una
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vez capturadas las imdgenes digitales por el sistema de planificacion de tratamientos, el
paciente se deja en reposo. Para definir el volumen blanco se debe contar con la
participacion interdisciplinaria del neurocitujano, del radioterapeuta y del fisico médico.
Del mismo modo se definen las estructuras radiosensibles a proteger (vias dpticas, quiasma,
cristalino, etc.). Posteriormente se comienza a planificar el tratamiento combinando los
arcos, colimadores ¢ isocentros necesarios para poder obtener la curva de isodosis que
mejor se ajuste al blanco elegido. Delimitar con exactitud el volumen patelogico y limitar
al maximo el volumen de tejido normal que es irradiado son las consideraciones clave en la

planificacién del tratamiento radioquirirgico.

[.9.4 irradiacion de la lesion a tratar.

Finalizada la planificacién, el Fisico Médico lieva a cabo un procedimiento de control
de calidad en el linac. Verifica y documenta que los pardmetros mecénicos y fisicos del
equipo generador de radiacidn se encuentren dentro de las Normas Internacionales

recomendadas.

Con el equipo en condiciones de tratamiento el paciente es colocado en la mesa de
tratamiento, y el marco estereotictico se fija firmemente a la mesa del acelerador para
mantener la cabeza del paciente inmévil durante todo el procedimienio. Se procede a
ubicar, con las coordenadas X, Y y Z, la posicion del isocentro. Se ensayan los arcos de
tratamiento a utilizar para evitar posibles colisiones mecénicas, y finalmente se comienza a

dar el tratamiento.

El paciente suele estar entre una y dos horas sujeto a la mesa del acelerador, de acuerdo
al grado de complejidad del tratamiento y del nimero de isocentros utilizados. Terminado
¢l tratamiento, el paciente es liberado de la fijacion, se le retira el marco estereotactico y se
retira a su domicilio reanudando su actividad normal de forma inmediata. Una estancia
hospitalaria de una noche para observacion es un procedimiento de rutina en la mayoria de
las instituciones. El seguimiento periddico del paciente sometido a radiocirugia es algo
esencial para conocer tanto la eficacia como los posibles efectos secundarics, ya que los

efectos de la radiacidn se manifiestan a lo largo del tiempo, en forma lenta.
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CAPITULO 2
DOSIMETRIA ¥ CALIBRACION

En este capitulo se dan primeramente definiciones de conceptos basicos relacionados
con la dosimetria de la radiacién ionizante. Posteriormente se describe el funcionamiento
de ios dosimetros utilizados en este irabajo: dosimetros termoluminiscentes, peliculas de
tinte radiocromico y camara de tonizacién. A continuacidn se aborda el tema de teoria de
cavidades y se describe el formalismo del protocolo de calibracién TG-21, Finalmente se
desarrolla el algoritmo para el calculo de dosis utilizado por el sistema de planificacion de

tratamientos BrainlLab.

2.1 Dosimetria de la radiacién y dosis absorbida,

La dosimetria de la radiacién se refiere a la medicion de la dosis absorbida, o rapidez de
dosis, resultado de la interaccién de la radiacién ionizante con la materia {ver apéndice A).
De manera mas general, se refiere a la determinacién (tedrica o experimental) de las
magnitudes antes mencionadas, asi como también a cualquier otra magnitud radiolégica
relevante como puede ser exposicidn, kerma, fluencia, equivalente de dosis y energia
impartida entre otras (Attix 1986). Con la dosimetria de la radiacion es posible evaluar y
cuantificar el dafio o alteracion de la materia (viva o inerte) causado por la interaccidn de la

radiacion ionizante con ella.

La dosis absorbida, de acuerdo al reporte 60 de la Comisién Internacional de Unidades

v Medidas de la Radiacion (ICRU 1998), se define como:
D=— 2.1

donde d< es la energia promedio impartida a un clerto material de masa dm. Sus unidades
de medida en el Sistema Internacional son de J kg™ y el nombre especial para esta unidad

es el gray (Gy), donde 1 Gy = 1 J kg™, A diferencia de Ia exposici6n, que s6lo esta definida
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para fotones que interaccionan en aire, la dosis absorbida D estd definida para cualquier

tipo de radiacién ionizante y para todo tipo de materia con la cual ella interacciona.

En radioterapia, la magnitud de mayor interés es la dosis absorbida en un material
bioldgico determinado. Sin embargo, por razones de normalizacidn se recomienda que las
mediciones de la dosis absorbidas, en las practicas radioterapéuticas, sean referidas al agua,
va gue es un material bien caracterizade v facilmente disponible en todo ei mundo (ICRU
1969). En consecuencia, la dosis absorbida en agua es la magnitud de interés inmediato en
radioterapia y los equipos generadores de radiacién ionizante deben ser calibrados en

unidades de esta magnitud.

2.2 Equilibrio de particula cargada.

Dado un volumen V, se dice que existe Equilibrio de Particula Cargada (EPC) en €ste si
cada particula cargada de un tipo y energia dados que sale de €l, es reemplazada por una
particula idéntica que lo penetra. Para lograr esto en la prictica experimental, los
dosimetros a irradiar son cubiertos con un material, cuyo espesor debe ser al menos igual
que el alcance de los electrones secundarios en dicho material, con el fin de que en éste se
creen los electrones que entran al dosimetro, los cuales deberan compensar a los que salen

de él, logrando asi un balance de entrada-salida de particulas cargadas.

2.3 Sistemas desimétricos usados en la practica hospitalaria,

En [a practica hospitalaria, el método mas empleado para la determinacién de la dosis
absorbida en agua se basa en medidas realizadas usando una camara de ionizacion ya que
éstas constituyen un medio excelente de comparacidn con los patrones nacionales e
internacionales de un laboratorio oficial de metrologia. Ademas de la camara de ionizacidn,
se pueden emplear otros tipos de dosimetros, cuyas caracteristicas los hacen més adecuados
para realizar este tipo de medidas. Tal es el caso de las peliculas radiograficas o de tinte
radiocromico, dosimetros termoluminiscentes y diodos semiconductores entre otros. El uso
de uno u ofro sistema dosimétrico depende del sistema bajo estudio, como pueden ser
determinacidn de dosis en un punto, mediciones relativas, gradientes de dosis, distribucién

espacial de dosis, etc.. Todos los sistemas dosimétricos mencionados anieriormente son
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secundarios, es decir, antes de ser utilizados para realizar mediciones de dosis absorbida
deben ser calibrados. La calibracién de un dosimetro consiste en establecer la relacion que

existe entre la dosis depositada y su respuesta correspondiente.

2.4 Problemas dosimétricos v caracieristicas de los haces de fotones usados en RC.
Los problemas dosimétricos relacionados con la RCE han sido extensamente reportados
en la literatura especializada (Rice er al 1987, Serago ef ol 1992, Wu et al 1990).
Esencialmente, dichos problemas estin relacionados con el tamafio de los haces usados en
radiocirugia, que como mencicnamos en el capitulo 1, van de 5 a 40 mm de didmetro
(Friedman et al 1998). Los principales problemas dosimétricos de los haces de radiacion

con tamafios de campo menores de 30 mm de didmetro son dos (Rice ez af 1987):

1. Cuando se hacen mediciones sobre ¢l eje central, la ausencia de equilibrio electronico
lateral complica la interpretacion de los valores de las medidas, ya que el detector tiene
un tamafo finito y fa dosis puede disminuir significativamente del centro a la periferia
del detector.

2. Puede haber grandes gradientes de dosis, y el detector puede no resolverlos

adecuadamente cuando se hacen mediciones fuera del eje central.

Dichos problemas tienen una solucidén en comun: el tamafio del detector. Como regla
general, el didmetro de los detectores usados en RCE deben tener un didmetroe de al menos
1/3 del didmetro del haz por evaluar (Hartmann et of 1995). A diferencia de los haces de
fotones usados en teleterapia (tamafios de campo de 5 a 40 cm), donde la profundidad de
maxima dosis (dmax) disminuye al aumentar el tamafic de campo debido a la contribucidn
de la radiacion dispersada, una caracteristica importante de los haces de rayos X usados en
radiocirugia es que la dnax se incrementa conforme aumenta el didmetro del haz en el
intervalo de 10-30 mm, y esto es debido a la ausencia del equilibrio elecirénico lateral. El

incremento s proporcional a la energia del haz (Sixel y Podgorsak 1993),

La dosimetria en RCE requiere entonces de dosimetros con una alta resolucion espacial,

con un volumen sensible lo suficientemente pequefio para medir con precision fa dosis en
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regiones con altos gradientes de dosis. Ademads, estos dosimetros deben proporcionar una
distribucidn espacial de dosis, més que la dosis en un solo punto, particularmente en casos
en que es necesario verificar distribucicnes de dosis conformadas. Los dosimetros
termoluminiscentes y las peliculas de tinte radiocrémico han sido, y siguen siendo, los
dosimetros més utilizados para dichos propdsitos y en la literatura especializada existen
infinidad de publicaciones sobre este tema (Podgorsak ef ol 1988, Wu er al 1990,
McLaughlin ef a/ 1994, Ramani ef o/ 1994, Heydarian et af 1996, Ert! er ol (1996, 1997,
1998), Poffenbarger ef ol 1998).

2.5 Dosimetria Termoluminiscente,

Ciertos s¢lidos previamente irradiados tienen la propiedad de emitir luz si se eleva su
temperatura a un valor suficiente por debajo de su temperatura de incandescencia. A este
fendmeno se le conoce como radioluminiscencia térmicamenie estimulada; sin embargo,
por razones histdricas se le llama simplemente termoluminiscencia. La importancia de este
fendmeno en la dosimetria de la radiacidn ionizante radica en el hecho de que la cantidad
de luz emitida es proporcional a la dosis absorbida por el material irradiado, esto hace
posible que los materiaies termoluminiscentes (TL) puedan utilizarse como dosimetros en

el intervalo en que su respuesta es lineal con respecto a la dosis absorbida.

La dosimetria termoluminiscente fue propuesta originalmente por Daniels y
colaboradores en 1949 (Daniels ef al 1949), quienes vieron en el fluorurc de litio (LiF) el
material mas viable para la dosimetria termoluminiscente. Daniels abandoné sus trabajos de
mvestigacion en aspectos de termoluminiscencia alrededor de 1954. El interés en el LiF
como un material termoluminiscente fue revivido por Cameron y coleboradores, 2
principios de la década de los 60, quienes retomaron el trabajo que Daniels habia iniciado
(Cameron et a/ 1961, 1964). Es asi como las investigaciones del grupo de trabajo de
Cameron dieron como resultadc el fluoruro de litio con impurezas de magnesio y titanio
(LiF:Mg,T1) mejor conocido como TLD-100.

Hoy en dia, la dosimetria termoluminiscente es un método bien establecido utilizado

practicamente en toda actividad donde se requiere de mediciones experimentales de dosis
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absorbida. El intervalo de dosis util de los dosimetros termoluminiscentes {DTL) va desde
la medicidn de dosis tan bajas como la radiacion de fondo natural (UGy) (Zarate-Morales

1994), hasta dosis mucho mas attas, como las empleadas en radiocirugia {Gy} {Atiix 1986),
+ E i BRY 7

2.5.]1 Proceso Termoluminiscente.

Un DTL es un cristal que cuenta con activadores apropiados para que se produzca el
fenémeno de la termoluminiscencia. Estos activadores (o impurezas) forman dos tipos de
imperfecciones en el cristal: trampas para electrones y frampa para ionegs positivos o
huecos, ubicadas en la banda de energias prohibidas, los cuales capturan y retienen 2 los
portadores de carga por ciertos periodos hasta ser liberados al cederles energia térmica,
produciéndose asi la recombinacidn y emitiendo fotones de luz que son la base de la

dosimetria termoluminiscente (véase figura 2.1).
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FIGURA 2.1 Diagrama de bandas de energia para representar el proceso TL, a) exposicidn del cristal 2

la radiacion, b) calentamiento del cristal.

El proceso termoluminiscente se explica como sigue (Attix 1986); al interaccionar la
radiacidn ionizante con el cristal se puede proporcionar ia energia suficiente para crear los
portadores de carga, es decir, elecirones e tones positivos producidos por la vacancia de
clectrones. Los primeros son transferidos de la banda de valencia a 1a banda de conduccidn,
en donde se mueven hasta ser atrapado por una trampa para electrones, situada en la banda

de niveles prohibidos de energia. Al mismo tiempo, el idn positivo producido por la
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vacancia se mueve en la banda de valencias hasta que es atrapado por una trampa para
iones positivos (figura 2.1.a). Posteriormente, durante el calentamiento del cristal se puede
transferir la energia térmica suficiente para sacar al ¢lectrén de la trampa y llegar a la banda
de conduccién donde se mueve hasta que eventualmente puede caer a unm centro
luminiscente donde se recombina, La recombinacién da como resultado un fotén de luz

visible, que es la base de la termoluminiscencia {figura 2.1.b).

2.5.2 Teoria de Randell v Wilkins.

Hasta la fecha no existe ninguna teoria que explique completamente el fendmenc TL.
Sin embargo, varios modelos tratan de explicario a partir de la existencia de tres elementos
principales: los centros luminiscentes, los portadores de carga y las trampas. Uno de los
modelos més aceptados es la cinética de primer orden que trata de explicar el proceso
termoluminiscente, en términos de la temperatura absoluta 7' (K) del cristal (Randall y

Wilkins 1945}, usando la siguiente ecuacion:

1_  -eir 29

ooy . T -1
donde p es la probabilidad de escape de los electrones por unidad de tiempo (s ), 7es ¢l
tiempo de vida promedio en la trampa, « es un factor de frecuencia, £ es la energia de la

trampa (eV) y k es Ia constante de Boltzman (k= 1.381 x 102 JK'=8.62x 10° eV K.

De la ecuacién 2.2 es evidente que, debido a que los valores de &, & v E se mantienen
constantes, aumentando 7 aumenta p y consecuentemente disminuye z Lo anterior
significa que cuando se calienta un cristal TL y aumenta su temperatura linealmente con el
tlempo, desde la temperatura ambiente, la intensidad TL {(luz emitida) se incrementa debido
a que aumenta el numero de electrones que escapan de la frampa, teniéndose un maximo a
alguna temperatura 7, y posteriormente disminuye ya que va decreciendo el nimero de
electrones atrapados. Suponiendo que la intensidad de luz emitida es proporcional a la tasa
de escape de eclectrones, a la temperatura 7, se obtendrd un méximo o pico de

termoluminiscencia. Debido a que puede haber irampas a diferentes profundidades
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(energias) en la banda de energias prohibidas, v a que el procese de emision de luz TL
implica la desocupacion de dichas trampas a diferentes temperaturas, esto da lugar a una
curva de termoluminiscencia {comunmente conocida como curva de brillo) fa cual es
caracteristica de cada material y puede presentar uno o varios picos, como se muestra en [a

figura 2.2.

£l valor de T, esta relacionado con la tasa de calentamiento lineal g (K/s) mediante ia

siguiente relacion de la teoria de Randall-Wilkins:

de donde se puede apreciar facilmente que 7, crece gradualmente conforme aumentamos la

tasa de calentamiento lineal g.

2.5.3 Caracteristicas del TLD-100.

Los DTL poseen ciertas caracteristicas que los hacen apropiados para la dosimetria de
la radiacion ionizante en aplicaciones médicas; una de las mas importantes es su tamafio
pequefio, ya que pueden ser colocados en pequeflas cavidades sin que perturben
apreciablemente ¢l campo de radiacion. Otras caracteristicas son: buena equivalencia con el
tejido, buena precision y exactitud, alta sensibilidad vy reutilizacidn, entre otras. En la Tabla
2.1 se presentan las caracteristicas mas importantes del TLD-100, dosimetro que fue

utilizado en este trabajo.

TABLA 2.1 Caracteristicas del TLD-100 (LiF:Mg, Ti)

| Densidad (g/em’) 2.64
| Numero atémico efectivo 8.2

Espectro de emisién TL {nm) Intervalo: 350-600

Maximo: 400

Temperatora del pico principal a 40 °C/min (°C) 215

Dependencia energética sin usar fiitro (30 keV/" Co) 1.25

Intervale de dosis atil 100 pGy - 1 kGy
Degvanecimiento de la seflal TL < 5%/ 12 semanas
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FIGURA 2.2 Curva de brillo de TLD-100 irradiado con fotones de Co-60 a una dosis de 0.134 Gy que

muestra su descomposicidn en los picos componentes 2 a 5.

2.5.4 Tratamiento termico de los DTL.

Previamente a ser utilizados para cualquier estudio, los DTL deben recibir un
tratamiento térmico cuyo objetivo es vaciar las trampas para los portadores de carga. El
rratamiento térmico consiste en un horneado a alta temperatura para restablecer sus
caracteristicas, borrar la sefial acumulada durante su almacenamiento y dispersar las
impurezas a su configuracion original, y un horneado a baja temperatura para estabilizar los
picos de baja temperatura. El tratamiento térmico utilizado en este trabajo fue de I hora a

400 °C seguido de 2 horas a 100 °C, ambos horneados en aire (Gamboa-deBuen 1996).
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2.5.5 Equipo lector TL.

El equipo lector TL consiste basicamente de los siguienies componentes: una fuente
térmica que calienta la plancheta, un tubo fotomuitipticador (TFM) v un equipe slectrdnico
para integrar en ¢l tiempo la sefial eléctrica generada en el TFM. En este trabajo se utilizd
un equipo lector marca Harshaw modelo 3500. En la figura 2.3 se presenta un diagrama de
bloques donde se pueden identificar [as partes fundamentales del equipo. Para obtener la
lectura de la seflal termoluminiscente se coloca el dosimetro en una plancheta metélica por
la que se hace pasar una corriente elécirica para calentaria. El dosimetro se calienta por
contacto y emite luz que llega al TEM, el cual convierte la sefial luminosa en sefial eléctrica
y la amplifica. Esta sefial (corriente eléctrica), se integra durante el tiempo total de la
lectura, obteniéndose asi un cierto valor de carga elécirica que es proporcional a la
intensidad total de la luz emitida por el dosimetro. Cuando se leen los cristales
termoluminiscentes es necesario suministrarfe gas nitrégeno (N;) al mddulo donde se
encuentra la plancheta, ya que los DTL se calientan a altas temperaturas v el metal de la
plancheta puede reaccionar con ¢l aire y contaminarse. Ademads, el N2 ayuda a disminuir la
emisién de infrarrojo de la plancheta cuando ésta se calienta. También evita contaminacién

en la superficie del cristal.
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FIGURA 2.3 Diagrama esquematico de un lector TL tipico (Attix 1986).
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Los parametros de operacién de un equipo lector TL son:

1. Voltaje de operacidn: es el voitaje de operacién del TFM.

2. Tasa de calentamiento: es la rapidez con la que se calienta la plancheta.
3. Tiempo de lectura: es el tiempo requerido para integrar la sefial TL.
4, Ventana de integracién: es el intervalo de temperatura en el cual se integra la sefial TL.

Ademds, para tener un control del funcionamiento del equipo se debe medir, cada vez
que éste se utiliza, la sefial de referencia, que consiste en Ia lectura de la sefial luminosa
emitida por una fuente emisora de luz con intensidad constante que queda expuesta al TFM
cuando el modulo que contiene la plancheta se saca. Si ésta mantiene un valor constante
para los pardmetros de lectura habituales, se puede suponer que el equipo estd funcionando
adecuadamente. Otro parémetro gue puede influir en la respuesta de un DTL es la
temperatura ambiente, por lo que se¢ debe procurar que ésta se mantenga mas o menos

constante cada vez que se utiliza el equipo lector.

El parametro dosimétrico a medir en los DTL, partiendo de la lectura obtenida, puede

Ser

1. El area bajo la curva de brillo.
2. El 4rea bajo la curva de uno o varios de los picos que componen la curva de brillo.

3. La altura de alguno de los picos de la curva de brillo.

En este trabajo se utilizo6 el drea bajo la curva de brillo como respuesta del dosimeiro.
2.6 Dosimetria con peliculas de tinte radiocrémico.

El método de dosimetria utilizando peliculas de tinte radiocrémice (PTR) fue

desarrollado por McLaughlin y Chalkley en 1965 (Mclaughlin 1965). Estas peliculas

constan basicamente de un plasticc mezclado con un precursor de tinte radiocrémico gue
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origina un color cuando las peliculas son expuestas a radiacidn ionizante o luz ultravioleta.
El cambio de color puede ser causado por el rompimiento de enlaces quimicos, formacién
de radicales libres o iones y sus subsecuentes reacciones (McLaughlin 1970). El intervalo
de dosis Gti! de las PTR varia dependiendo del material del cual sean fabricadas, pero
generalmente estan dentro del intervalo de 10° a 10° Gy, lo que las hace especialmente
Utiles para evaluar las dosis que se utilizan en irradiaciones industriales (esterilizacién de

equipo médico, irradiacion de alimentos, etc.).

2.6.1 Peliculas GafChromic MD-55-2.

Recientemente se ha introducido en el mercado una nueva versién de PTR disefiadas
particularimente para hacer mediciones de dosis absorbida en radioterapia. Una de estas
versiones es la pelicula GafChromic MD-55-2 la cual se torna de un color azul claro a uno
mas obscurc dependiendo de la dosis depositada en ellas (McLaughlin et o/ 1995). El
intervalo de dosis Gtil de estas peliculas es de 3 a 100 Gy (Niroomand-Rad 1998). La
caracteristica de esta pelicula, con respecto a su precedente (MD-55) es que cuenta con dos
capas de material radiocrémico, lo cual la hace mas sensible a la radiacién. La estructura de

la pelicula MD-55-2 se muestra en la figura 2.4,
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FIGURA 2.4 Estructura y dimensiones de la pelfcula GafChromic MD-55-2 (Niroomand-Rad 1998)
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2.6.1.1 Composicion y caracteristicas de la pelicula MD-55-2,

La composicién atdmica aproximada de esta pelicula es la siguiente (Niroomand-Rad
1998):
Base de poliéster:  Carbono 45%
Hidrégeno  36%
Oxigeno 19%

Capa sensible: Carbono 31%
Hidrégeno  56%
Nitrogeno 5%
Oxigeno 8%

Capa Adhesiva Carbono 33%
Hidrégeno  50%
Oxigeno 17%

TABLA 2.2 Caracteristicas de ia pelicula GafChromic MD-55-2

Modelo (Nuclear Assoc.) 37-041
| Intervalo de dosis util 3-100 Gy
?Nﬁmero atomico efective 6.0-6.5
{Tiempo de estabilizacion de color (post-irradiacién) |24 h T
{ Respuesta a 40 keV relativa a Co-60 (1.25 MeV) 0.6

lEfecto por dosis fraccionada <1%
(Efecto por rapidez de dosis < 60 Gy ninguno, > 60 Gy 10% *
! Efecto por humedad <2%

Efecto por temperatura Si W
Sensibilidad a luz ultravioleta S j
\Resolucién espacial > 600 ciclos/mm (1200 lineas/mm) ‘
1 Uniformidad de la pelicula TZ’:%-5% !

*En el intervaio de rapidez de dosis de 0.08-80 Gy/min.
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2.0.3 Respuesta de las PTR.

Los cambios post-irradiacion (respuesta) de las PTR son més a menudo cuantificados
utilizando un especirofotémetro, pero en los Gltimos afios se ha estade utilizando un escéner
para obiener tonos de gris de las peliculas irradiadas (Stevens ef af 1996, Ruiz ef al 1998).
La respuesta de las PTR (particularmente cuando son expuestas a radiacién
electromagnética) se define segln el método de lectura utilizado. En el laboratoric de
Dosimetria de la Radiacién Ionizante del Instituto de Fisica de ia UNAM, se utilizan dos

métodos de lectura:

Método 1.- Si se utiliza un especirofotémetro para obtener la densidad dptica de las

peliculas la respuesta se define como:

R=(DO,-DO, ) 2.4

donde DO; es la densidad dptica de las peliculas irradiadas y DOy es 1a densidad dptica de

las peliculas sin irradiar (fondo).

Método 2.~ Si se utiliza un escdner comercial de cama plana para evaluar ¢l tono de gris de

las peliculas la respuesta esta dada por:

G
\ !

donde TG es el tono de gris de la pelicula sin irradiar (fondo) y 7G, es el tonoe de gris de la

pelicula irradiada.

Con el método de lectura | sdlo se puede determinar la dosis promedio en un 4rea
especifica de la pelicula, mientras que con el método 2 se puede obtener una distribucién
espacial de la dosis absorbida (2D). En este trabajo a respuesta de la pelicula fue definida
utilizando el método 2, y en la figura 2.5 se muestra esquematicamente el procedimiento a

seguir.
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FIGURA 2.5 Diagrama esquemético donde se muestra el métode de lectura de las PTR utilizando un

escaner (Ruiz ef af [998).

2.7 Detectores gaseossos.

El tipo mas comun de detector de radiaciones ionizantes son los detectores gaseosos.
Estos detectores basan su principio de operacion en la capacidad que tiene la radiacion de
producir iones al atravesar el aire u otro medio gaseoso. Cuando se aplica una diferencia de
potencial entre dos zonas de una camara llena de gas ionizado, los iones positivos serén
atraidos hacia el polo negativo del detector (el catodo), y los electrones libres lo seran hacia
el polo positivo (el dnodo). Si ambos electrodos se concctan a un instrumento de medida de
la diferencia de potencial creada, aparecerd una sefial eléctrica, proporcional a la dosts

depositada por la radiacion. Este principio da lugar a la cdmara de 1onizacion.

2.7.1 Camaras de lonizacion.

L.a camara de ionizacidén es el dosimetro mds usado cuando se desea realizar medidas
muy precisas, tales como las que se requieren en radioterapia. Una camara de ionizacién
consiste basicamente en una cavidad llena de un gas (usualmente aire) en donde se
encuentran dos electrodos entre los que se aplica una diferencia de potencial. El voltaje que
se aplica entre los electrodos debe ser tal que no permita la recombinacidn de iones pero
que tampoco se produzcan lonizaciones secundarias cuando los iones se dirigen a los
electrodos. Cuando la radiacién entra a través de la pared de Ia cdmara e interacciona con el
aire, 0 con la pared misma, se forman iones en el interior de {a camara; ya en el aire, los
iones se dirigen a sus respectivos electrodos produciéndose asi una corriente eléctrica y el
problema de deteccién se reduce a medir esa cotriente, proporcionando asi directamente la

medida de la intensidad de radiacién que en cada momento alcanza a la ¢cdmara. Para ello,
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la camara debe ser calibrada por el fabricante, o en un laboratoric de calibracidn {primario
o secundario), utilizando un campo de radiacién bien caracterizado. Dicha calibracidn
deberd hacerse con cierta periodicidad y siempre que el equipo haya sufride alguna
modificacion importante. Asi, las ¢dmaras de ionizacidn pueden ser usadas para medir
campos de radiacion si es conocida la relacidn existente entre el campo de radiacién y la
carga producida. Cabe hacer Ia aclaracion de que si puede determinarse el volumen de gas
donde se colectan los iones, por medios distintos a la calibracidn en un campo de radiacion

conocido, 1a camara de ionizacidn se convierte en un dosimetro absoluto,

La carga (o corriente) inducida en la cavidad de una camara de ionizacidn es
extremadamente pequefia. Esta debe ser determinada por un dispesitivo medidor de carga
muy sensible que tenga una alta impedancia de entrada (> 10" Q), al cual se le conoce
como electrometro. El electrometro y la cdmara de ionizacion pueden ser calibrados por
separado. Sin embargo, en algunos casos el electrdmetro es una parte integral del sistema

de dosimetria y debe ser calibrado junto a la camara de ionizacidén como una unidad.

2.7.2 Tipos de camaras de lonizacion.

Las camaras de ionizacién se clasifican, dependiendo a la forma de los electrodos, en
planas & cilindricas segln estén dotadas de electrodos plano paralelo 6 cilindricos, La pared
de la camara no debe ser muy gruesa a fin de que pueda ser atravesada por la radiacién que

se quiere detectar,

Por su forma de operar también se dividen en cAmaras de corriente y cdmaras de pulsos.
Una camara de corriente es aquella en que la exposicidn medida es el resultado de la

corriente gue se produce al ionizarse el gas que contiene.

Las cdmaras de pulsos s¢ basan en medir la carga eléctrica acumulada, con un
dispositivo que combina un condensador y un discriminador. Cuando un pulso alcanza una
«altura adecuada» a través del circuito eléctrico correspondiente, éste es medido. En las

camaras de pulsos se detecta el efecto de cada radiacién individualmente, por lo que
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resultan adecuadas para conocer la energia y la distribucion espectral de los campos de

radiacion medidos.

2.8 Teoria de cavidades.

Bajo condiciones pricticas, no es posible medir de manera directa la dosis absorbida
por un medio irradiado. Es por eso que, si se desea determinar la dosis absorbida por un
medio, se debe sustituir parte de éste por un dispositive que sea capaz de proporcionar
informacién de la dosis absorbida y, a partir de esa medida, relacionarla con la dosis
absorbida por el medio de interés. Para poder relacionar la dosis absorbida por um
dispositivo de medida con la dosis absorbida por el medio de interés, se debe hacer uso de

la teorfa de cavidades. A continuacidon se da una breve explicacién de las teorias de

cavidades mas usuales,

2.8.1 Teoria de Bragg-Gray (B-G).

1

upongamos que una fluencia ® de particulas cargadas idénticas, con energia cinética
7, pasa a través de una interfaz entre dos medios diferentes, g y w (véase figura 2.6.a); dada

esta situacion, puede decirse que la dosis absorbida en la frontera del lado g esté dada por:

D, =@ (+| | 2.6
g
ﬂdm,gJT

donde [(dT/pdxj.glr v [(dT/pdx)..,Jr son los poderes de frenado mésicos de colisiones, de
ios dos medios, evaluados para la energia 7. Si se supone que la fluencia de particulas es
continua (i.e. ignorando la retrodispersién) podemos escribir el cociente de las dosis

absorbidas en los dos medios de la siguiente forma:
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D, (dT/pdx), ., 23
D, {dT/pdx),, ‘

g

Esta relacién fue utilizada por Bragg (1910) y Gray (1929, 1936) para relacionar la

dosis absorbida de la cavidad g con ia dosis absorbida en el medio w.

Supongamos ahora una regidn homogénea de un medic w, que contiene una capa
delgada o cavidad llena de otro medic g, tal y como se muestra en la figura 2.6.b. Se deben

cumplir dos condiciones para que ésta pueda considerarse una cavidad dei tipo B-G:

a b
Figura 2.6 (a) Fluencia @ de particulas cargadas cruzando una interfaz entre los medios w v g. (b)

Fiuencia ® de particulas cargadas pasando a través de una capa detgada (cavidad) de un medio g, envuelta en
un medio w (Attix 1986).

1. El espesor de la capa g es pequefio en comparacién con el alcance de las particulas
cargadas que la atraviesan de tal manera que su presencia no perturba el campo de

particulas cargadas.

2. La dosis absorbida en [a cavidad g es depositada en su fotalidad por las particulas

cargadas que la atraviesan.

Bajo estas condiciones, el cociente de las dosis absorbidas del medio w y la cavidad g,

para cada componente monoenergética del espectro de particulas cargadas que cruza la
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cavidad, esta dado por la ecuacidén 2.8. Para el caso de una distribucién diferencial de
encrgia @ 7 (particulas/cm® MeV), se deben utilizar los poderes de frenado masicos de

colisiones promediados sobre el espectro energético de las particulas, los cnales es comin

representazios por medio de .5 ; asi {a ecuacion 2.8 quedaria expresada por:

Dy _mSx 29
D, uSg

o de una manera mas simplificada por:
D;:m?g 2.10

2.8.2 Teoria de Spencer-Attix (5-A).

Esta teoria (Spencer y Attix 1955) constituye un refinamiento a la refacién de B-G vy
considera que los electrones secundarios con una encrgia superior a un cierto umbral A
depositan su energla fuera de la cavidad. A es aproximadamente la energia de un electrén
con la cual puede justamente atravesar la cavidad., Un electrén secundario con energia
inferior a A se supone que deposita su energia en el punto en que fue creado, mientras que
un electrén secundario con energia superior a A es contabilizado en ¢l espectro de frenado
continuo y se considera que no deposita su energia en la cavidad sino hasta que haya
alcanzado una energia inferior a A, Bajo esta aproximacin, la ecuacidn 2.10 se convierte

gon.

D} =( S )y 2.11

donde (mSg), es el cociente de los poderes de frenado mésicos de colision de fos medios
w v g, promediados sobre el espectro total de los electrones y restringidos a pérdidas
energéticas inferiores a A, justificando asi que se les llame poderes de frenado restringidos.

De manera estricta, A depende del tamafio de la cavidad, sin embargo la utilizacién de un



la atenuacion y la dispersién multiple del haz primaric de fotones en la pared de la cdmara

v en el capuchén de equilibrio elecironico, Sy es el cociente enire la dosis absorbida y la

fraccién del kerma de colisiones en la pared de la camara, (£/ p}gjf ¢s el cociente enire el

poder de frenado masico de colisiones promedic del material de la pared de Ia camara

Nair

(wall) y el gas contenido en la cavidad de la misma, (g, / p)n.y ©s el cociente de los
coeficientes mésicos de absorcidén de energia promedio entre el aire y el medio, @ es la
fraccion de ionizacidon debida a electrones originados en la pared de la camara y ( - @) es

la fraccién de ionizacidn debida a electrones originados en el capuchon.

De acuerdo con este protocolo, [a dosis absorbida en agua para la calidad del haz usado 2

una prOﬁlndidad de rﬁfefenCia d{) esté dada por:
D \d, = MN__ L YV PouPoiP 2.15
w( 0) cus(/lojgas iont wall* repl 1

donde M es la lectura del electrémetro corregida por temperatura y presion para una camara
de ionizacién centrada a la profundidad dy, P,» es un factor de correccién por
recombinacién de iones, P,y €8 un factor de correccion que toma en cuenta las diferencias
de composicion entre la pared de la camara y el medio y Py, es un factor de correccién por
reemplazamiento del material del maniqui por la camara, que toma en cuenta los cambios
en la fluencia de fotones y electrones. La razén de haber utilizado el TG-21 para determinar
la dosis depositada a los dosimetros es que la caiibracién de éstos fue realizada en un
maniqui de acrilico, y el formalismo de este protocolo nos permite hacer mediciones en

maniquies de materiales plasticos y después referir la dosis a agua.

2.9.1 Factor de escalamientc para obtener distancias en materiales pldsticos

equivalentes al agua (fotones).

Bajo condiciones ideales (fuente puntual de fotones primarios, sdlo interacciones
Compton en el maniqui, y completa ausencia de fotones dispersados en el colimador y otros
componentes del cabezal de las unidades de radiacion), se obtiene la misma distribucion

espectral en una maniqui de agua y plastico cuando la distancia fuente-superficie (SSD} v la
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profundidad de los dosimetros es escalada tomando en cuenta la concentracion relativa de

electrones del material plastico y el agua.

Bajo condiciones practicas, los colimadores y otros componentes de las unidades de
tratamiento utilizadas en radioterapia contribuyen con un namere significativo de fotones
dispersados del haz primario vy Ia ley del inverso cuadrado de la distancia no provee una
descripcion precisa de las fluencias de fotones como funcidn de la distancia desde la fuente,
Adema4s, para haces de fotones con energias mayores a 25 MeV, la seccion transversal para
la produccién de pares es mayor que para la interaccién Compton, y un factor de
escalamiento que tome en cuenta la concentracion relativa de electrones deja de ser
aplicable. Por estas razones, es recomendable que la distancia fuente-detector {SDD) vy el
tamafio de campo para un maniqui de material plastico sean los mismos que para un

maniqui de agua.

Dado un espesor de un material plastico y uno de agua, se obtendrd una atenuacion
igual del haz incidente si el espesor del material plastico se relaciona con el espesor de agua

por un factor de escalamiento (FE) dado por:

F E _ dpléstico - H pldstico 21 6

dagua H agua

donde d es la profundidad v u es el coeficiente lineal de atenuacién promedio, calculado

sobre el espectro de los fotones incidentes. Si consideramos el acrilico como material
plastico y un haz de fotones incidentes con una energia nominal de 6 MV, la ecuacioén 2.16
quedaria como (AAPM 1983):

FE=%@@:O.88 2.17

agua

Este factor es el cociente de los espesores lineales del acrilico y el agua, para los cuales se

obtiene la misma atenuacion de fotones.
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2.10 Calculo de dosis absorbida en {ratamientos de RCE basada en un linac.

El calculo de la dosis que se deposita en los fratamientos de RCE, comao se mencions en
ei capitulo 1, se realiza en sistemas de planificacion de tratamientos computarizados. A
continuacién se describe el algoritmo para el célculo de dosis utilizado por el sistema que

se usd para realizar este trabajo (Brainlab 1999).

2.10.1 Algoritmo para el cdlcuio de dosis.

La dosis absorbida 2 en un punto arbitrario P en el plano del isocentro, para un haz fijo

de rayos X, esta dada por (véase Figura 2.7):

SIDY
Die,d,r,R)=M - TMR(c,d)-OAR(C,?’)-S,(C}-(T) 2,18
donde
= Diametro del colimador proyectado al isocentro [mm]

d = Profundidad (en tejido) del punto de interés [mm]
r = Distancia radial desde ¢l ¢je central al punto de interés [mm]
R = Distancia det punto de interés a la fuente [mm]
M = Factor de calibracion del acelerador [Gy/MU]
SID = (Source Isocenter Distance) distancia de la fuente al isocentro (usualmente

100 cm)
TMR(c,d) = (Tissue Maximum Ratio) Razdén tejido-maximo para un colimador de

didmetro ¢ a la profundidad &
OARf(c,r’) = (Off-Axis Ratio) Razén fuera del eje para un colimador de didmetro ¢ a la

distancia radial »’ del eje central en el plano del isocentro, donde:

Pl SID
R

Si(c) = Factor de dispersion total para un colimador de diametro ¢
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FIGURA 2.7 Geometria para calcular ia dosis absorbida utilizada por el sistema de planificacién de
tratamientos de radiocirugia BrainLab.
2.10.1.1 Razon tefido-maximo (TMR)

Se define come el cociente de la dosis a una profundidad 4 en un maniqui entre la dosis
a la profundidad de referencia d@n., (profundidad a la cual se alcanza la dosis maxima,
aproximadamente 1.5 cm para un haz de rayos X de 6 MV} para un colimador de didmetro
¢ {la medicion de la dosis debe ser a lo large del eje central det haz en ambos casos).

Matematicamente se €Xpresa como:

TMR(c,d) = D(¢,0,d,5SD;)) D(C,0,d e, SSD; ) 2.19

donde SSD es la distancia fuente-superficie,

2.10.1.2 Razon fuera del eje (OAR)

Se define como el cociente de la dosis a una distancia radial » del eje central entre la

dosis medida en el eje central del haz, a la misma profundidad d:
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OAR(c,r.d) = D(c,r,d,SSD)/ D(c,0,d, SSD) 2.20

2.10.1.3 Factor de dispersion total (5
Se define como el cociente de la dosis a dn,. medida sobre el eje central para un
colimador de diametro ¢ enire iz dosis medida en el mismo punte para un tamaiio de campo
de referencia {(usualmente 10x10 cm’). Su expresion matematica estd dada por:
SSDY/ D(10x10¢m* 0,d

8,(¢) = D(c,0,d 55D) 221

max? max®

2.10.2 Cdlculo de dosis de los arcos de radiacion simulados con haces fijos.

En la RCE basada en un linac, ia técnica que se utiliza para depositar la dosis absorbida
es conocida como arcos multiples no coplanares convergentes, esto quiere decir que el
brazo del acelerador estd en movimiento, Para calcular la dosis absorbida depositada en este
tipo de técnica el arco es simulado por un nimero finito de haces fijos. Por lo tanto, la dosis
en un punto particular P es la suma de la contribucidén de cada haz fijo que simula el arco.
Para un arco dividido en & haces fijos, la dosis absorbida en un punto P es calculada con la

siguiente expresion:
N
Dp(cy=>.Dp (c,d;,7,R,) 2.22
i=I
donde:

DP.z(adﬂrz’RE) =

2
ML TR, d,)- OARGE ) 5,0 (%?‘} i

Los valores de d, r, ¥ R; estan calculados en planos paralelos al eje central del haz que
contienen al punto P, el isocentro y la fuente de rayos X del i-ésimo haz fijo que compone

el arco. MUy es el numero total de unidades monitor depositadas en el isocentro por el arco.
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2.10.3 Calculo de las Unidades Monitor (MU).

Las unidades monitor son las unidades de medida usadas para cuantificar Ia dosis
depositada en un tratamiento. El mimerc totai de unidades monitor para cada arco dei

tratamiento, se calcula usando la siguiente expresidn:

Dzsa N
W
M 'SI(C) ' ZTM‘R(CB dz}
IEH

MU:,":

donde Dy, es 1a dosis que se desea depositar en el isocentro, N es el nimero de haces fijos
en los cuales se divide el arco v d; es la profundidad al isccentre {en tejido) a Ic largo del

eje ceniral del i-ésimo haz fijo gue compone el arco.

2.10.4 Calibracion de las unidades monitor.

Estas unidades deben ser calibradas en términos de dosis absorbida en agua en Gy. Esto
se hace generalmente a una profundidad de referencia d.,; en un maniqui de agua. EI factor

de calibracion se define como:

M(Gy! MUY = D(10x10¢m*,0,d,,,,88D,;)/ MU 2,25

Los valores de d.; y SSD.n dependen del protocolo de calibracidn que se utilice.
Usualmente, y para un haz de rayos X de 6 MV, A/ = 1Gy/100MU a una dey = Scm y
88D, = 100 cm. Es importante aclarar que si la calibracion de las unidades monitor del
acelerador se hace utilizando los valores para deor v SSD..; mencionados anteriormente,
entonces la medicion del factor de dispersidn total se debe realizar en la misma posicion, es

decir, si:

M{(Gy/100MU) = DA0x10em?,0,d,,, SSD,,.)/ 100MU 2.26

cal?

D(C,O, deBSSDBL)
D(leIOcmz,O,d SSDcai)

= 8= 2.27

cal*

44



CAPITULO 3
METODROLOGIA EXPERIMENTAL Y RESULTADOS

En este capitulo se describe, en primer lugar, el protocolo para el manejo v uso de los
DTL y PTR. Posteriormente se dan los pormenores acerca de la calibracion de los
dosimetros, asi como de la verificacidn de dosis que se depositd en ellos con propostios de
calibracion, para lo cual se utilizo una cadmara de ionizacién. También se dan detalles sobre
el disefio de los maniquies utilizados con propodsitos de calibracién de dosimeiros y
simulacién de tratamientos de RC, se describe el procedimiento utilizado para la simulacion
de los tratamientos de RC, y finalmente, se presentan los resultados experimentales

obtenidos.

3.1. Protocolo para el manejo de los DTL.

En este {rabajo se wusaron dosimefros sinierizados TLD-100 (LiF:MgTi)
Harshaw/Bricon’ en su versién de microcubos, con dimensiones de Ixlx! mm’. Para el
manejo de éstos se utilizd el protocolo establecido por el Grupo de Dosimetria de la
Radiacion del Departamento de Fisica Experimental, del IFUNAM (Gamboa-deBuen 1996,
Buenfil-Burgos 1996). Como se menciond en el capitulo 2, el tratamiento térmico que
recibiercn los DTL previo a realizar cualquier irradiacion fue de 1 b a 400 °C, seguido de 2
h a 100 °C, enfriando a temperatura ambiente después de cada uno de los horneados. El
horneado a 400 °C se realiz6 en una Mufla Victoreen modelo 2600-62, mientras que el de
100 °C en un horno marca Thelco modelo 19, ambos propiedad del IFUNAM. En todos los
casos los dosimetros se irradiaron aproximadamente 24 h después de que recibieron el
tratamiento térmico, mismo periodo que se dejd pasar enire irradiacién y lectura de los
DTL.

Para la lectura de los dosimetros se utilizé el equipo lector TL marca Harshaw modelo

3500, y tas condiciones de lectura en todos los cascs fueron las siguientes:

- VYoliaje de operacién del TFM: 850V

' Harshaw/Bricon, Solon Technologies, Inc., 6801 Cochran Road, Solon, OH 44139.
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- Tasa de calentamiento; 10 °C/s
- Tiempo de lectura: 30 s

- Ventana de integracién: Temperatra ambiente a 300 °C

La temperatura ambiente del laboratorio donde se encuentra el equipo lector estuve

siempre controlada entre 17 y 19 °C.

3.2. Seleccion de DTL.

Cuando se requiere de hacer mediciones con una buena precision usando dosimetros
TL, es recomendable que se realice una seleccién de los dosimetros que seran utilizades
para el estudio. La seleccidn de dosimetres tiene como objetive agrupar los DTL con
respuestas similares ante una cierta dosis, y la eliminacidn de los que tienen respuestas cuya
diferencia con el valor promedio es mayor a una desviacién estandar preestablecida. En este
trabajo se realizd una seleccién que incluyé uniformidad de la respuesta de un lote de

dosimetros y reproducibilidad de lectura de cada uno de ellos.

Para tal proposito, se empezé a trabajar con un lote de 250 dosimetros, los cuales
fueron irradiados y leidos en 4 ocasiones, a una misma dosis (0.5 Gy), utilizandoc una fuente
emisora de B de *°Sr-""Y propiedad del IFUNAM. La tasa de dosis reportada para dicha
fuente era de 0.384 cGy/s {mayo de 1997) y sus caracteristicas de decaimientoc se muestran
en la tabla 3.1 (Buenfil-Burgos 1996).

TABLA 3.1 Caracteristicas del decaimiento radiactivo de una fuente de *°Sr->v,

{ Radioniclide Vida media Tipo de Eomax (MeV) Eprom (MeV) ! Decae 2 l
decaimiento |

t Sr ‘ 28.1 afios B 0.546 0.196 i l

] oy _[L 64.1h B 2.248 0.935 l "Zr (estable) _jl

Para la seleccién de los dosimefros que se utilizaron en cste trabajo se siguid el

procedimiento descritc por Williams & Thwaites (1993). El primer paso de este
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procedimiento es catcular el factor de calibracién individual (C;) de los DTL, el cual esta

dado por:
nyERfj/nRy 3.1

donde Ry denota la j-ésima lectura del i-ésimo dosimetro y # el niimero de dosimetros. De
esta manera, el factor de calibracidn promedio () para cada uno de los dosimetros esta

dado por:

0
I
[~1s
3
S

32

-
‘i'i_'

donde  es el mimero de veces que se irradiaron y leyeron los dosimetros. La desviacidn

estandar (como porcentaje) para C;; se calculd por medio de la siguiente expresion:

12
S =—{—‘—Z(C;/Q;)2] 3.3
La desviacion estandar de cualquier dosimetro esta dada por:

1/2
S = 100(2 (C,—C)* n(m—l)} 34

3
J:[I:

I

y finalmente la desviacion estdndar para el lote de dosimetros se calcnla mediante la

expresion:

§ lote

| e
Lp=

-
g

it
1

1/2
(c!.—l}?} 3.5
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Sie €5 una medida de la precisidn con la cual se trabaja cuando se sigue este
procedimiento. De los 250 dosimetros con los que se empezo a trabajar con propodsitos de
seleccidn, se eligieron 100 cristales para realizar este estudic. Para los dosimetros

seleccionados se obtuvieron valores de §=4.2% y Sioe = 2.8%.

3.3. Protocelo para el manejo de las PTR.

La pelicula GafChromic MD-55-2° tiene una presentacion comercial de 12.5 cm x 12.5
cm. Para propdsitos de calibracion de esta pelicula se cortaron y utilizaron muestras de |
cm x | cm, mientras que para determinar la distribucién espacial de dosis en fa simulacion
de los tratamientos de RCE las muestras fueron de 5 cm x 5 cm. Para evitar cualquier
posible cambio en la sensibilidad de la pelicula debido al trauma que éstas sufren cuando
son cortadas {Klassen et @/ 1997), las muestras que se utilizaron fueron cortadas 24 h antes
de ser irradiadas. Se ha reportado en la literatura especializada que la estabilizacion del
color post-irradiacién de las peliculas GafChromic requiere un tiempo minimo necesario de
24 h (Reinstein ef a/ 1998, Niromand-Rad 1998), ya que durante las primeras 24 h post-
irradiacion de estas peliculas la absorbancia puede incrementarse hasta un 16%, seguido de
un 4% durante las 2 semanas siguientes. Por tal motivo, las peliculas utilizadas en este
trabajo fueron leidas aproximadamente 48 h después de haber sido irradiadas, tal y como se

recomienda en el TG-55 (Niromand-Rad 1998).

Para la lectura de las peliculas se usé un escdner comercial marca Microtek modelo
ScanMaker E3 asociado a una PC. Las peliculas fueron digitalizadas utilizando 1 byte/pixel
(256 tonos de gris) y 300 puntos por pulgada (dpi), manteniendo fijos el brillo v el contraste
durante todo el estudio, Para determinar la distribucidn espacial de la dosis depositada a las
PTR usadas en la simulacién de los tratamientos de RCE, se utilizé el programa Matlab

version 5.2 con el cual fue posible obtener las curvas de isodosis de las peliculas.

3.4, Calibracion de los DTL v PTR.
La calibracién consistio en relacionar la respuesta de los dosimetros con la dosis

absorbida en agua, y se hizo de manera simultdnea para los DTL y las PTR. Para tal

? Nuclear Associates, Division of Victoreen, Inc. 100 Voice Road, Carle Place, NY 11514,
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proposito se disend y fabricéd un maniqui que consiste de placas de acrilico, a dos de las
cuales se les hicieron cavidades para que albergaran a los DTL, PTR y una camara de
ionizacidn tal y como se muestra en la figura 3.1, La cAmara de ionizacion se utilizd con ¢l
objeto de verificar Ia dosis depositada a los dosimetros con propdsitos de calibracidn
(seccion 3.4.1). Cada una de [as placas de acrilico de la figura 3.1 (A, B y C) tiene un
espesor de 2.2 cm y un 4rea de 20x20 cm’, y las mismas fuercn colocadas, con propésitos
de calibracidn, en el orden que se muesira en la figura 3.3. Con el fin de favorecer la
retrodispersion, el maniqui de calibracién armado fue colocado sobre 10 placas de acrilico

con un espesor de 0.5 cm cada una (figura 3.3).

FIGURA 3.1 Maniqui de acrilico utilizado con propositos de calibracion de los DTL y PTR.

La pelicula se calibré de 3 a 25 Gy, mientras que los dosimetros T1. se calibraronde 1 a
25 Gy. Las dosis a las cuales fueron calibradas las PTR y los DTL se muestiran en las tablas
3.2 y 3.3, respectivamente. Para cada una de las dosis se irradiaron 2 muestras de PTR y 4
DTL tal y como se muestra en la figura 3.2. El centro de las muestras de PTR y DTL, asi
como el punto de referencia® de la camara de ionizacidn fueron colocados sobre una
circunferencia de 2.5 cm de radio. El tamafio de campo utilizado fue de 10 x 10 cm® para

una distancia fuente superficie (SSD) de 100.6 cm.

La calibracién se realizé en el mismo linac en que se hicieron las simulaciones de los

fratamientos de RCE (Varian, Clinac 600C) con rayos X de 6 MV, y la geometria de

® Punto situado en el interior de] volumen sensible de una cdmara de ionizacin calibrada donde, en ausencia
de ella, se determina la magnitud radiolégica objeto del proceso de calibracion. En camaras cilindricas de
dedal, este punto coincide normalmente con €l centro geométrico def velumen sensible de la cdmara.
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calibracion se muestra en la figura 3.3. Las dosis mayores a 10 Gy se depositaron en forma
fraccionada con el fin de no saturar la lectura dei electrémetro asociado a la cdmara de
ionizacion. La tasa de dosis dei acelerador es de aproximadamente 400 MU/min {1 MU =1
¢Gy, para un tamafio de campo de 10 x 10 cm?). En este trabajo la dosis calculada se

referird a la dosis proveniente de las unidades monitor del linac.

20 cm

o de

et}

Tama

camp

<

Céamara de
Tonizacion

B rrr @ DTL
FIGURA 3.2 Detalle de la figura 3.1.C.

Los resultados obtenidos en la calibracién de las PTR y DTL se presentan en las tablas
3.2 y 3.3, respectivamente, y las curvas de calibracion correspondientes se muestran en las

figuras 3.4 y 3.5.
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TABLA 3.2 Resultados de [a calibracicn de las PTR.

| Deosis en ‘l Lectura’ | Lectura’ ’ Lectura [ )
' agua' | Pelicula A Pelicula B Promedio Respuesta’ de ia 1
Gy j | {A+B) Res;;uesta#
0 2082 | 20841 208+2.2 0

! 3 1861 18542 185.542.2 0.0497 0.0040 |
— 1812 18042 180.542.8 00616 0.0016 |
S 167+ 168+2 | 167.5%2.8 0.0941 0.0015

| 10 1532 1562 154.512.8 0.1291 0.0027
125 1442 14612 14542.8 0.1567 0.0018

i 15 13941 14042 139.502.2 | 0.1735 0.0038
7S 13242 13242 13242.8 0.1959 0.0024

| 20 12642 12642 126+2.8 0.2177 0.0028

| 225 12042 12122 120.5+2.8 | 02371 0.0032
{r* 11942 1182 118.5:2.8 | 0.2443 0.0034

Caiculada a partir de las unidades monitor del linac.

*Promedio del tono de gris obtenido con una regién de interés de 80x80 pixeles (~ 0.65x0.65 em?®), v su
correspondiente desviacion estdndar.
*Respuesta = Loge ( TG;/ TG, ), donde TGy es el tono de gris de la pelicula sin frradiar (cero Gy) y TG, es el

tono de gris de la pelicula irradiada.

1

TABLA 3.3 Resultados de la calibracidn de los DTL.

[ Dosis en Sefial TL | Sefal TL | Sefal TL | Sefial TL | Sedal TL

% aglm DTL, ] DTI» DTLs DTL, Promedio

Gy @C) | o) (uC) (1<) 1C)

} 1 079 | 0.667 0677 1 0764 | 0.725+0.063

| 1.5 126 | 1.408 1.260 1.326 1.28240.119

| 2 1.494 1.281 1.311 1.399 1.371%0.096 |

3 [ e 2.456 2170 2460 | 2.338+0,144 |

| 4 3.034 3.381 3.175 3.073 3.166+0.155 |

F 7 6.037 6.039 6.199 6.187 6.116+0.090

| 10 7.997 | 7274 8.686 9.003 8.240+0.769

125 10217 9.974 9.265 10.287 | 5.936+0.467

f 15 15.380 12.788 12.697 14.736  113.900+1.363

g 20 17.925 17.967 17.164 17.995 | 17.763+0.400 |

225 20.227 21.507 20517 21314 120.89120.616
25 21.163 23.114 24.420 24.768  123.366+1.632

Calculada a partir de las unidades monitor del linac.
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FIGURA 3.3 Geometria utilizada para la calibracion de los DTL y PTR.
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Figura 3.5 Curva de calibracién para microcubos TLD-100 irradiados con rayos X de 6 MV
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3.4.1. Verificacion de la dosis depositada a los DTL y PTR con propésitos de
calibracion.

Como se menciond anteriormente, la desis depositada a los DTL y PTR con propdsitos
de calibracidn fue verificada usando una cadmara de ionizacién marca PTW modelo 31002,

cuyo volumen sensible es de 0.125 cm’, asociada a un electrémetro también de la marca

PTW modelo UNIDOS, ambos propiedad del INCAN. Para determinar la dosis a partir de
la lectura ohtenida del electrémetro asociado a la cAmara de ionizacion se usé el protocolo
de calibracion TG-21 (AAPM 1983) utilizando los valores para W/e, A.q.: y cocientes de
poderes de frenado recomendados por Andreo er al. (1986). La razon de haber utilizado el
TG-21 es debido a que el formalismo de este protocolo permite hacer las mediciones en un
maniqui de acrilico, y posteriormente determinar la dosis absorbida en agua. La geometria
utilizada para este propésito es la misma que se presenta en la figura 3.3, ya que la cdmara
fue irradiada simultaneamente con los DTL y las PTR. Los resultados cbtenidos se

muestran en la tabla 3.4,

TABLA 3.4 Resultados de fa verificacidn de dosis

depositada a los BTL y PTR con propésitos de calibracién

rDesis calculada | Dosis medida con | Diferencia
{Gy) camara de
J ionizacién (Gy)
B 1 1.017 1.7%
1.5 1.523 1.5%
2 ‘ 2.028 14% |
3 3.036 1.2% |
4 4.046 1.2%
7 7.077 1.1%
10 10.168 1.7%
12.5 12.651 12%
15 15.180 1.2%
20 20.275 1.4%
22.5 22.808 14% |
| 25 1 25.380 15% |

La diferencia promedio entre la dosis calculada y la medida con la camara de icnizacion

es de 1.38 %, siendo la mas alta de 1.7%. Cabe sefialar que para hacer la calibracion del
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acelerador el INCAN sigue las recomendaciones del protocolo de calibracion TRS 277
(IAEA 1997), por lo que las diferencias encontradas pueden ser atribuidas a que en este
trabajo se utilizd un protocolo de calibracidn v un material de maniqui diferenies para
determinar la dosis con fa caémara de ionizacitn, lo cual ha sido reportado en la literatura

especializada (Hug and Nath 1991, Hug e¢ ol 1993).

3.5, Disefio de! maniqui para simular tratamientos de RC.

Para realizar este trabajo, se disefid y fabricé un maniqui esférico de 16 cm de diametro
de un material equivalente a tejido (metacrilato de metilo”), apropiado para realizar
verificaciones de dosis y su distribucion espacial en tratamientos de radiocirugia. El
maniqui consiste de dos semiesferas incluyendo piezas que pueden ser intercambiadas en su
centro (véase la figura 3.6). El disefio de este maniqui permite que en ¢ste mismo s¢ pueda
hacer primero la simulacion y localizacién de la lesion, y posteriormente, cambiando las
plezas centrales apropiadas, introducir los DTL v/o las PTR para realizar las mediciones
experimentales que permitan determinar la distribucidén espacial de dosis en diferentes
planos {axial, coronal y sagital). La lesion fue simulada usando dos piezas de acrilico de
5x5x2.5 cm’, a las cuales se les hizo una cavidad en su centro en forma de semiesfera de 2
cm de didmetro. En la figura 3.7 se presenta una fotografia del maniqui, mientras que el
arreglo de dosimetros TL que se utilizd para hacer las mediciones experimentales se

muestra en la figura 3.8.

La razén de haber elegido el acrilico para fabricar el maniqui, es porque éste ha sido
ampliamente usado para hacer mediciones de dosis de haces de fotones y electrones de alta
energia. Aunque la densidad masica de este material puede variar de un fabricante a ofro
(Schulz y Nath 1979), la composicién atdmica vy la densidad elecirdnica de este material es
suficientemente constante para garantizar su uso en la dosimetria de la radiacion (Khan
1994}, lo cual es de gran importancia porque el efecto Compton es el modo de interaccion
predominante de los haces de fotones utilizados con propdsitos terapéuticos (véase
apéndice A). Un maniqui similar ai disefiado y fabricado para realizar este trabajo, tiene un

precio comercial de aproximadamente $20, 000 délares americanos.

¢ También conocido como zcrilico ¢ lucita.
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Figura 3.6 En esta figura se puede observar el maniqui en sus diferentes modalidades: a) para simular v
localizar el volumen blanco y b) para irradiar los DTL y las PTR que serdn colecados en el centro de una de

las caras opuestas de las semiesferas.

Figura 3.7 Fotografia de! maniqui de la figura 3.6.
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Figura 3.8 Arreglo de DTL sobre una de las caras de las piezas intercambiables del manigui de RC,

3.6. Procedimiento en la simulacidn de los traiamientos de RCE.
Para la simulacidn de los tratamientos de RCE se siguié el mismo procedimiento como
si se tratara de un paciente, mismo que fue descrito en el capitulo 1 y que a continuacién se

explica en detalle.

3.6.1. Colocacion del marco estereotactico en el maniqut.
El marco estereotdctico cuenta con cuatro postes (2 posteriores y 2 anteriores) en cuyos

extremos se inserta un tornillo que son los que sujetan el maniqui (figura 3.9). Cuando se
coloca el marco estercotactico en el maniqui se debe tener especial cuidado en que 1a lesidn
a tratar quede fuera del marco, ya que si no es asi, éste podria obstruir el camino al haz de

radiacion cuando se adminisira el fratamiento.
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Figura 3.9 Maniqui sujeto al marco estereotctico,

Solamente una de las semiesferas que componen el maniqui queda fija al marco
estereotactico, de tal manera que la otra puede moverse para cambiar las piezas del centro
del maniqui, esto sin perder la referencia, ya que las piezas intercambiables son de

geometria cubica.

3.6.2. Adguisicion de imdagenes.
Para obtener los cortes transversales del maniqui se utilizé un tomografo CT marca

Elscint modelo CT-Twin, propiedad del INCAN, Una vez que el maniqui estaba sujeto al
marco estereotactico se procedié a montar en éste la caja que cuenta con el sistema de
localizacién radio-opaco (fiduciales), con el cual es posible establecer ¢l marce de
referencia en las imégenes obtenidas. Finalmente se coloca y alinea el marco en la camilla
del tomografo y se procede a adquirir las imagenes (figura 3.10), Las caracteristicas de las

imagenes que fueron tomadas para este estudio se muestran en la tabla 3.5.

TABLA 3.5 Caracteristicas de las imégenes de CT adquiridas para la simulacion de los tratamientos de RCE.

Ezip.1 Exp. 2 Exp. 3
Tamafio de matriz 512x 512 512x 512 512x 512
Tamajio de pixel (mm) 0.976 0.876 0.976
Niumero de cortes 66 116 1i2
Espesor de los cortes (mm} 2.5 1.0 1.0
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Fiduciales

Figura 3.10 Maniqui montado en la camilla del tomdgrafo para la adquisicidn de imdgenes.

3.6.3. Planificacion del tratamiento.
Una vez obtenidas las imégenes tomograficas, se¢ transfirieron al Sistema de

Planificacion de Tratamientos {SPT) mediante un disco magneto-optico. Lo primero que se
debe de hacer en el SPT es localizar los fiduciales, los cuales servirdn para obtener un
marco de referencia para ubicar el volumen blanco asi como los distintos puntos o
isocentros en los que se cenfrara el tratamiento. Después de contar con un marco de
referencia se procede a hacer [a reconstruccion de la imagen en 3D. Para que el SPT pueda
calcular la dosis v su distribucién espacial {(curvas de isodosis) es necesario que se le
indique dénde estd ubicado el isocentro del tumor, lo cual se hace de manera manual. En
este estudio la lesion simulada era una esfera de 2 cm de didmetro, por lo que fue posible
obtener una buena distribucidon de dosis con un solo isocentro. El SPT entrega
autométicamente un plan de tratamiento. Si con este plan no se obtiene una distribucion
espacial de dosis adecuada, manualmente se pueden modificar los pardmetros de
tratamiento. Los pardmetros que mas comuinmente se varian para obtener una distribucion

espacial de dosis optima son: el mimero, longitud (en grados) y factor de peso’ de los arcos;

* Por ejemplo, si se desea depositar una dosis de 15 Gy a una lesion utilizando 5 arcos, y se quiere dar un
factor de peso de 2:1 a uno de los arcos, entonces el arco de mayor peso depositard una dosis de 5 Gy y los
cuatro restantes 2.5 Gy cfu.
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nimero de isocentros y tamafic de colimadores. Las hojas del plan de tratamiento que

entrega el SPT, en las cuales se muestra toda la informacidn referente a fos tratamientos, se

anexan en el apéndice B. En la tabla 3.6 se muestran las espe

planificacidn de los tratamientos que se realizaron en este estudio.

cificaciones dosimétricas de ia

TABLA 3.6 Especificaciones dosimétricas de ia planificacion en ia simulacién de los tratamientos de RCE.

! Experimento 1 | Experiments 2 | Experimento 3
Dosis prescrita (=100%) 20 Gy 20 Gy 20 Gy
Correceién por inhomogeneidad de tejido On On On

T)osis promedio/grade 0.051 Gy 0.051 Gy 0.051 Gy
Factor de campo 1.00 Gy/100 MU | 1.00 Gy/100 MU | 1.00 Gy/1060 MU

| Tamafic de campo en 1os colimadores del linae 4x4 cm? 4%4 cm® 4x4 cm*
Profundidad de dosis maxima L.5cm l.5cm 1.5 ¢cm

] Profundidad promedio de la lesién 75.2 mm 75.7 mm 75.6

Volumen blance (lesion} 5.14 cm® 5.20 cm® 514 cm’

i Nimero totzl de isocentros 1 1 1

J Nimero fotal de arcos 5 (100° c/w) 5 (100° cfu) 5 (100° c/u)

E Diametro del colimador 25.0 mm 30.0 mm 22.5 mm

' Factor de correccion por dispersién 0.953 0.958 0.948

3.6.4. Colocacion del maniqui en la camilla del acelerador y depésito de dosis.
Una vez que se tienen todos los parametros que seran utilizados para administrar el

tratamiento se procede a realizar pruebas de control de calidad en el acelerador para
verificar que todos los parametros de operacidn estén funcionando adecuadamente. Uno de
los puntos mas criticos en esta etapa, es verificar la localizacion del isocentro del
acelerador, cuyo procedimiento se describe detalladamente en la seccién 3.6.4.1. Una vez
que se verifica que el acelerador estd en condiciones dc ser utilizado para tratamientos
terapéuticos, se procede a colocar y alinear el marco estereotictico con el maniqui en la
camilla del acelerador. Para alinear el isocentro de la lesion con el isocentro del equipo, se
utilizan los laseres que estdn montados en las paredes del cuarto que alberga al acelerador
(figura 3.11). Para facilitar la alineacién del maniqui, sobre el marco estereotictico se

monta una caja de material plastico a la cual se le colocan unos acetatos (dos laterales y
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uno superior) que tienen la ubicacion del isocentro. Estos acetatos con la ubicacion del

isocentro son suministrados por el SPT para cada tratamiento.

Figura 3.11 Alineacion del maniquf en el isoceniro del equipo.

Una vez que el isocentro de la lesidn estd bien alineado con el isocentro del equipo
(figura 3.12), se procede a depositar la dosis utilizando los parametros entregados por el

SPT en las hojas de planificacion.

Figera 3.12 Maniqui alineado con el isccentro del linac, listo para empezar a irradiarlo,
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3.6.4.1. Verificacion de la localizacion del isocentro del acelerador.
Para verificar ]a localizacion del isocentro se utiliza un puntero de acrilico con una

esfera de metal de 5 mm de didmetro en uno de sus extremos. El puntero se sujeta en un
dispositivo que se monta a la camiila del acelerador (figura 3.13), mismo que se utiliza para

sujetar el marco estereotactico a la camilia.

Figura 3.13 Puntero utilizado para verificar la localizacién del isocentro del linac,

montado sobre el dispositivo con el que se sujeta el marco esterectictice a la camilla del acelerador.

Con ayuda de los laseres que se encuentran montados en las paredes del cuarte del
acelerador (dos laterales, uno sagital y unc en la parte superior de la camilla de
tratamiento), y cuyos haces convergen en el isocentro, el ceniro de la esfera del puntero se

alinea de tal manera que coincida con ¢l isocentro del acelerador (figura 3.14).

Una vez alineado el centro de la esfera en el isocentro, se sujeta una varilla al cabezal
del acelerador en cuyo extremo se coloca una pelicula radiografica Kodak X-Omat-V
(figura 3.15), y se procede a irradiar la pelicula, con 100 unidades monitor, a diferentes
angulos de la camilla de tratamiento y brazo del acelerador {ganfry), utilizando un
colimador cuyo tamafio de campo al isocentro es de 7.5 mm de didmetro. La pelicula se va

cambiando de posicién de tal manera que para cada combinacidn angular de la camilla y
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brazo del acelerador se obtenga una imagen. En la tabla 3.7 se muestran las combinaciones
angulares de la camilla de tratamiento y brazo del acelerador en las que se tomaron

imagenes para verificar la ubicacion del isocentro.

Figura 3.14 Ajuste fino para alinear el centro de la esfera del puntero con el isocentro del equipo.

Las imagenes que sec obtienen son dos circulos, que idealmente deberian ser
concéntricos. Uno de los circulos correspende a la imagen del tamafio de campo del
colimador (7.5 mm de didmetrc) ¥ el otro a la imagen de la esfera metalica (5 mm de
didmetro). 8i la imagen de la esfera se sale de la imagen correspondiente al tamafio de
campo del colimador (figura 3.16a), no se procede a dar el tratamiento hasta que se realicen
los ajustes necesarios para alinear la ubicacion del 1socentro del linac, de tal manera que la

imagen de 1a esfera quede dentro de la imagen comrespondiente al tamafio de campo (figura
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3.16b). Con esto se estd asegurando que la precision en la localizacidn del isocentro del

equipoe sea de £1.25 mm.

Figura 3,15 Dispositivo utilizado para verificar la precision en la ubicacion del isoce

ntro del acelerador.

TABLA 3.7 Combinaciones angulares de la camilla de tratamiento y brazo del acelerador

a las cuales se toman imagenes para verificar la localizacién del isocentro del acelerador,

Angule de la Angule del
mesa de brazo del
tratamiento acelerador
° 0°
0° o0°
0° 180°
0° 270°
30° 0°
315° 0°
270° g°
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a) b}

Figura 3.16 Imagenes con peliculas radiogrificas obtenidas para localizar la ubicacién

del isocentro. a) no pasa la prueba, b} si pasa la prueba (ver explicacion en el texto).

3.7. Resuitados obtenidos con las PTR.

En total se realizaron 3 experimentos, y en cada uno de ellos se hicieron mediciones en
los planos axial, coronal y sagital (véase figura 3.17) . Para obtener las curvas de isodosis
de las PTR se escribié un programa en Matlab version 5.2. Las curvas de isodosis
calculadas por el SPT fueron digitalizadas usando el programa Digitize versién 1.5, con el
fin de obtener los datos de éstas en formato ASCII, lo cual facilita el manejo de la
informacién. Se encontrd que los isocentros de las curvas de isodosis obtenidas con las
PTR estaban desalineados con respecto al isocentro de las curvas caleuladas por el SPT, por
lo que utilizando el programa Matlab se procedié a obtener valores de x_off v y_off para
alinear los isocentros; los valores obtenidos se muestran en la tabla 3.8. Esta desviacion de
las curvas de isodosis puede ser debida al error de la Jocalizacion del isocentro en el linac,
que como se mencioné anteriormente, fue localizado con una precision de =1.25 mm.
Como puede verse en la tabla 3.8, de los 18 valores de x_off v y_off obtenidos con el
programa Matlab, 3 de ellos son 0.025 cm mayores a la precisién con la que fue

determinada la localizacién del isocentro.
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(a)

Figura 3.17 (a) Orientacidn y (b) planos del cerebro humano.

TABLA 3.8 Factores x_off y y_off aplicados a las curvas de isodosis

del SPT para alinearlas con las curvas obtenidas con las PTR.

Plano_Experimento | x_off (cm) | y_off (cm)
Axial_1 0.15 -0.07
Axial 2 0.12 -0.1
Axial 3 0.1 -0.12

Coronal I 0.2 -0.05
Coronal 2 -0.01 0.05
Coronal 3 -0.05 0.15
Sagital 1 0.03 0.01
Sagital 2 0.0 -0.1
Sagital 3 0.05 -0.15

En las figuras 3.18 a la 3.20, se muestran las curvas de isodosis calculadas por el SPT

BrainLab y las medidas en este trabajo usando las peliculas GafChromic MD-55-2.
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Figura 3.18 Curvas de isodosis (80, 60, 50, 40, 30y 20%, desde el centro) calculadas por el
SPT y medidas con PTR en el experimento 1. La dosis al isocentro fue de 20 Gy (100%).
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Figura 3.19 Curvas de isodosis (8C, 60, 50, 40, 30y 20%, desde el centro) caiculadas por el
SPT y medidas con PTR en el experimento 2. La dosis al isocentro fue de 20 Gy (100%).
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Figurs 3,20 Curvas de Isodosis {80, 63, 50, 4G, 30 y 20%, desde el ceniro) caleuladas por ¢l
SPT y medidas con PTR en e experimento 3. La dosis al isocemiro fue de 20 Gy {106%).
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Es importante mencionar que en el caso de las curvas de isodosis medidas con la PTR,
se les aplicd un factor de escalamiento espacial de 0.88 con el fin de obtener una distancia
en acrilico equivalente al agua, tal v como se explicd en la seccién 2.9.1, ecuacidn 2.17. Las
curvas de 1sodosis estan normalizadas al 100% para 20 Gy. En estas figuras (3.18 a8 3.20) se
puede observar de manera cualitativa que, en 1o general, existe un buen acuerdo entre las

4 A 4N,

curvas de isodosis altas (80% vy

o

60%) calculadas por el SPT y las medidas con PTR
encontréndose las mayores discrepancias para curvas de isodosis bajas (50%, 40%, 30% vy
20%). En todos los casos, para el planc sagital, las curvas de isodosis bajas obtenidas

experimentalmente estan giradas con respecto a las calculadas por el SPT.

En las figuras 3.21 a la 3.23 se presentan los perfiles angulares de ias curvas de isodosis
(i.e. distancia radial desde el isocentro en funcién de! angulo polar para cada curva de
1sodosis) calculadas por el SPT y las medidas con PTR. Estos perfiles angulares
corresponden a las curvas de isodosis de los planos axial, coronal y sagital del experimente

3, el cual se tomara como referencia.
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80%

50%

30%

Figura 3.21 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 50, 40 y 30%,
y grafica de los valores de las YiIN correspondientes {Plano axial, Experimento 3).
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30%

Figara 3.22 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 50, 40 y 30%,
y grafica de los valores de las vAIN correspondientes (Plano coronal, Experimento 3).
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Figura 3.23 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 vy 30%,
y gréfica de los valores de las “/N correspondientes (Plano sagital, Experimento 3).
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Para obtener de manera cuantitativa las diferencias entre los valores medidos

1 o~ : Drnr o1 A v
xperimentalmente y los calculados, usamos una forma de ¢/, la cual es esencialmente un
promedio de una suma de cuadrados, cuyas graficas estan incluidas en las figuras

correspondientes a los perfiles angulares. La vY/N fue calculada utilizando la siguiente

ArITArTAN -
SCUgaCion.

£ _ E(RPTR ~ Ry )2
N 100

3.6

donde Rprr v Rspr son las distancias radiales desde el isocentro, en funcién dei angulo
polar, para cada curva de isodosis de la PTR y SPT, respectivamente. Los datos para
calcular la ¥*/N se obtuvieron a partir de las graficas de los perfiles angulares de Ias curvas
de 1sodosis, a las cuales se les aplicé un “smooth™ para suavizar las curvas pidiendo 100
pares de datos, de ahi el 100 de la ecuacion 3.6. De esta manera la diferencia promedio, en
distancia radial desde el 1socentro, entre las curvas de isodosis calculadas por el SPT v las

medidas con las PTR esta dada por:

—

E:J% 37

En la tabla 3.9 se resumen los resultados cuantitativos de las diferencias promedio (Ad )
encontradas entre las curvas de isodosis calculadas por el SPT vy las medidas
sxperimentalmente en este trabajo. Como puede observarse de esta tabla, el mejor acuerde
entre las curvas de isodosis medidas y calculadas es para curvas de isodosis altas (80% y
60%), cuya diferencia promedio para las curvas del 80% es de 0.069 cm (0.094 cm la mas
alta) y 0.104 ¢m (0.14 ¢m la mds alta) para las curvas del 60%. Para el caso de las curvas
de 1sodosis del 50%, 40% y 30%, las diferencias promedio fueron de 0.153 ¢m, 0.201 cm y

(0.256 cm, respectivamente.

74



TABLA 3.2 Resumen de las diferencias promedio, en distancia radial desde el isocentro, entre las curvas de

iscdosis calculadas por el SPT (BrainLab) y las medidas con PTR (GafChromic MD-55-2).

Ad {em) para las diferentes curvas de isodosis

! Planc_Experimente 80% 60% 50% 40% 30%
Axial 1 0.094 0.076 0.110 0.158 0.206
Axial 2 0.080 0.141 0.189 0.240 0.274
Axial 3 0.041 0.082 0.130 0.187 0.279
Coronal 1 0.087 0.089 0.138 0.217 0.294

Corenal 2 0.067 0.132 0.203 0.279 *
Coronal 3 0.090 0.138 0.203 0.281 0377
Sagital_1 0.051 0.074 0.099 0.136 0.198
Sagital 2 0.070 0.125 0.154 0.188 0.255
 Sagital 3 0.039 0.082 o 0.124 | 0.191

*La curva de isodosis estaba incompleta, es decir, no estaba incluida fisicamente en la PTR debide a lag
dimensiones de ésta,

**En este caso la curva del 60% estaba muy pegada a la curva del 50%, por lo que ésta diltima no pudo ser
digitalizada para obtener los datos en formato ASCIL

3.8. Resultados obtenidos con los DTL.

En el caso de los dosimetros TL, para obtener la dosis absorbida en agua a partir de las
lecturas de éstos, se aplico la teorfa de cavidades de Bragg-Gray. Aplicar la teoria de B-G
arro]o el mismo resultado que si se hubiera aplicado la teoria de cavidades de Burlin, que es
la mas general. Al igual que con las peliculas, se¢ aplicd un factor de escalamiento espacial

de 0.88 con el fin de obtener una distancia en acrilico equivalente al agua (ecuacidn 2.17).

Los resultados obtenidos para los planos axial, coronal y sagital de los 3 experimentos
se presentan en las figuras 3.24 a) a 3.24 1). En estas figuras se hace la comparacion entre
las curvas de isodosis calculadas por el SPT y las mediciones con DTL. Los valores
correspondientes a los dosimetros TL estan dados en porcentaje de dosis (20 Gy = 100%) +
su incertidumbre asociada, los cuales estan superpuestos en las curvas de isodosis del SPT.
Cabe hacer la aclaracién de que para cada punto evaluado con los DTL se utilizo un solo

dosimetro, por lo que las incertidumbres asociadas a las mediciones realizadas con éstos
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corresponden al valor de § = 4.2% (ecuacion 3.4), el cual se obtuvo en el proceso de

seleccion de los dosimetros usados en este trabajo.

En el caso de los DTL no fue posible obtener una distribucién espacial de la dosis
debido a que la resolucién espacial de éstos es muy pobre (recordar que tienen dimensiones
de Ix1x! mm

. y que las medidas presentadas corresponde

A% COTespon

jou}

a la dosis promedio imparti

a todo su volumen). Sin embargo, debido al intervalo de dosis itil de los dosimetros TL y a
su precisidn, los resultados obtenidos con éstos son de gran utiiidad para verificar las dosis
bajas, que es justamente donde [as PTR presentan las mayores discrepancias con respecto a
los valores calculados por ¢l SPT. Como puede observarse en las figuras 3.24 a} a 3.24 i),
en la mayoria de los puntos evaluados para determinar la dosis con DTL, existe una buena
concordancia entre las medidas experimentales y los céloulos del SPT, inclusive para las

curvas de isodosis bajas.
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Figura 3.24 Curvas de isodosis calculadas por el SPT (lineas y puntos) con valores superpuestos de
porcentajes de dosis determinados con microcubos TLD-100 (20 Gy = 100%).
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CAPITULG 4
DISCUSION DE RESULTADOS Y CONCLUSIONES

La Radiocirugia Estereotactica (RCE) basada en un acelerador lineal de electrones
(linac}, es una técnica que utiliza la mas avanzada tecnologia en “simulacidn virtual” y

combing e! uso de ha:

OTY ¢l uso de hac quefios de rayos X y dispositivos para iocalizar, de manera
estereotactica, lesiones intracraneales (benignas o malignas) para destruirlas depositandoles
una alta dosis de radiacién en una sola sesién. La implementacién de este tipo de
tratamientos en cualquier institucion hospitalaria requiere de un riguroso control de calidad
para asegurar ¢l uso dptimo de las radiaciones ionizantes en aplicaciones médicas. Dado Io
anterior, se deben realizar medictones experimentales de alta precision para verificar que la
dosis entregada al velumen blanco en un tratamiento de RCE y los procedimientos de

localizacion y planificacion del tratamiento se estan llevando de forma adecuada.

En este trabajo se desarrolld un protocolo para determinar Ia dosis y su distribucién
espacial en tratamientos de RCE utilizando un maniqui esférico de 16 cm de didmetro
fabricado de un material equivalente a tejido. Se utilizaron dos tipos de dosimetros,

termoluminiscentes, TLD-100, v de tinte radiocrdémico, MD-55-2.

Con los dosimetros termoluminiscentes TLD-100 se pueden realizar medidas
experimentales de alta precision en un intervalo amplio de dosis. La mayor desventaja de
este tipo de dosimetros en areas como la RCE es su pobre resoclucion espacial. Con las
peliculas de tinte radiocrémico, en cambio, se consigue una alta resolucion espacial, pero su
precision para determinar dosis bajas es muy limitada. La combinacion del uso de ambos
tipos de dosimetros permiti6, aprovechando las ventajas que cada uno de ellos ofrecia,
evaluar de la manera més precisa y completa posible la confiabilidad de los calculos del

Sistema de Planificacion de Tratamientos (SPT).

A confinuacion se discute en detalle los resultados del protocelo implementado para

determinar distribuciones espaciales de dosis en RCE presentados en el capitulo anterior.
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4.1 Determinacidn del volumen blanco.

En este estudio se simuld una lesidn esférica de 2 cm de didmetro, lo cual corresponde a
un volumen blanco real de 4.19 em’. Sin embargo, cuando se hizo la reconstruccién de la
imagen del maniqui y se delimité la lesién a tratar —lo cual se hace de manera manual en
el SPT— se obtuvo un volumen blanco promedio de 5.16+0.03 cm’ {ver tabla 3.6), el cual
corresponde a una lesidén con un didmetro de 2.14 cm. Asi, podemos decir que un error de
0.7 mm en la delimitacién del radio de la lesidn a tratar, introduce un error del 23% en el
volumen blanco a irradiar, lo cual significa que, en caso de que se tratara de una lesién en
un paciente, se estaria irradiando una cantidad considerable de tejido sano. Debido a lo
anterior, se debe tener especial cuidado en definir de manera correcta la lesién a iratar,
sobre todo en lesiones de forma irregular donde se requiere de un gran pulso — como el de

los neurocirujanos — para delimitarlas adecuadamente en el SPT.

4.2 Comparacion cuantitativa entre los perfiles angulares de las curvas de isodosis:

Medidas experimentales con PTR vs calculos del SPT.

Existen varios trabajos en la literatura especializada en los que han reportado
diferencias entre medidas experimentales y calculos de perfiles y/o distribuciones

espaciales de dosis en radiocirugia usando PTR.

Uno de ellos (Ramani ef ol 1994) en el que se utilizé un maniqui muy similar al
utilizado en este trabajo (esférico de 16 cm de didmetro, fabricado en acrilico), y el mismo
tipo de peliculas, reportd diferencias de 0.1 ¢m para las curvas de isodosis tanto del 90%
como del 50%, £0.3 ¢m para la curva del 20% y 0.5 cm para la curva del 10%. Ramani y
colaboradores simularon una lesién de 2 cm de diametro y la dosis prescrita al isocentro fue
de 50 Gy (100%). La respuesta de la pelicula la obtuvieron utilizando un densitémetro

comercial (X-Rite modelo 301) con una fuente de luz que emite a A = 530 nm.
McLaughlin ef a/ (1994) obtuvieron una buena concordancia entre Ila comparacién de

los perfiles de dosis medidos con la pelicula de tinte radiocrémicc DM-1260 y los

calculados por el SPT, usando un Gamma Knife (GK). Reportaron una diferencia maxima
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de 0.28 cm al nivel dei 30% de la dosis total (D30) para el colimador de 18 mm de
didmetro. Las mediciones experimentales las hicieron usando un maniqui esférico de
poliestireno de 16 cm de didmetro. La dosis prescrita, al centro de la esfera, fue de 150 Gy
(100%) vy para obtener la respuesta de las peliculas utilizaron un microdensitdmetro de
barrido comercial (LKB Pharmacia modelo 222-020™) con luz proveniente de un léser de

He-Ne (A = 633 nm).

En un trabajo mas reciente, Somigliana et af (1999) utilizaron la pelicula GafChromic
MD-55 para hacer dosimetria en RC usando las técnicas de GK y linac, reportando una
discrepancia maxima de 0.1 cm en los perfiles de dosis al nivel del 20% de la dosis total
(D20) para el GK (celimador de 18 mm), y el misme valor para los niveies del 50% y 20%
en el linac (colimador de 24 mm de didmetro). Para hacer las mediciones experimentales
usaron un maniqui esférico de poliestireno de 16 cm de didmetro. La dosis prescrita, al
centro de la esfera, fue de 30 Gy (100%) v para obtener la respuesta de las peliculas
utilizaron un densitdmetro de barrido comercial modificado (Scanditronix modelo

RFA300), cambiando la fuente de luz original por un diodo laser que emite luz con una

longitud de onda de 670 £ 10 nm.

Como podemos ver, en estos trabajos se han depositado a las peliculas dosis mayores a
las normalmente prescritas en tratamientos de radiocirugia (tipicamente de 10 a 20 Gy), con
el fin de obtener en las peliculas irradiadas una mayor densidad optica. Esto es debido a que
la densidad optica de las peliculas es proporcional a 1a dosis impartida, lo cual tiene una

aparente correlacion con la precisidn de la pelicula MD-55 (Zhu ef a/ 1997).

Los resultados obtenidos en el presente trabajo con la pelicula GafChromic MID-55-2,
depositando una dosis al isocentro de 20 Gy (100%) y usando un escdner comercial de
reflexién de cama plana asociado a una PC para obtener la respuesta de las peliculas,
muestran un buen acuerdo con los calculos del SPT para curvas de isodosis altas, con
diferencias promedio de 0.1 cm para las curves del 80% y 60%. Las mayores discrepanciag
se obtuvieron en las curvas de isodosis bajas, con diferencias promedio de 0.153 cm, 0.201

cm y 0.259 cm para las curvas de isodosis dei 50, 40 y 30%, respectivamente. Estos
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resultados estan en buen acuerdo con los reportados en la literatura por ofros autores, sin
tomar en cuenta que en este estudio la dosis prescrita fue mas baja (por lo que es una
simulacion real de un tratamiento de RC) y se utilizé un método de lectura menos
sofisticado que puede estar al alcance de cualquier centro hospitalaric para hacer este tipo

de mediciones, las cuales forman parte de un Programa de Garantia de Calidad (PGC).

De todos los resuitados mencionados {incluyendo los de este trabajo) queda claro que la
precision que se obtiene en cada estudio depende no solamente de la dosis prescrita, sino
también del protocolo que se utiliza (incluyendo el equipo) para la lectura de la respuesta

de las peliculas de tinte radiocrémico.

Es interesante también mencionar que la resclucién espacial a lg largo del gje axial
utilizada para la adquisicién de las imagenes de CT del maniqui (ver tabla 3.5}, no tuvo una
influencia importante ¢n los resultados producidos por el SPT, probablemente debido a la
simplicidad de la geometria de la lesién que se simuld, la cual era esférica. Esto no

necesariamente es cierto cuando las lesiones son de geometria irregular.

4.3 Comparacién entre las curvas de isodosis calculadas por el SPT vs medidas

experimentales con DTL.

Los dosimetros de estado sdlido, como los DTL y los diodos, son regularmente
utilizados de manera complementaria como un “estandar de oro” cuando se hacen estudios
dosimétricos con PTR, ya que éstos tienen la ventaja de poseer una mayor precisién y un
intervalo de dosis util mas amplio. Si bien es cierto que no se puede obtener con ellos una
distribucidn espacial de dosis de manera precisa debido a su pobre resolucion espacial, si
pueden utilizarse para hacer verificaciones de éstas. Su gran utilidad reside en el potencial
que tienen para cvaluar dosis bajas, que es donde las PTR muestran las mayores
discordancias con respecto al SPT. Ertl et ol (1996, 1997, 1998) han publicade varios
trabajos de estudios dosimétricos en radiocirugia, en los cuales han utilizado dosimetros
TLD-100 con dimensiones de 7xI1x1 mm’ para hacer determinaciones de dosis, asi como

para verificar distribuciones espaciales de dosis en un Gamma Knife. Los resultados que
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han reportando muestran una buena concordancia enire las mediciones experimentales y los

calculos hechos por el SPT, inclusive para curvas de isodosis bajas.

Las graficas 3.24.a) a 2.24 1) muestran la comparacién entre las curvas de isodosis
calculadas con el SPT v los resultados obtenidos con los dosimetros TLD-100 de 1xIx1
mm”. Estas dosis, representadas también como porcentajes
respecto a 1os calculos def SPT para todos los niveles de dosis. Las diferencias que pueden
observarse pueden atribuirse a que las dosis medidas corresponden a dosis promedio

impartida sobre todo el volumen del dosimetro.

El hecho de que los DTL se ajusten mejor a las curvas de isodosis bajas indica que el
Sistema de Planificacion de Tratamientos BrainLab estd produciendo correctamente las
curvas de isodosis. También muestra que el método de lectura de las PTR utilizado en este

trabajo no es lo suficientemente sensible para determinar de manera precisa dosis bajas.

4.4 Conciusiones.

Los objetivos de esta tesis eran desarrollar una metodologia experimental que nos
permitiera implementar el uso de peliculas de tinte radiocrdmico (GafChromic MC-55-2) y
de dosimetros termoluminiscentes (LiF:MgTi, con dimensiones de IxIxl mm°) para
determinar la dosis v su distribucion espacial en fratamientos de radiocirugia y comparar

los resultados con aquellos proporcionados por el sistema de planificacidén de tratamientos.

Esta metodologia se pudo implementar debido a una colaboracidn entre el Instituto de
Fisica de la Universidad Nacional Autdénoma de México, IFUNAM, y el Instituto Nacional
de Cancerologia, INCAN. Todas las medidas se llevaron a cabo en un linac (Varian, Clinac
600C) con rayos X de 6 MV, y las comparaciones se hicieron con respecto a los célculos

producidos por el Sistema de Planificacion de Tratamientos (SPT) BrainLab.
La calibracién de los dosimetros requirié de la fabricacién de un maniqui el cual

permitié la irradiacidn simultdnea de dosimetros termoluminiscentes, peliculas de tinte

radiocromico y una camara de ionizacién. Dicha calibracion se llevé a cabo en el mismo
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acelerador en que se hicieron las simulaciones de los tratamientos de RCE, con rayos X de
6 MV, usando intervalos de dosis entre 3 y 25 Gy para las PTR y de 1 a 25 Gy para los
DTL. Las dosis mayores a 10 Gy se depositaron en forma fraccionada con €l {in de no
saturar la lectura del electrometro (PTW UNIDOS) asociado a la cdmara de ionizacion

(PTW 31002) que se utilizé para verificar la dosis depositada a las PTR y a los DTL.

Para calcular la dosis a partir de la lectura del electrdmetro asociado a la camara de
lonizacién se aplicd el formalismo del protocolo de calibracién TG-21 (AAPM 1983)
utilizando los valores para W/e, 4. y coclentes de poderes de frenado recomendados por
Andreo er al. {1986). La diferencia promedio entre la dosis calculada a partir de la unidades
monitor del linac y la medida con la cdmara de ionizacién fue de 1.38%, la cual se

considera aceptable.

La simulacién de un tratamiento de radiocirugia implic ia fabricacién de un maniqui
esférico de acrilico de 16 cm de didmetro con una lesion también esférica de 2 cm de
didmetro. La geometria interna del maniqui se hizo lo mas versétil posible para poder
utilizar simultaneamente los dos tipos de dosimetros. La dosis prescrita al isocentro fue de

20 Gy (100%). Se realizaron medidas en los planos axial, coronal y sagital.

Las peliculas de tinte radiocrémico permitieron la determinacién de curvas de isodosis
a diferentes niveles representados por 80%, 60%, 50%, 40% y 30%. Los resultados
experimentales se compararon con aquellos calculados por el SPT encontrandose que el
mejor acuerdo entre las curvas de isodosis medidas y calculadas fue para las curvas de
isodosis altas, cuya diferencia promedio, en distancia radial desde el isocentro, fue de 0.069
c¢m para las curvas del 80% y 0.104 cm para las curvas del 60%. Para las curvas de
isodosis del 50%, 40% y 30%, las diferencias promedio fueron de 0.153 cm, 0.201 cm v

(.259 cm, respectivamente.
Con los DTL se encontré una buena concordancia entre las medidas experimentales y

los célculos del SPT, inclusive para las curvas de isodosis bajas. Aunque con estos

dosimetros no fue posible obtener una distribucion espacial de la dosis, ¢stos fueron de gran
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utilidad para verificar las dosis bajas, que es justamente donde las peliculas presentan las

mayores discrepancias con respecto a los valores calculados por el SPT.

Si bien es cierio que la precisién del método de lectura de las PTR utilizado en este
trabajo no es del todo buena para determinar dosis bajas, dada la facilidad de disponer de
ur escaner como el utiizado en esie estudio, éste es un método de facil implementacidn en
los centros hospitalarics en los que se esté llevando a cabo un Programa de Garantia de
Calidad en RCE. Alternativamente, cuando los recursos financieros no son tan limitados, se
puede realizar la lectura de las peliculas con un escaner de transmisién usando
digitalizacién a color a 36 bits/pixel {Rodriguez-Villafuerte ef a/ 2001). Este método de

lectura ha mostrado tener una mayor precision y sensibilidad sobre el método de lectura con

un escéner convencional de reflexion de cama plana, inclusive para dosis bajas.

Los resultados obtenidos en el presente trabajo indican que los equipos y
procedimientos utilizados por el Instituto Nacional de Cancerologia para suministrar

tratamientos de Radiocirugia Estercotactica basada en un linac, son adecunados.

4.5 Trabajo a futuro.

1. Simular lesiones de forma irregular de tal manera que la planificacion del
tratamiento requiera isocentros multiples. Estc permitiria verificar si el SPT
funciona satisfactoriamente para fratamientos mas complicados comparados con el
simulado en este trabajo. También se podrian simular estructuras criticas
(radiosensibles) cerca de la lesidn a tratar para verificar que la dosis que éstas
reciben no rebase lo estipulado en la planificacion del tratamiento.

2. Hacer un estudio sobre la reproducibilidad y precision de los microcubos TLD-100,
que conduzca al desarrclic de un protocole para optimizar su uso y mejorar la
precision de las medidas obtenidas en este tipo de aplicaciones.

3. Desarrollar un protocolo especifico para el analisis de las peliculas de tinte
radiocromico con un escaner de transmision con capacidad de 36 bits por pixel -a

color- que permita la mejor determinacion de dosis bajas.
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APENDICE A
INTERACCION DE LA RADIACION CON LA MATERIA

A.1. Ionizacién y excitacién.

La absorcion de energia debido al paso de la radiacidn ionizante por un material puede
reducir excitacidn o ionizacidn. El aumentar la energia de un electrém
molécula, sin sacarlo de su Orbita, se conoce como excitacion. Si la radiacion tiene
suficiente energia para sacar al electrédn de su oOrbita, entonces este electrdn de carga
negativa deja al dtomo con carga neta positiva. A este fenémeno se le conoce como
lonizacion. Asi, cuandc una cantidad suficiente de energia es utilizada para sacar a un
clectrén orbital del campo elécirico del micieo, se dice que el dtomo estd ionizado, y que el
electrén negativo junto con lo que queda del dtomo cargado positivamente, constituyen un
par de iones. El electron liberado, en este caso, es el ion negativo, y el dtomo residual, el
ion positivo. En algunos cascs, un electrén puede ser atrapado por un atomo eléctricamente

neutro, adguiriendo una carga neta negativa y convirtiéndose asi en un ion negativo.

A.2. Radiacion directamente e indirectamente ionizante,

La radiacion ionizante puede clasificarse seglin ionice directa o indirectamente. Todas
las particulas cargadas ionizan directamente; esto significa que, siempre y cuando posean la
energia cinética suficiente, pueden, a su paso a través del material absorbente, alterar
directamente la estructura del dtomo y producir cambios quimicos y biolégices. En cambio,
las particulas que carecen de carga tales como los fotones (rayos X y rayos gamma) vy los
neutrones, ionizan indirectamente. Estas no producen cambios quimicos y biolégicos por si
mismas, sino que, primero transfieren su energia a las particulas cargadas del material a
través del cual van pasando, las cuales adquieren energia cinética, y éstas a su vez, son las
que depositan su energia en la materia por medio del procese ya mencionado para

particulas cargadas.
Los rayos X son un tipo de radiacion electromagnética y generaimente son procucidos

acelerando electrones vy haciéndolos incidir en materiales de nimerc atomico alto,

produciéndose asi rayos X de frenado (Breamsstrahlung). Histéricamente, en las primeras
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décadas después del descubrimiente de los rayos X, la energia de los rayos X que se podian
producir era menor que la de los rayos v, pero con ¢l avance de la tecnologia, actualmente
se pueden producir haces de rayos X con energias muchas veces mayores que las de los

rayos v, los cuales son producto de un decaimiento radiactivo nuclear.

A.3. Coeficiente lineal de atenuacioén y atenuacién exponencial,

A diferencia de la radiacién corpuscular, la cual tiene un aicance finito en la materia, y
por ende puede ser absorbida por completo en un material, la radiacién electromagnética no
puede ser absorbida completamente sino que séle disminuye su intensidad al aumentar el
espesor del material absorbedor. Por ejemplo, supongamos una geometria de haz angosto1

de fotones como la que se muestra en la figura A.1.

Material
absorbedor

/ , Fotones

.-~ .= dispersados

®

1 L “u::::: i‘j Detector

Colimadores

Figura A.1. Geometria de haz angosto para medir 12 atenuacidn de un haz de fotones.
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Bajo estas condiciones, si el haz de fotones incidentes tiene una intensidad f; y si el
material absorbedor tiene un espesor dado por x, la intensidad de fotones 7 que atravesaran

el material absorbedor, sin interaccionar en éste, se puede expresar matematicamente como;

[=1e* Al

'Una geometria de haz angosto se obtiene fijando el detector 2 una distancia del material absorbedor tal que
stlo los fotones primarios que lo atraviesan, sin interaccionar en él, son medidos por ¢l detector (i.e. sin
contar los fotones dispersados).
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donde u es ¢l coeficiente lineal de atenuacion, el cual estd dado en funcién del tipo de
material absorbedor v de la energia del haz de fotones incidente, y cuya unidad de medida

escm’ .

sy

La atenuacién de fotones en el material absorbedor es ca
interaccién, que en el caso de los haces de fotones dentro del intervalo de encrgias que se
utilizan en radioterapia scn fres principalmente: efecto fotoeléctrico, efecto Compton y
produccion de pares. Siendo asi, el coeficiente lineal de atenuacién estd dado por la suma

de las contribuciones de cada uno de los tipos de interaccidon mencionados, es decir:

H=T+Oo+x A2

donde 7, oy x son los coeficientes de atenuacién para el efecto fotoeléctrico, efecto

Compton y produccion de pares, respectivamente.

A.4. Coeficiente masico, electrénico y atéomico de atenuacidén.

La atenvacién de un haz de fotones producida por un material de espesor x, dependera
del numero de electrones y atomos presentes en €ste. Por ejemplo, si un material
absorbedor de espesor x fuera comprimido de tal manera que su espesor se redujera a la
mitad, seguird teniendo el mismo nimero de electrones y atomos, y por consecuencia se
obtendra la misma atenuacién de fotones, perc su coeficiente lineal de atenuacién
(atenuacion por unidad de longitud) cambiara al doble. Asi, el coeficiente lineal de
atenuacién depende de la densidad del material absorbedor, En la practica, {o que se hace
para evitar esta dependencia es utilizar un coeficiente mdsico de atenuacion, que se obtiene
al dividir z enire la densidad & del material absorbedor {z/p), y cuya unidad de medida es
cm?/g. De igual forma, se podria calcular el nimero de electrones, o el nimero de 4tomos,
por unidad de 4rea, y expresar el espesor del material absorbedor en unidades de electrones
por cm?, © Atomos por em®. De esta manera s¢ obtendria un coeficiente electronico de
atenuacion .u (em’/electrén), o un coeficiente atémico de atenuacion .4 (cm*/4tomo).

Ecuaciones similares a la A.2 se obtienen para /0, i ¥ 4i
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ALS, Coeficientes de transferencia y absorcién de energia.

Consideremos un haz de fotones de energia Aiv que atraviesa un material absorbedor. La
fraccién de energia de los fotones fransferida en forma de energia cinética a las particulas
cargacdas por unidad de espesor del material absorbedor, esta dada por ¢l coeficiente de
transferencia de energia {4}, Este coeficiente se relaciona con « por medio de la siguiente

ectiacion:

i, =(Ew/hv)u A3

donde Ewves la energia promedic transferida a las particulas cargadas en forma de energia
cinética por interaccion. De manera andloga se define el coeficiente de absorcion de

energia (i), el cual estd dado por:

i, ={Ee/hv)u A4

donde E.» es la energia promedio absorbida por el material por interaccidn. El coeficiente
de absorcion de energia también lo podemos expresar en funcion del coeficiente de

transferencia de energia por medio de la ecuacidn:

o =(1-8 ), A5

donde g es la fraccion de energia de las particulas cargadas secundarias que se pierde por

radiacion de frenado (Breamsstrahlung) en el material.
Al igual que para x4 para i ¥y i tambicén se pueden obtener coeficientes masicos

(1 £, tlenl P), electronicos { 4, eflen) v AOMICOS (o4, atten) de transferencia y absorcion de

energia, asi como ecuaciones similares a la A.2.
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A.6, Interaccion de haces de fotones con Ia materia,

Como se menciond anteriormente, para los haces de fotones dentro del intervalo de

A.6.1. Efecto foioelectrico.

—

! . - r r o
In fotdn interacciona con un electron de las orbitas m

ik L

3

C

N) transfiriéndole toda su energia (véase figura A.2). El electron sale de su orbita con una
energia cinética (7) igual a la energia del foton incidente (#1) menos la energia de amarre
del electrén (£p) vy la energia de retroceso del dtomo (7). Mateméticamente, podemos

escribir:

T=hv-E, AT

La energia de retroceso del atomo (7)) es muy cercana a cero®, justificando asi el use
convencional del signo igual en la ecuacion A.7, en lugar de un signo de aproximacién. El
espacio vacante en la drbita, dejado por el electrdn puesto en movimiento, es répidamente
ocupado por ofro electrén de fas Orbitas mas externas. En este proceso se pueden producir
fotones que se conocen como radiacion caracteristica (rayos X caracteristicos o de
fluorescencia), ya que su energia es igual a la diferencia energética que existe entre las
Orbitas del electron expulsado v el electrén que ocupa la vacancia. Esta energia es
caracteristica del atomo en cuestion. También existe la posibilidad de la emision de
electrones Auger, 10s cuales son electrones monoenergéticos producidos por la absorcién
interna en el 4atomo de rayos X caracteristicos. El efecto biolégico de la radiacion

caracteristica es de poca importancia. En resumen, ¢l efecto fotoeléctrico:

e Involucra electrones ligados a las capas mas internas del 4tomo.

2T,/ T =my/ M, donde my es la masa en reposo del electrdn y M, es 12 masa del atomo en retroceso.
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e La probabilidad de que un electron sea liberado es méxima si el fotén tiene justo la
energia suficiente (£5) para sacar al electrdn de su Orbita.

e La seccibn firansversal para este efectc varia con la energia de los fotones
aproximadamente como 1/ (% Y.

e Para materiales de Z alto, 7oy .7 varian con el nimero atémico aproximadamente

o

como Z°, y més cercanamente como Z° © para materiales de Z
s Para materiates de Z bajo .7 varia como 74,
s Para tejidos E, =Eu ~hv, y los coeficientes de transferencia, absorcién v

atenuacion son aproximadamente iguales.

v co €, 7T
® K:llv
¢ RAYOS X
{/ J cargcieristiicos
Electrones
Auger

Figura A.2. Ilustracién del efecto fotoeléetrico

A.6.2. Efecto Compton.

Un fotdn interacciona con un electrdn atdmico “libre” (con el término libre se quiere
dar a entender que su energia de amarre es despreciable comparada con la energia del foton
incidente). En este proceso, el fotdn incidente desaparece, transfiriendo parte de su energia
al electron, el cual es expulsado de su Orbita, y €l resto de la energia es empleada para Ia
creacidn de un nuevo foton, el cual es conocide como fotén Compton (véase figura A.3).
La fraccién de energia que e transfiere el fotdn incidente al electrdn, en forma de energia

cinética (7), estd dada por:
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T=hv-hyv A8

donde Aves la energia del fotén incidente y 4V es 1a energia del fotdon Compton; la cual se

puede obtener por medio de la expresion:
Avi=hvil+ea(l—cosé)) AS

donde = hv/ mgcz {(mg es la masa en reposo del electron y ¢ es la velocidad de la luz en el
vacio) v & es el éngulo de emisidn del foton Compton. Los electrones puestos en
movimiento pueden, a su vez, lonizar otros atomos del material absorbente, romper enlaces
quimicos e iniciar procesos, que finalmente, producen los dafios bioldgicos. En resumen, el

efecto Compton:

e Involucra la interaccion entre un fotdn y un electrén.

s Es casi independiente del numero atémico del medio absorbente.

e Suprobabilidad disminuye con el aumento de la energia de los fotones incidentes.

s En cada colisién, parie de la energia de!l fotén incidente es empleada para ia
creacion de un nuevo fotdn y la otra parte es transferida a un electron. La energia
del nuevo fotdn y del electrdn dependen del dngulo de emisién del fotdn Compior,
y de la energia del fotdn incidente.

¢ En promedio, la fraccién de energia transferida a los electrones por colisién, en
forma de energia cinética, aumenta cuando aumenta la energia de los fotones

incidentes. Para fotones de baja energia o, << ¢, y para fotones de alta energia
o, =0,
s En tejido blando, para fotones en el intervalo de 100 keV a 10 MeV, el efecto

Compton es mucho mas importante comparado con el efecto foioeléctrico o

produccion de pares.
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Figura A.3. Representacion del efecto Compton.

A.6.3. Produccion de pares.

Si la energia del foton incidente es mayor a 1.022 MeV, éste puede interaccionar a
través de este proceso. El fotdn interacciona fuertemente con el campo electromagnético de
un nucleo atémico, cediendo toda su energia en ¢l procese de creacion de un electron y un
positron (véase figura A.4). Este fendmeno es el ejemplo de un evento en el cual la energia
se convierte en masa, tal como lo predijo Einstein en su ecuacién E = me”. Cabe aclarar que
la masa en reposo del electron es equivalente a 0.511 MeV, por lo que el minimo de energia
requerida para que se lleve a cabo la produccidn de pares es de 1.022 MeV. Asi, podemos
decir, que 1.022 MeV es la energia umbral para que ocurra este procese. La ecuacion de
conservacién de energia, despreciande la pequefia cantidad de energia cinética transferida

al nuicleo, esta dada por:
hV=2m0c2+Tﬁ+T+ A10
hv=1022MeV+T" +T* All

donde 4ves la energia dei fotén incidente, mp es la masa en reposo del electrdn, ¢ es la
velocidad de la luz en el vacic y 77y T es la energia cinética impartida al electrén y al
positrén, respectivamente. Si la energia del fotdn es mayor a la del umbral, el exceso de
energia se reparte entre las particulas en forma de energia cinética. El electron y el positron

no necesariamente reciben la misma energia cinética, pero su promedio esté dado por:
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?3; _ hV—1022MeV
o 2

AlZ

En resumen, la produccidn de pares:

o Involucra la interaccidn entre un fotdn y el naclec atémico.

o El umbral de energia para este procesc es de 1.022 MeV.

o Su probabilidad incrementa rapidamente con el aumento de energia por encima del
umbral de energia.

o El coeficiente atdmico de atenuacién {,4) varia aproximadamente como Z°.

= Bl coeficiente masico de atenuacién {47p) depende aproximadamente de Z'.

e La energia transferida en forma de energia cinética esta dada por 7 v- 1.022 MeV.

s Cuando el positron se recombina con un electrén del medio se producen dos fotones

de aniquilacidn cada uno de 511 keV.

Figura A.4. llusiracion del proceso de produccién de pares.

En general, podemos decir que dependiendo de la energia de los fotones incidentes y de
la naturaleza (numero atémico y composicién) del material absorbente, el depdsito de
energia de las radiaciones ionizantes con energias en el intervalo usadas en el ambito
clinico, se realizara por medio de alguno de los procesos explicados anteriormente. Asi
pues, la probabilidad de ocurrencia del efecte fotoeléctrico, del efectc Compton y ia

produccion de pares, depende de la energia del fotén incidente ( £ = A2y ) v del nlimero
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atdmico Z del medio absorbente con el que interacciona la radiacidn ionizante. La figura

A.5 muestra las regiones de Z y # vdonde predomina cada interaccion.

tiecio Compion
dominante

5] Efecto fotoeléctrico Produccién de pares |
8 1: dominante dominante
—Q —
5 80
3 L
B
%E, Y

i 4
=

1 1

8 &
e
k)
o
o
=z

i 10 100
Energia del foton (MeV)

Figura A.5. Importancia relativa de los tres procesos principales de interaccion de fotones con la materia. Lag

curvas representan fos valores de Z y E para los cuales los efecios contiguos son igualmente probables.

A.6. Transferencia Lineal de Energiz.
La Transferencia Lineal de Energia (LET, por sus siglas en inglés), como su nombre lo
indica, se refiere a la energia transferida al medio por unidad de longitud, debido a una

particula ionizante que lo atraviesa, v se define por medio de la ecuacién;

1ET =% A3
di

donde dE; es la energia promedio impartida localmente al medio absorbente por una
particula cargada, de energia especifica, que Io atraviesa una distancia d/. El término
“impartida localmente” se refiere a ia energia impartida dentro de un volumen limitado del

medio absorbente,
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APENDICE B

HGJAS DE PLANIFICACION DE LA SIMULACION DE
TRATAMIENTOS DE RADIOCIRUGIA ESTEREQOTACTICA

SISTEMA DE PLANIFICACION DE TRATAMIENTOS:

BRAINLAB
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BralinSCAN classic 4.03 {c) 1989/2000 by BrainLAB AG

IRRADIATION PLAN
Circular Arc Module

PATIENT: S.R UNAM CASE#004 PAGE 1 OF 3
INCAN - 600C, &MV (30-AUG-00)

Reference Set « CT set #1 (28-DEC-00)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : G8:14:27

ISOCENTERS (BrainLAB coordinates)

Iscocenter PTV A-P Lateral Vertical Dose/ Prescr. Calc.
Number Name {mm}) {mum ) {(mm) Degree Dose Decse
1 Lesion -8.25 4,50 31.2¢ 5.29 20.00 26.G0

TREATMENT PARAMETERS (IEC Linac Convention)

o ————— A T ——— A et T T M M = = VS T M = P T e e e e o e - — iy ey —— e

Isoc Arc Coll. Table Gantry Gantry Iscoc Depth Aver. MU/ Monitor
Num. Num (mm) Angle Start Stop Dese Equi. TMR Deg. Units
(Imim )

e e e i ——— Yy — Rl R e o i e e B e e Ay L M R e B o e o R b e o —
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc TRRADIATION PLAN

PATIENT: S.R UNAM CASE#004 PAGE 2 OF 3
INCAN - 600C, &MV (30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1 (28-DEC-00)

Last change date : 24-~-3UL-01 Last change time : 08:14:27

DOSIMETRY SPECIFICATICNS

Prescribed treatment dese (=100%) : 20.00 Gy

Tissue inhomogeneity correction : Off

Average dose per degree : 0.053 Gy

Nominal output : 1.000 Gy / 100MU
Field size by moveable jaws 2 4 x 4

Depth of maximum dose : 1.5 cm

Av. tissue depth {eg. path length) : 82.3 mm

Target volume ( Lesion) ¢ 5,14 cem

Total number of isogenters I

Total number of arcs H)

COQLLIMATQR SPECIFICATIONS

Collim, Beam diameter Beam depth Superinmp. Scatter
apert, 80% 50% 20% 80% 50% Field iB0%) corr.
{Toam ) {mm) {Tomm ) {1non ) {1 {mm) (1eam) {cm®* ) factor

25.0 21.4 24.6 27.7 ~2192.0 -692.0 25.2 8.4 0.953
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATTENT: S.R UNAM CASE#004 PAGE 3 OF 3
INCAN ~ 600C, &MV (30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1 (28-DEC-00)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time 08:14:27

REFERENCE SET SPECIFICATICNS

Name : CT set #1
Scan date : 28~-DEC-00
Number of slices : 66
Localizer : BrainlABR CT
Gantry tilt + 0.000000
Pixel size : 0.976563 mm

Image orientaticon : Left Lo Right (RPE)

All doses are indicated in Gy, unless otherwise specified.
The tables above are checked and approved for irradiation.

{Date) {Department) (Name) (Signature)
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc TRRADIATICON PLAN

INCAN -~ 500C, 68MV {(30~AUG~00)

Reference 3Set : CT set #1 28-DEC-00)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : 0B8:14:27
Isodoses for coblject: Lesion

——

Coronal Sagittal

L RilA

100 % = 20.00 Gy 160 8 = 22.00 Gy

Axial

(!

100 & = 20.00 Gy
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BrainSCAN classic 4.03

Circular Arc IRRADIATION PLAN
PATIENT: S.R UNAM CASE#004 HISTOQGRAMS
INCAN - 600C, eMV (30-AUG-00)
Reference Set 2 CT set #1 (28-DEC-00)
Last change date : 24-JUL-01 Last change Time 08:14:27
Max. dose (exact {.5 mm); teotal tissue; : 20.23 Gy({ = 101.14 %)
vel.(® Lesion
R T e e Normal tissue
oo R Men. dose = 15,80 Gy
o ) Max. dose = 20,40 Gy
120% i
130-} """""""""""""""""""""" *.“—\
5o -
| \
60 4 v

4 1
. |
2 { \E

4 Dose ()
§

1 16G )
U ag 40 gp BO g0 120 540 160 4, 200
100% = 20.00 Gy
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Brazin8CAN classic 4.03 fc) 1989/2000 by BrainliB AG

IRRADIATION PLAN
Circular Arc Module

PATIENT: S/R UNAM 2 CASE#005 PAGE 1 OF 3
INCAN -~ 600C, &MV (30-AUG-00}

Reference Set : CT set #1 {05-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : 08:21:19

ISOCENTERS (BrainlLAB coordinates)

o P oy A e T e o e M St o e G W o e T T e T T W i A St e S e et e o S e e S b v = T e em -

isocenter PTV A-P Lateral Vertical Dose/ Prescr. Calc.
Number Name fmm) {mm) {ram) Degree Dose Dose
1 Lesion -7.96 1.00 30.49 5.21 20,00 20.00

o o e e A o v e S Nom W e T Y M TR T g TER W Y . e T i T M W W e e G G T W e S oy Y A e i A

Isoc Arc Coll. Table Gantry Gantry Isoc¢ Depth Aver. MU/ Moniter
Num. Num (mm) Angle Start Stop Dose Equi. TMR Deg. Units
{mm

i 30.0 35° 30° 130° 4.0¢ 78.7 0.775%5 5.39 53%
2 30.0 10° 30° 136° 4,00 83.2 0.765 5.45 545
3 30.0 350° 230° 330° 4.00 83.5 0.762 5.48 548
4 30.0 310° 230° 330° 4,00 81.0 0.770 5.42 542
5 30.0 270° 230° 330° 4.00 81.4 0.769 5.43 543
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATIENT: S/R UNAM 2 CASE#005 PAGE 2 OF 3
INCAN - 600C, oMV (30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1  (05~JAN-01)

Last change dates :@: 24-JUL-01 Last change time : 08:21:18%

DOSIMETRY SPECIFICATIONS

e — — i — T — " T — - — i b S rat o T W m  — — — e T rm L . o W T e . A —

Prescribed treatment dose (=100%) : 20.00 Gy

Tisswe inhomogenelty correction : Off

Average dose per degree : 0.052 Gy

Nominal output ¢ 1.000 Gy / 100MU
Field size by moveable Jjaws : 4 x 4

Depth ¢of meximum dose : 1.5 cm

Av. tissue depth (eq. path length) : 81.8 mm

Target volume { Lesion) : 5.20 ccm

Total number of isocenters : 1

Total number of arcs : 5

COLLIMATCR SPECIFICATIONS

e e e e e e o o S e oy ek MY R G o A S o M M A o e o ML o A e i Bt e b T el B oy R e W Y = mae — - — v ——

Collim. Beam diameter Beam depth Superimp. Scatter
apert. 80% 50% 20% 80% 50% field (80%) corr.
(ram {xorn) (Tom) {mm} {mm) {mm) {rm) {cm®) factor
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATIENT: S/R UNAM 2 CASE#005 PAGE 3 OF 3
INCAN - 6Q00C, éMV (30-AUG-~CC)

Reference Set : CT set #1 (05-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time ¢ 08:21:19

REFERENCE SET SPECIFICATICNS

e e Tt TR e e el e MR AR b e A S A e M T e T M S e MF Ak e mpm A wAe mhm T A M b Wt i o oy St ek i e i e e o

Name : CT set #1
Scan date 1 05-JAN-01
Number of slices : 116
Localizer ¢ BrainLAB CT
Gantry tilt : 0.00GC00
Pixel size 2 0.976563 mm

Image orientation : Left to Right (RPF)

All doses are indicated in Gy, unless otherwise specified.
The tables above are checked and approved for irradiation.

ot —— ——_——— —— e e T e ey T A D e T — et - —— et A e L e e e Ay S

{Date) (Department) {(Name) {Signature)
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Brainl3CAN classic 4.03

PATIENT: S/R UNAM 2 CASE#005

INCAN - 600C, 6MV (30-AUG-00)

Reference Set + CT set #1 ¢

Last change date 24-JUL-01
Isodoses for object: Lesion

05-JAN-01)

Last change time

08:21:19

Coronal

L R

100 3 = 20.00 Gy

Sagittal

b=

100 % = 20.00 Gy

Axial

L‘“—i

o
L
i00 % = 20.00 Gy
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATIENT: S/R UNAM 2 CASE#005 HISTOGRAMS
INCAN - 600C, &MV (30-AUG-00;

Reference Set : CT setv #1 (03-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : Gg:21:19

Max. dose (exact (.5 mm); total tissue) : 20.15 Gy{ = 100.77 %}

=]

:?t;@)anﬂ . Lesion

SUVE S weva Sl . Normal tissue

<40 j \ ﬁlﬂ. qgse i 18.80 Gy
! ! Max, dose = 20.20 Gy

120 \

10C E

Dase {%)

o~ 9 -
60 180 200
100% = 20.00 Gy
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BrainSCAN ¢lassic 4.03 (c) 188%/2000 by BrainLAB AG

IRRADIATICN PLAN
Circular Arc Module

PATIENT: S/R UNAM 3-1 CASE#004 PAGE 1 OF 3
INCAN - 800C, &MV {30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1 {08-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 - Last change tTime : 08:28:26

ISQCENTERS ({BrainlAR cocrdinates)

Isccenter BTV A-P lLateral Vertical Dose/ Prescr. Calc.
Number Name {mm}) (mm) {mm) Degree Dose Dcse
1 Lesion -7.85 1.20 30.65 5.30 20.00 20.00

TREATMENT PARAMETERS (IEC Linac Conwvention)

Iscc Arc Coll. Table Gantry Gantry Iscc Depth Aver. MU/ Monitor

Num. Num {mm) Angle Start Stop Dose Equi. TMR Deg. Units
(mm)

1 5 4 0

2 .5 10° 30° 130° 4, 0.

3 22.5 350° 2z30° 330° 4,00 83.6 0.750 5.63 563
4 5 310° 230° 330° 4 o

5 5 270° 230° 330° 4 0
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BralnSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATIENT: S/R UNAM 3-1 CASE#004 PAGE 2 QF 3
INCAN - o00C, &MV (30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1 (08-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : 08:28:26

DOSIMETRY SPECIFICATIONS

Prescribed treatment dose (=100%) : 20.00 Gy

Tissue inhomogeneity correction : Off

Average dose per degrees : 0.033 Gy

Nominal output : 1.000 Gy / looMU
Field size by moveable Jaws : 4 x4

Depth of maximum dose 5 1.5 cm

Av. tissue depth (eq. path length) : 81.9 mm

Target volume | Lesion) ¢ 5.14 ccm

Total number cf isccenters ¢ 1

Total number o©of arcs : 5

COLLIMATOR SPECIFICATICONS

Collim. Beam diameter Beam depth Superimp. catter
apert. 80% 50% 20% 80% 50% field (80%Y corr
(mm) (rom) {mm} (o} {mm) {rnm ) {mm) {cm®) factor
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATICON PLAN

PATIENT: S/R UNAM 3-1 CASE#004 PAGE 3 OF 3
INCAN - 600C, &MV (30-AUG-00)

Reference Set : CT set #1 (08-JAN-01)

TLast change date : 24-JUL-01 Last change time : 08:28:26

REFERENCE SET SPECIFICATIONS

Name : CT set #1
Scan date : 08-JAN-01
Number of slices : 112
Lecalizer ¢ BrainLAB CT
Gantry tilt : 0.000000
Pixel size : 0.876563 mm

Image orientation : Left to Right (RPF)

All doses are indicated in Gy, unless otherwise specified.
The tables above are checked and approved for irradiation.

(Date) (Department) (Name) (Signature)
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATICN PLAN

PATIENT: S/R UNAEM 3-1 CASE#004 I50DOSES
INCAN - 600C, sMV {(30-AUG-00}

Reference Sat : CT set #1  (08-JAN-01)

Last change date : 24-JUL-01 Last change time : 08:28:26

Iscdoses for object: Lesion

Coronal Sagittal

L RIA

100§ = 20-00 Gy 100 8 = 20.00 Gy

Axial

100 % = 20.00 Gy
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BrainSCAN classic 4.03 Circular Arc IRRADIATION PLAN

PATIENT: S/R UNAM 3-1 CASE#004 HISTOGRAMS
TNCAN - 600C, 6MV {30-AUG-00)
Reference Set : CT set #1 (0B-JAN-01)
Last change date :; 24-JUL-01 Last change time 08:28:2¢6
Max. dose (exact (.5 mm); total tissue)} : 20.16 Gy( = 100.80 %)
Vol, (%) Lesion
16 Zz”'% T‘ Normal tissue
140 i Min. dose = 13.80 Gy
\ Max. dose = 20.20 Gy
120 4 K
100 \
N
80 A it
y
50 4 \
491 oo
20 4 \\\\
Dose {%)
G 7 T T T l} T T ———T B
0 o 40 oo 80 4p0 120, 160 (g, 200
100% = 20.00 Gy
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