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INTRODUCCION

La radioterapia es una rama de la medicina que trata lesiones, en su mayoria
oncologicas, utilizando radiaciones ionizantes, cuyo objetivo es obtener una mayor
eficiencia en el control de dichas lesiones incrementando la dosis en el volumen blanco
sin aumentar las dosis en los 6rganos de riesgo circundantes. En particular, el objetivo
de la radiocirugia estereotactica es obtener una destruccion precisa y completa de
lesiones intracraneales mediante la administracion de una alta dosis tnica de radiacion
ionizante.

El uso de diversos haces y su colimacioén ha permitido el aumento de dosis a los
voliimenes a tratar, sin aumentar con ello las dosis en la misma proporcion que reciben
los 6rganos circundantes. Un ejemplo de ello, es la utilizacion de la modalidad de arcos
circulares no coplanares (conos, modalidad mas convencional), pero en ocasiones la
obtencion de distribuciones de dosis con la homogeneidad adecuada requiere de la
modulaciéon de la intensidad de los haces de tratamiento, ya que de otra manera, el
deposito de dosis en las lesiones (que generalmente son de formas irregulares)
presentaran puntos calientes, es decir, puntos que reciben mayor dosis de la prescrita, y
por tanto inhomogeneidad en su distribucion.

La intensidad modulada por tanto, es la técnica mas avanzada en el tratamiento
de lesiones, porque por un lado, protege los érganos de riesgo sin comprometer la dosis
que debe de recibir el volumen blanco, y por otro lado proporciona una homogeneidad
en la distribucion de la dosis.

El Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia “Manuel Velasco Suarez” es
la primera institucion de salud en México que posee esta modalidad de tratamiento. Es
por ello, que para la realizacién de este trabajo, se propuso una comparacion
dosimétrica entre dos modalidades de tratamiento de radiocirugia, conos (por ser la mas
convencional) e intensidad modulada (por ser la mas moderna). En esta comparacion se
pretende determinar en primera instancia que el depésito de la dosis para ambas técnicas
sea el adecuado, y en segunda probar que la intensidad modulada proporciona una mejor
homogeneidad en el depdsito de la dosis.

Dentro de esta comparacion se considero el estudio del comportamiento de ambas
modalidades en medios inhomogéneos, esto con el fin de incluir lesiones cerebrales que
se encuentran localizadas detras de los senos paranasales, por ser esta situacion la mas
complicada por la cercania de érganos de riesgo, como lo son quiasma, nervios opticos,
cintillas opticas y tallo cerebral.

Para lograr esta comparacion dosimétrica se utilizaron peliculas de tinte
radiocrémico (PTR), debido a que éstas tienen una buena resolucion espacial para poder
medir los altos gradientes de dosis que generalmente existen en radiocirugia, y que
ademas son lo suficientemente delgadas para que su respuesta no se vea afectada por la
falta de equilibrio electronico lateral. Otra razon por la cual se escogieron las PTR es
que existe una gran cantidad de trabajos publicados en la literatura especializada donde
éstas se han utilizado para realizar estudios dosimétricos y para determinar las
caracteristicas de haces de radiacion pequefios como los usados en radioterapia de



intensidad modulada y radiocirugia convencional. En este trabajo se usaron las peliculas
de tinte radiocrémico comerciales GafChromic MD-55-2.

Para determinar la dosis absorbida y su distribucion espacial en simulaciones de
tratamientos de lesiones irregulares para radiocirugia ya sea con conos o con intensidad
modulada, se utiliz6 un maniqui esférico de 16 cm de diametro de un material
equivalente a tejido (metacrilato de metilo) [Avila 2001]. Adicionalmente fueron
disefiados cuatro maniquies (del mismo material) para simular lesiones irregulares que
son intercambiadas en el interior del maniqui esférico, para obtener por medio de un
sistema de tomografia axial las imagenes correspondientes y determinar la dosis
absorbida y su distribucion espacial en la simulacién de tratamientos.

La calibracion de las peliculas se llevé a cabo en el Instituto de Ciencias
Nucleares de la UNAM con una fuente de cobalto 60. Las mediciones experimentales se
realizaron con rayos X de 6 MV producidos en el acelerador lineal propiedad del
Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia (INNyN). Las planeaciones de
tratamiento fueron elaboradas en el sistema de planeacion BrainScan propiedad del
INNyN.

Los objetivos a alcanzar en este trabajo son:

Objetivo General: Desarrollar una metodologia que permita implementar el uso
de PTR para determinar la dosis y su distribucion espacial en tratamientos de
radiocirugia estereotactica para lesiones irregulares utilizando conos ¢ intensidad
modulada.

Objetivos especificos:

a) Comparar los resultados obtenidos experimentalmente en la determinacion de
la dosis y su distribucion espacial con aquellos proporcionados por el sistema de
planeacion de tratamientos, de tal manera que se pueda tener la certidumbre del buen
funcionamiento de los sistemas y procedimientos utilizados en el INNyN.

b) Realizar una comparacion dosimétrica entre dos modalidades de tratamiento:
conos (por ser la més convencional) e intensidad modulada (IMRS).

¢) Comparar dosimetricamente los resultados experimentalmente en la
determinacion de la dosis y su distribucion espacial con los calculados por el sistema de
planeacion cuando se considera un drgano de riesgo en la modalidad de intensidad
modulada.

Planteados los objetivos a alcanzar en este trabajo, a continuacion se desglosa la
estructura a seguir en la realizacion de esta tesis.

En el capitulo 1 se presentaran los antecedentes historicos de la radiocirugia, asi
como las bases radiobiologicas que se deben considerar, los padecimientos para los
cuales la radiocirugia representa una alternativa, la precisién requerida en radiocirugia,
las técnicas que pueden ser utilizadas para llevar a cabo la radiocirugia estereotactica, la
descripcion de las componentes de un acelerador lineal, las modalidades de tratamiento
de un linac, el espectro de los haces generados, asi como las modalidades de tratamiento



del acelerador lineal del Instituto de Neurologia y el procedimiento a seguir en la
simulacién de tratamientos.

En el capitulo 2 se abordara la radiocirugia con intensidad modulada, el método
de planeacion inversa, el algoritmo de calculo de dosis (Pencil Beam), asi como todos
los parametros involucrados en dicho algoritmo.

En el capitulo 3 se abordara la dosimetria de la radiacion con peliculas de tinte
raidocrémico, se describiran las propiedades de las peliculas de tinte radiocrémico, sus
caracteristicas, tipos (en especial la pelicula GafChromic MD-55-2), la respuesta que
poseen ante la radiacién (densidad optica), métodos para la lectura de las respuestas de
las PTR, y las ventajas y desventajas de la dosimetria con PTR.

El capitulo 4 tratard sobre la metodologia experimental que se siguié durante la
investigacion; se explicara como se manejan las PTR, como se leen y se calibran,
también se explica el disefio de los maniquies para simular tratamientos de lesiones
irregulares, el procedimiento en la simulacion de los tratamientos, y la descripcion de
los experimentos realizados.

El capitulo 5 aborda el anilisis de resultados, los registros realizados a las
distribuciones de dosis durante el analisis, las comparaciones realizadas entre las
distribuciones calculadas por el sistema de planeacion y las medidas
experimentalmente, el célculo de las diferencias promedio, asi como los resultados
obtenidos en cada experimento, y finalmente se elaborara una comparacion entre dos
modalidades de tratamiento utilizando histogramas dosis-volumen.

El capitulo 6 contiene la discusion y conclusiones de este trabajo. Finalmente se
anexan cuatro apéndices que tratan de los conceptos bésicos de la dosimetria de
radiacion (apéndice A), el sistema de colimacién de BrainLab necesario para que se
lleve a cabo la modalidad de intensidad modulada (apéndice B), como se caracteriza un
haz de radiacion (apéndice C) y finalmente se muestran las hojas de tratamiento que
entrega el sistema de planeacion para llevar a cabo una radiocirugia estereotactica
(apéndice D).



CAPITULO 1

RADIOCIRUGIA ESTEREOTACTICA

1.1 Antecedentes

La radiocirugia estereotictica es una modalidad terapéutica de lesiones
cerebrales de tamafio relativamente pequefio, cuyo objetivo es obtener una destruccion
precisa y completa de la lesion mediante el deposito de una alta dosis unica de radiacion
ionizante.

El principio de la radiocirugia estereotactica es el uso de un sistema de
coordenadas tridimensionales para localizar las estructuras intracraneales. A principios
del siglo XX se utilizo el primer sistema de coordenadas con el trabajo de Horsley y
Clark en un laboratorio de animales [Horsley 1908]. Debido a las variaciones existentes
en cada sujeto, el método no se extendié a humanos hasta finales del afio 1940, cuando
Spiegel y sus colegas usaron unas proyecciones radiograficas ortogonales para localizar
las estructuras internas con respecto a un punto de referencia estereotactico [Spiegel
1947].

El desarrollo de la radiocirugia, y la aplicacién de los principios de radiocirugia
estereotactica con radioterapia de haces externos, se le atribuye a Leksell [Leksell
1951]. Aunque el primer tratamiento de radiocirugia fue desarrollado usando una unidad
de rayos X de unos cuantos kilovolts (200-300 kVp) [Leksell 1955], las limitaciones
fisicas de este tipo de tratamiento llegaron a notarse muy rapido, y la unidad de
kilovoltaje fue desechada y sustituida por haces de protones de 185 MeV en Uppsala,
Suecia. Aproximadamente, al mismo tiempo, un proyecto similar fue iniciado en
Berkeley bajo la direccion de Lawrence y Tobias [Lawrence 1962]. Este poseia
superioridades fisicas y utilizaba haces de particulas cargadas cuya distribucion de dosis
estaba bien localizada, pero este método era considerablemente costoso y poco practico
por lo que Lesksell y Larsson reexaminaron el uso de rayos X para radiocirugia.

En 1968, Leksell disefi6 un equipo especifico para radiocirugia, al que llamo
Gamma Knife, el cual utilizaba como fuente de radiacion pastillas de cobalto 60.
Originalmente se intento utilizar el Gamma Knife para tratar enfermedades funcionales,
dolor, malformaciones arteriovenosas, y lesiones benignas pequefias. Actualmente el
Gamma Knife es utilizado en muchos centros mundiales en el tratamiento de muchas
lesiones cerebrales, y la radiocirugia funcional, que fue el motor de esta técnica, es alin
un procedimiento en investigacion para la mayoria de los centros de tratamiento.

Posteriormente, Larsson y colaboradores reconocieron que, a pesar de que los
aceleradores lineales proveerian una flexibilidad superior los sistemas en su tiempo no
poseian la precision deseada, sin embargo, establecieron mas adelante que los
aceleradores lineales serian la mejor alternativa para la radiocirugia [Larsson 1974].

En 1983 Betti et al reportaron lo que se consider6 como el primer sistema de
fijacién estereotactico de uso comercial para un acelerador lineal en el tratamiento de
malformaciones arteriovenosas [Betti 1983]. En 1988, los aceleradores lineales para
radiocirugia fueron revolucionados por Lutz, debido a que desarroll6 un nuevo método



para la localizacion precisa del isocentro, mejorando asi la precision de los aceleradores
lineales [Lutz 1998].

Finalmente Friedman y Bova mejoraron la precision de los aceleradores
incorporando mecanismos secundarios para la rotacién del gantry y la mesa de
tratamiento [Friedman 1989]. Actualmente cualquier sistema de radiocirugia tiene
precision submilimétrica.

1.2 Bases radiobiolégicas

Los tejidos normales y los neoplasicos responden de diferente manera a la
radiacion; las dos diferencias fundamentales son: a) la distinta capacidad de
regeneracion de las células, y b) la proporcion de células supervivientes es mucho
menor en los tejidos tumorales, que en tejido sano [Hall 1994]. Por lo cual, al depositar
una alta dosis de radiacion a un volumen determinado, la capacidad de regeneracion, la
histologia y el oxigeno juegan un papel importante en la destruccion de las células
neoplasicas. La figura 1.1 muestra la probabilidad del control del tejido neoplésico y el
dafio que se produce en el tejido sano a esa misma dosis de radiacion.
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FIGURA 1.1 Grafico de la probabilidad del control tumoral como funcién del dafio producido a tejido
sano.

1.3 Padecimientos cerebrales mas frecuentes y consideraciones que se hacen para
la prescripcién de la dosis

En el tratamiento de lesiones cerebrales se deben considerar algunas variables
para determinar la dosis que la lesion puede recibir, como son: el volumen de la lesion
(ya que el tejido normal circundante recibird una dosis directamente proporcional a
dicho volumen), la localizacion de la lesion, la edad del paciente, los organos
circundantes a la lesién, los Organos de riesgo involucrados, si se realizara el
tratamiento en sesion Unica o fraccionada, y las condiciones generales del paciente. El
intervalo de dosis utilizado para la radiocirugia estereotactica es de 10 hasta 150 Gy,
dependiendo en cada caso, de las variables antes mencionadas.



Los padecimientos mas frecuentes son: malformaciones arteriovenosas,
meningiomas, neurinomas del acustico, tumores pineales, metastasis cerebrales,
gliomas, neuralgia del trigémino, adenomas pituitarios, craneofaringiomas,
schwannomas, entre otros. '

1.4 Precision requerida en radiocirugia estereotactica

Para que se lleve a cabo de forma adecuada un procedimiento radioquirtrgico, la
Asociacion Americana de Fisicos Médicos (AAPM) recomienda:

a) Localizacion precisa de la lesion. Las técnicas de localizacion deben ser
capaces de determinar las coordenadas de la lesion con una precision de + 1 mm en el
caso de iméagenes angiograficas digitales y de +2 mm en caso de imagenes
tomograficas o de resonancia magnética.

b) Precision mecanica en la unidad de tratamiento. Se debe tener cuidado de que
todos los ejes de rotacion (mesa, brazo del acelerador, colimadores y micromultihojas)
coincidan dentro de una esfera de 1 mm de radio con el isocentro del equipo.

c) Precision y Optima distribucion de la dosis. La dosis depositada debe
administrarse con una precisiéon de + 5% [AAPM 1995].

d) Seguridad del paciente. Durante el tratamiento es obligatorio estar
monitoreando al paciente para verificar que ningun componente mecanico colisione
durante el tratamiento, asi como para verificar que el paciente se mantenga en la
posicion adecuada.

1.5 Técnicas usadas para radiocirugia estereotictica

Las técnicas utilizadas para radiocirugia estereotactica incluyen la irradiacion
con particulas cargadas pesadas (piones, iones de helio, protones, etc.) o con radiacion
electromagnética producida con el Gamma Knife o aceleradores lineales de electrones.

1.5.1 Gamma Knife

Como ya se mencioné previamente, el gamma knife fue disefiado por el profesor
Lars Leksell en Estocolmo, Suecia en el afio 1940. Comercialmente fue el primer
sistema utilizado para radiocirugia, en 1968 fue instalada la primera unidad en el
Hospital Karolinska [Wu et al 1990].

Las principales componentes del gamma knife son: la unidad de radiacion, los
colimadores en forma de cascos, la mesa de tratamiento, el sistema hidraulico para
controlar el movimiento de la mesa de tratamiento y el panel de control (Figura 1.2).



FIGURA 1.2 a) Gamma Knife marca Elekta. b) Convergencia de los haces de radiacion al isocentro.

La unidad de radiacion consta de un contenedor esférico en cuyo interior se
alberga un cuerpo central hemisférico que contiene una gran cantidad de fuentes de
cobalto 60 (201 fuentes), todas enfocadas en un punto comun, llamado isocentro, lo cual
permite depositar una alta dosis de radiaciéon en una region pequefia, sin irradiar
considerablemente los tejidos sanos circundantes al volumen blanco a tratar. [Avila
2001]

1.5.2 Particulas cargadas pesadas

Historicamente R.R. Wilson en el ano de 1946, fue el primero en proponer el uso
de particulas cargadas pesadas (PCP) para ser utilizadas en radioterapia [Wilson 1946
debido a la forma como interaccionan con la materia. Para las energias de las PCP
utilizadas en radioterapia (del orden de GeV), conforme el haz va atravesando el tejido,
la dosis depositada es casi constante con la profundidad hasta cerca del final de su
alcance donde la dosis se incrementa stibitamente a un alto valor, seguido por un rapido
descenso a cero. La region de alta dosis al final de su alcance se llama pico de Bragg.

Como el maximo en la dosis esté altamente localizado se puede usar el haz para
depositar dosis de radiacion ionizante a lesiones que estan a una cierta profundidad en el
cuerpo minimizando la dosis a los tejidos sanos circundantes, en particular aquellos que
estan a profundidades mayores. Para mejorar la homogeneidad de dosis en dicho
volumen blanco, se combinan varios haces de diferente penetracion e intensidad,
logrando asi extender el pico de Bragg. Esto se logra haciendo pasar el haz a través de
materiales atenuadores de diferente espesor para obtener un haz compuesto. El pico de
Bragg extendido del haz compuesto estd disefiado de tal manera que sea
aproximadamente igual al ancho del volumen blanco en la direccion que incide el haz
(Figura 1.3).
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FIGURA 1.3 El ensanchamiento del pico de Bragg es resultado de la superposicion de varios
haces de particulas de diferentes energias e intensidades (haces A, B, C, D, 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 mas baja
energia que se obtienen al hacer pasar el haz A por atenuadores de diferentes espesores [Lutz 1993, Avila
2001].

Esta técnica de radiocirugia es poco utilizada por su alto costo, y la complejidad
de su manejo, a pesar de las ventajas evidentes que ofrece comparada con el uso de
haces de radiacidn electromagnética.

1.6 Aceleradores lineales de electrones (linac)

Los primeros aceleradores lineales fueron desarrollados entre los afios de 1940 y
1950 por diversos grupos de investigaciéon [Stanton 1996]. Un acelerador lineal de
electrones es un sistema en el que se aceleran electrones, a través de una guia de ondas,
de alta radiofrecuencia. La alta energia que posee el haz de electrones permite que sea
util para el tratamiento directo de lesiones superficiales. Alternativamente, si los
electrones inciden sobre un material grueso de nimero atémico alto producen radiacion
de frenado teniendo utilidad en tratamientos a profundidad.

1.6.1 Componentes de un linac

Las principales componentes de un linac son: una fuente de alto voltaje seguido
por un generador de radiofrecuencia (Magnetrén ¢ Klinstron), una guia de onda, el
cafion de electrones, una guia de aceleracion, el blanco y el filtro de aplanado
(opcionales seglin la modalidad de tratamiento que se desee), un monitor de radiacion y
finalmente los colimadores (Figura 1.4).
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FIGURA 1.4 Componentes de un acelerador lineal [Varian Medical Systems, Inc.]. En donde: |
Colimadores primarios, 2 camara de ionizacion, 3 procesador de mapas, 4 iman deflector, 5 control del
haz, 6 mancha focal, 7 interruptor de energia, 8 cafion de electrones, 9 colimadores mMLC.

La funcion de Magnetrén es generar la sefial de radiofrecuencia para acelerar a
los electrones, la cual se transporta a través de la guia de onda hacia la guia del
acelerador. En la guia del acelerador los electrones se aceleran de una seccién a la
siguiente, por medio del cambio de polaridad de las secciones, ganando energia cada
ciclo, de tal forma que la ganancia sea aproximadamente mayor que 10 MeV/m.

1.6.2 Modalidades de tratamientos terapéuticos en un linac

Un acelerador lineal puede trabajar en dos modalidades terapéuticas, con rayos X
o con electrones. Cuando se trabaja con rayos X se coloca un blanco de transmision en
el camino del haz de electrones antes de que éstos pasen por los colimadores primarios.
El disefio exacto del blanco generalmente es un secreto comercial, pero se sabe que son
combinaciones de materiales de alto y bajo Z, por ejemplo tungsteno-carbon. Cuando se
trabaja con electrones se permite el paso directo del haz a través de los colimadores
primarios.



1.6.2.1 Modalidad terapéutica con rayos X

La colocacion de las componentes de un linac durante esta modalidad seria la
siguiente (Figura 1.5): en la trayectoria del haz de electrones (antes de pasar por los
colimadores primarios) se coloca un blanco de transmision suficientemente grueso para
detener a los electrones, en el cual, al incidir éstos se produce radiacion de frenado,
también conocidos como rayos X de bremsstrahlung. Posteriormente el haz de rayos X
generado pasa a través de los colimadores primarios; se coloca luego un filtro de
aplanado, con el fin de mejorar la uniformidad de la intensidad del haz (pues a altas
energias la distribucion angular de la radiacion producida en el blanco va hacia
adelante). Estos filtros estan hechos generalmente de materiales de nimero atémico (Z)
alto; posteriormente, se tiene una cdmara de ionizacion cuya finalidad es medir la
rapidez de dosis del acelerador. Por tltimo se tienen colimadores secundarios, bloques
compensadores y algunos colimadores adicionales (si es que se cuenta con ellos).
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FIGURA 1.5 Componentes involucrados en la modalidad de tratamiento con rayos X en un
acelerador lineal.

1.6.2.2 Modalidad terapéutica con electrones

La colocacién de las componentes de un linac durante esta modalidad seria la
siguiente (Figura 1.6): Se retira del camino del haz de electrones el blanco de
transmision, pasando el haz a través de los colimadores primarios directamente,
posteriormente se retira el filtro de aplanado y se coloca una ldmina dispersora, cuya
finalidad es ensanchar el haz de electrones. Estas laminas dispersoras estin hechas
generalmente de materiales de alto Z; algunos aceleradores modernos usan un sistema
de dispersion en ldmina doble, la primera lamina para ensanchar el haz y la segunda
para uniformizarlo. Posteriormente, se tiene una camara de ionizacion cuya finalidad,
como ya se menciond, es medir la rapidez de dosis del acelerador, a continuacién se
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tienen los colimadores secundarios, y finalmente se colocan accesorios montables en los
que se colocan los aplicadores de electrones, también llamadas quijadas moviles.

Y
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FIGURA 1.6 Componentes involucrados en la modalidad de tratamiento con electrones en un
acelerador lineal.

Paciente

1.6.3 Espectro de fotones producidos en un linac

El espectro de rayos X producidos en un linac es continuo, su energia maxima es
igual a la energia nominal de los electrones acelerados, y su energia promedio es de
alrededor de una tercera parte de la energia méxima. La energia de los rayos X mas
usada en radiocirugia estereotactica es de 6 MV. En la figura 1.7 se muestra un espectro
de rayos X producidos en un acelerador lineal de 6 MV; este espectro se obtuvo
mediante una simulacién Monte Carlo (espectro generado con el codigo de simulacion
Monte Carlo BEAMnrc) [www.irc.inms.nre.ca/inms/irssBEAM/beamhome.html].
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FIGURA 1.7 Simulacion Monte Carlo que muestra un posible espectro de rayos X producidos
por un acelerador marca Varian de 6 MV.

La razén por la que se describe este espectro inicamente es que durante la
realizacion de este trabajo sélo se utilizo esta técnica terapéutica y este valor nominal de
energia.

1.7 Modalidades de tratamiento en un linac (Novalis )
El acelerador Novalis® del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia
“Manuel Velasco Sudrez” cuenta con cinco modalidades de tratamiento para

radiocirugia estereotictica: arcos circulares no coplanares, haces conformales, arcos
conformales, arcos dinamicos conformales e intensidad modulada.
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1.7.1 Arcos Circulares no Coplanares

A esta modalidad de tratamiento se le conoce como radiocirugia estandar. Este
tratamiento considera el uso de diferentes colimadores circulares y por lo tanto, produce
campos de radiacion aproximadamente esféricos (los diametros de los colimadores que
se utilizan son de 4, 6, 7.5, 10, 12.5, 15, 17.5, 20 mm). El brazo (gantry) del linac gira
mientras el haz esta activo, depositando la dosis planeada al volumen blanco. El barrido
de dicho arco y la suma de todos los arcos proyectados no coplanarmente asegura que la
dosis en los tejidos circundantes sea lo més baja posible.

La mayor desventaja es que a menudo se deben utilizar multiples isocentros para
definir un volumen simple a tratar para que se cubra enteramente la lesion. Por lo tanto,
la distribucién de dosis dentro de la lesion tiende a ser inhomogénea, y pueden
observarse puntos calientes y puntos frios.

El algoritmo mediante el cual trabaja esta técnica es el algoritmo de Clarkson. El
calculo de la dosis se basa en medidas previamente realizadas durante la caracterizacion
del haz como son el porcentaje de dosis en profundidad, el cociente maximo de tejido,
cociente fuera del eje, etc. (ver apéndice C).

1.7.2 Haces Conformales

El objetivo de la radioterapia conformal es adaptar la dosis de radiacion de tal
forma que coincida con la forma del volumen blanco a tratar. Esto se realiza por medio
de irradiaciones con formas irregulares en la lesion con un nuimero fijo de campos tal
que cada uno coincida con el contorno exterior de la lesiéon. Estos campos multiples
fijos son colocados en un espacio de tres dimensiones para uniformizar la irradiacion de
la lesion y de las estructuras anatomicas radiosensibles.

Se usan haces estiticos miultiples cuando se realiza un tratamiento con haces
conformales. Cada campo de radiacion se optimiza con la forma del volumen blanco. La
forma del volumen blanco se delinea con colimadores multi-hojas o con bloques
conformales. Esta técnica ofrece una excelente conformalidad de la dosis a la lesion, asi
como una buena proteccion a dérganos de riesgo previamente definidos. Aunque si se
compara con arcos circulares, la dosis que reciben los tejidos circundantes a la lesion es
con frecuencia mayor.

La modalidad de haces conformales es el punto de partida para la modalidad de
intensidad modulada.

1.7.3 Arcos Conformales

Para los arcos conformales la forma de los campos de radiacion es optimizada
conforme a la forma del volumen blanco para cada arco. En esta técnica se utiliza la
forma “promedio” del volumen blanco. En esta técnica el gantry rota, asi que la forma
de la lesién puede modelarse por medio de ‘un colimador multi-hojas o bloques
conformales.
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1.7.4 Arcos Dinamicos Conformales

Aqui, la forma del campo de radiacién estd cambiando continuamente mientras
el gantry gira. Para cada 10 grados el haz optimiza la forma y la ajusta. Con ello, se
logra un buen depdsito de dosis en lesion, protegiendo los organos de riesgo y
disminuyendo la dosis a los tejidos circundantes.

En esta técnica terapéutica la irradiacion se lleva a cabo mediante varios arcos,
similar a lo que ocurre en la terapia de arcos circulares, pero la forma del haz esta
continuamente adaptandose al contorno de la lesion durante todo el movimiento del
arco. Durante cada arco las unidades monitor permanecen constantes. Como la forma
del haz y la longitud de camino a lo largo del haz en el tejido cambian durante el arco, el
deposito de dosis por unidad de tiempo es variable.

1.8 Procedimiento a seguir en un tratamiento de radiocirugia estereotactica

La radiocirugia estereotactica es una técnica de tratamiento en donde debe
coexistir un equipo interdisciplinario integrado por neurocirujanos, radiooncélogos,
fisicos médicos, y técnicos radioterapeutas. Por lo cual, el tratamiento del paciente debe
estar a cargo de dicho grupo en conjunto. El procedimiento a seguir a grandes rasgos es:

1.- Fijacion del marco estereotactico al paciente.

2.- Adquisicion de imagenes de tomografia y angiografia en su caso.

3.- Planeacion del tratamiento con base en una reconstruccion tridimensional.

4.- Colocacion del paciente en la mesa de tratamiento del linac.

5.- Ajuste del sistema linac a las coordenadas estereotacticas por medio de los
laseres de localizacion

6.- Transferencia de la informacién del sistema de planeacién al linac.

7.- Imparticion de la dosis.

1.8.1 Fijacion del marco estereotactico al paciente

El objetivo de fijar el marco estereotactico al paciente es reducir la
incertidumbre en la localizacion de la lesion a tratar y el deposito de la dosis en la
misma. Este procedimiento es ambulatorio, es decir, el paciente esta despierto en todo
momento. Dicho marco se fija en la estructura 6sea del craneo del paciente, al cual se le
ha inyectado previamente anestesia local. Todos los componentes del marco deben estar
previamente esterilizados.

1.8.2 Adquisicion de imagenes de tomografia y angiografia
La obtencion de imagenes se puede llevar a cabo con cualquiera de las técnicas
de imagenologia comunes, ya sea, tomografia axial computarizada, angiografia digital o

resonancia magnética. Generalmente se obtienen dos de estos estudios, y durante la
planeacion se realiza fusion de imagenes.
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Para la adquisicion de las iméagenes, se coloca en el marco estereotctico una
caja de localizacion, la cual contiene marcas fiduciales que permiten realizar el registro
de las imagenes tomogréficas o angiograficas, y obtener un sistema de coordenadas para
localizar cualquier punto dentro de la caja.

El sistema Novalis no requiere caja de localizacion, ni marco estereotactico para
obtener imagenes de resonancia magnética; pues como se menciond durante la
planeacion se lleva a cabo fusion de iméagenes.

1.8.3 Planeacion del tratamiento en base a una reconstruccién tridimensional

Una vez transferidas las imagenes al sistema de planeacién, se delimita la lesion
intracraneal y las estructuras radiosensibles a proteger; y la planeacién de tratamiento
comienza. El radiocirujano (neurocirujano) debe de considerar algunos factores que
influyen en el protocolo del tratamiento a realizar como son:

Volumen del tumor: dependiendo del tamafio puede determinarse si el
tratamiento es fraccionado o de dosis unica. Cuando la lesion del cerebro es grande, se
recomienda que el tratamiento sea fraccionado debido a que el tejido normal fuera del
volumen blanco de la lesion recibira una fraccion de la dosis que puede ser importante.

Forma de la lesion: la forma de la lesion del cerebro puede afectar la
"homogeneidad" de la dosis impartida en la lesion. La dosis a la lesion debe ser tan
uniforme como sea posible con una dosis muy baja al tejido normal circundante.

Proximidad de estructuras normales: para las lesiones del cerebro que estin
cerca de organos de riesgo, se recomienda aiin mas el fraccionamiento, con el fin de
evitar que dichos 6rganos pierdan sus funciones.

Considerado todo lo anterior, el neurocirujano delimita la lesion y los 6rganos de
riesgo, y es después el radioncologo quien determina la cantidad de radiacion que se le
puede dar a la lesion. Posteriormente el fisico médico procede a realizar la planeacion.
En ella, el fisico médico determina la modalidad de tratamiento mas conveniente, asi
como los isocentros, arcos o haces, colimadores, etc.

1.8.4 Colocacién del paciente en la mesa de tratamiento del linac

Finalizada la planeacion, el fisico médico lleva a cabo un procedimiento de
control de calidad en el linac; verifica que los parametros mecanicos y fisicos del equipo
estén dentro de las normas internacionales recomendadas.

De ahi, el paciente se coloca en la mesa de tratamiento fijandolo con el marco

estereotactico, para que con ello, permanezca en la misma posicién durante todo el
tratamiento.
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1.8.5 Ajuste del sistema linac a las coordenadas estereotdcticas por medio de los
laseres de localizacién

Estando el paciente en la mesa, se coloca una caja de tratamiento en el marco
estereotactico, en la que se adhieren acetatos en los cuales se tiene delimitada la lesion a
tratar y los isocentros utilizados. Con la ayuda de los laseres, los cuales se intersectan en

un punto en el que se encuentra el isocentro del linac; se verifica que cada isocentro y
arcos se hayan seleccionado de manera adecuada.

1.8.6 Transferencia de la informacion del sistema de planeacion al linac

Hecho todo lo anterior, se transfiere la informacion del centro de planeacion al
sistema del linac para la imparticion de la dosis.

1.8.7 Imparticién de la dosis

Finalmente el técnico radioterapeuta se encarga de ejecutar el tratamiento. Al
finalizar dicho tratamiento, se le retira el marco estereotactico al paciente.
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CAPITULO 2

RADIOCIRUGIA CON INTENSIDAD MODULADA

2.1 Intensidad Modulada (IMRS)

Intensidad modulada significa que la intensidad del haz varia dentro del campo
de tratamiento. La entrega de dosis se puede llevar a cabo por métodos dinamicos o por
el método paso-disparo. El método dinamico se lleva a cabo mediante el movimiento
continuo de los colimadores multi-hojas durante la irradiacion. Para el paso-disparo un
nimero de subcampos son usados para entregar la dosis.

Esta técnica es especialmente 1til para lesiones que estdn cerca o envuelven
organos de riesgo criticos. Es usada para adaptar la dosis a la forma de la lesion
mientras que minimiza la radiacion al tejido circundante sano y a los 6rganos de riesgo.

En una planeacion convencional, los haces y la irradiacion son determinados por
el fisico médico y el software calcula la distribucion de dosis después; en el caso de
IMRS ocurre lo contrario, el concepto en el cual se basa esta técnica es el de planeacion
inversa. Con el uso de IMRS es posible fijar el limite de dosis para la lesién y los
organos de riesgo, por tanto, el software calcula la optimizacion de la planeacion para
satisfacer dichos limites. El BrainSCAN (software del acelerador Novalis®) genera
cuatro planes con diferente peso (ninguno, bajo, medio, alto) en el depédsito de dosis
para los 6rganos de riesgo.

El algoritmo para el calculo de dosis es el de “haz de lapiz” (Pencil Beam).
Comparado con el algoritmo de Clarkson, el algoritmo Pencil Beam provee una gran
precision para campos conformales y de intensidad modulada, ya que toma en cuenta de
manera precisa el transporte lateral de electrones. Este algoritmo también es adecuado
para aplicaciones extracraneales.

En contraste a la radioterapia de haces conformales la radioterapia de intensidad
modulada utiliza haces con intensidades no uniformes. La modulacion de la intensidad
se calcula por medio de un algoritmo de planeacion inversa, la cual, se optimiza de tal
manera que se alcancen los objetivos en la lesién y los organos de riesgo de la forma
mas precisa. La modulacion de los haces se puede obtener por medio de compensadores
o colimadores multihojas. El algoritmo pencil beam se utiliza para calcular la dosis final
entregada por los haces de intensidad modulada.

2.2 Planeacion Inversa

La planeacion de los tratamientos en radioterapia requiere que se calculen un
conjunto de parametros para entregar una cierta cantidad de dosis de radiacion al
paciente. El tipo de parametros que se calculan depende del tipo de radiacion que se esta
empleando en el tratamiento. Para tratamientos con rayos X de alta energia los
parametros a optimizar son: el nimero y orientacién de los campos, la dosis a la lesion
tumoral y a los tejidos sanos circundantes.
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La solucién a este problema, al cual se le conoce como problema directo, se
plantea de la siguiente forma: dado un conjunto conocido de haces y sus caracteristicas
fisicas se calcula la dosis a un tejido en particular. Actualmente existen diversos
programas de coémputo que permiten realizar estos cédlculos de forma precisa. Sin
embargo, la distribucién de dosis que resulta de estos calculos se refina bajo el esquema
de prueba y error. Aunque estos calculos son muy precisos no existe ninguna garantia
de que el plan que se obtiene sea el 6ptimo.

Otra alternativa al problema de la planeacion de tratamientos es el enfoque de
problema inverso: dada una distribucion de dosis que se requiere, los datos de la
anatomia del paciente y las caracteristicas de todos los haces de radiacion disponibles,
se calcula el plan 6ptimo, esto es, el conjunto dptimo de parametros. Sin embargo, hay
que poner mucha atencién en lo criterios para determinar cuando un plan es 6ptimo.
Una vez que se hayan establecido los criterios, uno espera que se desarrolle un
algoritmo robusto y rapido, el cual satisfaga dichos criterios. Algunos de los criterios
que se utilizan para la optimizacion de tratamientos en radioterapia son:

a) Minimizar la suma de los cuadrados de las diferencias entre la distribucion de
dosis deseada y la dosis que entrega el plan actual.

b) Minimizar alguna funcién de costo la cual es una funciéon de las mismas
diferencias.

¢) Métodos algebraicos que permitan encontrar el conjunto de haces que minimicen
una cierta funcion objetivo relacionada con la distribucion de dosis deseada a la
lesion.

Debido a que el problema a tratar es multiobjetivo y las restricciones (6rganos de
riesgo) reducen el numero de soluciones satisfactorias posibles, pueden existir
inconsistencias que generen planes de tratamiento sin sentido. Por lo anterior, estos
algoritmos pasan por estrictos controles de calidad antes de su aplicacion clinica.

2.3 Algoritmo Pencil Beam

Los algoritmos de tipo pencil beam son métodos bien establecidos y aceptados
para el calculo' de distribuciones de dosis en radioterapia. Comparados con el algoritmo
de Clarkson (utilizado en la modalidad de conos), los algoritmos pencil beam tienen una
mayor precision para el célculo de dosis de campos conformales y de intensidad
modulada, ya que toman en cuenta transporte lateral de radiacion.

2.3.1 Algoritmo para el cdlculo de dosis

Para el calculo total de la dosis de un haz conformal en un punto P en tejido, la
formula a aplicar utilizando el algoritmo de pencil beam es:

2
D(xayad)= W'Mmm 'S.'(Cmfc’cjaw)'Tm?ﬂ(mm(cm!c’cjw)’rrad)'(g_sg_-?_d) 'IDD(x':}"s?'mr)
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donde (ver Figura 2.1):

MU = Unidades monitor aplicadas por el linac

Mpyri» = Rendimiento nominal del linac, dado por el cociente entre la dosis absoluta,
medida en el maniqui de agua para un campo abierto (tamafio del campo de calibracion)

y la profundidad de calibracion d.. , dividido por la cantidad de unidades monitor
aplicadas. Su expresion matematica es la siguiente:

M, (Gy/MU) = D(9.8x9.8cm*,d

cal ?

SSD.,, )((MU)

Cjmwmic = Tamafio del campo cuadrado equivalente producido por las multi-hojas y los
colimadores. (cm)

rad = Longitud de camino del haz desde la superficie de tejido hasta el punto P,
corregido por las inhomogeneidades de la densidad electronica del tejido. (cm)

SSD = Distancia fuente-superficie a lo largo del eje central del haz.(cm)
SID = Distancia fuente-isocentro a lo largo del eje central del haz.(cm)
d = Profundidad del punto P en tejido.(cm)

d.a = Profundidad del punto P, cuando Myy;, y los factores de dispersion son medidos
durante la calibracion.(cm)

s (c ,C ju",) = Factor total de dispersion, describiendo el factor relativo producido por
las multi-hojas y los colimadores.

mlc

TMR,, (min(cmk,c J.‘,w),rm, ) = Cociente tejido-méximo para el campo cuadrado
equivalente mlc/jaw en la profundidad r,4q4.

IDD(x', y',r...)= Distribucién de dosis idealizada. Calculada por el sistema de
planeacion.
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FIGURA 2.1 Geometria para el calculo de dosis para tratamiento de intensidad modulada.

2.3.2 Factores radiales (RFS)

Los factores radiales son distribuciones relativas de dosis a lo largo de la
direccion radial del eje central del haz.

D(r,d,SSD
RFS(r,d,SSD)zb g - SSD;

Donde r = Jc2 + ;i es la distancia radial al eje central del haz.

Para medir los factores radiales las micro-multihojas (mMLC) (ver apéndice A)
deben ser removidas del acelerador, y las quijadas deben abrirse completamente y el eje
central del haz debe ser perpendicular a la superficie del agua. Estas medidas se realizan
moviendo el detector en direccion diagonal para disminuir el efecto de los bordes.
Dichos factores deben ser medidos para diferentes profundidades (5, 14, 25, 50, 100,
200, 350,.... mm). Debido a que estas medidas se realizan en campos abiertos es
necesario utilizar detectores de alta resolucion (camaras de ionizacion con volumenes
muy pequefios) pues las variaciones en dicha funcién son muy pequefias. Finalmente
para cada profundidad individual los factores radiales son normalizados de acuerdo al
valor del eje central del haz.

2.3.3 Factor de dispersién total (S,)

Los factores de dispersion total describen la dosis relativa de acelerador en el
punto de calibracion en agua para diferentes tamafios de campo de las quijadas y de las
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multihojas con respecto a la dosis de calibracion. Este factor toma en cuenta la
dispersion producida en la cabeza del acelerador y en el maniqui.

Las mediciones de los factores de dispersion total son hechas en el eje central
del haz a una cierta profundidad d..sen el maniqui para varias combinaciones de campos
cuadrados producidos por las quijadas y por los mMLC. Los tamafios de campo
recomendados para efectuar las mediciones de estos factores son ?ara las quijadas de 18
x 182 9.8 x 9.8 cm’, y para las mMLC de 6 x 6 a 9.8 x 9.8 cm”. Estas medidas deben
ser realizadas en la misma profundidad establecida d.o y la misma SSD, usando 100
unidades monitor.

La normalizacion de estos factores se establece respecto a la dosis medida para
campos abiertos tanto de las quijadas como de las mMLC en un campo de 9.8 x 9.8
cm
)5, A B

mile * ™ jaw? “ cal ? cal

D-(é.gcmag'gcm d SSDm{)

3 Y eal?

S, (¢, jaw) =

Donde:

c= es el tamario del campo cuadrado producido por las mMLC.

Cjaw= es el campo cuadrado producido por las quijadas

dcar= es la profundidad en el maniqui, donde los factores de dispersion y
nominales son medidos.

SSD..r= distancia fuente-superficie de calibracion

2.3.4 Raz6n maxima de tejido (TMR)

Estas medidas se llevan a cabo en un maniqui de agua, en donde el eje central
del haz es perpendicular a la superficie de agua. La distancia entre la fuente y el detector
(SDD) se mantiene constante mientras que la distancia fuente-superficie varia. Para la
calibracién del algoritmo de pencil beam, los TMRs son medidos para diferentes
tamarfios de campo, donde la abertura del campo de las quijadas debe ser idéntico al
campo producido por las mMLC. En este caso, los TMR dependen solo del tamaiio del
campo ¢ =c,, =C,\ ¢ 1a profundidad en el tejido d y la distancia fuente superficie

SSD.

Como los TMR son dificiles de medir en la practica, es posible calcularlos a
través de los porcentajes de dosis en profundidad (PDD), en donde la distancia fuente
superficie se mantiene constante y el detector se mueve alrededor del eje central del haz.

2.3.5 Porcentaje de dosis en profundidad (PDD)
Como se mencioné anteriormente, en los PDD la distancia fuente superficie se

mantiene constante y el detector se mueve a lo largo del eje central del haz. La
ecuacion que se utiliza para calcular los TMR a partir de los PDD es:
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TMR(c,d,SSD) = — s
cal

1 ( SSD+d
100

2
} - PDD(c,d,SSD)

Este porcentaje de dosis en profundidad se define como el cociente, expresado
en porcentaje, de la dosis absorbida a una profundidad d entre la dosis absorbida a una
profundidad de referencia d, , a lo largo de eje central del haz. La expresion matematica
es:

D
P=—"%x100

dy

2.3.6 Factor de salida del linac (M). Calibracion de las unidades monitor (MU)

Las unidades monitor son unidades de medida usadas para cuantificar la dosis
entregada en un tratamiento. Estas unidades pueden calibrarse a dosis absorbida (en
Gy). Esto se hace usualmente a una profundidad estdndar d.,; en un maniqui de agua
con una energia de fotones y tamafio de campo estandar (usualmente 6 MV y 9.8 x 9.8
cm?). El factor de calibraciéon M se define como:

M(Gy/ MU) = D(9.8x9.8cm? 0,d.,,,SSD,,, )/ MU

eal ?

donde d.; y SSD,, son los mismos usados que para medir los S..

2.3.7 Correccion por camino longitudinal.

La opcién de correccion por camino longitudinal estd disponible en el plan de
BrainScan como una correccién debido a la presencia de densidades inhomogéneas en
los tejidos cuando se calcula la dosis. Esta correccion se basa en las unidades
Hounsfield (HU) que entrega el tomografo y, por lo tanto, de la correcta calibracion del
mismo. Una unidad Hounsfield se puede definir como el cociente de coeficiente lineal
de atenuacion de un material dado en relacion al coeficiente lineal de atenuacion del

agua.

La conversion de nimeros Hounsfield (HU) a densidad electronica se asume
tomando un rango lineal en donde el nimero Hounsfield -1000 equivale a una densidad
electronica (#electrones/cm”) igual a 0 y 0 equivale a una densidad electronica igual a 1.
Por encima de este valor se asume que la relacion es lineal pero con diferente gradiente.

Tomando como referencia a Schneider 1996 la relacion que se usa es la siguiente
[BrainScan 2003]:

p. =(HU +1000)/1000 ~1000 < HU < 47
p.=(HU/1827.15)+1.0213 - HU > 47

El nimero CT (unidades Hounsfield) para puntos separados cada 1 mm a lo
largo del eje de calculo esta registrado en una base de datos y se calcula una
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profundidad equivalente para cada camino del haz. Para reducir el tiempo de célculo, el
isocentro estd definido como el punto cero en una linea que se extiende de -300 mm a
100 mm a lo largo del eje de céalculo. Solo los pixeles que quedan dentro de este
intervalo son considerados en la correccion de camino longitudinal.

Una base de datos es creada para cada eje central del haz utilizado y .la
profundidad en el tejido es calculada con y sin correccion por camino longitudinal (PLC
por sus siglas en inglés). Sin utilizar PLC, el camino entero es considerado agua y por
consiguiente cada pixel tiene una densidad de 1.0 (HU=0). El TMR para cada
profundidad en el tejido equivale al TMR para la misma profundidad d en agua.
Utilizando el PLC, la densidad del tejido es calculada para cada pixel y un espesor
equivalente es calculado. Estos valores son integrados a lo largo del camino del haz
entero, por tanto, se establece una correccion en el TMR.
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CAPITULO 3

DOSIMETRIA CON PELiCULA DE TINTE RADIOCROMICO

3.1 Sistemas dosimétricos en hospitales

El método mas empleado para la determinacion de la dosis absorbida en agua se
basa en medidas realizadas con camaras de ionizacién. Algunos dosimetros secundarios
empleados son las peliculas radiograficas, las peliculas de tintes radiocrémicos, los
dosimetros termoluminiscentes, etc. Su uso depende del sistema bajo estudio, como
pueden ser determinacién de dosis en un punto, distribuciones espaciales de dosis,
mediciones relativas, gradientes de dosis, etc.

El hecho de que se utilicen dosimetros secundarios, significa que antes de ser
utilizados para realizar mediciones de dosis absorbida deben ser calibrados. La
calibracion consiste en establecer una relacion uno a uno entre la dosis depositada al
dosimetro y su respuesta correspondiente.

3.2 Dosimetria de peliculas de tinte radiocrémico

El método de dosimetria utilizando peliculas de tinte radiocrémico (PTR) fue
desarrollado por McLaughlin y Chalkley en 1965. Estas peliculas estin constituidas
basicamente de un plastico mezclado con un precursor de tinte radiocromico que origina
un color determinado cuando las peliculas son expuestas a radiacién ionizante o luz
ultravioleta. El cambio de color se debe al rompimiento de enlaces quimicos, formacion
de radicales libres o iones y sus subsecuentes reacciones. Dado que la intensidad de
color adquirido por la PTR depende de la dosis impartida a la pelicula, ésta puede ser
utilizada para cuantificar dosis y su distribucion espacial. El intervalo de dosis util varia
dependiendo del material del cual sean fabricadas, pero generalmente estan dentro del
intervalo de 3 a 10° Gy.

3.2.1 Tipos de peliculas de tinte radiocrémico

En general las peliculas de tinte radiocréomico son incoloras y cuando se exponen
a la radiacion ionizante (rayos X, rayos gamma o particulas cargadas) adquieren un
color azul (GafChromic, FWT-60) o un color rosado (F-3) dependiendo del tinte
utilizado [AAPM 1998].

Las GafChromic (Internacional Specialty Products') son peliculas comerciales y
tienen diferentes presentaciones: MD-55-1, MD-55-2; con una y dos capas sensibles de
aproximadamente 15 uxm respectivamente, colocadas en un sustrato de mylar. Tienen

una respuesta lineal a rayos gamma de ® Co entre 7.5-25 Gy.

! Internacional Specialty Products, 1361 Alps Road Wayne, NJ 07470 USA.
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Las peliculas HD-810 tiene una capa sensible de aproximadamente 156 um,
colocada en un sustrato de 100 z m de mylar, estas tienen una respuesta lineal a rayos
gamma de *’Co hasta 0.5 kGy y una supralineal de 0.5 a 25 kGy.

Las FWT-60 son peliculas comerciales de aproximadamente 55 x# m de espesor,
son sensibles en un intervalo de dosis de 2 a 20 kGy.

Las F-3 son fabricadas en el laboratorio de dosimetria del IFUNAM, son
sensibles en un intervalo de dosis de 5 a 50 kGy.

3.3 Peliculas GafChromic MD-55-2

Durante la realizacion de este trabajo, se usaron este tipo de peliculas debido a
que poseen ciertas caracteristicas que particularmente son utiles para la simulacion de
un tratamiento de radiocirugia. Algunas de estas caracteristicas son: su intervalo de
dosis util (lineal-sublineal) que es de 3 a 100 Gy, dentro del cual se encuentra el
intervalo de dosis utilizado en radiocirugia, su alta resolucion espacial 1200 lineas/mm.

Ofra caracteristica que poseen las peliculas es tornarse de un color azul claro a
uno mas oscuro dependiendo de la dosis depositada en ellas, ejemplo de ello se muestra
en la figura 3.1.

Dy D D> D

FIGURA 3.1 Caracteristica de la pelicula MD-55-2. La pelicula se va tornando de un azul
claro a un azul mas oscuro conforme se deposita mayor dosis. La dosis Dy muestra la pelicula
sin irradiar, las dosis Dy, D», D3, Dy muestran la pelicula irradiada con diferentes dosis, donde

D <D,<D:<D,.

Finalmente otra caracteristica importante, es que estas peliculas cuentan con dos
capas de material radiosensible, lo cual las hacen mas sensibles a la radiacion
comparada con otros modelos. La estructura y las dimensiones de la pelicula MD-55-2
son [Paelinck 2003]:

Base de poliéster =67 um
Capa sensible =15 um
Capa Adhesiva =44.5 um
Base de poliéster =25 um

Capa Adhesiva ~44.5 um
Capa sensible =15 um
Base de poliéster = 67 um
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Por tanto el espesor total de una pelicula MD-55-2 es de aproximadamente
~ 278 um . Las peliculas se comercializan en un tamafio de 12.5 x 12.5 cm”.

3.3.1 Composicion y caracteristicas de la pelicula MD-55-2
La composicion atémica de esta pelicula es la siguiente:

- La base de poliéster esta constituida por carbono en un 45%, hidrogeno en un
36% y oxigeno en un 19%.

- La capa sensible esta constituida por carbono en un 31%, hidrégeno 56%,
nitrogeno 5% y oxigeno 8%.

- La capa adhesiva la constituye un 33% de carbono, un 50% de hidrégeno y un
17% de oxigeno.

Las caracteristicas de la pelicula GafChromic MD-55-2 se resumen en la siguiente
tabla.

Modelo (Nuclear Associates) 37-041
Intervalo de dosis util 3-100 Gy
Numero atémico efectivo 6.0-6.5
Tiempo de estabilizacién de color 24 h
Respuesta a 40 keV relativaa * Co (1.25 MeV) |0.6
Efecto por dosis fraccionada <1%

Efecto por rapidez de dosis <60 Gy ninguna, >60 Gy 10%

Efecto por humedad

<2%

Efecto por temperatura

Si

Sensibilidad a luz ultravioleta

Si

Resolucién espacial

>600 ciclos/mm (1200 lineas/mm)

Uniformidad de la pelicula

3%-5%

TABLA 3.1 Caracteristicas de las peliculas GafChromic MD-55-2.

Su alta resolucién espacial es particularmente importante para su uso en
radiocirugia estereotactica de haces pequefios.

3.4 Densidad optica

El efecto de la radiacion en las PTR se mide en términos de la opacidad a la luz
de la pelicula, medida ya sea con un densitometro, con un espectrofotdmetro o con un
escaner. La opacidad se define como el cociente entre la intensidad de la luz medida en
ausencia de la pelicula, entre la intensidad de la luz transmitida a través de la pelicula en
direccion perpendicular a su plano. Por tanto, la densidad 6ptica (OD) se define como el
logaritmo en base 10 de la opacidad.
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donde I, es la intensidad de la luz medida en ausencia de la pelicula, / es la intensidad
de la luz transmitida a través de la pelicula.

Para las PTR la densidad 6ptica es proporcional a la afluencia de energia que
atraviesa las peliculas y en consecuencia es proporcional a la dosis. En general, la
densidad optica se mide a una longitud de onda determinada (que de acuerdo al
fabricante para MD-55-2 es de 671 nm) [AAPM 1998]. Usando un dispositivo adecuado
se obtiene la respuesta de las peliculas a partir de la expresion:

AOD = 0D, - 0D,

donde OD; es la densidad optica de la pelicula irradiada y OD, la densidad de la
pelicula no irradiada.

3.5 Respuesta de las PTR

Los cambios de intensidad sufrido por las PTR pueden ser cuantificados
utilizando un espectrofotéometro, un densitometro o un escaner. La respuesta de las PTR
se define segiin el método de lectura utilizado.

3.5.1 Respuesta de las PTR por medio de espectrofotometro o de un densitometro
Las medidas directas de la densidad Optica se pueden hacer tanto con un
espectrofotometro como con un densitometro. La diferencia entre estos dos
instrumentos es respecto a la fuente de luz que se utiliza. Con un espectrofotémetro se
tiene la capacidad de poder variar la longitud de onda de la luz incidente, mientras que

con un densitometro la fuente de luz es fija. Esta tiltima puede ser luz blanca, o de una
determinada longitud de onda.

Para obtener la densidad dptica de las peliculas, la respuesta con cualquiera de
los dos instrumentos mencionados se define como:

R=(DO,-DO,)

donde OD; es la densidad 6ptica de la pelicula irradiada y OD, la densidad de la
pelicula no irradiada (fondo).

3.5.2 Respuesta de las PTR por medio de escaner de cama plana

Para evaluar los tonos de gris o los tonos de color (rojo, verde, azul) de las
peliculas obtenidos con un escéner, la respuesta esta dada por [Avila 2001]:
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donde TG, es el tono de gris o de color de la pelicula sin irradiar (fondo) y 7G, es el
tono de gris o de color de la pelicula irradiada.

Cabe mencionar que las respuestas de las PTR obtenidas en el escaner son
proporcionales a la densidad dptica mencionada anteriormente.

Con el método del espectrofotometro o del densitometro se puede determinar la
dosis promedio en un area especifica de la pelicula normalmente de didmetros del orden
de milimetros. Con el escaner se puede obtener una distribucion espacial de la dosis
absorbida, con una resolucion espacial tan alta como la que permita el escaner (sin
rebasar el valor mencionado en la tabla 2.1).

3.6 Ventajas y desventajas de la dosimetria con PTR

Ventajas.

a) Se pueden realizar medidas de distribuciones de dosis con una alta resolucion
espacial (dependiendo del lector con el que se obtiene la densidad Optica).

b) Permanencia de la lectura. La informacion no se borra después de ser leidas las
peliculas. La permanencia de la informacion en las peliculas depende de las condiciones
de temperatura y humedad de almacenamiento. En el grupo de dosimetria del IFUNAM
se han observado permanencias de la lectura en intervalos de meses.

¢) Disponibilidad comercial. Hay muchos tipos y tamafios.

d) Geometria. El hecho de que las peliculas sean delgadas y planas permiten hacer
mapeos bidimensionales.

e) Linealidad vs. dosis. Su respuesta es lineal en intervalos de dosis utiles,
dependiendo del tipo de pelicula, de la radiacién y del lector utilizado.

f) Independencia con la rapidez de dosis. Depende del tipo de pelicula y de
radiacion.

g) No necesitan de un proceso quimico de revelado.

Desventajas.
a) Dependencia con la energia. La respuesta de las peliculas con la energia depende

del tipo de pelicula o del tipo y energia de la radiacion. Para las MD-55-2 y para haces
de fotones energéticos (de algunos MeV) su dependencia con la energia es despreciable.
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b) Sensibilidad a ambientes hostiles. La respuesta de las peliculas depende de las
condiciones ambientales tales como humedad y temperatura (alteran la coloracion).

c¢) Ceguera a neutrones de baja energia.

d) Alto costo.

3.7 Ventajas de las PTR sobre otros dosimetros.

La razén de utilizar peliculas de tinte radiocromico en este trabajo en lugar de
otros dosimetros, se debe a que €stas poseen algunas ventajas sobre ellos.

Comparandolas por ejemplo con peliculas radiograficas, las PTR poseen la
ventaja de no necesitar un proceso de revelado para ser analizadas, mientras que las
peliculas radiogréficas si lo requieren; otra ventaja sobre ellas es el intervalo de dosis
util, pues las PTR tienen un intervalo de dosis util mayor.

Haciendo también una analogia con los dosimetros termoluminiscentes (TLD),
encontramos también ciertas ventajas de las PTR sobre estos; por ejemplo, con los TLD
no se pueden realizar medidas de distribuciones de dosis con una alta resolucion
espacial; igualmente no poseen una permanencia de la lectura, pues la informacion es
borrada después de ser leidos.
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CAPITULO 4

METODOLOGIA EXPERIMENTAL Y RESULTADOS

4.1 Protocolo para el manejo de las PTR

Las peliculas de tinte radiocromico utilizadas en este trabajo fueron las
GafChromic MD-55-2 las cuales tienen una presentacion comercial de 12.5 em x 12.5
cm. Para la calibracién de dichas peliculas, se cortaron muestras de 1 cm x 1 cm; y
durante la simulacion de tratamientos se utilizaron muestras de 5 cm x 5 cm.

Se siguieron las recomendaciones del TG-55 [AAPM 1998]; todas las muestras
fueron cortadas 24 horas antes de la irradiacion, esto con el fin de evitar cualquier
posible cambio en la sensibilidad de la pelicula debido al trauma que sufren al ser
cortadas, y fueron leidas 48 horas después de haber sido irradiadas, para asegurar la
estabilizacion del color post-irradiacion.

Durante el transcurso de este trabajo, las peliculas fueron almacenadas bajo
condiciones controladas de humedad y temperatura teniendo cuidado de exponerlas lo
menos posible a la luz ultravioleta para evitar cualquier efecto sobre las mismas.

4.2 Lectura de las PTR

Para la lectura de las peliculas se uso un escaner comercial marca Agfa DuoScan
T1200 asociado a una computadora. Las PTR se digitalizaron operando el escaner en
modo de transmision. Durante la lectura se utilizé una mascara negra alrededor de la
pelicula para evitar contribuciones a la respuesta de zonas periféricas a la pelicula. El
escaner transmite la informacion a la computadora en donde se procesa la informacion.
La respuesta de las peliculas se obtiene para el espectro de luz visible, pudiendo
descomponer la informacién en términos de tonos de gris, combinaciéon de la
informacion (rojo, verde y azul), o de un color determinado (rojo, verde o azul). Las
peliculas se digitalizaron en color utilizando 36 bits/pixel, 12 bits por cada color (rojo,
verde o azul) y 300 puntos por pulgada, deshabilitando todas las opciones de
procesamiento de imagen. La respuesta de las peliculas se determina por el logaritmo
base 10 del cociente del tono de color de la pelicula sin irradiar entre el tono de color
obtenido de la pelicula irradiada, tal como se mencion6 previamente.

Para determinar la distribucion espacial de la dosis depositada a las PTR se usé
el programa MatLab versién 5.2.
4.3 Calibracién de las PTR

La calibracion consiste en relacionar la respuesta de los dosimetros con la dosis
que reciben. En este trabajo, se calibraron las peliculas del lote #H1146MDS55 en un

intervalo de dosis de 0 a 45 Gy. La calibracion se llevé a cabo en el GammaCell del
Instituto de Ciencias Nucleares, UNAM, el 24 de febrero del afio 2003, teniendo la
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fuente de **Co una tasa de dosis de D= 0.7947 £ 0.0045 Gy/min. Toda la calibracién se
realizo bajo condiciones de equilibrio de particula cargada.

En estudios previos se comprobé que la respuesta en las PTR que mas
sensibilidad presenta es el color rojo, por lo cual, se utilizé esta componente para el
andlisis de las curvas de isodosis. [Alva 2001]

Los resultados obtenidos en la calibracion se presentan en la tabla 4.1. Los
valores de la respuesta corresponden a un promedio evaluado sobre una region de
interés sobre la pelicula de 70 x 70 pixeles.

_ Desviacion estandar de la
Dosis (Gy) Respuesta respuesta
0 0 0.008
.3 0.054 0.161
6 0.103 0.073
9 0.149 0.059
12 0.204 0.044
15 0.241 0.040
18 0.293 0.036
21 0.343 0.026
24 0.390 0.024
27 0.424 0.030
30 0.504 0.033
35 0.595 0.028
40 0.665 0.037

TABLA 4.1 Resultados de la calibracion de las PTR.

A la curva de calibracion obtenida se le aplicé un ajuste cuadratico de tal manera
que durante la simulacién de tratamientos se pudieran correlacionar la repuesta de las
PTR con la dosis recibida por las mismas, con el fin de obtener las curvas de isodosis.

1.0

R=0.023 + 0.0131 D + 9.036e-5 D?
0.8 4

0.6 1

0.4 4

0.2

Respuesta Logqq (TGf/TG;)

0.0

1] 10 20 30 40 50
Dosis (Gv)

FIGURA 4.1 Curva de calibracion para la pelicula Gafchromic MD-55-2 irradiada en el GammaCell para
la componente roja.
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4.4 Diseiio de maniquies para simular tratamientos de radiocirugia con lesiones
irregulares

Para realizar verificaciones de dosis y su distribucion espacial en una simulacion
de un tratamiento de radiocirugia se utilizé un maniqui esférico de 16 cm de diametro
de un material equivalente a tejido, metacrilato de metilo o acrilico (Figura 4.2). La
razon por la cual se utilizo acrilico para fabricar los maniquies, se debe a que ha sido
ampliamente usado para hacer mediciones de dosis de haces de fotones de alta energia.
Aunado a eso, aunque la densidad masica del acrilico puede variar de un fabricante a
otro, la composicién atémica y la densidad electronica son suficientemente constantes
para garantizar su uso en dosimetria.

Este maniqui consiste de dos semiesferas en cuyos centros es posible introducir
piezas que pueden ser intercambiadas. El disefio de este maniqui permite introducir
primero las piezas centrales que simula la lesion, para ser localizada por medio de un
tomografo y posteriormente cambiar las piezas centrales que permiten introducir las
PTR para realizar las mediciones experimentales que permitan obtener la distribucion
espacial de dosis en diferentes planos: axial, coronal y sagital.

FIGURA 4.2 Maniqui para la simulacién de un tratamiento de radiocirugia estereotactica.

Adicionalmente se disefiaron cuatro tipos de lesiones irregulares de aire. Estas
lesiones fueron fabricadas usando dos piezas de acrilicode 5 cm x 5 cm x 2.5 cm, a las
cuales se les realizaron cavidades de acuerdo a los disefios mostrados en la figura 4.3.
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(A) (B) (€) (D)
FIGURA 4.3 Disciios de los maniquies para simular lesiones irregulares.

Se utilizaron estas formas irregulares debido a que en un estudio previo, se
percibio que las lesiones de cercbro presentan formas irregulares diversas. Por ello, con
este tipo de disefios se logran abarcar gran parte de estas formas, ademas otra razon del
disefio se debe a la simplificacion del modelo, lo cual nos permite que se efectué una
cuantificacion mas eficiente, y a la vez permite simplificar el tratamicnto en la
modalidad de arcos circulares.

Las dimensiones de cada maniqui con forma irregular se presentan en la figura
4.4.

a=05cm

a) 3 esferas con un radio de 1 cm cada una, . .
by 3 esferas con radios de (.5 cm.
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¢) 3 esferas, una central con un radio de 1 cm, v dos i) 3 esferas, una central con un radio de 1
laterales con radios de 0.5 cm. cny dos laterales superiores con radios de
0.5 cm.

FIGURA 4.4 Dimensiones de los maniquies con formas irregulares utilizadas para simular
tratamientos de radiocirugia.

4.5 Procedimiento en la simulacion de tratamientos

Como ya se menciond, este procedimiento consta de cinco pasos: la colocacion
del marco estereotactico en el maniqui, la adquision de imagenes tomograficas, la
planeacion del tratamiento, la colocacién del maniqui en la camilla del acelerador y el
deposito de dosis.

4.5.1 Colocacion del marco estereotictico en el maniqui

El marco estereotactico se fija a una de las semiesferas del maniqui, de tal
manera que la otra semicsfera quede libre para poder intercambiar las piezas centrales
en el maniqui durante la adquision de las imagenes, la planecacion y la irradiacion. Al
colocar ¢l marco se debe tener cuidado en la colocacion espacial precisa de la lesion a
tratar, para que ¢sta quede fuera del marco y no se obstruya al haz de irradiacion durante
el tratamiento como se muestra en la figura 4.5.

FIGURA 4.5 Colocacion del marco estereotactico en ¢l maniqui.
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4.5.2 Adquisicién de imagenes tomograficas

Se utilizo6 un tomografo marca General Electric modelo HiSpeed CT/i. Una vez
que ¢l maniqui se sujeto al marco estereotactico se procedio a montar en éste la caja de
localizacion (fiduciales), con el cual es posible establecer el sistema de referencia en las
imagenes tomograficas. Después de ello, se coloca y alinea el marco en la camilla del
tomografo. Finalmente se seleccionan los parametros involucrados en la adquisicion de
imagenes y se procede a adquirir las imagenes. En la figura 4.6 se¢ muestra dicho
tomografo durante la adquisicién de imagenes.

FIGURA 4.6 Adquisicion de imagenes tomograficas. Tomografo HiSeepd CT/i de GE.

En este trabajo los parametros que se utilizaron fueron 180 mAs, 100 kVp y el
espesor del corte fue de 1 mm. Estos parametros corresponden a los utilizados en
estudios de tomografia estandar de cerebro.

Durante el desarrollo de este trabajo, se realizaron tres experimentos. Dos de
estos experimentos requirieron de dos medidas en el tomografo.

La primera medida se realizé colocando en los nichos de las semiesferas una
lesion con aire. Esto permite establecer la forma y tamaio de la lesion en el sistema de
planeacion.

Una segunda medida, se llevo a cabo colocando en los nichos de las semiesferas
una lesion sélida. En este caso, el inserto se remplazé con un bloque sélido con el
objetivo de que al realizar las planeaciones la lesion (medida en aire) se pudiera
exportar al sistema cuando la lesion es solida con forma y tamafio de la lesion medida
en aire.

Tanto en el primer experimento, como en el tercero se utilizan ambos conjuntos

de iméagenes, mientras que en el segundo experimento solo se utilizan las imagenes
obtenidas con la lesion en aire.

35



4.5.3 Planeacion del tratamiento

Una vez obtenidas las imdgenes tomograficas se transfieren al sistema de
plancacion. Lo primero que se debe hacer en la plancacion es localizar los fiduciales, los
cuales serviran para obtener un sistema de coordenadas de referencia en tres
dimensiones para ubicar la lesion. Despuds de contar con un sistema de referencia se
procede a hacer la reconstruccion de la imagen en 3D. Luego de ello, se marca, plano
por plano qué region es la que se considera como lesion, se selecciona que tipo de
tratamiento se realizard y dependiendo de éste, se determina el numero de haces, la
dosis vy su distribucién espacial. En caso de intensidad modulada la plancacion inversa,
el uso de colimadores de multihojas, etc.

En la figura 4.7 se muestra un ejemplo de una planeacion efectuada en el sistema
BrainScan cuando se considera un organo de riesgo. El tipo de tratamiento que se
selecciond en este caso es la modalidad de haces conformales estaticos. En el recuadro
superior derecho se pueden observar la lesion y el organo de riesgo delineados, asi
como el numero de isocentros utilizados (que en este caso fue un solo isocentro), el
numero de haces, sus orientaciones y la localizacion de las multihojas para cada haz que
se ha seleccionado, la dosis que se esta administrando a la lesion y finalmente las curvas
de isodosis que calcula el sistema de planeacion para dicho tratamiento para los tres
planos: axial, coronal y sagital.

Wovalls Treatment Planning 5.2 10 1985/2002'by BrainlAB AG

£ Eot Cakutiors AuloContow  Setings Thempy Infe

Isocenter Object

1 ™ Fill Contours
i

Main Window

& 1 Image

A lmages

9 images
16 lImages
30 Display
© Beam's Eye
= Field Praoj.

Beam

F Tizsue
™ Split Screen

Table: [EEECIIE I 5 - S ml

Ganiry: [ A A g o 2aal, <

i _ I_J____l
mil o

Dosze: | # .

Ha:gin'm: ield 1 2

Dose Display

F Reconstruct
™ Multiplanar
™ Mubltiple Sets
™ Other Views

F lzodoses

I~ Dose Wash

™ Thresh. Dose
- i |

Dosimelny

™ Catalog

¥ Sketches

7 30 Overview
I Room'sEye |

b 4 BN _ | £ crheadr el . d
IPATIENT: SR ESFERA 1003 21.1.2003 - 20:50:56 E—

FIGURA 4.7 Plancacion de tratamiento en la modalidad de haces conformales estaticos.

Para los tres experimentos realizados en este trabajo, se utilizo el sistema de
planeacion BrainScan v.5.2, en donde se establecié que se impartiria una dosis al
volumen blanco de 20 Gy al 100%, que el volumen blanco estuviese definido por la
curva de isodosis del 80%, y que se llevara a cabo la correccion por inhomogeneidades.
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4.5.4 Colocacion del maniqui en la camilla del acelerador

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 operacion estén funcionando adecuadamente,
dichas pruebas se realizaron en cada simulacion de tratamiento.

Después de que se ha verificado que todos los parametros del acelerador sean los
adecuados, se procede a colocar y alinear el marco estercotictico con el maniqui en la
camilla del acelerador. En esta etapa, se coloca la pelicula a irradiar en el maniqui
manteniendo el area de tratamiento sin iluminaciéon. Una vez colocada la pelicula, el
maniqui es cubierto con una bolsa negra durante toda la simulacion del tratamiento para
protegerla de la luz ambiental.

Para alinear los isocentros de la lesién-con el isocentro del equipo, se utilizan
los laseres que estan en las paredes del cuarto en donde se encuentra el acelerador, y se
coloca sobre el marco estereotictico una caja de material plastico a la cual se le colocan
unos acetatos, producidos por el sistema de planeacion, que tienen las ubicaciones del
isocentro de la lesion a tratar (Figura 4.8).

FIGURA 4.8 Colocacion del maniqui en la camilla del acelerador y localizacion del isocentro.

4.5.5 Depaosito de dosis
Finalmente se irradia el maniqui (con las PTR en posicion) utilizando los

parametros entregados por la planeacion. A lo largo del plano que se desee; axial,
sagital y/o coronal.
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4.6 Descripcion de los experimentos realizados

Experimento 1: Lesion so6lida (conos vs. intensidad modulada)

Para cumplir el objetivo de la radioterapia, se han utilizado diversos haces con
su respectiva colimacion con el fin de incrementar la dosis que recibe el volumen blanco
sin incrementar la dosis que reciben los érganos circundantes (radioterapia convencional
en la cual se utiliza la modalidad de arcos circulares no coplanares), pero se ha
observado que en ocasiones la obtencion de distribuciones de dosis con la
homogeneidad adecuada requiere la modulacién de la intensidad de los haces de
tratamiento.

Es por ello que en el primer experimento de este trabajo (lesion sdlida),
proponemos un analisis cuantitativo entre estas dos modalidades: arcos circulares no
coplanares (conos) e intensidad modulada.

En este experimento se consideré una lesion irregular, en €l se trasladaron las
curvas de isodosis planeadas con la presencia de la lesion de aire a un medio sélido
efectuando la correcciéon por inhomogeneidades que proporciona el sistema de
planeacion BrainScan; dicho experimento se llevo a cabo para dos distintas modalidades
de tratamiento que fueron conos e intensidad modulada.

Experimento 2: Lesion de aire (conos vs. Intensidad modulada)

Un segundo experimento se llevd a cabo también comparando estas
modalidades, pero tomando en cuenta una lesion de aire. La razén de haber efectuado
este experimento se debe a que algunas lesiones cerebrales se localizan atras de los
senos paranasales, los cuales estan llenos de aire, por lo cual, fue importante realizar un
estudio inicial considerando aire para el tratamiento de este tipo de lesiones y verificar
que los algoritmos tanto de arcos circulares como el de intensidad modulada trabajen
adecuadamente en medios inhomogéneos.

Se consideré una lesion irregular, en donde las curvas de isodosis obtenidas
consideran la presencia de aire, dicho experimento se realizé efectuando la correccion
por inhomogeneidades; este experimento se llevo a cabo para las modalidades de
tratamiento de conos e intensidad modulada.

Experimento 3: Lesién solida con un érgano de riesgo (intensidad modulada)

Finalmente se realizé un ultimo experimento en el cual se contempld un érgano
de riesgo comprometido durante la irradiacion. Este experimento s6lo se llevo a cabo
con la modalidad de intensidad modulada. Es importante incluir este caso, pues el
algoritmo de planeacion inversa con el que trabaja la intensidad modulada penaliza los
calculos de dosis cuando existe un 6rgano de riesgo. Por lo cual, es importante medir
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que tan eficiente es el algoritmo respecto al deposito y la distribucion de dosis cuando

¢éste penaliza.

Se consideraron una lesién irregular y un érgano de riesgo trasladando las curvas
de isodosis planeadas con la lesion de aire a un medio s6lido y efectuando la correccion
por inhomogeneidades. Para dicho experimento se utilizé la modalidad de intensidad
modulada, por proporcionarnos una menor incertidumbre en el deposito de dosis. Para
los dos primeros experimentos se efectuaron las mediciones unicamente en el plano
axial; mientras que en el ultimo experimento se realizaron para los tres planos: coronal,
axial y sagital.

En resumen, los parametros utilizados durante las simulaciones de tratamientos
en cada uno de los experimentos se presentan en la tabla 4.2.

Numero de lera. 2da. Correccion por | Modalidad | Organos | Planos
experimento | planeaciéon | Planeacion | inhomogeneidades de de utilizados
tratamiento | riesgo
ler Lesion de | Transferencia Conos
aire de la lera Si e No Axial
planeacion a Intensidad
un medio modulada
solido
2do Lesion de Conos
aire Si e No Axial
Intensidad
modulada
3er Lesion de | Transferencia Intensidad
aire de la lera Si modulada Si Axial
planeacion a Coronal
un medio Sagital
solido

TABLA 4.2 Parametros utilizados durante la planeacion de la simulacién de tratamientos para cada
experimento.
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CAPITULO 5
RESULTADOS
5.1 Analisis de datos

Para la obtencion de las curvas de isodosis proporcionadas por el sistema de
planeacion, la distribucién de la dosis se exportd en archivos con formato texto para ser
analizado por medio del programa Matlab 6.5 en los planos de interés (las curvas de
isodosis del sistema de planeacion se entregaban en cddigo ASCII). Para la obtencion
de las curvas de isodosis de las PTR se escribié un prut:'grarm«l2 en Matlab version 6.5.
Finalmente todas las curvas de isodosis fueron normalizadas al 100% para 20 Gy.

5.2 Registro de las curvas de isodosis.

Para el andlisis de las curvas de isodosis se tuvieron que registrar las curvas
obtenidas de las PTR con las que nos entregaba el sistema de planeacion. Como se
menciond anteriormente, existen pruebas de control de calidad en el acelerador para
verificar que todos los parametros de operacion estén funcionando adecuadamente, una
de estas pruebas consiste en la verificacion del isocentro, el cual debe de estar contenido
dentro de una esfera de | mm de radio [AAPM 1995]. En todos los experimentos se
verifico inicialmente que el isocentro cumpliera con esta condicion. El registro de las
curvas fue necesario debido a que las PTR fueron cortadas mas pequefias que los nichos
en donde se colocaban.

Los registros de los desplazamientos obtenidos en cada experimento se muestran
en la tabla 5.1.

Desplazamiento (mm)

Experimento Modalidad Plano Xoff Yoff
ler. Conos axial -0.5 1.0
intensidad axial 0.0 0.0

modulada
2do. conos axial -4.0 -0.5
intensidad axial -1.0 1.0

modulada
3er. Intensidad axial -0.5 4.5
modulada coronal -0.5 3.6
sagital 35 3.6

TABLA 5.1 Registro de los desplazamientos obtenidos en cada experimento.

2 Autor: Dr. Arnulfo Martinez Déavalos, Depto. Fisica Experimental, Instituto de Fisica, UNAM, 2002
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5.3 Comparacion cualitativa entre curvas de isodosis calculadas por el sistema y las
medidas durante la experimentacion

Experimento 1: Lesion solida (conos vs. intensidad modulada)

La lesion utilizada para el primer experimento se muestra en la figura 5.1 con
sus respectivas dimensiones (ver también figura 4.4d).

FIGURA 5.1 Lesion irregular utilizada en el primer experimento, cuyas dimensiones son dos esferas
laterales con radios de 0.5 cm y una esfera central con un radio de lem.

En las siguientes figuras se presentan de manera cualitativa las curvas de
isodosis calculadas por el sistema de planeacion (SPT) (bajo el codigo ASCII) y las
obtenidas en las PTR durante la experimentacion (en el programa MatLab 6.5). Se
escogid presentar unicamente las curvas del 80%, 60%, 40% y 20% debido a que
durante la planeacion, la mayoria de los centros clinicos utilizan las curvas de 80% vy
60% para conformar la lesion, es decir, pretender que dichas curvas cubran por
completo a la lesion a tratar.

Arcos circulares no coplanares

SPT (BrainScan v.5.2)

PTR (MD-55-2)
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Intensidad modulada

SPT (BrainScan v.5.2) PTR (MD-55-2)
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FIGURA 5.2 Curvas de 1sodosis (80, 70, 60, 50, 40, 30 y 20%, desde el centro) calculadas por el sistema
de planeacion (a.c) y medidas con las PTR (b,d) para las modalidades de arcos circulares no coplanares ¢
intensidad modulada (experimento 1). La dosis al isocentro fue de 20 Gy (100%). Plano axial.

Experimento 2: Lesion de aire (conos vs. Intensidad modulada)

Para el segundo experimento la lesion utilizada se muestra en la figura 5.3 con
sus respectivas dimensiones.

FIGURA 5.3 Lesion irregular utilizada durante el segundo experimento, cuyvas dimensiones son tres
esferas con radios de 0.5cm.

En las siguientes figuras se presentan de manera cualitativa las curvas de
1sodosis calculadas por el sistema de planeacion (SPT) (bajo el codigo ASCII) y las
obtenidas en las PTR durante la experimentacion (en el programa MatLab 6.5).
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Arcos circulares no coplanares
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FIGURA 5.4 Curvas de isodosis (80, 70, 60, 50, 40, 30 y 20%, desde el centro) calculadas por el sistema
de planeacion (a,c) y medidas con las PTR (b,d) para la modalidad de conos e intensidad modulada
(experimento 2). La dosis al isocentro fue de 20 Gy (100%). Plano axial.

Experimento 3: Consideracion de un 6rgano de riesgo
Finalmente para el tercer experimento la lesion utilizada se muestra en la figura

5.5 con sus respectivas dimensiones, en este caso el circulo superior izquierdo se
considerd como d6rgano de riesgo y los dos circulos restantes se consideraron la lesion.
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FIGURA 5.5 Lesion irregular utilizada en el tercer experimento, cuyas dimensiones son tres esferas con
radios de 0.5cm. En donde se considerd como lesion el contorno dibujado de rosa v drgano de riesgo el
iluminado de amarillo.

obtenidas en las PTR durante la experimentacion (en el programa MatLab 6.5).
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En las siguientes figuras se presentan de manera cualitativa las curvas de
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Plano Coronal
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FIGURA 5.6 Curvas de isodosis (80, 70, 60, 50, 40, 30 y 20%, desde el centro) calculadas por el sistema

de planeacion y medidas con las PTR (experimento 3). La dosis al isocentro fue de 20 Gy (100%).
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5.4 Comparacion cualitativa entre curvas de isodosis calculadas y medidas por

nivel de isodosis

Para visualizar con mayor facilidad de manera cualitativa las curvas de isodosis
calculadas por el sistema y las obtenidas con las PTR en las siguientes figuras se
despliegan cada conjunto de curvas por nivel de porcentaje de dosis.

Experimento 1: Lesion sélida (conos vs. intensidad modulada)
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FIGURA 5.7 Comparacion dosimétrica entre las curvas de planeacion y las medidas por las PTR con la
correccion por el desplazamiento (curvas de 80, 60, 40 y 20%). Para las modalidades de conos e
intensidad modulada. Primer experimento.
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Experimento 2: Lesion de aire (conos vs. Intensidad modulada)
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FIGURA 5.8 Comparacion dosimétrica entre las curvas de planeacion y las medidas por las PTR con la
correccion por el desplazamiento (curvas de 80, 60, 40, 30 y 20%). Para las modalidades de conos e
intensidad modulada. Segundo experimento.
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Experimento 3: Consideracion de un érgano de riesgo. Plano axial.
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FIGURA 5.9 Comparacion dosimétrica entre las curvas de planeacion y las medidas por las PTR con la
correccion por el desplazamiento (curvas de 80, 60, 40 y 20%). Plano axial. Tercer experimento.
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Experimento 3: Consideracion de un érgano de riesgo. Plano coronal.
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FIGURA 5.10 Comparacion dosimétrica entre las curvas de planeacion y las medidas por las PTR con la
correccion por el desplazamiento (curvas de 80, 60, 40 y 20%). Plano coronal. Tercer experimento.
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Experimento 3: Consideracion de un érgano de riesgo. Plano sagital.
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FIGURA 5.11 Comparacion dosimétrica entre las curvas de planeacion y las medidas por las PTR con la
correccion por el desplazamiento (curvas de 80, 60, 40 y 20%). Plano sagital. Tercer experimento.

5.5 Mapas polares que representan graficos de radio vs. angulo

Para un andlisis cuantitativo del promedio de la diferencia que existe entre las
curvas de isodosis calculadas por el sistema de planeacion y las medidas durante la
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experimentacion se pasaron dichas curvas a coordenadas polares (perfiles angulares)
que representan graficas de distancia radial como funcién del angulo. Las siguientes
graficas muestran los perfiles angulares de las curvas de isodosis (distancia radial desde
isocentro en funcion del angulo polar para cada curva de isodosis) calculadas por el
sistema de planeacion y las medidas por las peliculas.

Experimento 1: Lesion sélida (conos vs. intensidad modulada)
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FIGURA 5.12 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 y 20%. Para la modalidad de
conos e intensidad modulada. Para el primer experimento.
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Experimento 2: Lesion de aire (conos vs. Intensidad modulada)
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FIGURA 5.13 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 y 20%. Para la modalidad de
conos e intensidad modulada. Segundo experimento.
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Experimento 3:

Consideracion de un 6rgano de riesgo. Plano axial.
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FIGURA 5.14 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 y 20%. Plano axial. Tercer

experimento.
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Experimento 3: Consideracion de un 6rgano de riesgo. Plano coronal.
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FIGURA 5.15 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 y 20%. Plano coronal. Tercer

experimento.
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Experimento 3: Consideracion de un 6rgano de riesgo. Plano sagital.
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FIGURA 5.16 Perfiles angulares de las curvas de isodosis del 80, 60, 40 y 20%. Plano sagital. Tercer

experimento.
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5.6 Cilculo de la diferencia promedio

Para cuantificar las diferencias entre los valores dados por la planeacion y los
medidos por las PTR se utilizo el promedio de la diferencia: '

;:%—rf"_ S

N 3

donde r,, es la distancia radial desde el isocentro corregido por el desplazamiento de

las curvas, en funcion del angulo polar para cada curva de isodosis de las peliculas MD-
55-2y r,, es la distancia radial desde el isocentro, en funcion del angulo polar para cada

curva de isodosis dada por la planeacion. Estos datos se obtuvieron a partir de las
graficas de los perfiles angulares de las curvas de isodosis (figuras 5.12 — 5.16), a los
cuales se les aplico un algoritmo (smooth) para suavizar las curvas tomando solo 100
pares de datos, por lo tanto consideramos N =100.

5.7 Resultados obtenidos
5.7.1 Experimento 1: Lesién sélida (conos vs. intensidad modulada)
Los resultados cuantitativos del promedio de las diferencias encontradas entre

las curvas de isodosis calculadas por la planeacion y las medidas por las PTR durante el
primer experimento se muestran en la tabla 5.2.

Nivel de isodosis Promedio de la diferencia (mm)
Conos Intensidad modulada
20% 4.09 1.04
40% 1.76 0.57
60% 1.18 0.45
80% 1.16 0.44

TABLA 5.2 Desviaciones promedio entre las curvas de isodosis de planeacion y las medidas con PTR
para el primer experimento.

La figura 5.17 muestra las graficas de los valores de los promedios de las
diferencias para las dos modalidades de tratamiento.
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FIGURA 5.17 Valores del promedio de las diferencias para las dos modalidades de tratamiento: conos e
intensidad modulada.

La mejor relacion entre las curvas de isodosis medidas y calculadas en ambas
modalidades es para las curvas de isodosis altas (80% y 60%). En cuanto a las
desviaciones para las curvas de isodosis bajas (40% y 20%) se obtienen mayores
discrepancias.

Comparando ambas modalidades cabe mencionar que la mejor relacion en todas
las curvas ocurre para la modalidad de intensidad modulada.
5.7.2 Experimento 2: Lesion de aire (conos vs. intensidad modulada)

Los resultados cuantitativos del promedio de las diferencias encontradas entre

las curvas de isodosis calculadas por la plancacion y las medidas con las PTR para el
segundo experimento se muestran en la tabla 5.3.

Nivel de isodosis Promedio de la diferencia (mm)
Conos Intensidad modulada
20% 7.73 3.24
40% - 3.01 2.63
60% 2.11 1.33
80% 1.84 1.01

TABLA 5.3 Promedio de las diferencias entre las curvas de isodosis de planeacién y las medidas por
PTR.

La figura 5.18 muestra las graficas de los valores de los promedios de las
diferencias para las dos modalidades de tratamiento.
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FIGURA 5.18 Valores de las desviaciones promedios para las dos modalidades de tratamiento: conos e
intensidad modulada.

Como puede observarse de la tabla 3.4 y de la figura 3.26 la mejor relacion entre
las curvas de isodosis medidas y calculadas en ambas modalidades ocurren nuevamente
para las curvas de isodosis altas (80% y 60%). Las diferencias son mayores para las
curvas de isodosis bajas (40%, 30% y 20%) en particular para la curva de isodosis del
20% para la cual obviamente la diferencia es muy grande para el tratamiento con conos.

Nuevamente comparando ambas modalidades la mejor relacion en todas las
curvas ocurre para la modalidad de intensidad modulada.

5.7.3 Experimento 3: Lesion sélida con un é6rgano de riesgo utilizando intensidad
modulada

Finalmente los resultados cuantitativos del promedio de las diferencias
encontradas entre las curvas de isodosis calculadas por la planeacion y las medidas por
las PTR para los tres planos se muestran en la tabla 5.4.

Nivel de isodosis Promedio de la diferencia (mm)
Plano axial Plano Coronal  Plano Sagital
20% 0.19 0.91 0.65
40% 152 0.45 0.39
60% 0.71 0.64 0.43
80% 1.30 0.76 0.32

TABLA 5.4 Promedio de las diferencias entre las curvas de isodosis de planeacion y las medidas por
PTR.

La figura 5.19 muestra las graficas de los valores de los promedios de las
diferencias obtenidas para los tres planos de tratamiento: axial, coronal y sagital.
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FIGURA 5.19 Valores de las desviaciones promedios para los tres planos de tratamiento: axial, coronal y
sagital.

Como se puede observar en este experimento no es posible afirmar que existe un
mejor acuerdo entre las curvas de isodosis altas (80% y 60%), ni mayor discrepancia
entre las curvas de isodosis bajas (40% y 20%) como se obtuvo en los dos experimentos
anteriores. Aunque si se puede observar que la maxima diferencia es menor a 1.5 mm en
todos los casos.

5.8 Histogramas dosis-volumen

Un histograma dosis-volumen se puede definir, como una gréfica que nos indica
qué fraccion del volumen irradiado recibe determinada cantidad de dosis.

Un ejemplo de un histograma dosis-volumen, se muestra en la figura 5.20.
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FIGURA 5.20 Histograma dosis-volumen obtenido para una lesion irregular utilizando conos.

La forma de interpretar estos histogramas es la siguiente; uno se coloca en un
porcentaje de volumen determinado, por ejemplo el de 60%, y ve su correspondiente
coordenada en el eje de dosis, que en este caso seria aproximadamente del 130% de la
dosis, entonces esto quiere decir que el 60% del volumen esta recibiendo una dosis de
26 Gy o mayor. También se puede apreciar por ejemplo, que la maxima dosis que recibe
la lesion es de 190% o 38 Gy aproximadamente, pero que es un volumen muy pequefio
el que la esta recibiendo.

Ademas de la informacion ya mencionada, los histogramas de dosis-volumen
nos proporcionan informacién ain mas importante, la “homogeneidad del depésito de
dosis”. Por ejemplo: si el histograma es un escalon (el caso ideal) quiere decir que
100% de la dosis fue entregada al 100% de la lesion, es decir, que existe una
homogeneidad completa en el depdsito de dosis a la lesién. Generalmente, cuando se
trabaja con intensidad modulada casi se logra llegar al caso ideal. Cuando se trabaja con
conos, en el histograma se observa que la dosis se prolonga mas alla de un escalon
ideal, lo cual indica que en la lesion existen puntos calientes, es decir, que existen
regiones de la lesion que estan recibiendo una mayor dosis que la prescrita, y por lo
tanto el deposito de dosis es inhomogéneo.

5.8.1 Comparacion entre dos modalidades de tratamiento para radiocirugia
utilizando histogramas dosis-volumen: conos vs. intensidad modulada

Ademas de poder utilizar las curvas de isodosis para comparar dos modalidades
de tratamiento, otra forma de efectuar también una comparacion es a través de los
histogramas dosis-volumen. Los histogramas que se presentan a continuacion son los
que proporciona el sistema de planeacion. No existe algo comparativo
experimentalmente debido a que sélo se contaba con informacion en tres planos (axial,
coronal y sagital) y por ello, no se cuenta con la informacion volumétrica necesaria para
generan un histograma dosis-volumen.
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Los histogramas obtenidos en los dos primeros experimentos se muestran en las
figuras 5.21 (primer experimento) y 5.22 (segundo experimento).

Experimento 1: Lesion solida
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FIGURA 5.21 Histogramas dosis-volumen para el primer experimento. a) Conos y b) Intensidad
modulada.
Experimento 2: Lesion de aire
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FIGURA 5.22 Histogramas dosis-volumen para el segundo experimento. a) Conos y b)
Intensidad modulada.

Los histogramas anteriores muestran lo esperado, es decir, que cuando se utiliza

intensidad modulada los histogramas son casi ideales, y cuando se utilizan conos, se
aprecia una prolongacion en la dosis mas alla de un escalon ideal.
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Un aspecto importante que muestran el conjunto de curvas de isodosis y los
histogramas dosis-volumen, es que en la modalidad de tratamiento de arcos circulares
(conos) pareciera que el interés reside en tener conformalidad durante el tratamiento,

mientras que lo que se optimiza en intensidad modulada es tener homogeneidad en el
deposito de la dosis.

5.8.2 Histogramas dosis-volumen considerando durante el tratamiento un érgano
de riesgo -

Cuando se tiene un 6rgano de riesgo se deben considerar los histogramas dosis-
volumen de la lesién y del 6rgano de riesgo involucrado, con el fin radiobiolégico de

observar cuanta energia es entregada al 6rgano de riesgo y verificar que la dosis esté por
debajo del valor establecido como umbral.

Los histogramas dosis-volumen que se obtuvieron los muestra la figura 5.23.
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FIGURA 5.23 Histogramas dosis-volumen del tercer experimento. a) Volumen blanco y b)
Organo de riesgo.

Los histogramas para los 6rganos de riesgo se leen de la misma manera que los
histogramas para las lesiones, pero cabe mencionar que en este caso hay que tener
mucho cuidado al interpretarlo cuando se estd tratando a un paciente, por el efecto
radiobioldgico antes mencionado. En este experimento la dosis que se establecié como
tolerancia para el 6rgano de riesgo fue de 60 % de la dosis al volumen blanco, es decir,
12 Gy (que es la dosis umbral para el tallo en dosis tinica), y en el histograma se ve que
solo el 30% del volumen del 6rgano involucrado recibe la dosis de tolerancia.
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CAPITULO 6

DISCUSION DE RESULTADOS Y CONCLUSIONES

Debido a que la radiocirugia estereotactica utiliza una alta dosis de radiacion
ionizante para tratar lesiones intracraneales, es necesario tener la certidumbre de que la
dosis prescrita a un paciente le sea suministrada con alta precision y exactitud. La
Comisién Internacional de Unidades y Medidas de la radiacién recomienda que la dosis
impartida esté dentro del = 5 % de la dosis prescrita [ICRU 1976].

Esta precision y exactitud en el depdsito de la dosis se ha logrado actualmente,
en primera instancia por los avances que ha tenido la imagenologia para la delimitacion
de las lesiones. En segundo lugar, cuando se utilizan aceleradores lineales, la
incorporacion de mecanismos secundarios para la rotacion del gantry y la mesa de
tratamiento que han aumentado la precision a escala submilimétrica, y por ultimo si se
habla de radiocirugia estereotactica, el uso de un sistema de coordenadas
tridimensionales para localizar las estructuras intracraneales.

Por tanto en el uso clinico, es importante realizar un trabajo experimental de alta
exactitud y precision para verificar que la dosis impartida a la lesion, los procedimientos
de localizacion y planificacion del tratamiento sean los adecuados.

En este trabajo se desarrolld un protocolo para determinar la dosis y su
distribucion espacial en tratamientos de radiocirugia estereotictica para lesiones
irregulares, en el cual se utilizaron un maniqui esférico de 16 cm de diametro y cuatro
maniquies que simularon lesiones irregulares, todos ellos fabricados de un material
equivalente a tejido (lucita).

Se realiz6 una comparacion dosimétrica entre dos modalidades de tratamientos:
conos e intensidad modulada. Aprovechando el disefio de los maniquies irregulares se
realizé también, una comparacion tanto en medios heterogéneos (solo lucita) como en
medios inhomogéneos (lucita y aire). Este ultimo fue muy relevante, debido a que
existen lesiones intracraneales que se encuentran ubicados detrds de los senos
paranasales, los cuales estan llenos de aire.

Finalmente se considerd un o6rgano de riesgo durante la realizacion del altimo
experimento sélo utilizando la modalidad de intensidad modulada, pues se queria
verificar que el algoritmo con el que trabaja la intensidad modulada, restringird de
manera adecuada los calculos de dosis cuando existe un érgano de riesgo.

6.1 Determinacion del volumen a tratar

Para determinar el volumen de la lesién que serd irradiada, el médico (en este
caso el neurocirujano) escoge el conjunto de planos (axial, coronal o sagital) que le
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proporcione una mayor informacién del blanco que quiere delimitar. Después de haber
seleccionado el conjunto que mejor le convenga empieza a delimitar plano por plano la
ubicaciéon del volumen blanco para posteriormente con el sistema de planeacion
proceder a realizar una reconstruccion tridimensional (es decir, volumétrica) de la
lesion.

Durante los experimentos, los voliumenes a irradiar y el volumen del érgano de
riesgo (tercer experimento) se muestran en la tabla 6.1, asi como los volimenes reales
en cada caso.

Lesiones Volumen Volumen Desviacion en
real (cm®) | delimitado en la el volumen
planeacion (cm’) (%)
Lesion solida (ler. exp.) 5.20 6.25 20
Lesion de aire (2do. exp.) 1.60 2.10 31
Lesion solida (3er. exp.) 1.20 0.90 25
Organo de riesgo (3er. exp) 0.40 0.45 12

TABLA 6.1 Volumenes reales y obtenidos en la planeacion para los tres experimentos realizados.

Como se observa en la tabla, al momento de delimitar la lesion se comete un
error promedio entre todos los experimentos del 22% en el volumen a tratar, lo que
querria decir que se estaria irradiando el tejido sano circundante en una cantidad
considerable. Cabe mencionar que esta desviacion en el volumen depende de la forma
en que se haya delineado la lesion y del tamafio de la matriz de calculo en el sistema de
planeacion, la cual divide el volumen, tanto del tejido sano como el tejido tumoral, en
cubos (voxeles) que varian de 4 a 0.25 mm de lado.

Es por ello, que se debe hacer énfasis que Unicamente el neurocirujano debe
delimitar la lesién al momento de tratar a un paciente, y que se debe tener cuidado en el
tamatfio del voxel que se elija al momento de realizar el calculo en los volumenes, sobre
todo si la lesion es pequeiia y se encuentra en las cercanias de un 6rgano de riesgo.

6.2 Comparacion cuantitativa entre los perfiles angulares de las curvas de isodosis.

En este trabajo se utilizaron peliculas de tinte radiocrémico GafChromic MD-
55-2 y la dosis prescrita fue de 20 Gy al 100%. Durante el analisis se utilizé un escéner
comercial marca Agfa DuoScan T1200 asociado a una computadora personal y las PTR
se digitalizaron operando el escaner en modo de transmisiéon. La digitalizacion se
realizo en modo de color con 12 bits/color por pixel. Sélo se utilizé la componente roja,
por ser esté la que nos proveia de mayor informacion [Alva 2001].

6.2.1 Comparacion obtenida entre conos e intensidad modulada.

Los resultados obtenidos para la modalidad de conos muestran un buen acuerdo
entre los célculos y las medidas experimentales, para las curvas de isodosis altas, con un
promedio de las diferencias de 1.10 mm en promedio para las curvas del 80% y 60 %.
Las mayores discrepancias ocurren para las curvas de isodosis bajas, con un promedio
de las diferencias de 1.76 mm a 4.09 mm para las curvas de isodosis del 40% y 20%
respectivamente (este experimento solo contempl6 el plano axial).
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Para el caso de intensidad modulada se encontraron que los mejores acuerdos
ocurren nuevamente para las curvas de isodosis altas, obteniendo un promedio de las
diferencias de 0.44 mm para las curvas de isodosis de 80% y 60%, y nuevamente una
mayor discrepancia para las curvas de isodosis bajas teniendo un promedio de las
diferencias de 0.57 mm a 1.04 mm para las curvas de isodosis del 40% y 20%
respectivamente (este experimento s6lo contempl6 el plano axial).

Finalmente un andlisis comparativo entre modalidades de tratamiento muestra
que el mejor acuerdo entre las curvas de isodosis medidas experimentalmente y las
calculadas por el sistema de planeacién se presenta cuando se utiliza intensidad
modulada.

Nuestro trabajo se realizé de manera similar a los existentes en la literatura, los
cuales han reportado igualmente diferencias similares entre las medidas experimentales
y los célculos proporcionados por el sistema de planeacion.

Algunos ejemplos son; Ramani (ef al 1994) quien reporta una diferencia de 1.00
mm para las curvas de isodosis altas (90% y 50%,) y valores de 5.00 mm para curvas de
isodosis bajas (10%). Los autores utilizaron un maniqui esférico de acrilico y peliculas
MD-55-2, su dosis prescrita fue de 50 Gy al 100%. La respuesta de sus peliculas se
obtuvo utilizando un densitometro comercial (X-Rite modelo 301) con una fuente de luz
de A =530 nm.

Otros estudios también recientes nos muestran resultados similares a los
encontrados en este trabajo durante la comparacion de dos o mas modalidades de
tratamiento; por ejemplo, el estudio realizado por Timothy D. Solberg y otros
colaboradores (2000) quienes reportan que el uso de mMLC (bajo las distintas
modalidades de tratamiento en que pueden ser utilizadas) proporciona mayor beneficio
en el deposito de dosis durante un tratamiento que con la utilizacion de arcos circulares
no coplanares.

Por tanto, los resultados mostrados en este trabajo estan en buen acuerdo con los
reportados en la literatura. Cabe mencionar que en este trabajo se utilizo una dosis
prescrita menor a la utilizada en otros estudios (en los que se utilizan dosis mayores
debido a que la densidad optica de las peliculas es proporcional a la dosis impartida)
pero el trabajo se realizé de esta manera para que la dosis prescrita se encontrara en el
intervalo de dosis 1til en un tratamiento convencional de radiocirugia. Cabe resaltar
también, que en este trabajo utilizamos un método de lectura de las peliculas menos
sofisticado que en otros estudios.

Desde 1998, la cirugia y la radioterapia de intensidad modulada postoperatoria
ha sido el tratamiento estandar del cancer de los senos paranasales en varios centros
hospitalarios [Claus 2002]. En la mayoria de los pacientes, la cirugia utilizando un
abordaje transfacial o craneofacial produce una gran cavidad de aire. Aunado a eso, el
cancer de los senos paranasales se diagnostica con frecuencia en un estadio avanzado y
una reseccion en bloque del tumor raramente es posible y frecuentemente de una gran
morbilidad para los nervios craneales y estructuras opticas [Paelinck 2003]. Es por ello,
que una alternativa de tratamiento es la utilizacién de radiacion ionizante en su
modalidad de intensidad modulada.
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Los resultados obtenidos para la modalidad de conos muestran un buen acuerdo
entre los calculos y las medidas experimentales, para las curvas de isodosis altas, con un
promedio de las diferencias de 1.84 mm y 2.11 mm para las curvas del 80% y 60 %,
respectivamente. Las mayores discrepancias ocurren para las curvas de isodosis bajas,
con un promedio de las diferencias de 3.01 mm y 7.73 mm para las curvas de isodosis
del 40% y 20% respectivamente (este experimento s6lo contemplo el plano axial).

En cuanto al caso de intensidad modulada se encontraron que los mejores
acuerdos ocurren nuevamente para las curvas de isodosis altas, obteniendo un promedio
de las diferencias de 1.01 mm y 1.33 mm para las curvas de isodosis de 80% y 60%,
respectivamente, y nuevamente una mayor discrepancia para las curvas de isodosis
bajas teniendo un promedio de las diferencias de 2.63 mm y 3.24 mm para las curvas de
isodosis del 40% y 20% respectivamente (este experimento s6lo contemplé el plano
axial).

Otro resultado que arroja este experimento en ambas modalidades, es que las
dosis que calcula el sistema de planeacién estan sobreestimadas, es decir, las dosis que
se miden en las peliculas son menores que las dosis que calcula el sistema.

Nuestro trabajo se realiz6 de manera similar a los existentes en la literatura,
considerando una cavidad de aire, los cuales han reportado igualmente diferencias
similares entre las medidas experimentales y los calculos proporcionados por el sistema
de planeacion. En todos estos estudios, se ha observado que las dosis que calcula el
sistema de planeacion se sobreestiman. '

Paelinck (2003) quien utilizé una maniqui de acrilico y peliculas radiocromicas
MD-55-2 (como en este trabajo) menciona que: la dosimetria en y alrededor de
cavidades de aire puede ser afectada por la introduccion de un dosimetro, y producir un
error en la lectura de la estimacion de la dosis. Las medidas en las peliculas muestran
que en una cavidad de aire la dosis calculada es sobreestimada.

En otro trabajo realizado por Martens y colaboradores (2002) se menciona que:
muchos tumores de cabeza y cuello se originan en las mucosas, estos se localizan en
interfaces de aire-tejido donde se ha encontrado dosimétricamente una sobreestimacion
en parte de los tumores cuando se utilizan fotones de megavoltios. Un decrecimiento en
la atenuacion del haz, dispersion de fotones, desequilibrio electronico y, campo pequeiio
afectan la distribucion de la dosis [Martens 2002].

Finalmente otro trabajo reciente e importante es el de Dirk Verellen, el cual,
obtiene resultados similares a los obtenidos en este trabajo [Linhout 2002].

Por tanto, debido a que se sabe que uno de los problemas asociados a la
presencia de aire son las perturbaciones que ocurren en las fronteras (falta de equilibrio
de particula cargada), los valores obtenidos en esta tesis pueden tomarse con reserva y
como un analisis cualitativo. De cualquier manera se puede concluir que se sobreestima
la dosis prescrita durante el tratamiento, de igual manera que como lo menciona la
literatura.
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6.2.2 Comparacion obtenida para un tratamiento de IMRS con un érgano de
riesgo comprometido

Finalmente se realiz6 un Gltimo experimento el cual contemplaba un érgano de
riesgo comprometido durante la irradiacion. Este tipo de estudio era muy relevante de
realizar pues el tratamiento de lesiones intracraneales frecuentemente involucra la
irradiacion de 6rganos de riesgo, para los cuales las dosis deben mantenerse debajo de
valores umbrales. El algoritmo de planeacion inversa con el que trabaja la modalidad de
intensidad modulada penaliza los céalculos de dosis cuando existe un drgano de riesgo.

Por esta razén, era importante verificar la eficiencia del algoritmo respecto al
deposito y la distribucion de dosis cuando se restringe.

Este estudio se realizo para los tres planos: axial, coronal y sagital. Los
resultados obtenidos muestran que no se puede afirmar que existe un mejor acuerdo
entre las curvas de isodosis altas (80% y 60%), ni mayor discrepancia entre las curvas
de isodosis bajas (40% y 20%) como se obtuvo en los dos experimentos anteriores.

Para el plano axial, los promedios de las diferencias para las curvas de isodosis
altas fueron de 1.30 mm y 0.71 mm para las curvas del 80% y 60 %, respectivamente y
para las curvas de isodosis bajas fueron de 1.52 mm y 0.19 mm para las curvas de
isodosis del 40% y 20%, respectivamente.

En el plano coronal, los promedios de las diferencias para las curvas de isodosis
altas fueron de 0.76 mm y 0.64 mm para las curvas del 80% y 60 %, y para las curvas
de isodosis bajas fueron de 0.45 mm y 0.91 mm para las curvas de isodosis del 40% y
20% respectivamente.

Finalmente para el plano sagital, los promedios de las diferencias para las curvas
de isodosis altas fueron de 0.32 mm y 0.43 mm para las curvas del 80% y 60 %,
respectivamente y para las curvas de isodosis bajas fueron de 0.39 mm y 0.65 mm para
las curvas de isodosis del 40% y 20% respectivamente.

De todos los resultados mencionados 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.

6.3 Conclusiones

El objetivo central de esta tesis fue el desarrollar una metodologia experimental
que permitiera implementar el uso de peliculas de tinte radiocromico GafChromic MD-
55-2 para determinar la dosis y su distribucion espacial en tratamientos de radiocirugia.
Asi mismo, realizar una comparacién dosimétrica entre los calculos que entrega el
sistema de planeacion y las medidas experimentales.

Los resultados mostrados en esta tesis indican que el protocolo experimental
puede implementarse en aquellos hospitales que cuenten con un escéner comercial de
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transmision y peliculas de tinte radiocromico MD-55-2, para el intervalo de dosis de 0 a
45 Gy.

6.3.1 Comparacion dosimétrica entre las curvas de isodosis proporcionadas por el
sistema de planeacién y las medidas experimentales.

Las peliculas de tinte radiocrémico permitieron la determinacién de curvas de
isodosis experimentales a diferentes niveles 80%, 60%, 40% y 20%. Los resultados
experimentales se compararon con aquellos calculados por el sistema de planeacion
encontrandose que en los dos primeros experimentos las mejores relaciones ocurren
para las curvas de isodosis altas, y la mayor discrepancia existe para las curvas de
isodosis bajas, para las cuales las dosis (del orden de 8 a 4 Gy) estan cercanas a la
sensitividad reportada por el fabricante que es de 3 Gy. Esta sensitividad depende
indudablemente del equipo lector que se utilice. En el tercer experimento, con la
presencia de un dérgano de riesgo, los promedios de las diferencias obtenidos muestran
que no se puede afirmar que exista un mejor acuerdo entre las curvas de isodosis altas,
ni una mayor discrepancia en curvas de isodosis bajas.

6.3.2 Comparacion entre dos modalidades de tratamiento para radiocirugia: conos
vs intensidad modulada

A partir de las curvas de isodosis se puede concluir que, en un andlisis
comparativo entre modalidades de tratamiento la mejor relacion entre las curvas de
isodosis medidas experimentalmente y las calculadas por el sistema de planeacion se
presenta cuando se utiliza intensidad modulada. Esto se debe a que el algoritmo para el
célculo de dosis con el que trabaja la intensidad modulada (Pencil beam) toma en cuenta
radiacién dispersada a primer orden, en comparacion con el algoritmo de arcos
circulares no coplanares (Clarskon) que sélo toma en cuenta la atenuacion del haz.

Igualmente, de los histogramas dosis-volumen presentados, se puede concluir
que existe una distribucion de dosis mas homogénea cuando se trabaja con intensidad
modulada que cuando se hace con conos. .

Sin embargo, es importante mencionar que el uso de una técnica u otra depende
de varios factores; la localizacion de la lesion, los 6rganos de riego involucrados, el
tamaiio, la forma etc. Sin embargo se tiene que mencionar que las dos modalidades son
optimas para ser utilizadas en radiocirugia, pues ninguna se sale del intervalo permitido
para el deposito y la distribucion de dosis.

Para el caso de lesiones paranasales, los experimentos nos indicaron que la dosis
es sobreestimada por el sistema de planeacién. Una posible causa se debe a que al poner
la pelicula en medio inhomogéneo, el haz de radiacion es atenuado y la dosis estimada
por la pelicula subestima a la real (aunque no hay manera de cuantificar cuanto se esta
subestimado la dosis).

Otra posible causa de la sobreestimacion de la dosis es que los algoritmos de
cédlculo de dosis (Clarkson para arcos circulares no coplanares y Pencil Beam para
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intensidad modulada) se basan en medidas en agua, y por tanto, tienen problemas en las
fronteras con inhomogeneidades. Es decir, los algoritmos tienen una aproximacion muy
pobre para el caso en que se tienen medios inhomogéneos.

También se debe mencionar que la resolucion espacial y la calibracion del
tomografo durante la adquisicion de las imagenes, tiene una influencia importante en los
resultados producidos por el sistema de planeacion, ya que considera los nimeros de
Housfield que éste entrega para calcular las densidades electronicas del material
irradiado durante la planeacion, particularmente importante cuando se realiza la
correccion por inhomogeneidades, como en todos los experimentos realizados. Medidas
realizadas en el tomografo (marca General Electric modelo HiSpeed CT/i) propiedad
del Instituto Nacional de Neurologia con un maniqui de calibracién mostré que las
unidades Housfield asociadas a aire no eran las adecuadas, por lo que quizas, otra razoén
de la sobrestimacion de la dosis sea producido por lo antes mencionado.

6.3.3 Comparacion dosimétrica entre el sistema de planeacion y las medidas
experimentales cuando se involucra un érgano de riesgo.

En este trabajo se observé que cuando se compromete un érgano de riesgo no se
puede establecer una mejor relacion para los diferentes niveles de isodosis en cuanto a
los promedios de las diferencias.

Como conclusiéon final, podemos decir que los resultados obtenidos en el
presente trabajo muestran que los equipos y procedimientos utilizados por el Instituto
Nacional de Neurologia y Neurocirugia “Manuel Velasco Suéarez” para suministrar
tratamientos de Radiocirugia Estereotictica en sus diferentes modalidades, son
adecuados. Sin embargo, en situaciones en las que se involucren lesiones paranasales
(hasta ahora no se ha tratado ninguna lesién de este tipo) se debe de tomar en cuenta
este factor y tomar sus precauciones para tratar a este tipo de pacientes.

6.4 Trabajo a futuro

1. Realizar una comparacién dosimétrica de las curvas de isodosis calculadas por el
sistema de planeacion y medidas experimentalmente en tres dimensiones.

2. Verificar la calibraciéon del Tomografo (marca General Electric modelo HiSpeed
CT/i) propiedad del Instituto Neurologia y Neurocirugia “Manuel Velasco Suarez”.
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APENDICE A

DOSIMETRIA DE LA RADIACION

A.1 Exposicién, Dosis absorbida y Kerma

En los primeros afios en que se empez0 a tratar de caracterizar y medir un campo
de radiacion, se observo que la radiacion era capaz de producir ionizacion en el aire, por
lo cual la primera forma de medir la intensidad de un campo de radiacion se establecio
_ en términos de su capacidad para ionizar el aire, ya que era facil medir la carga eléctrica
de los iones producidos. Antes de definir la magnitud correspondiente se definié la
unidad, a la cual se le denominé Roentgen (en honor del descubridor de los rayos X). El
Roentgen se definié como la cantidad de rayos X o gamma que es capaz de producir en
un centimetro cubico de aire, en condiciones normales de presion y temperatura, una
unidad electrostatica de carga de cada signo.

La magnitud correspondiente que se utilizé para caracterizar un campo de
radiacion fue la exposicion que es la cantidad de carga eléctrica que produce la
radiacion en la unidad de masa de aire. Matematicamente, la exposicion es el cociente
de dQ entre dm, donde dQ es el valor absoluto de la carga total de los iones de un
signo producidos en el aire cuando todos los electrones liberados por fotones en una
masa de aire dm se frenan completamente en aire. Su expresion es:

x=%
dm

Sus unidades de medida en el Sistema Internacional son de C/kg . La unidad especial es
el Roentgen 1R = 2.58x10™ C/kg .

La exposicion solo estd definida para un tipo especifico de radiacion
(electromagnética) y para un medio (aire), por lo cual esto limita su utilidad, por ello,
para caracterizar el efecto de la radiacion sobre la materia viva o inanimada, se
definieron magnitudes relacionadas con la forma en que se absorbe la radiacion.

La dosis absorbida es la cantidad de energia que la radiacién deposita por unidad
de masa del material irradiado. De acuerdo al reporte de la Comision Internacional de
Unidades y Medidas de la Radiacion [ICRU 1998], la dosis absorbida se define como:

_de

D=
dm
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donde de es la energia promedio depositada por la radiacién ionizante en una porcién
de materia con masa dm . Sus unidades de medida en el Sistema Internacional son
J/kg,obien J/kg =Gy.

La dosis absorbida estd definida para cualquier tipo de radiacion ionizante y todo
tipo de material con el cual interacciona.

En radioterapia, la magnitud de interés es la dosis absorbida en un material
biolégico determinado. Por razones de normalizacion se recomienda que las mediciones
de la dosis absorbida en las practicas radioterapéuticas sean referidas al agua [ICRU
1969]. Por lo cual, los equipos generadores de radiacion ionizante deben ser calibrados
en unidades de dosis absorbida en agua.

Finalmente, el kerma es la energia cinética inicial que adquieren las particulas
cargadas (electrones) por la interaccion de particulas no cargadas (fotones y neutrones)
por unidad de masa del material irradiado. Con mayor formalidad el kerma se define
como el cociente de dE, entre dm, donde dE, es la suma de las energias cinéticas

iniciales de todas las particulas ionizantes cargadas, liberadas por particulas ionizantes
no cargadas en una cantidad de materia de masa dm .

Sus unidades de medida en el Sistema Internacional son J/kg .

A.2 Interaccion de radiacién con la materia

La operacion de cualquier detector de radiacion depende basicamente de la
manera en que la radiacion a ser detectada interactia con el material del detector
mismo. Una comprension de la respuesta de un tipo especifico de detector debe basarse
en el conocimiento de los mecanismos por los cuales la radiacion ionizante interactia y
pierde su energia en la materia.

La radiacién ionizante puede producir ionizacion o excitacion en el medio con el
cual interactia. La excitacion consiste en el aumento de energia de un electrén en un
atomo o molécula, sin que éste salga de su atomo. Si la radiacion tiene la suficiente
energia para sacar al electrén de su atomo, entonces este electrén de carga negativa deja
al 4tomo con carga neta positiva. A este proceso se le llama ionizacion.

Una forma de clasificar a la radiacion ionizante es a partir de las interacciones
con la materia, sobre esta base existen dos tipos de radiacion ionizante: la radiacion

directamente ionizante, que comprende todas las particulas cargadas (e”,e", p, etc.) y
la radiacién indirectamente ionizante, que comprende todas las particulas no cargadas
(neutrones, rayos X , rayos y). Se les llama indirectamente ionizantes, pues las

particulas cargadas que resultan de la interaccion con la materia son las que finalmente
ionizan o excitan los 4tomos del medio.
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A.2.1 Interaccion de haces de fotones con la materia

Debido a nuestro interés en radioterapia (particularmente el radiocirugia
estereotdctica), las radiaciones ionizantes que nos interesan son los fotones. Existen
varios procesos de interaccion con la materia para fotones, pero sélo tres de ellos son
relevantes para radioterapia, estos son: efecto fotoeléctrico, efecto Compton, y creacion
de pares.

A.2.1.1 Efecto fotoeléctrico

La cinematica de este proceso consiste en que un fotoén incidente interactiia con
un electrén ligado de las orbitas mas internas del atomo (K, L, M o N) dando como
resultado la transferencia de toda la energia del fotén (el cual desaparece totalmente),
generandose un electron fotoeléctrico; este electron sale de su orbita con una energia
cinética 7' igual a la energia del foton incidente Av menos la energia de ligadura del
electron E, (Figura A.1). Matemdticamente, se expresa como:

Te:hV_Eb

La interaccion fotoeléctrica crea un atomo ionizado con una vacancia en una de
sus capas; dicho espacio vacante es rapidamente ocupado por otro electron de las Orbitas
mas externas. Durante este proceso se pueden producir rayos X caracteristicos, llamados
asi porque su energia es igual a la diferencia energética que existe entre las oOrbitas del
electron expulsado y el electron que ocupa la vacancia. En estd interaccion es también
posible que se emitan electrones Auger, los cuales son electrones monoenergéticos
producidos por la absorcion interna de rayos X caracteristicos en el dtomo y la reemision
de energia en forma de electrones orbitales expulsados del 4tomo [Kahn 2003].

FIGURA A.1 Representacion del efecto fotoeléctrico.

El efecto fotoeléctrico es el mecanismo de interaccion que predomina para
fotones de baja energia (su intervalo es de 0.01 keV a 1 MeV); este proceso se acentia
cuando se utilizan materiales de niimeros atémicos Z , altos. La probabilidad de que un
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electron sea liberado es méxima si el foton incidente tiene justo la energia de ligadura
para sacar al electrén de su orbita. La probabilidad de que ocurra un efecto fotoeléctrico
&s;

.2

p hv
donde p es la densidad del material atenuador y el exponente » varia entre 3 y 3.8 para
materiales de Z altos, y para materiales de Z bajo es 4.8.

A.2.1.2 Dispersion Compton

La cinematica de este proceso consiste en que un fotén incidente interacciona
con un electrén atdmico poco ligado de las capas mas externas del atomo. En este
proceso, el foton incidente transfiere parte de su energia al electron, el cual es sacado de
su oOrbita y se comienza a mover en el medio a un angulo @ con respecto a la direccion
de incidencia original, el resto de la energia es utilizada por el fotén dispersado (foton
Compton), el cual también se mueve a un angulog (Figura A.2).

FIGURA A.2 Representacion del efecto Compton.

A partir de leyes de conservacion de la energia y momento lineal se puede
derivar la expresion matematica que relaciona la energia que se le transfiere al foton
Compton y su angulo de dispersion, que es:

I L
hv
1+
m ¢’

o

hv' = —
(1-cos@)

donde hv es la energia del fotén incidente y m_ ¢’ es la energia en reposo del electrén
(0.511 MeV). La energia que se le transfirio al electron, estd dada por la expresion:
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T =hv—hv

La probabilidad de que se lleve a cabo una dispersion Compton por atomo del
material depende del mimero de electrones disponibles como blanco, por lo que la
dependencia es lineal con Z, esto es:

donde N, es el nimero de Avogadro, 4 es el peso molecular del material y ,o es la

probabilidad de interaccién por electron en el medio. Como la interaccion Compton se
efectia s6lo con electrones “libres” (poco ligados), E, =0, o es independiente del

numero atémico.

En tejido blando, para fotones en el intervalo de energias de 100 keV a 10 MeV,
(caso en particular de interés para la radiocirugia estereotactica) el efecto predominante
es el Compton.

A.2.1.3 Produccion de pares
La cinematica de este proceso se lleva a cabo en las cercanias del campo

coulombiano del nicleo, durante esta interaccion el foton desaparece y es remplazado
por un par electron-positron. (Figura A.3)

FIGURA A.3 Representacién del proceso de produccion de pares.

El requisito para que se pueda llevar a cabo este proceso es que la energia del
fotén incidente sea mayor o igual que 1.022 MeV. Esto se debe a que la masa en reposo
del electrén es equivalente a 0.511 MeV, por lo que el minimo de energia requerida para
que se lleve a cabo la produccion de pares es 1.022 MeV; entre mayor sea la energia,
mayor es la probabilidad de que ocurra la produccion de pares. Si la energia del foton es
mayor a 1.022 MeV, el exceso de energia se reparte entre las particulas en forma de
energia cinética.
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De acuerdo a la ley de conservacion de la energia, la energia cinética del
electrén y del positron esta dada por la expresion:

T.4+T,=hv- 2m,c?

donde hv es la energia del foton incidente, m, c® la energia en reposo del electron, T,
es la energia impartida al electron'y 7, es la energia impartida al positron. El electrén y

el positron no necesariamente reciben la misma energia cinética. Su energia promedio
esta dada por:

o hv-100Mey
e e - 2

La probabilidad de produccion de pares por nulcleo del material, varia
aproximadamente con el cuadrado del nimero atomico del material, esto es:

donde , x es la probabilidad de interaccién por 4tomo, la cual depende de Z*.

A.2.2 Coeficiente total de atenuacion

La radiacion electromagnética no puede ser absorbida completamente por el
material irradiado, sino que sélo disminuye su intensidad al aumentar el espesor del
material absorbedor. Si consideramos por ejemplo, un haz angosto monoenergético, el
cual posee una intensidad inicial /, y un material absorbedor con un espesor x, la

intensidad del haz que atravesara el material absorbedor sin interaccionar en él, se puede
expresar matematicamente como:

I=1e™"™

A esta expresion se le conoce como la ley de atenuacién exponencial, donde u
es el coeficiente lineal de atenuacion que depende del tipo de material y de la energia de

los fotones del haz, cuyas unidades son cm™. A este coeficiente se le puede interpretar
como la probabilidad de que un fotén interactué en el medio absorbedor por unidad de
distancia recorrida, sin importar el tipo de interaccion que sufre. Si dividimos x4 entre

la densidad del medio p, entonces estaremos tratando con el coeficiente mésico de
atenuacién, 1/ p , que tiene unidades de cm’/g.

El coeficiente masico total de atenuacion para fotones es la suma de todas las
probabilidades masicas para cada uno de los fendmenos antes mencionados, por tanto:
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donde 7/p es la contribucion del efecto fotoeléctrico, o/ p es la del efecto Compton, y
k/ p es la de la produccién de pares.

La importancia relativa para que se dé cada efecto depende de la energia del
fotén incidente E, = hv y del nimero atémico Z del medio absorbedor. La figura A.4

indica las regiones de Zy E, en las cuales cada interaccién predomina.
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FIGURA A.4 Importancia relativa para los tres procesos principales de interaccion de fotones
con la materia.

Las curvas muestran que el efecto fotoeléctrico domina para fotones de baja
energia, el efecto Compton lo hace para fotones de energia media, cuyo intervalo va de
20 keV a aproximadamente 30 MeV, y finalmente la produccion de pares domina en la
region de alta energias. Para niimeros atémicos Z bajos, como lo son el carbon, el aire,
el agua y el tejido humano (que es de nuestro interés) el efecto dominante es el
Compton. Conforme se va aumentando el nimero atémico Z del medio absorbedor, el
efecto Compton se va estrechando y empiezan a predominar los otros efectos restantes.

A.2.3 Coeficientes de transferencia y absorcion de energia

El coeficiente lineal de transferencia s, representa la fraccion de energia

transferida, por los fotones, en forma de energia cinética a las particulas cargadas por
unidad de espesor del material absorbedor. Este coeficiente se relaciona con el
coeficiente lineal de atenuacién por medio de la expresion:

H, = (E‘Tn- ,hv),u
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donde 4 v es la energia de los fotones incidentes que atraviesan un material de espesor
x,y E, eslaenergia promedio transferida a las particulas cargadas en forma de energia
cinética por interaccion.

El coeficiente de absorcion de energia s, representa la fraccion de energia

absorbida por el material. Su expresion que lo relaciona con el coeficiente lineal de
atenuacion es:

Moy =y [ hV)u
donde E,, es la energia promedio absorbida por el material por interaccion.

Se puede relacionar igualmente los coeficientes de transferencia y absorcion de energia
por medio de la expresion:

#EN = (1 i g) ir
donde g es la fraccion de energia que se pierde por radiacion de frenado.

Al igual que el coeficiente lineal de atenuacion, los coeficientes de transferencia
y absorcion de energia pueden pasar a ser coeficientes masicos, dividiéndolos entre la
densidad del material absorbedor.

A.2.4 Interaccion de haces de electrones con la materia

Como se mencioné anteriormente, a las particulas cargadas se les conoce como
radiacion directamente iohizante, por ser éstas las que producen excitacion o ionizacién
en el medio irradiado; mientras que las particulas no cargadas se conocen como
radiacion indirectamente ionizante, pues durante la interaccion con el medio generan
particulas cargadas secundarias, las cuales producen excitacion e ionizacion en el medio
depositando su energia.

Por tanto, las particulas cargadas (e”,e", p, etc.) pierden su energia de manera
distinta a las particulas no cargadas (neutrones, rayos X , rayos y). Un fotén incidente
por ejemplo, puede atravesar un trozo de material sin sufrir ninguna interaccion, y por lo

tanto no perdera energia; o puede sufrir pocas interacciones perdiendo su energia en uno
0 mas eventos catastroficos.

En cambio las particulas cargadas al estar sujetas a la fuerza eléctrica del campo
Coulombiano sufren muchas interacciones azarosas; interactian con uno o mas
electrones o con el nucleo de practicamente todos los atomos que le rodean, por tanto,
en muchas de estas interacciones transfieren pequefias fracciones de su energia
produciendo mucha ionizacién y excitacion.

Debido a que durante las interacciones que sufren las particulas cargadas
transfieren su energia cinética en fracciones muy pequeiias, se puede decir que éstas
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pierden su energia cinética gradualmente, y se puede aproximar a un poder de frenado
continuo.

Otra diferencia, entre particulas cargadas y no cargadas radica en que desde el
punto de vista estocastico es imposible predecir con precision que tan lejos un fotén
penetra en el material absorbedor, mientras que es mas simple determinar, debido a las
interacciones que sufren, hasta donde penetran las particulas cargadas.

Por ello, para el estudio de las interacciones de electrones (particulas cargadas)
con la materia se cuenta con dos pardmetros. Uno es el alcance R, el cual representa qué
tan lejos llegara una particula dentro del material absorbedor con respecto a la direccion
de incidencia del haz; y el otro es el poder de frenado lineal o mésico (d7/ dx) 0

(a’T.-‘ pdx) que representa la pérdida de energia por unidad de longitud medida en linea

recta; inclusive se puede utilizar el nimero de pares de iones que se producen por
unidad de longitud, a lo que se le llama ionizacion especifica dN/dx .

A.2.4.1 Interacciones Coulombianas

Estas pueden ser caracterizadas en términos del pardmetro de impacto b y del
radio atomico a. Existen cuatro posibles interacciones: colisiones suaves, colisiones
fuertes, interacciones coulombianas con el campo externo del nucleo y finalmente las
interacciones nucleares por particulas cargadas pesadas. La figura A.5 muestra los
parametros antes mencionados.

trayectoria sin perfurbar

®

-
>

FIGURA A.S Parametros importantes en las colisiones de particulas cargadas donde b es el parametro de
impacto y a el radio atémico.

A.2.4.1.1 Colisiones suaves (b>>a)

En este tipo de colisiones, las particulas cargadas pasan a una distancia
considerable del atomo, por lo tanto la influencia del campo coulombiano de la particula
cargada afecta al atomo como un todo; algunas veces excitiandolo a un nivel de energia
mayor y otras veces ionizandolo sacando a un electron de valencia. El efecto neto es la
transferencia de una pequefia cantidad de energia (pocos eV) a un atomo del medio.
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Como es mas probable que existan valores grandes de b que interacciones
cercanas al nucleo, las colisiones suaves son el tipo mas numeroso de interacciones de
particulas cargadas, de esta manera se podria decir a groso modo, que la mitad de la
energia transferida al medio se debe a este tipo de interacciones.

A.2.4.1.2 Colisiones fuertes (b~a)

En este caso, las particulas cargadas interaccionan con un electron atomico que
es sacado del atomo con una energia cinética considerable, 1lamandoles electrones
secundarios 6 rayos ¢ . Estos rayos & tienen la suficiente energia como para sufrir
interacciones coulombianas, disipando su energia a lo largo de una traza separada de la
particula cargada inicial.

Las colisiones fuertes son pocas comparadas con las suaves pero en general, las
fracciones promedio de energia que pierden las particulas cargadas son comparables.

A.2.4.1.3 Interacciones coulombianas con el campo externo del nicleo (b<<a)

Estas interacciones se producen principalmente con el nicleo, y es maés
importante para electrones que para otras particulas cargadas. No producen rayos X, ni
transferencia de energia.

En aproximadamente el 97-98% de este tipo de interacciones, los electrones son
dispersados elasticamente y no emiten rayos X, ni excitan al nucleo perdiendo
unicamente la energia necesaria para que haya conservacién de momento. En el resto de
las interacciones 2-3% los electrones sufren colisiones inelasticas produciendo radiacion

de frenado.

A.3 Equilibrio de particula cargada

Si consideramos un volumen ¥ de un material irradiado, se dice que existe
equilibrio de particulas cargadas en dicho volumen, si para cada particula cargada de un
tipo y energia dados que sale de él, es reemplazada por otra particula cargada idéntica
de la misma energia que lo penetra. La figura A.6 muestra de manera esquematica este
concepto.
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FIGURA A.6 Dibujo esquematico que ilustra el concepto de equilibrio de particula cargada.

Es importante tener equilibrio de particula cargada durante un experimento
porque de esta manera se asegura que el material utilizado bajo esta condicion actia
realmente con un dosimetro, y por ende nos sirve en dosimetria para determinar la dosis
que se deposita en un experimento.

En la préactica dosimétrica esto se logra colocando el dosimetro a irradiar entre
un material, tal que, su espesor sea al menos igual al alcance de los electrones
secundarios mas energéticos en dicho material; esto con el fin de que en el material se
produzcan los electrones que entran al dosimetro, los cuales compensaridn a los que
salen de él, logrando un equilibrio de particula cargada.

A.4 Teoria de Cavidades

En la practica no es posible medir directamente la dosis absorbida en un medio
irradiado, por ello, se requiere la utilizacion de dispositivos aptos para cuantificar la
dosis absorbida; tales como dosimetros termoluminiscentes, peliculas de tinte
radiocrémico, camaras de ionizacion, etc., por medio de los cuales, se establece una
relacion entre la dosis absorbida por éstos y la dosis absorbida por el medio de interés.

Para poder relacionar la dosis absorbida por el dispositivo de medida con la
dosis absorbida por el medio de interés, se utiliza lo que se conoce como teoria de
cavidades.

A.4.1 Teoria de Bragg-Gray

Si consideramos una interfaz entre dos medios distintos g y w (Figura A7), y
suponemos que existe una afluencia @ [cm?] de particulas cargadas idénticas, con
energia T, que pasa a través de ésta; entonces la dosis absorbida en la frontera del lado g
sera [Attix 1986]:
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y la dosis absorbida del lado w seré:

(2 ]

donde [(dT,r",:xfx)c.g Jr y l(dT,-’ pdx)c_w JT son los poderes de frenado maésicos de colision
respectivos.

AT

FIGURA A.7 Afluencia de particulas cargadas cruzando una interfaz entre dos medios wy g.

Si suponemos ademads, que la afluencia de particulas es continua se puede
establecer el cociente de las dosis absorbidas en los dos medios:

D, _dT/pdx).,,

0, ~ T o),

Esta relacion fue utilizada por Bragg y Gray para relacionar la dosis absorbida
de la cavidad g con la dosis absorbida en el medio w.

Si consideramos ahora una region homogénea de un medio w, el cual contiene
una capa delgada o una cavidad llena de otro medio g, (Figura A.8) para que esta pueda
ser considerada una cavidad del tipo Bragg-Gray se deben cumplir dos condiciones:

1. El espesor de la capa g es pequefio en comparacion 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 la cavidad es depositada enteramente por las particulas
cargadas que la atraviesan.
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FIGURA A.8 Afluencia de particulas cargadas pasando a través de una cavidad de un medio g,
envuelta en un medio w.

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

cavidad g, para un haz monoenergético de particulas cargadas que cruza la cavidad es
[Attix 1986]:

D, _\dT/pd).,
Dg B (de'; Mx)c,g

Para el caso de un haz polienergético, se tiene una distribucion diferencial de
energia @, (particulas cm™ MeV™), por lo cual, se debe utilizar el poder mésico de
frenado de colision promedio, por tanto el cociente de las dosis absorbidas es:

D I
DY —="w_ ‘?.:mgg

E D mSg

A.4.2 Teoria de Spencer-Attix

Esta teoria constituye un refinamiento de la relacion de Bragg-Gray, la cual
considera dos factores importantes en el depdsito de dosis: los rayos & y el tamaiio de
la cavidad caracterizado por un parametro A.

Con ello, se considera que los electrones secundarios con una energia superior a
un cierto valor umbral A depositan su energia fuera de la cavidad. El valor A se toma
arbitrariamente como la energia promedio de los electrones que tiene alcances
proyectados justo lo bastante grandes como para cruzar la cavidad (usualmente se utiliza
un valor de A =10keV). Un electron 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 se considera que no deposita su energia en la cavidad sino
hasta que haya alcanzado una energia inferior a A. El cociente de dosis absorbidas es:

Dy =.5:),
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donde (,,,3;)3 es el cociente de los poderes de frenado masicos de colision restringidos

de los medios w y g, promediados sobre el espectro total de los electrones y restringidos
a pérdidas energéticas inferiores a A.

A.4.3 Teoria de Burlin

Esta teoria considera el tamafio de las cavidades. Se consideran tres tamafios
posibles: pequeiias, medianas y grandes, comparandolas con el alcance de los electrones
secundarios. Asi el cociente de dosis absorbidas esta dado por:

= £
=d-m.§i+(1—d{‘u-’iJ

__3
D, P

W

donde d es un parametro relacionado con el tamafio de la cavidad (el cual tiende a 1
para cavidades pequefias y a 0 para cavidades grandes), Dges la dosis absorbida

promedio en la cavidad g, D, es la dosis absorbida en el medio w bajo condiciones de

equilibrio de particula cargada y (,‘z}w.-"p)f, es el cociente de los coeficientes de

absorcion de energia masicos de los medios g y w, promediados sobre el espectro de
energia de los fotones.
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) APENDICE B
EVALUACION DEL SISTEMA DE MICRO-MULTIHOJAS

B.1 Introduccion

Una de las modalidades de tratamiento con las que trabaja el acelerador lineal
del Instituto de Neurologia es la de intensidad modulada. Para que dicha modalidad
pueda llevarse a cabo es necesaria la utilizacion de un sistema de colimacion llamado
micro-multithojas (mMLC). Es importante por ello, realizar un comisionamiento
(andlisis) de este sistema para garantizar que las caracteristicas fisicas (parametros)
estén dentro de los margenes de seguridad radiologica y de las especificaciones del
fabricante.

B.2 Sistema de micro-multihojas (mMLC)

El sistema de mMLC consiste en 26 pares de laminas de tungsteno de diferentes
dimensiones. las cuales se mueven perpendicularmente al eje central del haz de
radiacion. 14 pares en el drea central del campo tienen 3mm de ancho y 6 pares tiene un
ancho de 4.5 y 5.5 mm en los bordes. Este sistema de multihojas (mMLC) esta
localizado en la parte mas externa del acelerador lineal de 6 MV.

FIGURA B.1 Sistema de micro-multihojas.
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B.3 Descripcion de las mMLC

Las especificaciones de las micro-multihojas son las siguientes:

Tamafio maximo de campo 98 x 98 mm
Nuamero de hojas 52 (26 pares)
Ancho de las hojas 14 x 3.0 mm (en el centro del campo)

6 x 4.5 mm (a la derecha y a la izquierda
de las hojas de 3 mm)

6 x 5.5 mm (a la derecha e izquierda en
los bordes del campo)

Material de la hojas Tungsteno
Recomendacion para la transmision de las Menos del 2%
hojas
Maxima velocidad de las hojas 1.0 cm/s
Precision en el reposicionamiento de las <0.1 mm
hojas
Movimiento de la hojas Paralelo a colimador primarios
Peso 30 kg aproximadamente

B.4 Caracteristicas fisicas de las mMLC

Las caracteristicas fisicas que deben analizarse durante el comisionamiento de
las mMLC son: transmision, radiacion de fuga, penumbra 80-20% para campos
cuadrados y penumbra 80-20% para campos no cuadrados.

B.4.1 Transmision

Esta caracteristica se refiere a la cantidad de radiacién que pasa a través de las
micro-multihojas cuando se tiene un campo cerrado, y que obviamente contribuye a la
radiacion que se le entrega al paciente. Dicha caracteristica generalmente se mide
mediante peliculas radiograficas o peliculas de tinte radiocromico, ambas calibradas
previamente; durante la prueba se toma una distancia fuente superficie (SSD) dada, y la
pelicula se coloca por debajo de un cierto espesor de material, de tal manera, que quede
colocada después del punto donde se encuentra la dosis méxima (este punto depende de
la energia nominal que proporcione el acelerador a los electrones). Posteriormente se
cierran todas las laminas y se irradia a determinada dosis (en Gy o unidades monitor
conocidas), y finalmente se obtienen perfiles los cuales son analizados para cuantificar
la cantidad de radiacion proporcional que atraviesan las laminas.
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B.4.2 Radiacién de fuga

Esta medicion se refiere a la cantidad de radiacion que pasa entre las laminas en
un campo cerrado, y que igualmente contribuye a la radiacion que se le entrega al
paciente. Las condiciones en que se mide esta caracteristica son las mismas que para la
prueba de transmision, inicamente que se analiza en el perfil el espacio correspondiente
entre las laminas.

De tal forma que la radiacion minima obtenida en un perfil cualquiera
corresponde a la transmision de las multihojas y la radiacion maxima obtenida en dicho
perfil corresponde a la radiacién de fuga.

B.4.3 Penumbra 80 - 20%

La penumbra fisica 80- 20 % se define para un campo abierto como el ancho que
existe entre las curvas de isodosis del 80 % y del 20%. Para esta prueba las peliculas se
colocan bajo los mismos pardmetros de las pruebas anteriores. En esta prueba se
generan diferentes tamafios de campo y se irradia una pelicula para cada caso;
posteriormente éstas son analizadas obteniendo las curvas de isodosis para el 80% y el
20%, con lo cual, se mide el ancho entre estas curvas de isodosis.

B.4.4 Penumbra producida por campos no cuadrados

En este caso, se genera por medio de las micro-multihojas un campo irregular
con la forma que se desee, y se obtienen las curvas de isodosis del 80 y del 20 % para
determinar el ancho de la penumbra 80% - 20% anteriormente definida.

B.5 Comisionamiento de las mMLC del acelerador lineal propiedad de INNyN.

Durante el comisionamiento de las mMLC se utilizaron peliculas radiograficas y
peliculas de tinte radiocromico. En todos los casos, las respuestas de las peliculas se
midieron utilizando un escaner comercial en modo de transmision AFGA DuoScan
T1200, usando una resolucidn espacial de 300 puntos por pulgada y 36 bits de color (12
bits por color, rojo, verde y azul). Adicionalmente, se utilizé un densitémetro Victoreen
(modelo 07424, nimero de serie 95590) para medir la densidad dptica de las peliculas
radiogréfica, para asi compararlas con los resultados obtenidos durante el escaneo.

B.5.1 Transmision y radiacion de fuga

Para las pruebas de transmision y radiacion de fuga se utilizaron peliculas
radiograficas Kodak (X-OMAT, T-MAT G/BA 24 x 30 cm’) previamente calibradas en
el acelerador de 6 MV propiedad del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia a
un intervalo de dosis de 0 a 12 unidades monitor (MU). En este trabajo, una unidad
monitor (MU) corresponde a 0.99 cGy.
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Las densidades de las peliculas fueron medidas en términos de la densidad
estandar definida como [Attix 1986]:

p_ OD)-(OD),

" (0D),, - (0D),

Donde (OD) es la densidad optica de la pelicula expuesta, (OD), es la

densidad optica de la pelicula no expuesta (fondo), y (OD), es la maxima densidad
optica medida.

Las peliculas fueron irradiadas a una profundidad de 1.5 cm por debajo de
laminas de lucita, a un SSD 98.5 cm y el tamafio del campo utilizado fue de 9.8 x 9.8
cm’. Las laminas fueron cerradas en su totalidad y se expusieron las peliculas a 12
unidades monitor. Después de la irradiacion, las peliculas fueron manipuladas segun los
procedimientos estandares [Xia 1999]. Finalmente, mediante el anélisis de los perfiles
obtenidos se tomaron las medidas de la radiacién maxima y minima para obtener con
ello, la radiacion de fuga y la transmision.

B.5.2 Penumbra 80 - 20%

Para la prueba de la penumbra 80- 20 % se utilizaron peliculas GafChromic HD-
180 previamente calibradas en el acelerador de 6 MV propiedad del Instituto Nacional
de Neurologia y Neurocirugia en un intervalo de 0 a 35 Gy. Nuevamente las peliculas
fueron irradiadas a una profundidad de 1.5 cm por debajo de unas laminas de lucita, y
utilizando un SSD de 98.5 cm. Se irradiaron cuatro peliculas a diferentes tamarios de
campo (2 x 2,4 x 4, 6 x 6, 9.8. x 9.8 cm?) formados s6lo por las quijadas.
Posteriormente las peliculas expuestas fueron digitalizadas en modo de transmision con
el escaner AFGA DuoScan T1200, de ahi, se obtuvieron perfiles transversales de las
imagenes, cuyas intensidades fueron asociadas con sus respectivas dosis por medio de
su curva de calibracion, se determinaron las curvas de isodosis del 80% y del 20%.
Finalmente se midié la penumbra 80-20%.

Se irradié una pelicula con un campo no cuadrado producido con las mMLC,
bajo los mismos pardametros y el mismo analisis que para los casos de campos regulares.
B.6 Resultados

Los resultados obtenidos fueron:

La figura B.2 muestra la distribucién de dosis relativa obtenida a través de un
perfil en las laminas. La radiacion de fuga medida entre las laminas fue de 2.67 + 0.11

%, v la transmision medida a través de las laminas fue de 1.55 + 0.01 %. Estos valores
obtenidos reproducen los que se han reportan en la literatura [Hartmann 2002].
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FIGURA B.2 Transmision a través del sistema mMLC.

La variacion de la penumbra 80-20% como funciéon del tamafio de campo
cuadrado se ilustra en la figura B.3, en donde se aprecia que la penumbra no varié
significativamente. El valor de la medida de la penumbra 80- 20 % fue de 2.43 + 0.15
mm.
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FIGURA B.3 Penumbra para diferentes tamafios de campos cuadrados.

En la figura B.4 se muestran las curvas de isodosis 80 y 20% producida por un
campo pentagonal creado por las multihojas para medir la penumbra 80-20% de un
campo irregular. Se puede observar que en las distancias negativas en el eje x tiene una
ligera variacion en la ocurrencia de las curvas de isodosis. Este efecto puede atribuirse
al nimero y al tamafio de las micro-multihojas utilizadas para producir el campo
pentagonal (como se muestra en la figura A4 b). Las medidas de penumbra 80-20%
maxima y minima fueron de 4.8 y 3.0 mm, respectivamente. Estos valores también
reproducen los que se han reportan en la literatura [Xia 1999].
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FIGURA B.4 Campo pentagonal. a) Medidas en la pelicula en términos de las curvas de isodosis 80 y
20%. b) Posicion de las mMLC para la formacion de un campo pentagonal.

B.7 Conclusiones

Las medidas dosimétricas que se obtuvieron durante la realizacion de este
trabajo para la transmision, radiacion de fuga y penumbra 80-20% muestran que el
sistema de colimacion por micro-multihojas de Novalis cumple con los margenes de
seguridad radiologica y las especificaciones del fabricante y ademds que son
reproducibles de acuerdo a lo reportado en la literatura.
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APENDICE C

CARACTERIZACION DEL HAZ DE RADIACION EN UN LINAC.
ALGORTIMOS DE PLANEACION DE TRATAMIENTO PARA LA
MODALIDAD DE ARCOS CIRCULARES NO COPLANARES: CLARKSON

Para conocer la distribucion de dosis en un paciente se requiere de un algoritmo
de calculo de dosis, que por lo general necesita de la caracterizacion de haz de
radiacion. En este apéndice se desarrollaran los algoritmos de Clarkson y Pencil Beam
que son los que utiliza el sistema de planeacion.

C.1 CARACTERIZACION DEL HAZ DE RADIACION

Antes de empezar a utilizar cualquier acelerador lineal de uso clinico, es
necesario caracterizar su o sus haces de radiacion, dicha caracterizacion requiere de 4 a
8 horas para una sola energia y una sola modalidad (electrones o fotones). Después de
ello, se deberan repetir todos los analisis de caracterizacion cada seis meses.

El acelerador lineal del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia cuenta
con una sola energia nominal de 6 MV, y una sola modalidad: haces de fotones. Es por
ello, que este apéndice solo definiré la caracterizacién de un haz de fotones.

Dicha caracterizacién consiste tanto de medidas puntuales, como de medidas de
barrido. Las medidas puntuales consisten en la medicion de: factor absoluto de
rendimiento, factores de dispersion de los colimadores, factores de dispersion
producidos en los maniquies y factores de dispersion totales. Las medidas de barrido
consisten en la medicién de: razéon maxima de tejido (TMR), porcentaje de dosis a
profundidad (PDD), razén fuera del eje central (OAR). Para efectuar dichas mediciones
existen protocolos internacionales como el realizado por la Asociacién Americana de
Fisicos Médicos en su reporte TG21 [AAPM 1999] o el propuesto por la Agencia
Internacional de Energia Atémica en su reporte IAEA 398 [IAEA 2000] que mencionan
como se deben llevar a cabo las mediciones durante la caracterizacién de haces de
radiacion.

C.2 Algoritmo de Clarkson

La distribucion de dosis que calcula este algoritmo esta basada en varias
medidas realizadas durante la caracterizacion del haz de radiaciéon. Este algoritmo se
aplica inicamente cuando se trabaja bajo la modalidad de arcos circulares no coplanares
(conos).

C.2.1 Definicién de la profundidad en donde la dosis es maxima d,,,,,
La profundidad d),. es la profundidad donde la razén méaxima de tejido (TMR) o
el porcentaje de dosis a profundidad (PDD) alcanzan su valor maximo. Esta

profundidad varia con el tamafio del campo, tanto para campos cuadrados como para
campos circulares.
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Pero el sistema de planeacion promedia dicha d,.. y toma este valor promedio
como el punto de referencia para medir los factores de dispersion totales.

C.2.2 Valores de dosis (D)

La funcion que calcula la dosis en este algoritmo depende de cuatro parametros,
el didmetro del colimador ¢, la distancia perpendicular al eje central del haz r (es decir,
la distancia radial), la profundidad en el tejido d, y la distancia fuente-superficie SSD.

C.2.3 Razén maxima de tejido (TMR por sus siglas en inglés)

La razon méxima de tejido es medida manteniendo constante la distancia fuente-
detector SDD, y variando la distancia fuente-superficie SSD. Esta razén maxima de
tejido es una funcién que depende del diametro del colimador ¢, la profundidad en el
tejido d, la distancia en el eje central del haz » y la distancia fuente-superficie SSD. El
TMR es medido en el eje central del haz » =0.

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

TMR(c,d) = D(c,0,d,55D, )/ Dc,0,d,,,,.SSD, )

max *

Esa razon maxima de tejido se define como el cociente de la dosis a una
profundidad 4 en el maniqui entre la dosis a la profundidad de referencia d,.,. para un
colimador de didmetro dado. Para un acelerador de 6 MV, d,. se encuentra a 1.5 cm
aproximadamente.

Debido a que las mediciones de TMR en la practica son dificiles de realizar, a
partir de las curvas PDD, las cuales en la practica son mas faciles de realizar, se pueden
obtener los TMR.

C.2.4 Porcentaje de dosis en profundidad (PDD por sus siglas en inglés)

Para obtener las curvas de PDD, las mediciones se realizan con una distancia
fuente-superficie SSD constante mientras que el detector se va moviendo a lo largo del
eje central. La ecuacion que correlaciona los TMR con los PDD es:

TMR(,d)= ] [ SSD +d

2
| e A —] - PDD(c,d, SSD)
100 | SSD +d,,,

Este porcentaje de dosis en profundidad se define como el cociente, expresado
en porcentaje, de la dosis absorbida a una profundidad d entre la dosis absorbida a una
profundidad de referencia d, , a lo largo de eje central del haz. La expresion matematica
es:
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P=—%x100

C.2.5 Razoén fuera del eje central (OAR por sus siglas en inglés)

La funcion de razéon fuera del eje central es determinada midiendo perfiles
trasversales que intersectan el eje central del haz en una direccién perpendicular a él.

Estos valores dependen del didmetro del colimador ¢, la distancia al eje central r,
la profundidad en el tejido d, y la distancia fuente-superficie SSD.

La razon fuera del eje central esta definido como:
OAR(c,r,d,SSD) = D(c,r,d,SSD)/ D(c,0,d, SSD)

Es decir, el cociente de la dosis medida a una distancia radial r relativa a la dosis
en el eje central del haz para un colimador de diametro c. Las medidas son realizadas a
nivel de isocentro a una profundidad constante d en el maniqui. La profundidad que se
utiliza es con frecuencia mayor que d,.. y se recomienda que sea mayor de 7.5 cm, esto
es SSD=92.5 cm. Por lo que la formula anterior se puede simplificar en:

OAR(c,r,d)= D(c,r,d,SSD,)! D(c,0,d,SSD,)

Donde SSD; es el SSD necesario para colocar el detector en el isocentro a una
profundidad d en tejido.

C.2.6 Factor de dispersion total (S;)

El factor de dispersion total es definido como:

S! = D(C,O, dma; 3 max ?

SSDJM);’D[IOXIO cm*0,d SSD)

Este factor se define como el cociente de la dosis a la profundidad d,..« en el eje
central del haz para un colimador de diametro c relativa a la dosis medida en el mismo
punto cuando se utiliza un campo cuadrado de 10 x 10 cm’.

C.2.7 Factor de salida del linac. Calibracion de las unidades monitor (M)

Las unidades monitor (MU) son unidades de medida usadas para cuantificar la
dosis entregada en un tratamiento. Estas unidades pueden calibrarse a dosis absorbida
(en Gy). Esto se hace usualmente a una profundidad estandar d.,; en un maniqui de agua
con una energia de fotones y tamaifio de campo estandar (usualmente 6MV y 10 x 10
cm?). El factor de calibracién M se define como:
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M(Gy/ MU) = D(9.8x9.8cm* 0,d..,,SSD,, )/ MU

cal ?

Por simplificacion, usualmente se establece que d_, =d,,,

Los valores de d. y SSD., dependen del protocolo de calibracion que se utilice,
para un acelerador lineal de 6MV, M=1Gy/100MU a una d.;= 5 cm y SSD.,= 100 cm.
Cabe mencionar que si la calibacion de dichas unidades monitor se hace utilizando los
valores d.q1 Y SSDqi, entonces la medicion del factor de dispersion total se debe realizar
en la misma posicion, es decir:

M(Gy/100MU) = D(9.8x9.8cm* 0,d.,,SSD,,, )/ 100 MU

cal »

C.2.8 Calculo de dosis

De acuerdo al algoritmo de Clarkson, la dosis D en un punto arbitrario P en el
plano del isocentro, para un haz fijo de rayos X es:

D(c,r,d,R): M'MU’TM(C-d)'OAR(c,r')-Sf(c)_[s_b?_]z

R
Donde (ver figura C.1)

¢ = Diametro del colimador proyectado al isocentro, medido perpendicularmente en el
eje central axial del haz (mm)

d = Profundidad del punto de interés en tejido (mm)

r = Distancia radial desde el eje central al punto de interés (mm)
R = Distancia del punto de interés a la fuente (mm)

M = Factor de calibracion del acelerador (Gy/MU)

SID = Distancia de la fuente al isocentro (usualmente 1000 mm)

TMR(c,d) = Cociente tejido-méaximo para un colimador de didmetro ¢ a una profundidad
d

OAR (c,r’) = Cociente fuera de eje para un colimador de didmetro c a la distancia radial
r’ del eje central en el plano del isocentro, donde:

S, (c) = Factor de dispersion total para un colimador de didmetro c.
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FIGURA C.1 Geometria para el cilculo de dosis para tratamiento de arcos circulares.

C.2. 9 Cilculo de dosis en arcos de radiacién simulados con haces fijos

Para la utilizaciéon de los colimadores circulares, la técnica que se utiliza es
conocida como arcos circulares no coplanares convergentes, por tanto el brazo del
acelerador al ir depositando la dosis de radiacion, estd en movimiento. Para calcular la
dosis absorbida depositada en estos tratamientos el arco es simulado por un nimero
finito de haces fijos. Por ello, la dosis en un punto P es la suma de la contribucion de
cada haz fijo que simula el arco.

Para un arco dividido en N haces fijos, la dosis absorbida en un punto P es:
N
‘Dp (¢)= ZDP_,.(C,d,-,f},R;)
i=l

En donde la contribucion de cada haz fijo esta dada por:
2
MU
DPJ(C!dr'ari}Ri): TVE M- TMR(C,d;)‘OAR(C,?})'Sf (C)[S;;D]

1

Los valores de dj, #;, R; son calculados en planos paralelos al eje central del haz
contenidos en un punto P, el isocentro y la fuente de rayos X del i-ésimo haz fijo que
compone el arco. MUr es el numero total de unidades monitor depositadas en el
isocentro por el arco.
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C.2.10 Célculo de las unidades monitor

Las unidades monitor totales para cada arco usado en un tratamiento se calculan
mediante la formula:

‘N
M-S, (c)-iTMR(c,d,)

i=l

MU, =

Donde:

D;so= es la dosis total entregada al isocentro en un arco.

N= es el nimero de haces fijos en que se dividio el arco.

d= es la profundidad del isocentro en el tejido a lo largo del eje central del haz para el i-
ésimo haz en el arco (mm).

El valor de d; puede ser cualquier valor actual del isocentro, esto es, asumiendo
que la densidad del tejido es equivalente a agua, o puede ser una profundidad
equivalente tomando en cuenta la densidad heterogénea del tejido.

95



APENDICE D

HOJAS DE PLANEACION DE LAS SIMULACIONES DE TRATAMIENTOS
EN RADIOCIRUGIA: CONOS E INTENSIDAD MODULADA.

SISTEMA DE PLANEACION DE TRATAMIENTOS:

BRAINSCAN
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Las paginas que se muestran a continuacion, son proporcionadas por el sistema
de planeacion para que los técnicos radioterapeutas lleven a cabo el tratamiento. Las dos
primeras hojas de cada tratamiento contienen el nombre del paciente, el tipo de
tratamiento a efectuar, el nimero de isocentros utilizados, la dosis de prescripcion, las
especificaciones dosimétricas y el nimero de arcos o haces y sus parametros de
posicionamiento durante el tratamiento. En la tercera hoja de cada planeacion se
presentan los histogramas de dosis-volumen de la lesion y de los 6rganos de riesgo, si es
que los hay. Finalmente se imprimen cuatro acetatos mostrados en la ultima hoja para
cada tratamiento (micas de localizacion) en donde se encuentran impresos la lesion, los
isocentros que se deben localizar en cada tratamiento y algunas veces algunas
proyecciones de los haces.
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PRIMER EXPERIMENTO

Experimento 1: Lesion sélida (conos)

lovalis Treatment Planning 5.2 ¥ BrainLAB Irradiation Plan

Irradiation Plan
Circular Arc Module

Patient: s/r - FANTOMAF, Case#003

Plan con conos

ast Modification H 08-MAY-2003 15:49:49

‘eference Set : CT set#1 (08-MAY-2003)

reaiment £ Circular Arc (Clarkson)

eam Profile : conos-070403 (Neuro), 6 MV (08-MAY-2003)

socenters (BrainLAB coordinates)

iocenter PTV A-P Lateral Vertical cGy/ Prescr. Calc. Overall

Jumber Name (mm) (mm) (mm) Degree Dose Dose Dose
i Lesion -4,50 -0.81 36.30 5.28 20.00 20.00 29.25
2 Lesion 6.47 -6.44 36.34 4,80 18.00 18.00 2703
3 Lesion -0.86 11.56 36.25 4.82 18.00 18.00 28.15

‘arameters for Therapist (IEC Linac Convention)

soC Arc Coll. Table Gantry Gantry Monitor Initials
lum. Num. (mm) Angle Slart Slop Unils

A _C
1 1 20.0 90° 30° 130° 447 J_OF
1 .2 ©200. SBONEE ST a0 130° 446 i el
1 3 20.0 10° 30° 130° 445 J_ iz
1 4 F 200 TR0 230° 330° 447 N B
1 5 20.0 310° 230° 330° 450 O
2 1 17.5 90" 30° 130° 412 J
2 S AT T A 300 130° 408 Vo=
2 3 _1?.2_ __ % ao° 130° 402 :; ok
2 S SATB U 8300 2300 330 417
2 5 175 300° 230° 330° 417 J_or
3 1 17.5 80" ao° 130° 416 o
3 =] A75 800 ao° 130° 424 :? :
3 3 17.5 30° 30° 130° 415
3 4 TS B T AR 330° 402 J‘%-_
3 5 175 300° 230° 330° 409 J_o

9
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lovalis Treatment Planning 5.2

¥ BrainLAB

Irradiation Plan

Patient: s/r - FANTOMAF, Case#003

Plan con conos
ast Modification 08-MAY-2003 15:49:49
teference Set % CT set #1 (08-MAY-2003)
reatment : Circular Arc {Clarkson)
-eam Profile

conos-070403 (Neuro), 6 MV (06-MAY-2003)

Yarameters for Physicist (IEC Linac Convention)

soc Arc Coll.  Table

Gantry Ganlry Iso¢  Depth  Aver, MW  Monitor Initials
lum. Num. (mm) Angle Start Stop Dose  Equi. TMR  Deg. Units
(mm)
1 1 20.0 90° 30° 130° 4.00 76.7 0758 447 447.0
1 2 1200 o 50% . @0° . M30° 400 783 07680 446 4459
1 3 20.0 1o 30° 4.00 759 0762 445 4446
1. 4. 200 @50% 1230 - 4.00 767  0.758 = 447 4468  __
1 5 200  310° 230° 4,00 778 0753 450 449.5
2 1 175 90° 30° 130° 3.60 78.8 0748 412 4120
2 25 TS VRGNS V30 30 3.60 766 0756 408 4077
2 3 17.5 30° 30° 130° 3.60 734 0768 401 4013
2. ... 4. A7S ,830% . 230° 0 .330° 360 806 0741 416 462 _
2 5 175 300° 230° 330° 360 80.8 0740 4.16 416.4
3 1 17.5 a0° 30° 130° 3.60 80.3 0.742 4.16 415.6
a2 475 980T T30 130 3.60 841 0728 424 (; P b R
3 3 176  30° 3o° 130° 3.60 79.8 0.744 4,14 414.2
3 4 175 @ ;330°  230° 330° 3.60 73.8 0768 4.01 4015
3 5 175 300° 230° 3307 3.60 77.0 0754 409 408.7
losimetry Specifications
Prescribed treatment dose (= 100 %) 20.00 Gy
Collimalor rotation 90*
Dose algorithm Clarkson
Linac Energy 6 MV
Nominal output 1.110 Gy f 100MU
Field size by moveable jaws 4 %4 cm?
Depth of maximum dose 14 cm
Average dose per degree 0.050 Gy
Tissue inhomogeneily correction On
Av. tissue depth (eq. path length) 77.9 mm
Target volume (Lesion) 6.22 ccm
Total number of isocenlers 3
Total number of arcs 15

Experimento 1: Lesion solida (conos)
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Micas de localizacion
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Experimento 1: Lesion sélida (conos)
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PRIMER EXPERIMENTO

Experimento 1: Lesion sélida (IMRS)

lovalis Trealment Planning 5.2 FBrainLAB frradiation Plan
Irradiation Plan
IMRS Module
Patient: s/r - FANTOMAF, Case#005
using: s/r - FANTOMAF SIN AIRE, Case#002 - NOT FOR CLINICAL USE I!
IMRS

ast Modification : 08-MAY-2003 16:39:26
‘eference Set CT set #1 (08-MAY-2003)
realment IMRS (Pencilbeam)
eam Profile 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)
socenters (BrainLAB coordinates)
iocenter PTV A-P Lateral Verlical
Jumber Name (mm) (mm) (mm)

1 Lo -0.07 0.74 36.78
‘arameters for Therapist (IEC LINAC Convention)
so0c. Beam Table Ganry Coll. X1 X2 ¥4 ¥2  Num. Monitor Initials
lum. Num. Angle Angle Angle (mm) (mm) (mm) {mm) of Units

Seg. .A ¢

1 1 9_0' 0° 3100 20 17 22 23 36 255  _OK
1 B O AR 00 RS20 TR0 28 23 35 285
1 3 90°  90° 65° :_z_o 20 24 29 a7 2711 o,
e -':.t“.:& (AgES i NeE 20 23 s 22 3B RBE /]
1 5 62>  310° 20 17 24 23 ar 295 ./
1 2 T ‘55'“%*1126%{5»310" I 7 s T Oy 36 290
1 7 45° 60° 20 17 23 22 36 245 /
1 8. 7Ry 27,0‘ TS0 AT ar 28 4/
1 9 0° 315° 55° 17 17 25
1 10 0 - 45 . 40° S i I 22
1 1 17 17 23
1 12 B b A7 28
1 13 17 1? 27
Lo '.>-‘='u«,‘=17,,3-,~ 24 e
1 . 15 _— s - . Srrp—p—
10006 18038 ER40% 225 TR
1 17 303° 298° 310° 17 17 26
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avalis Trealment Planning 5.2

# BrainLAB

Irradiation Plan
Patient: s/r - FANTOMAF, Case#005
using: sir - FANTOMAF SIN AIRE, Case#002 - NOT FOR CLINICAL USE It
IMRS
st Modification 08-MAY-2003 16:39:26
eference Set CT set #1 (08-MAY-2003)
reatment IMRS (Pencilbeam)
eam Profile 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)
‘arameters for Physicist (IEC LINAC Convention)
soc. Beam PTV Depth LeafSeq LeafSeq Num. Pencil LeafSeq Monilor Inilials
lum.  Num. Margin Equiv. Error TAG of Beam Factor Units
(mm) (mm) Increase  Seg. MU
1 1 2.0 76.4 1'2% 0% 36 255.1 1.00 255.0
{[REet «2:0 . + 0%: 35 2077 143 2350
1 3 81.2 1.2% 13% 37 218.0 1.24 271.0
g B aﬂ,.852§fam{_f%--_ 8% 3B 2194 146 25510050 20
1 5 1.3% 0% 37 2222 133 295.0
1 6 Ees B?a 4% 0% 36 2245 0 429 20000
1 7 86.0  1.4% 6% 36 2035  1.20 245.0
1 =80 785 15% 0% 36 20277 120 2440
1 9 78.2 1.4% 10% 35 283.0 1.10 310.0
i I it L1 828 A43% - 6% . % 2086 118 2370
1 11 85.0 1.3% 0% 3% 2104 1,24 260.0
1 42 0 gD B4 16% 0% 35 21800 130 284.0° ¢
1 13 2.0 87.0 1.6% 0% 35 2040 126 256.0
1 4210 R 15% 0% 36 1924 1.16 W e
1 15 20 86.0 1.3% 0% 36 216.5 1.16 252.0
1 16 20  B7.9 - A3% 3% 36 2085 1.20 251.0
1 17 20 86.2 1.5% 6% 36 197.7 1.34 265.0
MRS Specifications
Optimization Type : PTV only (completely optimized, 45, 21)
Optimization Engine :DPL2v.5.2
Leal Sequencing : Dynamic RMS Error = 0.80
Allowed Tongue-and-Groove Increase : max. 28 %
Beamlet Size :max. 4.00 mm
Grid Size PTV :4.00 mm
Grid Size OAR :4.00 mm
Grid Size DVH :4.00 mm
Normal Tissue Restriction :No
Sharp Edge Smoothing 3%
Above Conformal Beam MU :max. 400 %

Experimento 1: Lesion s6lida (IMRS)
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‘ovalis Treatment Planning 5.2 § BrainLAB Histograms

Patient: s/r - FANTOMAF, Case#005

Histograms
ast Modification : 08-MAY-2003 17:01:35
efarence Set i CT set #1 (08-MAY-2003)
reatment : IMRS (Pencilbeam)
eam Profile : 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)

lax. dose (exacl (.5 mm); total tissue): 101.7 % ( = 20.34 Gy)

‘ol (%) Lesion (PTV)
001?8 634 cm* \ Normal lissue
1404 . A _ Min.dose =10.80 Gy
May. dose =20.20 Gy
120 4 _ Desirod Dose : 20.00 Gy
\20.000, Dose / 100 % Volume
100 ¥
\
804 5
60 o
40 -
204 i
" Dose(Cy)
0.00 ; op 8.00 45 501600, oot 08 0072 06, 00'0-00
alc. Grid : 4.0 mm 100.0 % = 20.00 Gy

Experimento 1: Lesion solida (IMRS)
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Micas de localizacion
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SEGUNDO EXPERIMENTO

Experimento 2: Lesion de aire (conos)

lovalis Treatment Planning 5.2 ¥ BrainLAB Irradiation Plan
Irradiation Plan
Circular Arc Module
Patient: S-R - PRUEBA, Case#004
CONOS
ast Modification 14-JUN-2003 13:31:24
‘eference Sel CT set #1 (13-JUN-2003)
realment Circular Arc (Clarkson)
.eam Profile conos-070403 (Neuro), 6 MV (08-MAY-2003)
sacenters (BrainLAB coordinates)
socenter PTV A-P Lateral Vertical cGy/ Prescer. Cale. Qverall
sJumber Name {mm) (mm) {mm) Degree Dose Dose Dose
1 Lesion 4.95 -7.69 35.70 6.82 20.00 20.00 30.23
2 Lesion 235 -3.41 35.70 6.94 20.00 20.00 4323
3 Lesion -0.31 2.27 35.68 6.83 20.00 20.00 37.01
Yarameters for Therapist (IEC Linac Convention)
soc Arc Coll. Table Gantry Gantry Monitor Initials
umn. Num. (mm) Angle Start Stop Units
1 1 12,5 63° 30° 130° 606 { o<
1 2 12,5 10° 30° 130° 605 {
1 3 125 350° 230° 330° 618 VO
1 4 125 296° 230° 330° 618 { o
2 1 10.0 63 30° 130° 830 ok
2 2 10.0 10° 30° 130° 628 o X
2 3 10.0 350° 230° 330° 626 oL
2 4 10.0 296° 230° 330° ' 834 ol
3 1 12.5 63° 30° 130° 619 o
3 2 12.5 10° 30° 130° . 613 = o, S
3 3 12.5 350° 230° 330° 607 ok
3 4 12.5 296° 230° 330° 610 O
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£ BrainLAB

ovalis Trealment Planning 5.2

Irradiation Plan

Patient: S-R - PRUEBA, Case#004

CONOS
ast Modification : 14-JUN-2003 13:31:24
eference Set z CT set #1 (13-JUN-2003)
reatment 2 Circular Arc (Clarkson)
eam Profile 2 conos-070403 (Neurc), 6 MV (08-MAY-2003)

'arameters for Physicist (IEC Linac Convention)

s0¢C Arc Coll. Table Ganlry Ganlry Isoc  Depth  Aver. MU/ Monitor Initials
um. Num. (mm) Angle Start Stop Dose  Equi. TMR  Deg. Units
(mm)
1 1 130° 5.00 776 0.738 6.06 605.9
1 R (0080° F4sD T 500 768 0.741  6.04 €042
1 3 30 330° 500 820 0725 6.17 6173
1 7 0> 330" 500 820 0725 6.7 @ 6173
2 1 10.0 130° 5.00 813 0.719 6.30 630.0
2 2 400 480 500 804 - 0728 6.27 6271
2 3 10.0 330° 5.00 80.0 0724 6.26 625.6
2 4 10.0 s o300 5.00 821 0.716 633 633.2
3 1- 125 63° 30° 130 5.00 823 0.724 6.18 618.1
3 iR I OIS0 A0 6100, 1 802 0731 BAG UeIRE T
3 3 125  350° 230° 330° 5.00 774 0739 6.06 606.1
3 4 125  296° 230° 33o° 5.00 788 0735 6.09 609.1 ol
)osimetry Specifications
Prescribed treatment dose (= 100 %) g 20.00 Gy
Collimator rotation 3 90°
Dose algarithm : Clarkson
Linac Energy : 6 MV
Nominal output : 1.110 Gy / 100MU
Field size by moveable jaws x 4 xd cm?
Deplh of maximum dose : 1.4 cm
Average dose per degree : 0.069 Gy
Tissue inhomogeneity correction : On
Av. tissue depth (eq. path lenglh) $ 80.1 mm
Target volume (Lesion) ' 239 cem
Total number of isocenters 2 3
Total number of arcs 12

Experimento 2: Lesion de aire (conos)
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lovalis Treatment Planning 5.2 #BrainLAB

Histograms

Patient: S-R - PRUEBA, Casei#004

Histograms
ast Modification 14-JUN-2003 13:31:24
‘eference Set CT set #1 (13-JUN-2003)
realment Circular Arc (Clarkson)
eam Profile

conos-070403 (Neuro), 6 MV (08-MAY-2003)

tax. dose (exact {.5 mm); tolal lissue): 250.2 % ( = 50.04 Gy)

‘ol (%)

00% = 2.31 cm*
140 -k
120 4
1004-—
B0 4
60
404

20+

Lesion (PTV)

Normal lissue
Min. dose = 17.20 Gy
Max. dose = NIC

- Dose(Gy)

—
124
sale. God : 1.3 mm

0.00 , 0 B.00 5 o

16,000,240 (32 0yg 0040.00

100.0 % = 20.00 Gy

Experimento 2: Lesion de aire (conos)
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Micas de localizaciéon
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Experimento 2: Lesion de aire (conos)
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SEGUNDO EXPERIMENTO

Experimento 2: Lesion de aire (IMRS)

lovalis Treatment Planning 5.2 ¥ BrainLAB Iradiation Plan

Irradiation Plan

IMRS Module
Patient: S-R - PRUEBA, Case#003
IMRS
ast Modification : 14-JUN-2003 13:17:31
eference Sel H CT set #1 (13-JUN-2003)
reatment i IMRS (Pencilbeam)
eam Prolile : 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)
socenters (BrainLAB coordinates)
iocenter PTV A-P Lateral Vertical
Jumber Name (mm) (mm) (mm)
1 Lesion 1.35 -2.69 35.81
‘arameters for Therapist (IEC LINAC Convention)
soc. Beam Table Gantry Coll X1 X2 Y1 Y2 Num.  Monitor  Initials
lum. Num. Angle Angle Angle (mm) (mm) (mm) {(mm) of Unils
Seg.

1 1 g0° 90°  90° 17 17 21 21 30 629 QK

1 2 s0*  170° 75" 17 17 21 21 28 525 o

1 3 0° 230° 90° 17 17 21 21 28 712 o

1 4 0° 270° o* 17 17 21 21 28 529 QE

1 S 0° 315° 0* 17 17 21 21 27 481 Q

1 6 0 0° §° = 7 - 17 21 21 27 511 o

1 7 0* 45° 70° 17 17 21 21 29 768

1 8 (1 RAERE 0 ) LG BB | 17 21 21 27 41 O’z

1 9 0° 130° 90° 17 17 21 21 28 761 o\
‘arameters for Physicist (IEC LINAC Convention)
soc. Beam PTV Depth LeafSeq LeafSeq Num. Pencil LeafSeq Monitor Initials
lum. Num. Margin Equiv. Error TAG of Beam Factor Units

(mm) (mm) Increase  Seg. MU

1 1 1.0 76.3 1.2% 4% 30 607.8 1.03 629.0

1 2 40 Bl5 . 18% 4% 28 486.8 1.08 525.0

1 3 1.0 74.1 1.7% 0% 28 7123 1.00 7120
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lovalis Treatment Planning 5.2 §#BrainLAB Irradiation Plan

Patient: S-R - PRUEBA, Case#003

IMRS
ast Modification 5 14-JUN-2003 13:17:31
‘eference Sel - CT set #1 (13-JUN-2003)
realment ¥ IMRS (Pencilbeam)
eam Profile J 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)

soc. Beam PTV Depth LealSeq LeafSeq Num. Pencil LeafSeq Monilor Initials

lum.  Num. Margin Equiv. Error TAG of Beam Factor Units
(mm) (mm) Increase  Seg. MU
1 4 1.0 74.7 - 2.2% 520.2 1.00 529.0
1 50 40 T 28% - 4% 2T 4629 1.04 481.0
1 6 1.0 71. 1.6% 0% 472.3 1.08 511.0
1 Eo A P R i (/7 oy My B - L 7140 1.08 768.0 :
1 8 1.0 71.8 1.8% 0% 471.2 1.00 471.0
1 9 400 78T AT% 0% 677.7 dAZEERETeNor iiEam
MRS Specifications

Optimization Type : OAR normal (completely oplimized, 32, 9)

Optimization Engine :DPLZv.5.2

Leafl Sequencing : Dynamic RMS Error = 1.00

Allowed Tongue-and-Groove Increase : max. 29 %

Beamlet Size :max. 3.50 mm

Grid Size PTV :4.00 mm

Grid Size OAR :4.00 mm

Grid Size DVH :4.00 mm

Mormal Tissue Restriction : Yes

Grid Size Normal Tissue :8.00 mm

Inner Margin :B.0mm

Quter Margin :24.0 mm

Sharp Edge Smoothing 3%

Above Conformal Beam MU :max. 300 %

Experimento 2: Lesion de aire (IMRS)
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lovalis Treatment Planning 5.2 FBrainLAB Hislograms

Patient: S-R - PRUEBA, Case#003

Histograms
ast Modification 4 14-JUN-2003 13:17:31
‘eference Sel $ CT set #1 (13-JUN-2003)
realment g IMRS (Pencilbeam)
eam Profile ' 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)

fax. dose (exacl (.5 mm); lotal tissue): 112.0 % ( = 22.40 Gy)

fol.|%) Lesion (PTV)
oms‘ 243 0m \ Normal tissue
140 4 = Ay mm =18.20 Gy
| dose = 21.00 Gy
1204 A Desired Doseo : 100 %
L 100 % Dosa / 100 % Volume
1004-—— — is ¢
BO 4
m-
40 4
20 :
Doso(%)
0 — T ¥ T+
0 0 40 g B0 Lo 120 .o 160 4g0 200
ialc. Gaid ;4.0 mm 100.0 % = 20.00 Gy

Experimento 2: Lesion de aire (IMRS)
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Micas de localizacion
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Experimento 2: Lesion de aire (IMRS)

112




TERCER EXPERIMENTO

Experimento 3: Lesion sdlida con un 6rgano de riesgo

lovalis Treatment Planning 5.2 § BrainLAB Irradiation Plan

Irradiation Plan
IMRS Module

Patient: S/R - ESFERA, Case#007
using: S/R - ESFERA, Case#003 - NOT FOR CLINICAL USE !t

Plan final
ast Modification : 21-NOV-2003 17:32:18
eference Set : CT set #1 (21-NOV-2003)
reatment : IMRS (Pencilbeam)
.eam Profile H 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)
socenters (BrainLAB coordinates)
jocenter PTV A-P Lateral Vertical
Jumber Name (mm) (mm) {mm)
1 — 3.90 2.94 35.36

‘arameters for Therapist (IEC LINAC Convention)

soc. Beam Table Gantry Coll. X1 X2 Y1 Y2 Num.  Monitor Initials
lum. Num. Angle Angle Angle (mm) (mm) (mm) (mm) of Units

1 1

Boe 2

1 3

I p—

1 5

1 i 6 3

1 7 - - ki

g gt RO A

1 9 17 28

1 0 Sy dnar e T I
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lovalis Treatment Planning 5.2 ¥ BrainLAB Irradiation Plan

Patient: S/R - ESFERA, Case#007
using: S/R - ESFERA, Case#003 - NOT FOR CLINICAL USE !!

Plan final
ast Medification A 21-NOV-2003 17:32:18
‘eference Set 4 CT set #1 (21-NOV-2003)
reatment 2 IMRS (Pencilbeam)
eam Profile : 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)

‘arameters for Physicist (IEC LINAC Convention)

soc. Beam PTV Depth  LeafSeq LeafSeq Num. Pencil LeafSeq Monitor Initials
lum. Num. Margin Equiv. Error TAG of Beam Factor Units
(mm) (mm) Increase  Seg. MU

28 1.00
TS A A 00
MRS Specifications
Optimization Type : OAR high (completely optimized, 80, 9)
Optimization Engine :DPL2v5.2
Leaf Sequencing : Dynamic RMS Error = 1.00
Allowed Tongue-and-Groove Increase : max. 27 %
Beamlet Size : max. 3.50 mm
Grid Size PTV :4.00 mm
Grid Size OAR :4.00 mm
Grid Size DVH :4.00 mm
Normal Tissue Restriction :No
Sharp Edge Smoothing :3%
Above Conformal Beam MU :max. 300 %

Experimento 3: Lesion solida con un érgano de riesgo
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lovalis Treatment Planning 5.2 #BrainLAB

Histograms
Patient: S/R - ESFERA, Case#004
Histograms
ast Modification : 21-NOV-2003 16:18:19
‘eference Set 3 CT set #1 (21-NOV-2003)
reatment : IMRS (Pencilbeam)
eam Profile o : 28ene2003 (Neuro), 6 MV (28-JAN-2003)
fax. dose (exact (.5 mm); total tissue): 105.7 % ( = 21.13 Gy)
fol.(%) Lesion (PTV) Vol{%) s OAR (OAR)
onas:: 0.90 cm? Normal tissue 100$i;—0.¢5:m. .
140 4 i | Min. dose = 18.40 Gy 140 - i 3 . Min. dose = 3.40 Gy
| Max. dose =20.60 Gy f Max. dose = 17,40 Gy
1204 +-Desired Dose : 100 % - 15 % Dose / 100 % Volume
1100 % Dose / 100 % Volume 21 % Dose / 5T % Volume
100 - g Y S | -36 % Dose / 26 % Volume

! Maximum Dose : 60 %
OAR Guardian = 100%

i+ | 1 Doser%)

11 ] b}
1 (S s ot
80 i P
50 BN A S 60
40+ 40-
1
20 4 4 RS, (SN PSR 204
|+ | Dose(k) v
— 0 -—
] 20 40 80 80 100 120 140 160 180 200 ] 20 40
sale. Grid : 4.0 mm 100.0 % = 20.00 Gy Calc. Grid : 4.0 mm

T

60

80 4op 120 440 160 4gq 200
100.0 % = 20.00 Gy

Experimento 3: Lesion solida con un 6rgano de riesgo
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Micas de localizacién

Experimento 3: Lesion s6lida con un 6rgano de riesgo
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