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1 Introduccion

La radioterapia es una de las tres modalidades principales utilizadas en el
tratamiento de diferentes tipos de cancer, las otras dos son la cirugia y la
quimioterapia. Este tratamiento consiste en la aplicacion de haces de radiacion
ionizante sobre el tejido tumoral con la finalidad de propiciar la muerte celular a las
células malignas que lo conforman y procurando causar el menor dafio posible al

tejido sano (Podgorsak, 2005).

El principal objetivo de la radioterapia, como tratamiento para el cancer, es
administrar la dosis deseada al tumor y los tejidos blancos, mientras se protege el
tejido sano circundante tanto como sea posible. Para perfeccionar este objetivo, se
han disefiado y desarrollado nuevas maquinas y técnicas, desde sus inicios y hasta

la actualidad.
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Figura 1. Colimador multi-hojas del acelerador lineal Varian TrueBeam, propiedad del Instituto
Nacional de Ciencias Médicas y Nutricion Salvador Zubirdn, COMX. En la parte superior se aprecian
los dos bancos de hojas y en la parte inferior una vista frontal de uno de ellos.



Los crecientes avances tecnoldgicos han contribuido al desarrollo de nuevas formas
de radioterapia permitiendo, por una parte, una mejor definicion espacial de los
tejidos tumorales y de los 6rganos sanos que necesitan ser protegidos, gracias a la
invencion de la tomografia computarizada; y, por otra, la creacién de herramientas
qgue hacen posible entregar dosis diferentes a estos tejidos, principalmente con la
introduccién de colimadores multi-hojas que permiten dar una forma dinamica a los

campos de radiacion (Figura 1).

De esta forma, el objetivo de la radioterapia: pasa a ser entonces un problema
matematico que se resuelve a través de un proceso iterativo de optimizacién. Con
este fin, surge la radioterapia de intensidad modulada (IMRT, por sus siglas en
inglés) a principios de la década de 1980 (aunque tomaria mayor importancia afos
después), la cual es una forma avanzada de radioterapia conformada
tridimensional®. En la IMRT, ademas de definir el objetivo de la dosis total necesarias
en el volumen tumoral, el médico establece las restricciones de las dosis necesarias
para proteger los distintos tejidos normales involucrados. La elaboracion del plan de
irradiacion se realiza por computadora en un proceso de optimizacién que es

conocido como planificacion inversa.

En esta técnica cada campo de tratamiento esta formado por la suma de multiples
haces de radiacibn mas pequefios de intensidad variable que convergen en el
objetivo tumoral desde varios angulos de entrada, de modo que se generan
diferentes niveles de intensidad de dosis en los distintos puntos de cada campo
(como el que se muestra en el mapa de fluencia de la Figura 2), conduciendo a la
construccion de distribuciones de dosis altamente conformes. Este efecto se logra
con un colimador multi-hojas, dispositivo disefiado para dar forma al haz de
radiacion mediante multiples blogues motorizados. Las dosis entregadas por la

suma de los campos crean en el paciente un volumen de tratamiento en el que los

! Técnica de radioterapia en la cual el disefio del plan de tratamiento de se efectia delimitando, en cortes
tomograficos axiales, los volumenes correspondientes a los blancos tumorales y a los 6rganos normales,
estableciendo los objetivos de dosis total y definiendo el nimero y caracteristicas de los campos de
tratamiento que permitan excluir a los tejidos normales de las zonas de alta dosis.



organos Yy tejidos normales quedan ubicados en zonas restringidas y el tejido

tumoral en las zonas de mayor exposicion (Das et al., 2020).
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Figura 2. (a) Representacion de la vista del haz en un sistema de planificacién de tratamiento en
donde se observa un volumen blanco (PTV) y un érgano de riesgo (OAR), (b) mapa de intensidad de
fluencia, (c) uno de los campos de IMRT, el cual estd descompuesto en (d) segmentos del mismo
nivel de intensidad. Modificado de (Das et al., 2020)

La implementacion de tratamientos modulados se ha abordado con diversas
modalidades, como IMRT estética (step and shoot o paso y disparo), dinamica

(ventana deslizante), IMAT, helicoidal (tomoterapia) y rotacional (VMAT).

La modalidad de interés en este trabajo es la radioterapia de arco volumétrico
modulado (VMAT, por sus siglas en inglés). Esta técnica utiliza el cambio de la tasa
de dosis, el movimiento del brazo del acelerador y la apertura del colimador multi-
hojas de forma continua y simultanea para lograr distribuciones de dosis con una
mayor conformidad del volumen blanco, particularmente en volimenes con formas
céncavas complejas, como en los casos de lesiones en préstata y columna vertebral
(Figura 3), y una mejor preservacion de los tejidos normales y 6rganos en riesgo,
en comparacion con las técnicas de radioterapia convencionales, lo que da como

resultado una reduccion de las toxicidades agudas y tardias (Das et al., 2020).
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También ofrece la ventaja de reducir el tiempo de administracion de tratamiento en

comparacion con la IMRT estatica.

Figura 3. Distribucion de dosis de un plan de tratamiento de cdncer de prostata (izquierda) y de
columna (derecha), ambas calculadas utilizando la técnica de IMRT.

Por su parte, la técnica VMAT puede ser utilizada para tratar tumores en el sistema
nervioso central, tales como lesiones benignas (p. ej. shwannoma vestibular),
gliomas malignos y multiples metastasis. En el estudio realizado por Lagerwaard et
al. (Lagerwaard et al., 2009) se compararon planes creados con técnica VMAT y
con radiocirugia convencional (arco conformado dinamico Unico, 1DCA; y arcos
conformados dinamicos no coplanares, 5DCA) para tratar shwannomas
vestubulares y se encontré que con VMAT se tiene un mejor indice de conformidad
y permite una disminucion de la irradiacion de dosis baja al cerebro normal; asi, la
técnica VMAT mostro ser mas apta para tratar este tipo de lesiones en comparacion
con 1DCA y 5DCA no coplanares. Asimismo, VMAT ha mostrado tener mejor
cobertura y conformidad con el PTV, una dosis media cerebral normal mas baja,
menos unidades de monitor y tiempos de tratamiento mas cortos, comparada con

IMRT, para el tratamiento de gliomas malignos (Rapole et al., 2018).

Como se explicé anteriormente, los campos modulados se componen de
subcampos que al “sumarlos” dan como resultado un mapa de modulacion de
intensidad en la fluencia de las particulas. Estos forman parte de un tipo de campos

llamados “no estandares”, un término utilizado para referirse a:

e Campos pequefios, con tamafos transversales de igual (0 menor) magnitud

que el alcance de electrones secundarios en el medio, que presentan una



oclusion parcial de la fuente de radiacién o si el detector empleado para la
medicion es grande en comparaciéon con el tamafio del campo.
e Campos de intensidad modulada que involucran campos pequefios o

campos extensos con gradientes de dosis pronunciados.

Debido a los avances en radioterapia, el uso de campos pequefios y campos
grandes uniformes o no uniformes que se componen de campos pequefos se ha
incrementado sustancialmente en varias técnicas, por ejemplo, en tratamientos
estereotacticos y técnicas moduladas, como la IMRT y VMAT. Esto se ha visto
facilitado por la mayor disponibilidad de colimadores multihojas y una variedad de
nuevas unidades de tratamiento, como GammakKnife (Leksell GammaKnife®, Elekta
Instrument AB, Estocolmo, Suecia), CyberKnife® Robotic Radiourgery System y
TomoTherapy® Hi -Art® (Accuray Inc., Sunnyv) (Organismo Internacional de

Energia Atdmica, s. f.).

Debido a sus caracteristicas, estos campos constituyen un reto para la medicion de
la dosis absorbida y de ahi proviene la importancia de realizar investigacion que

propicie una dosimetria correctamente establecida para este tipo de campos.

1.1 Campos pequefios y no estandares
Los campos pequefios de fotones se diferencian de los campos de referencia

convencionales en sus dimensiones laterales, o que hace que las penumbras a
ambos lados del campo se superpongan y los detectores mas utilizados sean
grandes en relacion con el tamafio del campo (Organismo Internacional de Energia

Atdmica, sff).

De igual forma, el uso de campos compuestos no estandares, que consisten en una
multitud de campos pequefios, es muy comun en técnicas modernas de radioterapia
ya que éstos permiten la conformacion del mapa de intensidad de fluencia en las

técnicas de IMRT y VMAT que utilizan campos modulados.

Ademas, los errores dosimétricos son mayores que en los haces convencionales

debido principalmente a dos razones: (i) las condiciones de referencia



recomendadas por los codigos de practica convencionales no se pueden realizar en
algunas maquinas y (ii) los procedimientos de medicidn para la determinacion de la

dosis absorbida en campos pequefios y compuestos no estan estandarizados.

La investigacion sobre la dosimetria para campos compuestos (no estandares)
surge de la necesidad de poder establecer recomendaciones estandarizadas para
lograr una dosimetria precisa en aquellas técnicas de radioterapia que involucren
campos no estandarizados, como radiocirugia estereotactica y radioterapia de
intensidad modulada (IMRT), considerando el aumento en el uso de estas
modalidades en los dltimos afios. Ademas, los cddigos de préactica que utilizan
campos de referencia convencionales (usualmente de 10 cm x 10 cm), no siempre

son aplicables para los haces generados en estas modalidades de radioterapia.

El uso de este tipo de campos ha aumentado la incertidumbre de la dosimetria
clinica y ha debilitado su trazabilidad a la dosimetria de referencia, basada en
codigos de préactica convencionales. Al mismo tiempo, los errores dosimétricos se
han vuelto considerablemente mayores que con los haces convencionales, debido

principalmente a dos razones (Organismo Internacional de Energia Atémica, 2017):

(i) las condiciones de referencia recomendadas por los cddigos de practicas

convencionales no pueden establecerse en algunas maquinas y

(i) la medicién de la dosis absorbida en agua en campos compuestos no esta
estandarizada.

De ahi la importancia del establecimiento de un cddigo de practica que proporcionen
métodos y procedimientos para realizar la dosimetria precisa en este tipo de

campos.

En 2008, un grupo de trabajo internacional establecido por la Organizacion
Internacional de Energia Atdmica (OIEA), publicé un formalismo para la dosimetria
de campos pequeios y compuestos (Alfonso et al., 2008). Este formalismo aborda
el problema de la dosimetria para estos campos pequefios mediante dos rutas: una

para campos pequefnos estaticos y otra para campos compuestos, al introducir el



concepto de dos nuevos campos de calibracion intermedios: (i) un campo de
referencia estatico especifico de maquina (msr) para aquellas modalidades que no
pueden establecer condiciones de referencia convencionales (utilizado para
campos pequefios estéaticos) y (ii) un campo de referencia especifico del plan-clase
que esta mas cerca del campo clinico especifico del paciente y, por lo tanto, facilita
la estandarizacion de la dosimetria de campo compuesto (utilizado para campos
compuestos, donde también se puede incluir el campo de referencia especifico de

la méaquina).

Esta publicacion fue la base de la Serie de Informe Técnico No. 483 (TRS 483):
Dosimetria de campos pequerios estaticos utilizados en radioterapia de haz externo
(Organismo Internacional de Energia Atémica, 2017), el primer codigo de practica
internacional dedicado a la dosimetria de referencia y relativa de campos pequefios
estaticos utilizados en radioterapia (abordando la primera ruta del formalismo de
Alfonso). Sin embargo, debido a la carencia de datos completos disponibles para la
dosimetria de campos compuestos, el alcance de este codigo de practica no aborda
la segunda parte del formalismo propuesto por Alfonso y colaboradores (Alfonso
et al., 2008) sobre campos compuestos, esperando la disponibilidad de datos en un

futuro.

En esta investigacion se aborda el problema de la dosimetria para campos
compuestos no estandares que son utilizados en la terapia de arco volumétrico
(VMAT), estudiando la respuesta de dos cédmaras de ionizacion de diferentes
tamafos (0.125 cc y 0.016 cc). Para ello, se realiz6 el calculo de dosis absoluta en
campos compuestos con esta técnica de tratamiento, mediante métodos de
simulacion Monte Carlo a través del software EGSnrc, para evaluar de manera
cuantitativa la diferencia entre dosis en el detector y dosis en agua. Se pretende que
estos resultados aporten datos disponibles sobre este tipo de campos y colaborar
con la investigacion necesaria para complementar el codigo de practica TRS 483,

considerando la dosimetria para campos compuestos.
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2 Antecedentes

La dosimetria de referencia es la determinacion de la dosis absorbida en agua D,,
a traves de una lectura de medicion M, en condiciones de referencia (calidad del
haz Q, a una profundidad y tamafio de campo de referencia) usando un dosimetro
calibrado, como puede ser una camara de ionizacion. La dosimetria en la
radioterapia clinica para el tamafio de campo de referencia convencional, es decir,
un campo de 10 cm x 10 cm, esta muy bien determinada y estandarizada en
diversos de cdédigos de practica, como el TRS 398 (International Atomic Energy
Agency, 2005).

Esta determinacion de dosis absorbida en agua est4d basada en la teoria de
cavidades. De manera especifica, la teoria de Spencer-Attix (Que se explicara con
mayor detalle en el siguiente capitulo) relaciona la dosis al medio D,,,.; Y la dosis en

la cavidad D,,,, de la siguiente forma (Attix, 2004):

Dmed —g
— “med,cav
Dcav

donde s;,.4cqv €S €l cociente del promedio de los poderes masicos de frenado de
colision restringidos del medio y de la cavidad. Esta expresion toma en cuenta el
tamafio finito de las camaras de ionizaciobn practicas y se realizan varias
suposiciones, entre ellas, que el espectro de electrones en el medio no cambia por

la presencia de la cavidad (American Association of Physicist in Medicine, 1983).

Sin embargo, en la realidad las camaras de ionizacién perturban la fluencia de
fotones y electrones de varias maneras que deben ser tomadas en cuenta a través
de ciertos factores de correccion llamados factores de correccion por perturbacion.
Estos factores se definen como desviaciones del comportamiento ideal de un
detector grande o de la cavidad de Bragg-Gray, de tal forma que estos efectos son
fundamentales para el uso de dosimetros practicos para la determinacion precisa

de la dosis, como se requiere en la radioterapia de haz externo (Nahum, 1996).
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Asi, en la dosimetria con cdmaras de ionizacion, la expresion de la teoria de

Spencer-Attix se transforma en:

Dmed _ (1)

- Smed,cavp
D cav

donde p es una serie de factores de perturbacion que tomaran en cuenta los
cambios en la respuesta del detector debido a sus propiedades y geometria, como
lo son, el efecto de desplazamiento, de pared, del electrodo central y de dispersion
en la cavidad (International Atomic Energy Agency, 2005).

En la préactica, el calculo de la dosis absorbida en agua, tomando como base una
camara de ionizacion calibrada en una calidad de haz Q,, para una maquina de
tratamiento con calidad de haz Q en un campo de referencia convencional, se

calcula mediante (International Atomic Energy Agency, 2005):

Dw,q = MoNp,w,g.k0.0 (2)

En esta expresion, el cociente de poderes de frenado de Spercer-Attix y los factores

de perturbacion se ven reflejados en el factor de correccion kg, o, de la siguiente

forma:

_ (Sagua,aire)Q(Waire)Q pQ (3)
(Sagua,aire)Qo (Waire)Qo pQO

k0,00

donde %: 33.97]/C para haces de fotones y electrones. Los efectos de

perturbacion son los que determinaran la respuesta de una camara de ionizacion

cuando se realice la medicion de M, y, por consiguiente, en el calculo de dosis

absorbida.
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En el caso de los campos convencionales, se cuenta con suficiente informacién para
Smed,cay d€SCrita en la literatura. En este tipo de campos, por lo general, el cociente
de estos factores de correccidn por perturbacion, como se muestra en la Ec. 3, se
ignora en las practicas clinicas de rutina donde existe equilibrio de particulas
cargadas, pero generalmente no se pueden ignorar para campos pequefios, ya que
en la literatura puede encontrarse, por ejemplo, que para minicamaras de ionizacién
(Exradin A14P) el factor de perturbacion es méas grande que la unidad en un 36%,
30%, y 18% para campos circulares de diametros de 15 3 y 5 mm,
respectivamente; estas grandes diferencias se deben principalmente a condiciones

de no equilibrio que dependen del tipo y disefio del detector (Das et al., 2008).

Considerando la expresion de la Ec. 2, para realizar una dosimetria de referencia
en campos compuestos es necesario analizar tanto el cociente de poderes de
frenado de Spercer-Attix como los factores de perturbacién para evaluar el cambio
gue pueden tener en su valor por la naturaleza de este tipo de campos que difieren

de los campos convencionales.

Con respecto a la investigacion sobre los cocientes de poderes de frenado de
Spencer-Attix en campos diferentes a los convencionales, Sanchez-Doblado y
colaboradores (Sanchez-Doblado et al., 2003) abordaron la dosimetria absoluta con
camaras de ionizacibn para campos pequefios utilizados en técnicas
estereotacticas y los utilizados en subcampos de IMRT, a través del calculo de estos

cocientes mediante métodos de simulacién Monte Carlo.

En su trabajo, los autores se cuestionaron si el cociente de poderes de frenado en
los protocolos de dosimetria, obtenida para haces de fotones anchos y condiciones
de equilibrio de cuasielectrones, puede usarse en la dosimetria de campos
estrechos mientras se mantiene la incertidumbre al mismo nivel que para los haces

anchos usados en las calibraciones del acelerador.

A través de célculos de Monte Carlo de los cocientes de poderes de frenado de
Spencer-AttiX Sqgyuqqire: Simulando haces de 6 MV en el campo de referencia

convencional de 10 x 10 cm? y de diversos campos utilizados en radiocirugia
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estereotéctica (campos de 1.0 y 0.3 cm de diametro) y en IMRT (campos de 2 x 2
cm? irregulares tanto en el eje central como fuera de éste). Con esta informacion,

calculo el cociente:

Sagua,aire (fpequeﬁo) (4)

Sagua,aire (fref)

donde sggua aire(fpequeiio) €S €l cociente de poderes de frenado de Spencer-Attix
para los campos simulados de radiocirugia € IMRT Y Sqgyq qire (frer) €S €l mismo

cociente pero para el campo de referencia convencional de 10 x 10 cm? calculado
por Andreo y colaboradores (International Atomic Energy Agency., 1994).

A partir de los cocientes obtenidos de la Ec. 4, encontraron que los valores
calculados concuerdan con los valores para el campo de referencia de 10 x 10 cm?
(proporcionados en el TRS 398) dentro de +0.3 %, para el cociente agua/aire. Estas
diferencias estan dentro de la incertidumbre estdndar estimada de los cocientes de

poder de frenado de referencia en el TRS 398, que es de 0.5 %.

Por ello, llegaron a la conclusion de que los cocientes de poder de frenado de
Spencer-Attix de haces de 6 MV fuertemente colimados, tanto para aplicadores de
radiocirugia como para haces de IMRT, coinciden muy bien con los utilizados para
la dosimetria de referencia de haces de radioterapia externa convencionales
recomendados en los protocolos de dosimetria, es decir, este cociente no varia con
el tamafo del campo. De esta forma, la dosimetria con camara de ionizacion de
haces estrechos puede basarse en el mismo conjunto de datos de dosimetria para
las calidades de haz analizadas.

Regresando a la expresion de la Ec. 1, con respecto a la investigacion sobre los
factores de perturbacion en campos no convencionales, Scott y colaboradores
(Scott et al., 2012) estudiaron el cambio de la respuesta del detector debido a la
densidad de su volumen activo, realizando el calculo con simulacion Monte Carlo

de un factor de “correccion por densidad”, Fetector, definido como:
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Dagua (5)

Faetector = D
detector

donde Dg.tector €S la dosis calculada por la simulacidén en un voxel cuya composicion
representa el volumen sensible del detector, ubicado dentro de un maniqui de agua
en el eje central del campo de radiacion; y D, 4, €s la dosis (calculada) administrada
a un voxel de agua cuyo tamafo es aproximadamente el del volumen sensible del
detector, ubicado en las mismas condiciones que el voxel del detector; para realizar
los célculos, utilizaron una geometria SSD=100 cm, campos cuadrados y colocando

el voxel a 5 cm de profundidad del maniqui de agua.

Scott mostré que F,;.tecror C@mbia significativamente con el tamafio del campo,
encontrando que, para los tamafios de campo mas pequefios (por debajo de los 2
cm), los detectores de alta densidad (e.g. silicio, diamante) presentan una sobre-
respuesta y los detectores de baja densidad (e.g. aire, iso-octano) tienen una sub-
respuesta, comparada con las dosis calculadas en agua. De esta forma,
considerando que el cociente de poderes de frenado de Spencer-Attix no cambia
con el tamafio del campo, como lo mostré6 Sanchez-Doblado para las cdmaras de
ionizacién, se concluye que el cambio de F;.iector NO S€ debe a la composicion
atomica del agua o del detector, sino que este comportamiento se correlaciona
principalmente por las diferencias entre las densidades de los materiales del
detector y el agua.

Si analizamos el cociente obtenido en el estudio de Sanchez-Doblado (Ec. 4)
(cociente de cocientes de poderes de frenado), éste puede estar relacionado con la
expresion del factor de correccion k, o, (Ec. 3) para campos convencionales, pero
en este caso se considera el cambio en los poderes de frenado de Spencer-Attix
por la diferencia entre el campo de referencia convencional campos pequefos
analizados, es decir, la diferencia en el tamafio del campo y proponer un factor de
correccion similar pero para este tipo de campos. De esta forma, si este cociente de
poderes de frenado no cambia, entonces la diferencia para encontrar un factor de

correccion radica en los factores de perturbacion, como lo hace Scott et. al.
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En este trabajo se continuard la linea de investigacion acerca de la dosimetria en
campos no convencionales, especificamente en campos modulados generados en
planes de tratamiento con la técnica VMAT y se estudiara la respuesta del detector
a partir de cémo se define en la investigacibn de Scott (Ec. 5):

_ Dagua
Fdetector - D
detector

Esto con la finalidad de brindar més informacion acerca de la dosimetria en campos
compuestos, en este caso, campos modulados que conlleve a una estandarizacion

como se logré para campos pequefios estaticos.
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3 Fundamentos fisicos de la radioterapia
3.1 Radiacion ionizante

La radiacion ionizante puede clasificarse en dos categorias: directamente ionizante

e indirectamente ionizante, de acuerdo con el modo de ionizacion.

La radiacion directamente ionizante comprende particulas cargadas (electrones,
protones, particulas a, iones pesados) que depositan energia en el absorbedor a
través de un proceso directo de un solo paso que involucra interacciones de
Coulomb entre la particula cargada directamente ionizante y los electrones orbitales
de los atomos en el absorbedor.

Por su parte, la radiacion indirectamente ionizante comprende particulas neutras
(fotones y neutrones) que depositan energia en el absorbedor a través de un
proceso de dos pasos: (1) liberacion de una particula cargada en el absorbedor; (2)
las particulas cargadas liberadas depositan energia en el absorbedor a través de
interacciones directas de Coulomb con los electrones orbitales de los atomos en el

absorbedor.

3.2 Interaccion de fotones con la materia

Cuando un haz de fotones pasa a través de un medio, puede resultar en una
transferencia de energia de manera indirecta. Dependiendo de su energia y del
namero atémico del medio absorbente, los fotones pueden experimentar diversas

interacciones con los nucleos o los electrones orbitales del medio absorbente:

1. Las interacciones con los nucleos pueden ser interacciones directas entre
fotdn y ndcleo (fotodesintegracion) o interacciones entre el foton y el campo
electrostatico del nucleo (produccion de pares).

2. Las interacciones foton-electron orbital se caracterizan como interacciones
entre el foton y un electron débilmente ligado (efecto Compton, produccién
de tripletes) o un electron fuertemente ligado (efecto fotoeléctrico, dispersion
de Rayleigh).
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La atenuacion de un haz de fotones por un material absorbente es causada por

cinco tipos principales de interacciones:

Efecto Compton
Efecto fotoeléctrico
Produccion de pares

Dispersion de Rayleigh (coherente)

ok~ 0N R

Interacciones fotonucleares

Las tres primeras son las mas importantes ya que resultan en la transferencia de
energia a los electrones, los cuales imparten dicha energia a la materia a lo largo
de sus trayectorias. La importancia relativa del efecto Compton, el efecto
fotoeléctrico y la produccion de pares depende tanto de la energia cuantica del foton
(E = hv) como del nimero atémico Z del medio absorbente. En la Figura 4, se
muestra una grafica donde es posible identificar las regiones de Z y E, en las cuales
predomina cada interaccion. Para los objetivos de este estudio, sera de principal

interés los efectos Compton y fotoeléctrico.

100
90 F
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70 F
o ¢y} Efecto fotoeléctrico E;?g:%%?rﬂnﬁe
(&) -
E dominante
= 50
o
(O] 40 F
E Efecto Comton
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20
10 F
n 1 lllllll A 111_114 ! llIllll 1 il
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Energia del fotén (MeV)

Figura 4. Importancia relativa de los tres principales tipos de interacciones de los fotones con la
materia: efecto fotoeléctrico, efecto Compton y produccion de pares. Modificado de (Attix, 2004).
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3.2.1 Efecto Compton

Una interaccion de un foton de energia hv con un electron orbital débilmente ligado
de un material absorbente (hv mucho mas grande que la energia de ligadura del
electron orbital) se llama efecto Compton (dispersibn Compton). En esta interaccion
el electron (de retroceso) recibe parte de la energia del fotdn incidente y es
expulsado del &tomo a un angulo 8, con una energia cinética E; por su parte el
foton es dispersado con energia hv' que es mas pequefia que la energia del fotén
incidente hv y a un angulo ¢ (Figura 5). Los angulos 6 y ¢ son medidos con respecto

a la direccién de movimiento del fotdn incidente.

El proceso de esta interaccidon puede ser analizado en términos de una colision entre
dos particulas, un fotdén y un electron. Asi, aplicando las leyes de conservacion de
energia y momento, se tiene que la energia cinética del fotén disperso estd dada

por:
hv
o (6)
1+ a(l—cosog)
donde a = m, es la masa del electron en reposo y c es la velocidad de la luz

mec?’

en el vacio, de tal forma que m,c? es la energia del electron en reposo que es igual
a 0.511 MeV.

Fotén ®

incidente Electrén libre

hv’

Fotdn
dispersado

Figura 5. Diagrama que ilustra esquemdticamente el efecto Compton. Modificado de (Khan &
Gibbons, 2014).

19



La energia cinética con la que el electron Compton es expulsado del atomo es:

a(1 — cosg) (7)
1+ a(l—cosop)

Ex =hv—hv' = hy

Y la relacion entre el angulo de eyeccidn del electron y de dispersion del foton es:

cosf = (1 + a)tan (%) (8)

Debido a que la interaccion Compton envuelve esencialmente electrones libres en

el material absorbente, ésta es independiente del nimero atémico Z.

3.2.2 Efecto fotoeléctrico

Esta interaccion ocurre entre un fotdn y un electron orbital fuertemente ligado de un
atomo del material absorbente. Como resultado, toda la energia hv del foton es
completamente absorbida y el electron orbital es expulsado del atomo. A este
electrén liberado se le llama fotoelectrén y es eyectado con una energia cinética Ex

igual a:

EK = hV_EB (9)

donde Ej es la energia de ligadura del electron. Cuanto mas pequefio es hv, mas
probable es que se produzca el efecto fotoeléctrico, siempre que hv > Ez. En la
Figura 6 se muestra esquematicamente la interaccién por efecto fotoeléctrico entre

un foton de energia hv y un electron atomico de la capa K.
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Foton

incidente) 8)
hv

Electrén liberado

Figura 6. Diagrama esquemdtico del efecto fotoeléctrico. Un fotdn con energia hv interactua con un
electron de la capa K. El foton es absorbido completamente y el electron es expulsado del dtomo
como un fotoelectron con energia cinética Ey, = hv — Ex(K) donde Eg(K) es la energia de ligadura
del electrdn de la capa atdmica K.

Después de que el electrén ha sido expulsado del atomo, se crea una vacancia en
la capa en la que se encontraba el electron antes de la interaccion, dejando asi al
atomo en un estado excitado. La vacante puede llenarse con un electron orbital de
una capa mas externa, resultando en la emision de un rayo X caracteristico, 0

también existe la posibilidad de emision de electrones Auger.

3.3 Interaccién de las particulas cargadas con la materia

Las particulas cargadas comprenden la radiacion directamente ionizante
(electrones, protones, particulas « y nucleos) e interactian con la materia

principalmente por procesos de ionizacion y excitacion.

Este tipo de interacciones se pueden dividir en tres categorias en términos del
tamafo del parametro de impacto clasico b de la trayectoria de la particula cargada,
en comparacion con el radio atomico clasico a del &tomo absorbente con el que

interactla la particula cargada (Figura 7):
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1. Interaccion de la fuerza de Coulomb de la particula cargada con el electron
orbital del atomo absorbente para b > a (colision suave).

2. Interaccion de la fuerza de Coulomb de la particula cargada con el electron
orbital del atomo absorbente para b = a (colisién dura).

3. Interaccion de la fuerza de Coulomb de la particula cargada con el campo

nuclear externo del a&tomo absorbente para b « a (colision de radiacion).

Colisién dura Colisién suave Colision de radiacion

b=a b>a b«<a
Particula

cargada

Particula
cargada

—— hv

- ~

-~
l 7 Particula
/
T_z_ﬁgﬂ \
/ \

Figura 7. Tres tipos de colision de particulas cargadas con un dtomo, dependiendo del parametro
de impacto b y del radio atémico a: colision dura b = a; colisién suave b > a; y colision de
radiacion b < a.

3.3.1 Colisiones suaves

Cuando el parametro de impacto b de la trayectoria de la particula cargada es
mucho mayor que el radio a del &tomo absorbente, ésta interactia con el atomo
completo. La influencia del campo de fuerza de Coulomb de la particula afecta al
atomo en su conjunto, distorsionandolo, excitdndolo a un nivel de energia mas alto

y, a veces, ionizandolo al expulsar un electrén de capa de valencias.

El efecto neto es la transferencia de una cantidad muy pequefia de energia (unos
pocos eV) a un atomo del medio absorbente. Sin embargo, el nimero de estas
interacciones es grande, de modo que aproximadamente el 50% de la pérdida de
energia por una particula cargada ocurre a través de estas interacciones de
transferencia de energia pequefias que pueden causar polarizacion atdmica,

excitacion o ionizacion a través de la eliminacion de un electron de valencia.
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3.3.2 Colisiones duras

Cuando el parametro de impacto b de la trayectoria de una particula cargada es del
orden del radio a del atomo absorbente (b ~ a), es mas probable que la particula
incidente interactue principalmente con un solo electron atomico al cual le transfiere

una cantidad significativa de energia.

El electron orbital sale del atomo como un rayo 6, el cual disipa su energia cinética
a lo largo de una trayectoria separada de la de la particula cargada primaria. El
namero de colisiones duras que experimenta una particula cargada que se mueve
en un absorbedor es generalmente pequefo; sin embargo, las transferencias de
energia asociadas con las colisiones duras son relativamente grandes, por lo que la
particula pierde aproximadamente el 50% de su energia cinética a través de

colisiones duras.

Es importante sefalar que siempre que un electron de capa interna es expulsado
de un atomo por una colision fuerte, se emitirdn rayos X caracteristicos y/o
electrones Auger. Por lo tanto, parte de la energia transferida al medio puede ser
transportada a cierta distancia de la trayectoria de particulas primarias por estos

portadores, asi como por los rayos 6.

3.3.3 Colisiones de radiacion

Cuando el parametro de impacto b de una particula cargada es mucho mas pequefio
que el radio a del atomo absorbente (b «< a), la particula cargada interactia
principalmente con el ndcleo y sufre una dispersion elastica o inelastica
posiblemente acompafiada de un cambio de direccion de movimiento. Este tipo de
interaccidbn es mas importante para los electrones y positrones que para las

particulas cargadas pesadas.

La gran mayoria de estas interacciones, excepto en el 2-3 % de éstas, son elasticas,
de modo que la particula es dispersada por el nacleo sin emitir un fotén de rayos X

ni excitar al nucleo. Este no es un mecanismo para la transferencia de energia al
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medio absorbente, pero es un medio importante para desviar electrones, razén por

la cual éstos siguen trayectorias muy tortuosas.

En el otro 2-3% de los casos ocurren interacciones inelasticas y pueden resultar en
una pérdida de energia significativa para la particula cargada acompafada de la
emision de fotones de rayos X. En este caso, el electron le da una fraccion
significativa (hasta el 100%) de su energia cinética al foton, ralentizandose en el
proceso (rayos X de bremsstrahlung).

3.3.4 Poder de frenado

El valor esperado de la tasa de pérdida de energia por unidad de longitud del camino

por una particula cargada de tipo Y y energia cinética E, en un medio absorbente

p P dE
de numero atémico Z, es llamado poder de frenado (d—;‘)
Y,Ex.Z

. Dividiendo el poder
de frenado por la densidad p del medio absorbente resulta una cantidad
denominada el poder masico de frenado:
().~ Ge) 0
p).,.  \pdx

tot

cuyas unidades son cominmente MeV-cm?g? o J-m?kg™.

El poder masico de frenado consiste en dos componentes:

s . g S . .
1. El poder masico de frenado de colision (;) , resultante de las interacciones
col

electron-electron orbital (excitaciones atdmicas y ionizaciones). Solo las
particulas cargadas ligeras (electrones y positrones) experimentan una
pérdida de energia apreciable a través de estas interacciones que dan como
resultado la transferencia de energia de la particula cargada a los electrones

orbitales a través de la excitacion y ionizacion de los atomos absorbentes.
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2. El poder masico de frenado radiativo (5) , resultante de las interacciones

rad

electron-nucleo (produccion de bremsstrahlung).

A su vez, el poder de frenado de colision esta subdividido en dos componentes: el
poder masico de frenado de colisiones suaves y el poder masico de frenado de

colisiones duras.

En dosimetria de la radiacion se introduce el concepto de poder de frenado

restringido (S?A) gue representa esa fraccion del poder de frenado por colisién (5)

col

gue incluye todas las colisiones suaves mas aquellas colisiones duras que dan

como resultado rayos delta con energias menores que un valor de corte A.

3.3.5 Alcance

El concepto de alcance de una particula carga se define de la siguiente manera:

El alcance R de una particula cargada de un tipo y energia dados, en un medio
absorbente en particular dado, es el valor esperado de la longitud de trayectoria p

que sigue hasta que se detiene (descontando el movimiento térmico).

Este es un concepto experimental que proporciona el espesor de un material
absorbente en el que la particula puede penetrar. Depende de la energia cinética,
la masa y la carga de la particula, y de la composicion del medio absorbente.

Por otra parte, el alcance proyectado (t) de una particula cargada de un tipo y
energia inicial To dada, en un medio en particular, es el valor esperado de la mayor

profundidad de penetracion t, de la particula en su direccion inicial. Los conceptos

de alcance y alcance proyectado estan representados en la Figura 8.

25



VACIO MEDIO
ABSORBENTE

T, A

Figura 8. Diagrama esquemdtico de la penetracion de una particula cargada en un medio
absorbente. Se puede apreciar los conceptos longitud de trayectoria p y de mayor profundidad de
penetracion tg.

3.4 Principios dosimétricos, cantidades y unidades

3.4.1 Kerma

Kerma es un acréonimo en inglés para “kinetic energy released per unit mass”
(energia cinética liberada por unidad de masa). Es una cantidad no estocastica
aplicable a radiaciones indirectamente ionizantes, como fotones y neutrones.
Cuantifica la cantidad promedio de energia transferida de la radiacién
indirectamente ionizante a la radiacidon directamente ionizante sin preocuparse por

lo que sucede después de esta transferencia.

Para poder definir esta cantidad es necesario considerar los conceptos de energia
transferida e, (Attix, 1979, 1983) y de energia radiante R. La energia radiante, esta
definida en (ICRU, 2011) como “la energia (excluida la energia en reposo) de las
particulas que se emiten, transfieren o reciben”. La energia transferida en un

volumen V es:
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er = Rin)u — (Rowe) o™ + Z 0 (11)

donde:
(Rin)+: energia radiante de particulas no cargadas que entran a V.

(Ryyu)nem: energia radiante de particulas no cargadas saliendo de V, excepto la que
se origing a partir de pérdidas radiativas de energia cinética por particulas cargadas

mientras estaba en V.

Y. Q: energia neta derivada de la masa en reposo en V (m — E positivo, E - m

negativo).

Asi, el kerma K en un punto de interés P en el volumen V, se define como el cociente
de de,,- por dm, donde de,, es la suma promedio de las energias cinéticas iniciales
de todas las particulas cargadas liberadas en una masa dm de un material por las
particulas no cargadas que inciden sobre dm (ICRU, 2011), por lo tanto:

P deg, (12)
dm

De esta forma, el kerma es el valor esperado de la energia transferida a particulas
cargadas por unidad de masa en un punto de interés, incluyendo energia por
pérdidas radiativas, pero excluyendo la energia que pasa de una particula cargada
a otra. (Attix, 2004)

La unidad del kerma de acuerdo con (ICRU, 2011) es J-kg?, el cual recibe un

nombre especial: gray (Gy).

Para fotones monoenergéticos, el kerma en un punto P esta relacionada con la
fluencia de energia por el coeficiente masico de transferencia de energia (¢ /p)k 2.
el cual es caracteristico de la energia E y el nimero atdmico Z del material en el

punto de interés P:

utr) (13)
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donde u, es llamado coeficiente lineal de transferencia de energia con unidades de
m*ocm?,ypesladensidad en kg'm= o g:cm3. ¥ es la fluencia de energia en P

en J-m=.

Por otra parte, si un espectro de fluencia de energia W'(E) se presenta en el punto

de interés P, el kerma en este punto podra obtenerse mediante la integracion:

. fEmax W) (“ﬁ) i (14)

E=0 p EZ

donde W'(E) es la es la distribucién diferencial de la fluencia de la energia de los

fotones en unidades de J-m2-keV! (a veces se usa MeV en lugar de keV).

3.4.1.1 Componentes del kerma

El kerma para rayos X o rayos gamma consiste en la energia transferida a
electrones y positrones por unidad de masa de medio. Como se explicd
anteriormente, gran parte de la energia cinética inicial de estas particulas, en
materiales de bajo nimero atémico (por ejemplo, aire, agua, tejidos blandos), se
gasta mediante colisiones inelasticas (ionizaciébn y excitacion) con electrones
atomicos, y una pequefia parte se gasta en las colisiones radiativas con ndcleos
atomicos (bremsstrahlung). Por tanto, kerma K puede subdividirse en dos partes de
acuerdo si la energia se gasta para crear ionizacion y excitacion de los atomos del

medio (kerma de colisiones, K.,;) 0 si es llevada por fotones (kerma de radiacion,
Krad):

K =Kcor + Kraa (15)
El kerma de colisiones K.,; puede definirse en un punto de interés P como:

_ degy (16)
col — dm
donde €. es el valor esperado de la energia neta transferida en el volumen finito V,

durante algun intervalo de tiempo. Esta energia neta transferida esta dada por:
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17
€l = o = RL = Rindu = (Roud™ —RL+ ) Q )
donde R;, es la energia radiante emitida como pérdidas radiativas por las particulas

cargadas que se originaron en V, independientemente de donde ocurran los eventos

de pérdida radiativa.

Entonces, el kerma de colision es el valor esperado de la energia neta transferida a
particulas cargadas por unidad de masa en el punto de interés, excluyendo tanto la
energia por pérdidas radiativas como la energia que pasa de una particula cargada
a otra- (Attix, 2004).

3.4.2 Dosis absorbida

La dosis absorbida es la cantidad mas importante en dosimetria de la radiaciéon. Es

una cantidad no estocastica aplicable a las radiaciones directa e indirectamente

ionizantes. En (ICRU, 2011), la dosis absorbida D de define como el cociente de de

por dm, donde de es la energia promedio impartida por la radiacién ionizante a la

materia de masa dm, por lo tanto:

_ de (18)
dm

La energia impartida, €, a la materia en un volumen dado es la suma de todos los

K

depdsitos de energia en el volumen (ICRU, 2011). De tal forma que la energia
impartida por la radiacion ionizante a la materia de masa m en un volumen finito V

se define como:

€= (Rin)u - (Rout)u + (Rin)c - (Rout)c + Z Q (19)

Por lo tanto, la dosis absorbida D es el valor esperado de la energia impartida a la

materia por unidad de masa en un punto (Attix, 2004). Las dimensiones y unidades

para la dosis absorbida son las mismas que para el kerma.

Debe reconocerse que D representa la energia por unidad de masa que permanece

en la materia en P para producir cualquier efecto atribuible a la radiacion. Como se
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menciond anteriormente, para el caso de la radiaciéon indirectamente ionizante, la
energia se imparte a la materia en un proceso de dos pasos. En el primer paso (que
resulta en kerma K), la radiacion indirectamente ionizante transfiere energia como
energia cinética a particulas cargadas secundarias. En el segundo paso, estas
particulas cargadas liberadas a medida que viajan a través del atenuador imparten
gradualmente una parte de su energia cinética al medio absorbente (lo que da como
resultado la dosis absorbida D) y otra parte la pierden en forma de pérdidas

radiativas (bremsstrahlung, aniquilacion en vuelo).

3.4.3 Equilibrio de particulas cargadas (EPC)

Generalmente, la transferencia de energia (kerma) del haz de fotones a las
particulas cargadas en una ubicacion particular no conduce a la absorcién de
energia por el medio (dosis absorbida) en la misma ubicacion. Esto se debe al rango
distinto de cero (finito) de los electrones secundarios liberados a través de

interacciones de fotones.

El concepto de equilibrio de particulas cargadas (EPC) es de gran importancia en la
fisica de radiaciones y dosimetria. Establece que existe EPC si cada particula
cargada secundaria de un tipo dado que sale del volumen de interés V con energia
cinética Ex es reemplazada por otra particula cargada secundaria idéntica del
mismo tipo que ingresa a V con la misma energia cinética Ex y la gasta dentro de
V. Esto significa que bajo EPC se mantiene un equilibrio energético perfecto en el
volumen V y la energia cinética que llevan las particulas cargadas del volumen V se
repone con la misma cantidad de energia cinética transportada por otras particulas

cargadas en el volumen V.

De esta forma, si existe EPC se satisface que:

(ﬁin)c = (ﬁout)c (20)
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Figura 9. Diagrama esquemdtico que representa la condicion de equilibrio de particulas cargadas
(EPC). El material irradiado con fotones (no mostrados) es representado con color lila y el volumen
de interés V se muestra en rosa. En consecuencia, se liberan particulas cargadas secundarias (sélo
se muestran electrones) cuyas trayectorias se representan con flechas. En la figura se muestran 9
trayectorias en donde se indica la energia cinética inicial (en MeV) en el origen de la trayectoria. La
energia cinética del electrén en MeV que entra o sale de V se indica en el limite de V. Se observa
que en el caso de los electrones que llevan su energia fuera de V son compensados por otros
electrones que traen la misma energia cinética dentro de V. Modificado de (Podgorsak, 2016).

El concepto de EPC es ilustrado en la Figura 9 en donde un material es irradiado
con fotones (que no se muestran) y se observan particulas cargadas secundarias
(Unicamente se muestran electrones) liberadas en interacciones de fotones con
atomos absorbentes presentadas con flechas rectas que representan sus
trayectorias. El volumen de interés VV se muestra en color amarillo, el bloque de
material absorbente en color gris. Los numeros en los origenes de la trayectoria (es
decir, en los puntos de interaccion de fotones) indican la energia cinética inicial
(Ex), de los electrones secundarios en MeV. Los numeros en la trayectoria que

cruzan el limite de V indican energia cinética de electrones en MeV en cruces de
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trayectorias especificos. La energia cinética de los electrones en los extremos de

las trayectorias es cero.

3.4.4 Dosis absorbida para fotones

Para los fotones, kerma K es una suma de dos componentes: el componente del
kerma de radiacion K,.,4; que es el mas pequefio y comunmente insignificante que
escapa al volumen de interés V y el componente mas grande, que es el kerma de
colision K.,; que, bajo la condicién de equilibrio de particulas cargadas (CPE), es

igual a la dosis absorbida D en el volumen de interés V:

EPC
D — Kcol (21)

donde el EPC por encima del signo de igualdad enfatiza su dependencia de esa

condicion.

Las Ec. 13 para el kerma K y la Ec. 21 para la dosis absorbida D sugieren que la
medicion de la dosis absorbida de las radiaciones ionizantes indirectas deberia ser
sencilla. Sin embargo, tanto K como D dependen de la fluencia de particulas
(fotones o neutrones) que es dificil de medir con gran exactitud y precision, lo que
dificulta en la préactica la dosimetria de la radiacion basada en la fluencia de
particulas; especialmente en un entorno clinico. Por tanto, se han desarrollado otras
técnicas mas adecuadas y practicas basadas en las teorias de la cavidad que seran

explicadas mas adelante.

3.4.5 Dosis absorbida para electrones

En las condiciones en las que (a) los fotones radiativos escapan del volumen de
interés y (b) los electrones secundarios se absorben en el lugar (o hay un equilibrio
de particulas cargadas (CPE) de electrones secundarios), la dosis absorbida en el

medio D esta relacionada con la fluencia electrénica ® en el medio como sigue:
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p=o() (22)

S L - . Ly . ,
donde (—) es el poder masico de frenado de colision del medio a una energia del

col

electron dada.

Debido a la desaceleracion de los electrones en un medio, incluso para una energia
cinética de electrones de partida monoenergética Ey, siempre esta presente un
espectro de fluencia primaria que varia en energia desde Ex hasta cero, denotada

por ®.. En este caso, la dosis absorbida en el medio se puede obtener como:

D= fo T b (E) (g) (E)dE = ® G) (23)
col

col

3.5 Teorias de la cavidad

Para medir la dosis absorbida en un medio, es necesario introducir un dispositivo
sensible a la radiacion (dosimetro) en él. Generalmente, el medio sensible del
dosimetro no sera del mismo material que el medio en el que esta introducido. La
teoria de la cavidad relaciona la dosis absorbida en el medio sensible del dosimetro
(cavidad) con la dosis absorbida en el medio circundante que contiene la cavidad.
Los tamafios d de las cavidades se denominan pequefios, intermedios o grandes
en comparacion con los rangos R de particulas cargadas secundarias producidas
por fotones en el medio de la cavidad. Si, por ejemplo, el rango de particulas
cargadas (electrones) es mucho mayor que las dimensiones de la cavidad, la
cavidad se considera pequefia. Se han desarrollado varias teorias de cavidades
para haces de fotones, que dependen del tamafo de la cavidad; por ejemplo, las
teorias de Bragg-Gray y Spencer-Attix para cavidades pequefias y la teoria de Burlin

para cavidades de tamafos intermedios.
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3.5.1 Teoria de Bragg-Gray

Esta teoria fue desarrollada para cavidades que se clasifican como pequefias, es

decir, d « R. Las condiciones para aplicar la teoria de Bragg-Gray son:

a) La cavidad debe ser pequefia en comparacion con el rango de particulas
cargadas que inciden sobre ella, de modo que su presencia no perturbe la
fluencia de particulas cargadas en el medio.

b) La dosis absorbida en la cavidad se deposita Unicamente por particulas
cargadas que la cruzan (es decir, las interacciones de fotones en la cavidad

se suponen insignificantes y, por lo tanto, se ignoran).

El resultado de la condicién (a) es que la fluencia de electrones de la Ec. 23 es la
misma e igual a la fluencia de equilibrio establecida en el medio circundante. Esta
condicion solo puede ser valida en regiones de CPE o TCPE (equilibrio transiente
de particulas cargadas). Ademas, la presencia de una cavidad siempre provoca
algun grado de perturbacion de la fluencia que requiere la introduccion de un factor

de correccion de la perturbacion de la fluencia.

La condicion (b) implica que todos los electrones que depositan la dosis dentro de
la cavidad se producen fuera de la cavidad y atraviesan completamente la cavidad.
Por lo tanto, no se producen electrones secundarios dentro de la cavidad y ningan

electrén se detiene dentro de la cavidad.

Bajo estas dos condiciones, la teoria de Bragg-Gray establece que la dosis en el

medio D,,., esta relacionada con la dosis en la cavidad D, de la siguiente manera:

S (24)
Dimea = Deav | =
p med,cav

S , . , .
donde (;) es el cociente del promedio de los poderes masicos de frenado
med,cav

(no restringidos) de colision del medio y la cavidad. El uso de poderes de frenado
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no restringidos descarta la producciéon de particulas cargadas secundarias (o

electrones delta) en la cavidad y el medio.

Aungue el tamafio de la cavidad no se tiene en cuenta explicitamente en la teoria
de la cavidad de Bragg-Gray, el cumplimiento de las dos condiciones (a) y (b)
dependera del tamafio de la cavidad, que se basa en el rango de los electrones en

el medio de la cavidad, la cavidad medio y la energia de los electrones.

3.5.2 Teoria de Spencer-Attix

La teoria de la cavidad de Spencer-Attix es una formulacion mas general que explica
la creacion de electrones delta que tienen suficiente energia para producir una
mayor ionizacion por su propia cuenta. Algunos de estos electrones liberados en la
cavidad tendrian suficiente energia para escapar de la cavidad, llevando parte de
su energia con ellos. Esto reduce la energia absorbida en la cavidad y requiere la
modificacion del poder de frenado de la cavidad. La teoria de Spencer-Attix es valida
bajo las dos condiciones de Bragg-Gray; sin embargo, estas condiciones ahora se
aplican incluso a la fluencia de particulas secundarias ademas de la fluencia de

particulas primarias.

La fluencia de electrones secundarios en la teoria de Spencer-Attix se divide en dos
componentes basados en un umbral de energia A definido por el usuario. Los
electrones secundarios con energias cinéticas Ex menores que A se consideran
electrones lentos que depositan su energia localmente; por su parte, los electrones
secundarios con energias mayores o iguales a A se consideran electrones rapidos
(ralentizados) y forman parte del espectro de electrones. En consecuencia, este
espectro tiene un umbral de baja energia de A y un umbral de alta energia de (Eg),,
donde (Eg), representa la energia cinética inicial del electrén. Dado que la energia
mas baja en el espectro es A, la pérdida maxima de energia de un electrén rapido

con energia cinética Ex mayor o igual que 2 A no puede ser mayor que A, y la pérdida
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maxima de energia de un electron rapido con energia cinética menor que 2 A no

puede ser mayor que Ex/2 (donde A < Ex < 24).

De esta forma, la deposicion de energia debe calcularse a partir del producto del
poder masico de frenado de colision restringido L, (Ex)/p, con la energia umbral A,

y la fluencia de electrones rapidos ®g, ° que varia entre las energias Ay Ex (e-e

representa la contribucion de electrones deltas en la ralentizacion del espectro).

Debido a la condicion de Bragg-Gray, que establece que no debe haber produccion
de electrones en la cavidad, los electrones con energia A deben ser capaces de
atravesar la cavidad. Por tanto, el valor umbral A esta relacionado con el tamafio de
la cavidad y se define como la energia del electrén con un rango igual a la longitud
media de la trayectoria a través de la cavidad.

La relacion de Spencer-Attix entre la dosis al medio D,,.4 Y la dosis en la cavidad

D4, S€ escribe como:

Dpmed (25)

D = Smed,cav
cav

donde s;.qcqr €S €l cociente del promedio de los poderes masicos de frenado

restringido de colision restringidos del medio y de la cavidad.

Es através de las teorias de cavidades que la dosimetria basada en dosis absorbida
en agua por medio de mediciones con camara de ionizacion para campos
convencionales de 10 x 10 cm? en radioterapia, los cuales cumplen con las
condiciones apropiadas para la aplicacion de estas teorias, se ha podido llevar a
cabo de manera precisa y sistematica, sobre todo con la guia de diversos cédigos
de préactica ampliamente adoptados, como lo es el TRS 398 (International Atomic
Energy Agency, 2005).
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3.6 Dosimetria de campos pequefios: TRS 483

De acuerdo con el (Organismo Internacional de Energia Atdmica, 2017), para que
un campo de radiacién pueda considerarse pequefio debe de cumplir al menos una

de las siguientes condiciones fisicas:

(i) Hay una pérdida lateral de equilibrio de particulas cargadas (LCPE, por sus
siglas en inglés) en el eje del haz.

(i) Existe una oclusion parcial de la fuente primaria de fotones por los
dispositivos de colimacion en el eje del haz.

(iii) El tamafio del detector es similar o grande en comparacion con las

dimensiones del haz.

Las dos primeras caracteristicas estan relacionadas con el haz, mientras que la
tercera esta relacionada con el detector para un tamafio de campo determinado.
Las tres condiciones dan como resultado una superposicion entre las penumbras

de campo y el volumen del detector.

Como se observé en la seccién 3.7, la condicion de equilibrio de particula cargada
es fundamental para llevar a cabo el calculo de dosis absorbida en agua, a partir de
medidas con dosimetros, utilizando la teoria de cavidades. De esta forma, la
dosimetria de campos pequefios representd un reto por la propia naturaleza de los
campos y los dosimetros disponibles hasta hace algunos afos.

A partir del formalismo propuesto por Alfonso y colaboradores (Alfonso et al., 2008)
para la dosimetria de campos pequefos estaticos y otras consideraciones practicas,
fue posible el desarrollo y publicacion del primer cédigo de practica dedicado a la
dosimetria de campos pequefios estéticos utilizados en radioterapia: Serie de
Informe Técnico No. 483 (TRS 483) en el 2017, el cual proporciona los conceptos,
la fisica y el formalismo de la dosimetria de campos pequefios, da recomendaciones
sobre los detectores y el equipo dosimeétrico necesario, asi como el proceso que hay
gue seguir para obtener las mediciones necesarias para la dosimetria de referencia

y relativa en este tipo de campos.
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Este cddigo de practica se basa en la dosimetria de referencia establecida para
campos convencionales de 10 x 10 cm? y la extiende para campos pequefios
estaticos mediante la introduccion del concepto del campo de referencia especifico
de la maquina f,,, que se define para aquellos generadores de haces de fotones
de alta energia donde no se puede establecer el campo de referencia convencional
de 10 x 10 cm?.

El campo f,,.s- tiene dimensiones lo mas cercanas posible a las del campo de
referencia convencional y se extiende al menos una distancia r;cpr (rango de
equilibrio lateral de particula cargada, por sus siglas en inglés, que se define como
el radio minimo de un campo de fotones circular para el cual el kerma de colision en
agua y la dosis absorbida en agua son iguales en el centro del campo) més alla de
los limites exteriores de la camara de ionizacion de referencia; en el caso de que
solo se puedan realizar campos mas pequefios que el campo de referencia
convencional de 10 x 10 cm?, el campo msr generalmente serd el campo mas
grande alcanzable (Organismo Internacional de Energia Atdmica, 2017). Ejemplos
de campos de referencia especificos de la maquina son el campo del colimador de
6 cm de diametro en un CyberKnife, el campo del colimador de 1.6/1.8 cm de
diametro en el GammakKnife o el campo estatico de 5 x 20 cm? en el equipo
TomoTherapy (Alfonso et al., 2008).

Con respecto a la dosimetria de referencia, el TRS 483 establece tres
aproximaciones para el calculo de la dosis absorbida en agua, dependiendo del tipo

de calibracion de la cAmara de ionizacion:

1. Cémara de ionizacién calibrada especificamente para el campo msr.

2. Camara de ionizacion calibrada para un campo de referencia convencional
con calidad Q,, con factores de correccion por calidad de haz genéricos
disponibles, es decir, factores que corrigen directamente por la diferencia en
la respuesta de la camara de una calidad de haz Q, (generalmente Co-60) a
una calidad de haz Q.-

3. Camara de ionizacién calibrada para el campo de referencia convencional,

sin factores de correccion de calidad de haz genéricos disponibles. Esto es,
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contar con un factor de calibracion para un campo de referencia convencional
con calidad Q, y factores que corrijan la dosis por la diferencia en la respuesta
de la camara de calidad Q, a una calidad Q, asi como factores que corrigen
por la diferencia en la respuesta de la calidad Q a la calidad Q,,s-. Como se
observa, en este caso es necesario realizar “un paso intermedio” para

corregir de la calidad Q, de referencia a la calidad Q-

En la realidad, no existe ningun laboratorio primario 0 secundario que realice la
calibracion de las camaras de ionizacién de forma especifica para el capo msr.
Asimismo, casi siempre se presentard el caso de la tercera aproximacion, es decir,
habitualmente se cuenta con una camara de ionizacién calibrada para un campo de
referencia convencional de calidad Q, contando con factores de correccion que
convierta la dosis absorbida de la calidad Q, a la calidad Q y factores que conviertan

de la calidad Q a la calidad Q-

Considerando la tercera aproximacion, la dosis absorbida en agua Dv’;mQS:nsra la

profundidad de referencia en agua, en un haz de calidad Q,,,s,- y campo de referencia

fmsr Y €N ausencia de la cadmara esta dada por

fmsr — Jmsr fref fmsr'fref (26)
DW'Qmsr - MQmerD,W,onQ'QO Qmsr,Q

Donde:

Q es la calidad del haz del campo de referencia convencional f,..r de acuerdo con

un cédigo de practica de dosimetria establecida.

Q.msr €S la calidad del haz del campo de referencia especifico de la maquina f;,s,-
Si el campo msr esta en la misma maquina que el campo f,..r, como sera el caso
en su mayoria, la diferencia en la calidad del haz se debe Unicamente a la diferencia
en el tamafio del campo entre f..r Y fns (Y posiblemente otras condiciones de
geometria y material del maniqui). Si, ademas, el campo msr es lo suficientemente
grande como para preservar el equilibrio de particulas cargadas, la calidad del haz

seraigual a Q y, estrictamente, no se requiere una notacion diferente.
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Mg;ss: es la lectura del dosimetro en el campo msr f,,s, corregida por cantidades de

influencia, como presién, temperatura, coleccion de carga incompleta, efectos de

polaridad, etc.

Ngr;fQO es el factor de calibracion de la camara en términos de dosis absorbida en

agua, medida en el laboratorio de patrones para una frecuencia de campo de

calibracion de referencia convencional de 10 x 10 cm? con calidad de haz Q,.

ko0, €s €l factor para corregir la diferencia entre la respuesta de la camara de
ionizacion en un campo de calibracion convencional f,..r con calidad de haz Q, en

el laboratorio de patrones y la respuesta de la cAmara de ionizacién en un campo
de referencia convencional de 10 x 10 cm? f,.., con un haz calidad Q.

fmsr.fre f
kasr:Q

ionizacion en un campo de referencia convencional de 10 x 10 cm? f,.. con calidad

es un factor que corrige la diferencia entre la respuesta de la cAmara de

de haz Q usando la misma maquina que el campo de referencia especifico de la
maquina y la respuesta de la camara de ionizacidén en el campo f,,s con calidad de
haz Q,,-. Esta es una version generalizada del factor de correccion de calidad de
haz clasico. Con una simulacién de Monte Carlo, es posible establecer virtualmente
un campo de referencia de 10 x 10 cm? y calcular el factor de correccién de la

calidad del haz como:

fmsr A fmsr 27
fmsrifref _ DWvasr/Daire:Qmsr ( )
Qmsr.Q - fref —fref

Dw Q / Daire,Q

Por otra parte, para la dosimetria de campos clinicos, relativa a la dosimetria de

referencia de un campo msr, la dosis absorbida en agua plein en un punto de

wW,Qclin

referencia en un maniqui para un campo clinico f,;;, de calidad Q.;;, Y en ausencia

de la camara esta dado por:

fclin — Dfmsr chlin:fmsr (28)

W,Qclin W,Qmsr” "Qclin.Cmsr
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donde Q;, es la calidad del haz clinico del campo clinico f.;, ¥ Qfcinfmsr ag g

Qclin.Qmsr

factor de salida de campo, que se define como el cociente entre la dosis absorbida
y el agua en el campo clinico f_;;, con calidad de haz Q.;;, Yy la dosis absorbida y el

agua en el campo de referencia especifico de la maquina f,,- con calidad de haz

Qmsr:

felin (29)
fclinfmsr — w,Qclin
Qclin.Qmsr Sfmsr

W,Qmsr

Los factores de salida de campo se derivan de una relaciéon de lecturas del detector

segun:
fetin (30)
fetinfmsr — Qclin fetinfmsr
QclinQmsr Mfmsr QclinQmsr
Qmsr

El factor de correccion de salida kéifizg’f:; se puede determinar como un valor

medido directamente, un valor genérico experimental o un valor genérico calculado

de Monte Carlo:

feiin 7S clin 31
fetinfmsr _ DW'QClin/Ddet'chin ( )
QctinQmsr ~ [ fmsr B fmsr

DW'Qmsr/Ddetersr

3.7 Campos compuestos

Los campos compuestos estan conformados por subcampos de diferentes niveles
de intensidad de fluencia cada uno, dando como resultado un campo resultante con
una distribucion de fluencia que puede ser discretizada en pequefios elementos de
haz conocidos como beamlets, cuyo tamafo depende del ancho de las hojas del
colimador multihojas. A esta discretizacion de la fluencia se le conoce como mapa

de fluencia, en donde cada beamlet puede tener una intensidad de fluencia diferente
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dependiendo de la forma e intensidad de cada uno de los subcampos que
componen al campo resultante. En la Figura 10 se muestra graficamente un mapa

de intensidad de fluencia generado por 12 subcampos.

Subcampos

Mapa de \
fluencia

Figura 10. Diagrama de un mapa de fluencia en donde la “suma” de todos los subcampos
mostrados (derecha) generan un campo resultante con una distribucion de intensidad de fluencia
(izquierda) que varia para cada beamlet (cada cuadro del mapa en el que se subdivide). Modificado
de (Das et al., 2020).

Este tipo de campos es utilizado en las técnicas de radioterapia de intensidad
modulada, como IMRT (estatico y dinamico) y VMAT con los que se consigue una
prescripcién de dosis mejor conformada al volumen blanco de planificaciéon (PTV,
por sus siglas en inglés), mientras se tiene un mejor control de la dosis que reciben
los tejidos normales vecinos, principalmente los 6rganos en riesgo (OAR, por sus
siglas en inglés), en gran medida por el alto gradiente de dosis que se alcanza (Das
et al., 2020).

En particular, la terapia de arco volumétrico modulado (VMAT) es considerada una
técnica modulada de tipo dindmica debido a que se caracteriza por el movimiento
simultaneo y continuo a través de uno o mas arcos (de rotaciéon completa o parcial)
de las hojas del MLC y del brazo del colimador, mientras la tasa de dosis varia a lo
largo del arco (Khan & Gibbons, 2014). De esta forma, los campos utilizados en esta

técnica son denominados campos compuestos y dinamicos.
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La dosimetria para campos compuestos fue abordada por Alfonso y colaboradores
en la segunda parte del formalismo propuesto. Para ello, se introduce el concepto
de campo de referencia especifico del plan-clase f, .- que representa una clase de
campos de entrega dinamicos o de paso y disparo, 0 una combinaciéon de campos,
de modo que el equilibrio de particulas cargadas se logra en un sentido de tiempo
promedio en la posicion del detector en oposicion al equilibrio de particulas

cargadas transitorias en la dosimetria convencional de haz ancho.

El campo de referencia especifico del plan-clase es un campo de referencia para
una clase de campos de administracion dinamicos o de paso y disparo, o0 una clase
de combinaciones de campos en una configuracién que es lo mas cercana posible
al esquema de administracion clinica final, pero entrega una dosis absorbida
homogénea a un volumen blanco geométricamente simple y extendido. Se pueden
definir diferentes campos de referencia especificos de clase de plan para diferentes
sitios de tratamiento, de modo que éstos son cercanos al campo clinico especifico
del paciente y, por lo tanto, facilita la estandarizacion de la dosimetria de campo

compuesto.

Alfonso et. al. proponen para el calculo de la dosis absorbida en agua en un campo
compuesto, para una maquina de tratamiento en el que se puede establecer el
campo de referencia convencional de 10 x 10 cm?, una expresion analoga a la
utilizada para campos pequefios estaticos (Ec. 26), pero sustituyendo el campo msr

por el campo pcsr:

Joesr 3 Jpesr n Sref focsrifref (32)
DW:Qpcsr - MQpcerDrWrQOkQ'QO QpesrQ

De esta forma, la Ec. 28 para la dosimetria relativa se convierte en:

chlin — DprST chlin:fpcsr (33)

W,Qclin W,Qpcsr” QclinQpcsr

Asimismo, para aquellos aceleradores en los que no es posible establecer el campo

de referencia convencional, la dosimetria del campo de referencia especifico del
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plan-clase va a referirse a un campo de referencia especifico de maquina. Por tanto,
se requiere un factor adicional para corregir la respuesta de la camara entre los

campos msry pcsr, es decir:

fpcsr fpcsr fref fmsr'fref fpcsr’fmsr (34)
DW'Qpcsr - MQpcsr D,w,Qo kQ Q0" Qmsr.Q kacerQmsr

Dosimetria de referencia

Ruta1 D fpcsr = prcsr fref k k fpcsr»fref
W.Qpesr Qpesr D w.Qo Q0" Qpesr.Q
Campo de Campo de referencia
referencia especifico del
convencional k Tocsr fref plan-clase
QpesrQ
fre[ fpcsr

Ruta 2 Campo de

referencia

hipotético Jpesr-fmsr

kfmsr Tref y QpesrQ@msr
Qmsr.Q

p. e. plan para
|:,|> prostata de 9
campos
p. e. colimadores de
radiocirugia (@=1.8 cm)

Figura 11. Diagrama esquematico de los procedimientos que se pueden seguir para realizar la
dosimetria de referencia de campos compuestos propuesta por Alfonso et. al., la ruta 1 se refiere
al procedimiento cuando el acelerador clinico puede establecer un campo de referencia
convencional y la ruta 2 corresponde al caso contrario, por lo que es necesario utilizar
adicionalmente el campo de referencia intermedio msr. Modificado de (Alfonso et al., 2008).

En la Figura 11 se muestra un diagrama en donde se representan las dos rutas,
segun sea el caso, para realizar la dosimetria de referencia con el formalismo
propuesto por Alfonso y colaboradores. Asimismo, en la Figura 12 se muestra el
procedimiento para llevar a cabo la dosimetria relativa propuesta en este

formalismo.
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Dosimetria relativa

chlin - Jpesr felin-fpesr
W.Qclin W.Qpcsr™ QclinQpesr
Campo de referencia
especifico del Campo clinico
plan-clase
: fclin
f B fclm-fpcsr
’ chin'Qpcsr

p- e. plan clinico
para prostata de
9 campos

p. e. plan para
prostata de 9
campos

Figura 12. Diagrama esquemdtico en donde se presenta el método para realizar la dosimetria
relativa para campos compuestos propuesto en el formalismo de Alfonso et. al. Modificado de
(Alfonso et al., 2008)

En este formalismo se realiza una suposicion muy importante: el factor kgpc"'];”"f
pcsry

generalmente estara cerca de la unidad bajo la condicién de que la adicién y la

coincidencia geométrica de campos en el maniqui homogéneo compense la pérdida

de equilibrio de particulas cargadas en las penumbras de los campos individuales.

Debido a la falta de datos disponibles para los campos de referencia especificos del
plan-clase, el TRS 483 se escribi6 exclusivamente para campos pequefios
estaticos, con la intencion de agregar la parte de campos compuestos cuando haya
mayor disponibilidad de informacion. De aqui la importancia de realizar
investigacion que aporte datos que puedan complementar las aportaciones hasta

ahora realizadas sobre la dosimetria de campos compuestos.

Ademas, es importante mencionar que, a pesar de que las ecuaciones propuestas
por Alfonso y colaboradores para la dosimetria de campos compuestos es muy
similar a la presentada para campos pequefios estaticos, la dosimetria de campos

modulados es mas compleja debido a las diferencias en la modulacion que se
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pueden presentar entre dos planes de tratamiento con tamafios y condiciones

ligeramente diferentes, a pesar de tener formas del PTV y OARs similares; incluso

fclinrfp csr

el significado de Q es diferente debido a que se tienen considerar qué

chin'Qpcsr

elementos influyen que los campos pcsr y clin presenten dosis absorbidas en agua
diferentes, no como en el caso de campos pequefios que sélo toma en cuenta la
diferencia en el tamafio de campo, sino que aqui pueden presentarse otros factores
gue lo hacen mas complejo. Estos aspectos son discutidos posteriormente en la

Seccion 5.

Asimismo, debido a que el formalismo para campos compuestos esta limitado para
aguellos cuyo tamafio de campo resultante no caiga dentro de la definicién de
campos pequenos, considerando que se realiza la suposicion de que la adicion de
los subcampos compensa la pérdida de equilibrio lateral de particulas cargadas de
los campos individuales, surge la necesidad de estudiar el comportamiento
dosimétrico de estos campos cuya superposicion de penumbras no compensa
equilibrio de particula cargada debido a que el tamafio del campo resultante entra

dentro de la definicion de campo pequefio.

Por ello, en este trabajo se estudiara la respuesta del detector (dos camaras de

ionizacion) definido como en la Ec. 5 (Scott et al., 2012):

_ Dagua
Fdetector - D
detector

Ya que esto, a su vez, puede proporcionar informacién sobre los factores de

fpcsr'fref o kfpcsr'fmsr

correccion kaCST,Q Qpesr-Qmsr

, segun sea el caso, como se evidencié en la

seccion anterior por medio de la Ec. 3.

3.8 Métodos de simulacién Monte Carlo para transporte de particulas

El método de Monte Carlo es una técnica mateméatica, computacional y de
simulacién cuyo principio es el siguiente: dar una solucibn a un sistema

macroscopico a través de la simulacion de sus interacciones microscopicas. Para
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ello, proporciona una solucion numérica a un problema que puede describirse como
una evolucion temporal de objetos (“particulas cuanticas” [fotones, electrones,
neutrones, protones, nucleos cargados, atomos y moléculas], en el caso de la fisica
médica) que interactian con otros objetos en funcion de las relaciones de

interaccidn entre éstos.

De manera formal y para los propdsitos de este trabajo, se puede definir el método
MC de la siguiente manera:

“Monte Carlo es un método numérico para resolver ecuaciones o calcular integrales

basado en un muestreo de nimeros aleatorios.” (Seco & Verhaegen, 2016).

Desde su implementacién y hasta la actualidad se han desarrollado una variedad
de sistemas de coédigos computacionales para desarrollar el uso de este método en
varias disciplinas (matematicas, fisica nuclear, mecanica cuantica y analisis
estadistico y, en general, en las ciencias naturales y sociales), incluyendo la fisica
médica para el estudio del transporte de radiacion. Algunos ejemplos son:
SHOWER1, desarrollado por H. H. Nagel a principio de 1963 (Nagel & Schlier,
1963) ; ETRAN, creado por M. J. Berger y S. M. Seltzer en 1968 (Seco & Verhaegen,
2016); EGS implementado por R. Ford y W. Nelson en 1978; MCNP (Monte Carlo
N-particle) lanzado en 1983 por el Laboratorio Nacional de los Alamos (J. F.
Briesmeister, 1983); GEANT (1982) desarrollado por Burn (Seco & Verhaegen,
2016); y PENELOPE (Agencia de Energia Nuclear y la Organizacion para la
Cooperacion y el Desarrollo Econémicos, 2001) entre otros, cada uno con sus

diferentes versiones que se han adaptado a los avances del método.

El auge del uso de aceleradores lineales de electrones (LINAC) para la radioterapia
marcé el comienzo de la necesidad de desarrollar métodos de Monte Carlo con el
fin de predecir la dosis y la dosimetria. Por esta razén, EGS es uno de los sistemas
de cédigos que se ha centrado especificamente en el area médica desde 1985, con
el lanzamiento de la version EGSx (siendo su version mas reciente EGSnrc)
implementada y difundida por Rogers, aunque también ha sido de gran utilidad en

otras areas de la fisica.
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Llevando este método a la practica, se debe considerar que cada simulacién de
Monte Carlo de un problema de transporte de particulas requiere los siguientes

elementos:

1. Una fuente de particulas

2. Una geometria en la que se transportan las particulas.

3. Secciones transversales, interaccion y métodos de transporte de las
particulas que se simulan.

4. Medios de scoring (conteo) de los resultados para las cantidades de interés

3.9 Técnicas de reduccién de varianza

Los calculos de Monte Carlo (MC) pueden consumir mucho tiempo, especialmente
para aplicaciones en radioterapia (RT). Por lo tanto, las técnicas algoritmicas para
acelerar las simulaciones son esenciales. Estas técnicas se denominan técnicas de

reduccion de la varianza (TRV).

Dependiendo del nimero de historias N, la precisién de cualquier valor promedio
calculado por MC (f(N)) de la cantidad f esta limitada por su incertidumbre
estadistica. Esta incertidumbre viene dada por la varianza o(N) y proporciona una
medida de las fluctuaciones estadisticas del valor medio calculado (f(N)) alrededor
del valor real f de esa cantidad. Es evidente que a(N) disminuye al aumentar el
namero de historias N y se vuelve cero si N tiende a infinito. En general, 6(N) no se
puede calcular porque se desconoce el verdadero valor de f. Por otro lado, se

puede calcular una varianza estimada s(N) durante una simulacién de MC mediante

(35)

) = jwm}z —yany

siendo (f?(N)) la media calculada de MC de f2. La mejor estimacion de la varianza
se obtiene si (f(N)) y (f2(N)) se calculan usando el método de historia por historia,

es decir, se calculan promediando sobre todas las historias. (f(N)) y (f2(N))
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tienden a volverse constantes para grandes numeros de N. Por lo tanto, esta
ecuacion proporciona un meétodo simple para reducir la varianza simplemente
aumentando el niamero de historias N, es decir, aumentando el tiempo de célculo
T(N). Sin embargo, esto no se considera un TRV. Aqui es donde intervienen las
técnicas de reduccién de varianza, pues su propadsito es disminuir el tiempo de las
simulaciones de MC moadificando el algoritmo mientras se mantiene una estimacién
imparcial de la varianza s(N). Imparcial significa que para cualquier nUmero realista
de historias N, el resultado de MC, incluido TRV, no debe desviarse

sistematicamente del resultado correspondiente sin TRV.

3.9.1 Ruleta rusa

La ruleta rusa se puede considerar como lo opuesto a la division de particulas. Muy
a menudo, ambas técnicas se utilizan en combinacién. En una técnica de ruleta
rusa, para un tipo de particula definido (foton o particula cargada), se define una
probabilidad de supervivencia psy,rvive CON Psurvive <K1. Si Se crea una particula de
este tipo en una simulacion de MC, se muestrea un numero aleatorio ¢ de una
distribucion uniforme en el intervalo [0,1]. La particula sobrevive si € < pg,,vive, d€ 10
contrario muere, es decir, la simulacidbn de esta particula se detiene. Para
mantenerse en correspondencia con la realidad, el peso estadistico de las particulas

sobrevivientes debe incrementarse por el factor w = 1/pgvive-
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4 Planteamiento del problema y objetivos

4.1 Planteamiento del problema

La investigacion sobre la dosimetria para campos compuestos y dinamicos surge
de la necesidad de poder establecer recomendaciones estandarizadas para lograr
una dosimetria precisa en aquellas técnicas de radioterapia que involucren campos
no convencionales, como radiocirugia estereotactica, radioterapia de intensidad
modulada (IMRT) y radioterapia de arco volumétrico (VMAT), considerando el
aumento en el uso de estas modalidades en los ultimos afios. Ademas, los cédigos
de préctica que utilizan el campo de referencia convencional de 10 x 10 cm?, no
siempre son aplicables para los haces generados en estas modalidades de

radioterapia.

El formalismo propuesto por Alfonso et. al [1] aborda el problema de la dosimetria
para estos campos mediante dos rutas: una para campos pequefos estaticos y otra

para campos compuestos.

La primera ruta ya fue presentada en el cédigo de practica TRS 483, pero aun falta
complementar este codigo en lo que respecta a la dosimetria de campos

modulados, como los utilizados en la radioterapia de arco volumétrico.

4.2 Objetivo general

Determinar la respuesta de las camaras de ionizacion de referencia tipo semiflexible
y minicamara en campos compuestos y dinamicos para la dosimetria de haces de

fotones en radioterapia de arco volumétrico.

4.3 Objetivos especificos

= Seleccion y simulacion de los detectores y maniquies con la geometria

correspondiente.
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» Generacion de archivos de espacio fase de campos de radiacién cuadrados
de diferentes tamafos, asi como su validacion (comparacion con campos
clinicos reales).

= Simulacion del colimador multihojas de alta definicion HD120 MLC de Varian.

= Creacién de un plan de referencia (plan de tratamiento con técnica VMAT)
para que simule tumores del sistema nervioso central, y planes similares,
pero con campos mas pequefios.

= Calculo de la dosis en los detectores y en agua con los planes dinamicos de
arco volumétrico.

= Analizar los resultados para determinar la respuesta de los detectores

simulados

4.4 Hipbtesis

La respuesta de las camaras de ionizacion utilizadas en campos modulados es

comparable con la respuesta para campos estaticos convencionales y pequefios.
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5 Materiales y métodos

La metodologia de este trabajo consistio en la realizacion simulaciones Monte Carlo
con el software EGSnrc (Kawrakow et al., 2000) para simular el transporte de
particulas de campos compuestos y dinAmicos en aguas y en las camaras de
ionizacion tipo flexible (Semiflex PTW 31010) y minicamara (PinPoint PTW31016),

para analizar la respuesta de estos dosimetros.

El proceso de simulacion computacional que se siguid para la realizacion de esta

investigacion fue el siguiente:

1. Lasimulacion de las geometrias a utilizar: cAmaras de ionizacién Semiflex PTW
31010 y PinPoint PTW 31016; y maniquies.

2. En este caso la fuente de particulas primarias consisti6 en un espacio fase
provisto por Varian (modelando una fuente clinica real del LINAC Varian
TrueBeam STx), para usuarios que realizan simulaciones Monte Carlo, con la
informacion del transporte de estas particulas en un plano antes de las quijadas
(como se sefala en la Figura 11). Considerando esto, lo que restaba para
simular las particulas atravesando las componentes del acelerador lineal era la
parte del colimador primario y el colimador secundario (especificamente el
colimador multihojas HD120 MLC). Por esta razon, la simulacion de la fuente de
particulas se subdividié en dos partes generales:

a. Generacién de espacios fase después en un plano posterior a las quijadas
(dos pares de quijadas de tungsteno en direcciones X e Y)

b. Simulacién del colimador multihojas HD120 MLC de Varian para generar
campos en modo dindmico sincronizados con los puntos de control
respectivos.

3. El medio de conteo consistid en la obtencion de distribuciones de dosis en un
maniqui de agua y célculo de la dosis absorbida (puntual) en agua y en los

detectores.
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Camara de ionizacion

Espejo

545cm = ===k -
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____________ Espacio fase Varian

Quijadas

4——— 444cm — =) -

——————————————— Espacio fase posterior a quijadas

— B Colimador HD120 MLC Varian

——————————————— Campos modulados

Figura 13. Diagrama en donde se representan los elementos del cabezal del LINAC y los planos
donde se ubican los espacios fase utilizados en este trabajo: espacio fase de Varian, espacios fase
posterior a las quijadas de diferentes tamafios y espacios fase de los campos modulados.

En la Figura 13 se presenta un diagrama mostrando algunos elementos del cabezal
del acelerador lineal y se muestran los planos en donde se encuentran ubicados los
espacio fase que se utilizaron en este trabajo como fuentes de radiacion durante el

proceso de simulacion de los campos modulados (compuestos y dinamicos).

A continuacién, se realiza una explicacién detallada de los materiales utilizados y la

realizacion de cada proceso.

5.1 Materiales

5.1.1 Software EGSnrc

El sistema EGS (Electron-Gamma-Shower, por sus siglas en inglés) de codigos de
computadora es un conjunto de herramientas de software que se utiliza para realizar
la simulacion Monte Carlo del transporte de radiacion ionizante a través de la
materia. Modela la propagacion de fotones, electrones y positrones con energias

cinéticas entre 1 keV y 10 GeV, en materiales homogéneos (Townson et al., 2020).
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Este software se distribuye con una amplia gama de aplicaciones (anteriormente

denominadas “cédigos de usuario ") que utilizan la fisica del transporte de radiacion

para calcular cantidades especificas. Consiste en una coleccion de rutinas

genéricas que simulan el transporte y las interacciones de fotones, electrones y

positrones en la materia.

EGSnrc permite la simulacion de manera realista de lo siguiente (Kawrakow &
Rogers, 2003):

El transporte de radiacion de electrones (+ o -) o fotones se puede simular en

cualquier elemento, compuesto o mezcla. Para ello, utiliza un paquete de

preparacion de datos, usando tablas de seccidn transversal para los elementos
1 a100.

El rango dinamico de las energias cinéticas de las particulas cargadas va desde

unas pocas decenas de keV hasta unos pocos cientos de GeV.

El rango dinamico de las energias de los fotones se encuentra entre 1 keV y

varios cientos de GeV.

El sistema de codigo EGSnrc tiene en cuenta los siguientes procesos fisicos:

o

o

Produccion de Bremsstrahlung utilizando secciones transversales de
Bethe-Heitler o las secciones transversales de NIST.

Aniquilacion de positrones en vuelo y en reposo (los cuantos de
aniquilaciéon se siguen hasta su finalizacion).

La dispersion multiple de particulas cargadas mediante la dispersion de
Coulomb desde los nucleos se maneja utilizando una nueva teoria de la
dispersién multiple que supera las deficiencias de la teoria de la dispersion
multiple de Moliére. Permite pasos de cualquier tamafio y se mueve sin
problemas desde un modelo de dispersion Unico para pasos cortos a un
modelo de dispersién multiple preciso en pasos grandes. El usuario tiene
la opcion de dispersion basada en la dispersiéon de Rutherford o la
dispersion contando los efectos relativistas y de espin.

Pérdida continua de energia aplicada a trayectorias de particulas cargadas

entre interacciones discretas. El poder de frenado restringido total de
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particulas cargadas consta de bremsstrahlung suave y términos de pérdida
por colision.

o Pérdida por colision determinada por el poder de frenado restringido de
Bethe-Bloch con tratamiento Sternheimer del efecto de densidad en el caso
general, pero con la provision de usar una correccion arbitraria del efecto
de densidad y los datos suministrados para usar el efecto de densidad
recomendado por la ICRU en el Informe 37.

o Produccién de pares.

o Dispersién de Compton, ya sea Klein-Nishina o Compton ligado.

o Ladispersion coherente (Rayleigh) se puede incluir mediante una opcion.

o Efecto fotoeléctrico.

o Relajacion de &tomos excitados después de que se crean vacantes (por
ejemplo, después de eventos fotoeléctricos o de dispersion de Compton)
para crear fotones fluorescentes (capas K, L, M) y se pueden producir y
rastrear electrones Auger y Coster-Kronig si se solicita.

o La ionizacién por impacto de electrones se puede modelar utilizando
teorias arbitrarias para generar secciones transversales. En la distribucién
EGSnrc se proporcionan cinco de estas compilaciones de secciones
transversales (Kawrakow, Casnati, Kolbenstvedt, Gryzinski y Bote y
Salvat).

En este trabajo se utilizé la versién llamada EGSnrc que presenta mejoras con

respecto a su version anterior (EGS4).

5.1.2 Biblioteca de clases EGSnrc C++ (egs++)

La biblioteca de clases EGSnrc C++ (egs++) proporciona:

e Un paquete de geometria de uso general que se puede utilizar para modelar
una amplia gama de estructuras geométricas.

e Un conjunto de fuentes de particulas que se pueden utilizar para simular todas
las fuentes disponibles en DOSXYZnrc.

e Un conjunto de clases de conteo basicas.
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e Otras clases de utilidad diversas, como un generador de numeros aleatorios,
una tabla de alias, una clase para analizar un archivo de entrada, una clase

de interpolador, etc.

EGSnrc C ++ permite ejecutar el archivo de entrada (cédigo de simulacion) para
realizar la simulacion del transporte de radiacion. En el archivo de entrada (escrito
en lenguaje de programacion) se escriben las lineas de comando en donde se
especifica el disefio de las geometrias junto con los materiales de los que esta
hecho cada una, los archivos de correccion por densidad (que determinan la manera
en que las particulas interaccionen en los materiales especificados), la fuente de
particulas y el calculo que se desea realizar (dosis puntual, espectro, fluencia, etc.)

5.1.3 BEAMnrc

BEAMnNrc es un sistema de simulaciéon Monte Carlo (Kawrakow & Rogers, 2003)
para modelar fuentes de radioterapia que se desarroll6 como parte del proyecto
OMEGA para realizar la planificacion del tratamiento en 3-D para la radioterapia
(con la Universidad de Wisconsin). BEAMnNrc utiliza el sistema EGSnrc Monte Carlo

de transporte de radiacion.

Una caracteristica importante de este cédigo es la capacidad de producir una salida
(archivo) de espacio fase del haz (es decir, las posiciones, energias, direcciones,
etc., para cada particula) en cualquier plano especifico del modelo. Este archivo de
espacio fase puede ser reutilizado por el propio codigo BEAMnrc o como fuente de
particulas para otros cddigos de usuario de EGSnrc, siendo esta Ultima opcion la
utilizada para este trabajo.

El modelo de la fuente de radiacion se construye a partir de la serie de mdodulos
componentes individuales (CM, por sus siglas en inglés), que son las “partes” que
componen el modelo de la fuente, como quijadas, colimadores, conos, bloques de
aire (o cualquier material), etc; estos CM son completamente independientes y se
pueden utilizar en una amplia variedad de aplicaciones. Cada CM se ocupa de una
clase especifica de formas geométricas dentro de la banda horizontal del
acelerador. Por lo tanto, el modelo de fuente de terapia consta de una serie de
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moédulos componentes, cada uno contenido entre dos planos que son
perpendiculares al eje Z (tomado como el eje central) y no pueden superponerse.
Los CM han recibido el nombre de los componentes para los que se escribieron
originalmente para modelar, pero se pueden aplicar a muchas mas estructuras. Los
modulos de componentes utilizados para construir el colimador multihojas
HD120MLC son SLAB y SYNCHDMLC:

e SLAB: Se utiliza para multiples planos de espesor y material arbitrario (como
aire) que son perpendiculares al eje Z. Los planos tienen simetria cuadrada
con respecto al eje del haz y el ancho del cuadrado es dado por el usuario.

e SYNCHDMLC: Es un médulo componente para modelar el micro colimador
multihojas (mlc) de alta definicion (HD120) disponible en aceleradores
TrueBeam y Novalis. El usuario puede especificar el tipo de hojas que se
encuentran en el mic y las secciones transversales perpendiculares a la
direccién de apertura de cada tipo; también se tiene la opcion de modelar
hojas redondeadas o rectas. SYNCHDMLC permite simular los espacios de
aire entre las hojas, el mecanismo de lengueta en la ranura mediante la cual
las hojas adyacentes se deslizan una contra la otra y los tornillos de arrastre
en la parte superior e inferior de cada hoja que se usan para abrir y cerrar las
hojas. Ademas, cuenta con tres modos de irradiacion: 1) campo estatico, (2)
dinamico y (3) de paso y disparo, en estas dos Ultimas opciones se permite
ingresar un archivo que contiene la secuencia de las hojas del plan de

irradiacion y el peso de cada una de las configuraciones de las mismas.

5.1.4 DOSXYZnrc

DOSXYZnrc (Walters et al., 2005) es un codigo de usuario Monte Carlo EGSnrc de
uso general para calculos tridimensionales de dosis absorbida.
EGSnrc/DOSXYZnrc simula el transporte de fotones y electrones en un volumen

cartesiano y puntia la deposicién de energia en los voxeles designados. También
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hay una interfaz grafica de usuario (GUI) que permite crear y ejecutar archivos de

entrada graficamente.

La geometria es un volumen rectilineo con el plano X-Y en la pagina, X a la derecha,
Y hacia abajo en la pagina y el eje Z hacia dentro de la pagina. Las dimensiones de

los voxeles son completamente variables en las tres direcciones.

Uno de los pardmetros de entrada para una simulacion que se ejecuta con
DOSXYZnrc es el tipo de fuente de radiacion que se utilizar4 para calcular la
distribucion y dosis. Especificamente, se tiene la opcidon de utilizar una fuente tipo
espacio fase de particulas incidentes desde cualquier direccién. Esta fuente utiliza
un archivo de espacio de fase generado durante una simulacion BEAMnrc (con
extension .esgphspl) en cualquier plano de conteo de una geometria de acelerador
lineal. Un usuario puede elegir cualquier tipo especifico de particulas del archivo de
espacio de fase (electrén, fotdn, positron, todas), especificar las coordenadas del
isocentro, la distancia del isocentro a la fuente (distancia del isocentro al plano del

espacio fase) y los angulos de rotacion de la fuente.

5.1.5 Archivo de espacio fase Varian TrueBeam

Las especificaciones detalladas de los componentes del cabezal del acelerador
TrueBeam (Varian Medical Systems) son propiedad del fabricante y no estan
disponibles al publico para simulaciones directas. Para poder realizar simulaciones
Monte Carlo, Varian (Varian Medical Systems, Palo Alto, California) proporciona
archivos de espacio fase compatibles con el OIEA? ubicados por encima de las
quijadas; estos archivos fueron generados modelando el transporte de particulas a
traves del cabezal de tratamiento del acelerador lineal (Constantin et al., 2011) con
el software para simulacion Monte Carlo GEANT4 (Agostinelli et al., 2003). Este
espacio fase simula un campo clinico de fotones de 6 MV con filtro de aplanado, de

un tamafio de 40 x 40 cm? proyectado al isocentro, a 73.3 cm de éste, con energia

2 Organizacion Internacional de Energia Atémica
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promedio de 1.232 MeV. El archivo contiene 52477334 particulas: 51865724
fotones, 591763 electrones y 19847 positrones.

5.1.6 Simulacion de las geometrias (maniquies y camaras de ionizacién)

5.1.6.1 Maniquies
Para este trabajo se simularon dos maniquies de agua: uno con una geometria

cubica de 30 cm por lado; y el otro con una geometria cilindrica con un diametro de
20 cm y una longitud de 25 cm. Estos maniquies se utilizaron para colocar las
camaras de ionizacion para realizar las simulaciones correspondientes. En la Figura

14 se muestra el diagrama de estas geometrias.

30 cm / 20 cm
- = Maniqui
— de agua Maniqui
cubico e g de agua
cilindrico
30cm
25cm
L Camara de
ionizacion
= Camara de
ionizacion
30cm

Figura 14. Diagrama de la geometria del maniqui cubico (izquierda) y el maniqui cilindrico
(derecha) utilizados en este trabajo, cada uno conteniendo una cdmara de ionizacion en su interior
en la posicion necesaria para realizar los cdlculos de dosis.

5.1.6.2 Camaras de ionizaciéon
Se simularon las cdmaras de ionizaciobn para dosimetria de referencia en

radioterapia: PTW Semiflex 31010 y PTW PinPont 3D 31016.

La camara de ionizacion PTW Semiflex 31010 es una camara tipo semiflexible con
un volumen sensible nominal de 0.125 cm?® que es aproximadamente esférico, lo
gue da como resultado una respuesta angular plana y una resolucion espacial

uniforme a lo largo de los tres ejes de un maniqui de agua (PTW Freiburg, 2011).
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Por su parte, la cAmara de ionizacion PTW PinPoint 3D 31016 tiene un volumen

sensible nominal de 0.016 cm? lo que la hace pertinente para mediciones de dosis

en campos pequefios debido a su volumen reducido.

Para realizar la simulacion de estas camaras se utilizé la informacién sobre las

caracteristicas geométricas (Tabla 1) que brinda el fabricante de cada una de ellas

(PTW Freiburg, 2011, 2013). En las Figuras 15 y 16 se muestran los esquemas de

estas camaras en donde se especifican las dimensiones de cada uno de sus

componentes.

Tabla 1. Caracteristicas geométricas de las camaras de ionizacion PTW Semiflex 31010 y

PTW PinPoint 3D 31016 (PTW Freiburg, 2011).

sensible

Longitud 6.5 mm

Componente PTW Semiflex 31010 PTW PinPoint 3D
31016
Pared del volumen 0.55 mm PMMA 0.57 mm PMMA
sensible 1.19 g/cm?3 1.19 g/cm?3
0.15 mm grafito 0.09 mm grafito
1.82 g/lcm? 1.85 g/cm?
Dimension del volumen | Radio 2.75 mm Radio 1.45 mm

Longitud 2.9 mm

Electrodo central

Aluminio 99.98 %
1.1 mm de didmetro

Aluminio 99.98 %

0.3 mm de didmetro

Punto de referencia

A 4.5 mm de la punta de la

A 4.5 mm de la punta de

calculado

camara la camara
Volumen sensible 0.125 cm?3 0.016 cm?®
nominal
Volumen sensible 0.126 cm? 0.016 cm?

Las simulaciones de las camaras de ionizacién se realizaron a través un codigo de

simulacion (archivo de entrada) para ejecutarlo en egs++, tomando como base los

ejemplos que se muestran en el manual de introduccién a EGSnrc (Townson et al.,
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2020). Los archivos de entrada que se generaron para simular las geometrias de
estas camaras se encuentran en el Anexo 1.

Camara de 5 Dimensiones en mm
ionizacion PTW &, =
Semiflex 31010 o
. I
1
|
=3 |
T e
— D
6.5
7.2

Figura 15. Especificacion de las dimensiones de la cdmara de ionizacion PTW Semiflex 31010. Las
unidades estdn en milimetros. Diagrama tomado de (PTW Freiburg, 2013).

Camara de Dimensiones en mm
jonizacion PTW 3 STS_ —
PinPoint 31016

1.6

Figura 16. Especificacion de las dimensiones de la cdmara de ionizacion PTW Semiflex 31010. Las
unidades estdn en milimetros. Diagrama tomado de (PTW Freiburg, 2013)
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5.1.7 Simulacion del colimador multihojas de alta definicion HD120MLC

El colimador multihojas de alta definicion HD120 MLC de Varian cuenta con dos
bancos de 120 hojas de tungsteno distribuidas en dos bancos de 60 hojas cada una.
Los 32 pares de hojas interiores (centrales) tienen un ancho de 0.25 centimetros
(medida de proyeccion al isocentro) cada una, por lo que juntas tienen un tamafio
de 8 cm proyectadas al isocentro. Las 28 hojas exteriores tienen un ancho de 0.5
cm proyectadas al isocentro y juntas componen un tamafio de 14 cm (7 cm por
arriba'y 7 cm por debajo de las hojas interiores). De tal forma que la longitud maxima
de campo definida por este colimador perpendicular al movimiento de las hojas es
de 22 cm a 100 cm de la fuente de rayos X. En la Figura 17 se presenta un esquema
de la estructura del colimador Varian HD120 MLC. Asimismo, el externo de las hojas
es redondeado con un radio de curvatura de 16 cm (Bergman et al., 2014), como se

muestra en la Figura 18.

60 hojas 60 hojas

14 hojas exteriores.
Proyeccion al
isocentro: 7 cm

32 hojas interiores.
Proyeccion al
isocentro: 8 cm

14 hojas exteriores.
Proyeccion al
isocentro: 7 cm

Figura 17. Diagrama esquemadtico de la estructura del colimador multihojas de alta definicion
Varian HD120 MLC.
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Radio = 16 cm

Figura 18. Diagrama esquemdtico de la estructura del colimador multihojas de alta definicion
Varian HD120 MLC.

Para simular este colimador multihojas se utilizo6 BEAMnrc (en su version GUI) con
el médulo de componente SYNCHDMLC. En este modulo de componente es
necesario especificar el tipo de hojas que componen al colimador, habiendo tres
tipos dependiendo del ancho de las hojas (proyectadas al isocentro): FULL, HALF,
QUARTER. En este caso, las hojas tipo QUARTER corresponden a los 32 pares de
hojas centrales y las hojas tipo HALF corresponden a las 28 hojas exteriores (el

colimador a simular no cuenta con hojas tipo FULL).

A su vez, tanto las hojas tipo QUARTER como las de tipo HALF se subdividen en
dos tipos: ISOCENTER y TARGET, dependiendo si el riel de soporte de la hoja se
encuentra mas cerca del blanco (tipo TARGET) o mas cerca del isocentro (tipo
ISOCENTER), de acuerdo con su configuracion en el colimador para acoplar hojas
contiguas. En la Figura 19 se muestra el esquema de cada uno de los tipos y subtipo
de hojas del colimador que pueden ser definidos con el médulo de componente
SYNCHDMLC.
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Hoja tipo Hoja tipo Hoja tipo

”ﬂ:ﬂf" HALF QUARTER QUARTER
ARGET ISOCENTER TARGET ISOCENTER

J [

L —L

0.5cm 0.5cm 0.25cm 0.25cm

Figura 19. Representacion esquemdtica de la clasificacion de los tipos de hojas del colimador
multihojas para el médulo de componente SYNCHDMLC de BEAMnrc para realizar la simulacion de
este colimador. En la figura se muestra un corte transversal en el plano Y-Z de las hojas. La medida

que se muestra es la proyeccion al isocentro. (Las figuras no estdn a escala).

Las medidas de cada uno de los lados que se observa en el corte transversal de las
hojas en la Figura 19 son propiedad del fabricante y se ha hecho uso de esta
informacion estrictamente para fines de investigacion en este trabajo mediante un

acuerdo de confidencialidad.

Ademas del aspecto geométrico de las hojas que debe ser especificado para la
simulacién, también se proporciona el material del que estan hechas las hojas, en
este caso tungsteno, el tamafio del espacio que existe entre las hojas del colimador

y el material que constituye este espacio, en este caso, aire.

Finalmente, para completar la informaciébn que se solicita en el modulo de
componente SYNCHDMLC se ha escogido el modo de irradiacion del tipo dinamico
que es el que simula el movimiento de las hojas del colimador en funcion del de las
unidades monitor y de la posicién angular del brazo del acelerador, como sucede
en un tratamiento de radioterapia con la técnica de arco volumétrico modulado

(VMAT). Para este modo de irradiacion es necesario introducir un archivo de entrada

64



con la informacién de las secuencias de las hojas, el cual especifica la posicion de
las hojas en cada movimiento del colimador, asi como un indice de peso asignado
a cada una de estas posiciones durante el plan de tratamiento. La forma en la que
se han obtenido los archivos de secuencia para los planes de tratamiento simulados
se detalla en la Seccién 5.2.5.

Para validar la simulacién del colimador multihojas HD120 MLC de Varian se
realizaron simulaciones en modo paso y disparo con archivos de secuencia de las
hojas disefiadas para dar como resultado los campos modulados que se muestran

en las Figura 20 y 21.

En la Figura 20, se muestra el diseiio de un campo modulado rectangular con
bandas con una mayor concentracion de fluencia de particulas (bandas negras del
100% de fluencia) y una menor concentracion de fluencia de particulas (bandas
grises con el 50% de fluencia). EI campo rectangular resultante, el cual esta
centrado en el plano X-Y perpendicular al eje central de radiaciéon, mide 10 cm x 8
cm proyectado al isocentro y las bandas tienen un grosor de 2 cm cada una
(proyectadas al isocentro). Para las tres bandas interiores se utilizaron 24 pares de
hojas interiores (que tienen un ancho de 0.25 cm proyectadas al isocentro). En el
caso de las dos bandas de los extremos, la mitad interior requirié 4 pares de hojas
interiores (en total las 8 pares de hojas interiores restantes) y 2 pares de hojas

exteriores cada una.

Por su parte, se disefié un campo modulado irregular con la forma que se muestra
en la Figura 21 en donde la region azul es una zona de menor concentracion de
dosis y la regidén negra es la zona con mayor concentracion de fluencia de particulas.
Para este campo se utilizaron 30 pares de hojas Las dimensiones que se

especifican en la imagen son de la proyeccion al isocentro.
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8cm
Proyectado al isocentro

2cm

Proyectado al

isocentro
Se utilizan
las 32 hojas
interiores

-4 cm 4 cm

Figura 20. Esquema del disefio de un campo modulado para la validacion de la simulacion del
colimador multihojas HD120 MLC de Varian. Este campo consiste en un campo rectangular con
bandas de 2 cm (proyectadas al isocentro) en donde hay una mayor (bandas negras, 100%) y menor
(bandas grises, 40%) concentracion de fluencia de manera alternada. (Las dimensiones no estdn a
escala).

1cm
0.5 cml
30 hojas interiores
7.5 cm proyectado
26 al isocentro
1cm
0.
2cm
-4.5 cm 9 cm proyectado al isocentro 4.5 cm

Simétrico con respecto al eje Y

Figura 21. Esquema de un campo modulado como parte del proceso de validacion del colimador
multihojas Varian HD120 MLC. Este es un campo, en donde la region de color azul es una zona con
una menor concentracion de fluencia y la region de color negro es una zona con mayor
concentracion de fluencia. (Las dimensiones no estdn a escala).
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5.1.8 Generacién de espacios fase de diferentes tamafos

La fuente principal de particulas de este trabajo fue el espacio fase provisto por
Varian para usuarios que realizan simulaciones Monte Carlo que requieren que su
fuente de particulas simule al acelerador lineal TrueBeam STx. La descripcion de
este archivo se menciono en la Seccion 4.1.5.

Con la finalidad de optimizar el tiempo de computo de las simulaciones de campos
modulados con la técnica VMAT, considerando que el tamafio del espacio fase de
Varian (40 x 40 cm?) excede el tamafio del campo modulado mas grande simulado
(alrededor de 9 cm en una de las direcciones) y no se requiere de toda su
informacion, se generaron 6 espacios fase de campos cuadrados tamafos
(proyectados al isocentro): 10 x 10 cm?, 6 X 6 cm?, 5 x 5 cm?, 4 x 4 cm?, 3 x 3 cm?,
2x2cm?y1x1cm? apartir del espacio fase original mas grande colimado con el
HD120 MLC.

Figura 22. Visualizacion de la simulacion de las quijadas que conforman al colimador secundario
utilizado para generar los archivos de espacio fase después de este componente.

Estos espacios fase fueron producidos simulando el colimador secundario del
acelerador (Figura 22), a través de un codigo de simulacién escrito en egs++
(Kawrakow et al., 2019) en donde es posible especificar una posicion de las quijadas
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para cada campo, de tal forma que el tamafio de éstos proyectados al isocentro
fuera el deseado. Asi, el plano de conteo de los espacios fase se ubicé justo

después de estos colimadores, a 55.6 cm del isocentro.

El archivo de salida que resulta de la ejecucion del codigo de simulacidn proporciona
un archivo de espacio fase con extension .egsphspl, el cual puede ser utilizado
como parametro de entrada en la simulacion en BEAMnrc del colimador multihojas
Varian HD120 MLC (explicado en la seccion anterior).

Los espacios fase fueron generados de tal forma que tuvieran como minimo 5
millones de fotones por centimetro cuadrado, lo que permite tener un buen muestreo
de la fluencia de particulas cuando sean utilizados para la simulacion de los campos
de la técnica VMAT.

5.1.8.1 Validacién dosimétrica de los campos estaticos

Para la validacién de los campos que producen los archivos de espacio fase
generados, se calculd de dosis absorbida en agua para graficar los porcentajes de
dosis en profundidad (PDD) y perfiles fuera del eje central (OAR) para los campos
de 2x2cm?,3x3cm?y 10 x 10 cm?. Estas graficas fueron comparadas con gréficas
de distribuciones de dosis de PDDs y OARs de medidas experimentales del

acelerador Varian TueBeam STx en las mismas condiciones de célculo.

Para el calculo de dosis, se utilizé el cédigo de simulacion DOSXYZnrc (Walters
et al., 2005) en la version de interfaz de usuario, utilizando como fuente de particulas
los espacios fase producidos, los cuales se encuentran a 55.6 cm del isocentro. En
el caso de las PDDs se us6 la geometria SSD, en donde fue segmentado un maniqui
en voxeles (disefiado dentro de la misma interfaz) de forma inhomogénea, utilizando
voxeles de menor tamafo en la zona de alto gradiente de dosis (en la region de
build-up y poco después de alcanzar el maximo). La profundidad maxima calculada
fue 29.5 cm para cada campo. De esta forma, al ejecutar la simulacién se obtiene

una distribucion de dosis en todo el maniqui, pero en especial puede generarse y
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extraer los datos de la PDD en el eje central al graficar con STATDOSE (Mcgowan
et al., 2016).

Para la generacion de los perfiles se utilizé la geometria SAD fija igual a 100 cm. El
maniqui producido también fue discretizado en voxeles de forma inhomogénea,
pero esta vez la region de alto gradiente corresponde a ambos extremos del perfil

desde que comienza a caer la dosis y después de las penumbras.

Las geometrias de célculo para la generacion de las PDD y los perfiles fuera del eje

central se muestran en la Figura 23.

Geometria SSD Geometria SAD

A

|
SSD=100 cm I Plano del A

: espacio fase
| SAD=100 cm Plano del
| espacio fase
|
T 3
|
|
| A
| 55.6 cm
|
: 55.6 cm
I v

1 |

10 cm
I 4 A y
| Eje de =
30 cm | «=——calculo de 30 cm \ "

| dosis ~ Eje de
| calculo de
| dosis

Y |

Figura 23. Geometrias de cdlculo de dosis para generar las curvas de PDD (geometria SSD) y los
perfiles fuera del eje central (geometria SAD) con los espacios fase generados en un plano después
de las quijadas.

Para realizar la comparacion cuantitativa de las PDD y OAR calculados con los
experimentales para validar los archivos de espacios fase generados, se siguieron
las recomendaciones presentadas en el TRS 430 (Organismo Internacional de
Energia Atdmica, 2004) en donde se menciona que una forma util de comparar
calculos y medidas es analizar estadisticamente las desviaciones (la diferencia
entre un resultado medido o calculado y el valor esperado obtenido por algun otro

meétodo que se considera como referencia) tomando en este caso como valor de
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referencia los datos experimentales. Las desviaciones entre los resultados de los
calculos y las mediciones (es decir, los datos de referencia del haz) se pueden

expresar como un porcentaje de la dosis medida localmente:

(Dcalc B Dmed) (36)

6 =100 x
Dmed

donde § esté en porcentaje, D, €S la dosis calculada en un punto particular del
maniqui y D,,.4 €S la dosis medida en el mismo punto del maniqui. De esta manera,
6 es un parametro calculado punto a punto y el criterio de aceptacion se basa en
diferentes tolerancias para § considerando el hecho de que los algoritmos de calculo
de dosis proporcionan una mayor precision en algunas regiones del haz que en

otras (ver Figura 24).

— —

Punto norm.

inorno
N\

Penumbra

Figura 24. Regiones de diferentes capacidades de precision para cdlculos de dosis de haz de
fotones: haz interno, haz externo, region de acumulacion, penumbra y punto de normalizacion.
Modificado de (Fraass et al., 1998).

En este caso, los criterios de tolerancias utilizadas para determinar la concordancia
de las distribuciones de dosis calculadas y medidas son las presentadas en el TRS
430, considerando las definidas por Venselaar y colaboradores (Venselaar et al.,
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2001) y por AAPM TG 53 (Fraass et al., 1998), mismos que se muestran en las

Tablas 2y 3.

Tabla 2. Criterios de aceptacion con base en el valor de 6 para cdlculos de dosis en diferentes
regiones del haz, propuestos por (Fraass et al., 1998).

Region Campo Campo Campo Campo
cuadrado rectangular asimétrico bloqueado

(%) (%) (%) (%)

Eje central 1 15 2 2

Haz interno 1.5 2 3 3

Penumbra 2 2 2 2

Haz externo 2 2 3 5

Regién de 20 20 20 50

acumulacion

Tabla 3. Tolerancias propuestas para § en diferentes regiones regiones del haz, propuestas
por (Venselaar et al., 2001).

Localizacion Tipo de region | Geometria Geometria compleja
simple (cuiia, inhomogeneidad,
(homogénea) asimetria).
(%) (%)
Eje central del haz Dosis alta, 2 3
gradiente de
dosis pequefio
Region de | Dosis alta, alto 10 15
acumulacion del eje | gradiente de
central y region de | dosis
penumbra de perfiles
Haz interno, fuera de | Dosis alta, 3 3
la regién central del | gradiente de
eje del haz dosis pequefio
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Borde exterior del | Dosis baja, 30 40
haz gradiente de

dosis pequefio

La validacién de los espacios fase generados también incluyé la obtencion del factor

de campo, Q’;leii’:l:g"ms; , para los tamafios de campo de 2 x 2 cm?y 3 x 3 cm?, definidos

por el TRS 483 (Organismo Internacional de Energia Atomica, 2017) como se

mostré en la Ec. 29:

fetin (37)
fetinfmsr _ _WQclin
Qclin.Qmsr - fmsr

W,Qmsr

donde DMfng‘”n es la dosis absorbida en agua en el tamafio de campo clinico f;,

con calidad de haz Q.. Y Dvcmé;sr es la dosis absorbida en agua en el campo de

referencia especifico de la maquina f,,s, con calidad de haz Q,,,s,-. En este caso, f,sr
corresponde a un campo cuadrado de 10 cm por lado y f,;i, @ los campos cuadrados

de 2 cmy 3 cm por lado.

Para el calculo de los factores de campo se escribié un codigo de simulacion para
ejecutarse en egs++ en donde la geometria utilizada consistié en el maniqui cubico
de agua que contenia un voxel de agua, de tamafio de 0.1 cm por lado, a 10 cm de
profundidad (con respecto a la direccion de la fuente de particulas) ubicado en el

origen de coordenadas, utilizando la configuracion SAD.

En el cédigo es necesario proporcionar la distancia fuente-isocentro, pero en este
caso es necesario tener cuidado porque no se esta refiriendo a la fuente “real”, sino
al tipo de fuente que se utiliza. En este caso, las fuentes consistian en los archivos
de espacio fase generados (10 cm, 3 cm y 2 cm), por lo que la distancia que hay

que brindar es la del isocentro al plano del espacio fase (44.1 cm).

Los factores de campo calculados fueron comparados con los que promedia

Dufreneix y colaboradores (Dufreneix etal., 2021) recopilando mas de 400
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mediciones realizadas en 19 aceleradores lineales diferentes con mas de 50

detectores, para varios tamafios de campos y colimadores.

5.1.9 Validacion de la simulacién de las camaras de ionizacién

La validacion de la simulacién de las camaras de ionizacion utilizadas (PTW
Semiflex 31010 y PTW PinPont 3D 31016) consisti6 en el célculo de los factores de
correccién de salida estéticos, definidos en el TRS 483 como (Ec. 31):

chlin chlin

fetinfmsr _ W'chin/ det,Qclin

chin, Qmsr - f msr fmsr
DWvasr /DdetJQmsr

fetin fmsr i i felin
donde D,5" 'y D" representan la misma cantidad que en la Ec. 37, D5

es la dosis absorbida en el volumen sensible del detector en el tamafio de campo

clinico f;;, con calidad de haz Q., Y D,j{;ﬂ;@msr es la dosis absorbida en el volumen

sensible del detector en el tamafio de campo clinico f,,,,- con calidad de haz Q..
En este caso, f,,s- también corresponde al campo cuadrado de 10 cm por lado y los

tamafnos de campo f,;;, corresponden a los campos cuadrados de 2 cmy 3 cm.

De esta forma, con los espacios fase generados de 10 cm, 2 cm y 3 cm por lado, se
calculo la dosis en el volumen sensible de las cadmaras de ionizacion simuladas,
considerando una configuracion SAD en donde fue utilizado el maniqui cubico de
agua y la camara de ionizacién colocada a 10 cm de profundidad de la superficie
del maniqui en orientacion radial (con respecto a la direccion de la fuente de

particulas), ubicandose en el origen de coordenadas.

5.1.10 Creacion de los planes de tratamiento con la técnica VMAT

Se crearon 5 planes de tratamiento con la técnica VMAT por medio del sistema de
planificacion de tratamiento Eclipse 15.6 del Instituto Nacional de Neurologia y
Neurocirugia (INNN) con la finalidad de obtener la informacion que caracteriza
dichos planes en lo que respecta a la secuencia (apertura) de las hojas del

colimador multihojas durante todo el plan y el peso de cada campo (cada
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configuracion del colimador MLC), asi como los puntos de control del plan de

tratamiento (rotacién del brazo del acelerador, colimador y el indice de unidades

monitor).

Figura 25. Vista axial de los maniquis contorneados para el cdlculo de los planes de tratamiento
con la técnica VMAT.
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La geometria que se utiliz6 como base para crear estos planes consistio en un
maniqui de agua cilindrico de 20 cm de diametro y 25 cm de longitud, colocando en
su interior dos volumenes de interés: uno que simula una lesion a tratar (PTV) en el
centro del cilindro; y uno que simula un 6rgano de riesgo (OAR) cercano a la lesion.
Se delinearon un total de cinco geometrias, cada una con un tamafio de lesion
diferente que corresponde a cada plan creado. Los tamafios aproximados de las
lesiones contorneadas son: 7 cm, 4 cm, 2 cm, 1.5 cmy 1 cm por lado. La geometria

y dimensiones aproximadas de cada plan creado se muestran en la Figura 25.

Los planes de tratamiento fueron generados considerando un campo de radiacion
con la técnica de arco volumétrico (VMAT) de un arco completo, energia de 6 MV
de fotones, configuracién isocéntrica y geometria SAD=100 cm. El céalculo fue
realizado con el algoritmo Acuros ® XB (Larraga-Gutiérrez et al., 2021).

La propuesta aqui presentada para realizar el calculo del tamafio del campo
cuadrado equivalente es utilizar los perfiles de distribucién de dosis fuera del eje
central en el plano del isocentro, para cada direccion (X e Y), del campo resultante
para ajustar una funcién pico en la region del perfil donde es posible realizar dicho
ajuste, de tal forma que FWHMy y FWHM, corresponden a las semi-anchuras de

las gaussianas ajustadas en la direccion X e Y, respectivamente.

Adicionalmente, se calcul6 el lado (tamafio) del campo cuadrado equivalente de los
campos resultantes. En el caso de los dos campos mas grandes, el lado del tamafio

del campo cuadrado equivalente se obtiene mediante:

_4x Area del campo (38)
~ Perimetro del campo

Para los tres campos mas pequefios se utilizé el tamafio de campo definido en el
TRS-483, que consiste en la media geométrica de las semi-anchuras de los perfiles
de haz laterales, de esta forma, el lado del campo cuadrado equivalente esta dado

por:

Sein = VA X B (39)
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donde A y B son las semi-anchuras en la direccibn X o Y (FWHMy y FWHMy),

indistintamente. Esta ecuacion es valida para 0.7 < A/B <14.

Para realizar el ajuste de los perfiles, se utilizo el software Origin 2019b. En el caso
de los perfiles en la direccion X de los tres campos méas pequefios (planes 1 al 3),
se utilizé un ajuste gaussiano ya que estos perfiles tienen un pico pronunciado. Esta

funcién que esta dada por:

A _z(x;vixzc)z (40)

Y=Y+ e
° wy/m/2

donde y, es el offset de la funcion, A es el area, x. es el centro y w es el ancho de
la funcién gaussiana. El valor del parametro w es el correspondiente a las semi-

anchuras FWHMy o FWHM,, segun sea el caso.

En el caso de los perfiles de los campos que presentaron un comportamiento en
forma de meseta (perfiles de los dos campos mas grandes y perfiles en la direccion
Y de los tres campos mas pequefos), la funcidn gaussiana no se asemeja a dicha
forma y es por eso que se utilizé la funcién sigmoidal doble asimétrica, la cual esta

dada por:

. (41)

Y=Yo+ A _Xtxctwy/2 1- _X+Xctwq/2
1+e W 1+e s

donde y, es el offset de la funcion, A es la amplitud, x. es el centro, w, es el ancho
a la mitad del méximo (la semianchura), w, es la varianza del lado de baja energia

y w; es la varianza del lado de alta energia.

5.1.11 Simulacion de campos compuestos y dinamicos

Adicionalmente, con la creacion de los planes de tratamiento previamente
presentados y con la ayuda del software Pycom se obtuvieron los dos archivos

necesarios para implementar la simulacion de los planes de tratamiento: (a) el
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archivo de secuencia de las hojas del colimador multihojas con el peso de cada
campo (cada configuracion del colimador MLC), y (b) el archivo de los puntos de
control del plan de tratamiento (rotacion del brazo del acelerador, colimador y el

indice de unidades monitor).

Con esta informacién, puede realizarse la simulacion de los campos modulados en
EGSnrc C++ al:

1. Proveer a la simulacion de BEAMnrc del colimador multihojas el archivo de
secuencia de las hojas del plan (con sus respectivos indices de peso).

2. Utilizar la informacion de los puntos de control para introducirlos en el codigo de
simulacion (para su ejecucién en egs++) mediante la clase EGS_DynamicSource,

con la sincronizacién de la apertura de las hojas.

Entonces, la fuente de particulas especificada en el cddigo de simulacion que se
ejecuté en EGSnrc C++ para campos modulados con la técnica VMAT quedd

determinada por:

1. La simulacién del colimador multihojas (construido en BEAMnrc GUI) habiendo
especificado en los parametros de entrada el archivo de espacio fase a utilizar (de
entre los generados entre tamafios de 1 x 1 cm? y 10 x 10 cm?), el modo de
irradiacion dinamico y proporcionando como otro parametro de entrada (para este
modo de irradiacién) el archivo de las secuencias de la apertura de las hojas
obtenido con la aplicacion Pycom. Se tuvo cuidado de especificar la distancia fuente-

isocentro como la distancia del isocentro a la ubicacion del plano del espacio fase.

2. La parte dinAmica es permitida gracias a la clase EGS_DynamicSource donde se

especifican los puntos del control del plan de tratamiento.

5.1.12 Célculos de dosis absorbida para analizar la respuesta de las camaras de
ionizacion

Para realizar las simulaciones del calculo de dosis absorbida en el volumen sensible

de las camaras de ionizacion al irradiarlas en campos modulados con la técnica
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VMAT y analizar su respuesta en comparacion con la dosis en agua para el mismo
campo, se utilizé el maniqui cilindrico centrado al isocentro (origen de coordenadas)
con la intencion de simular la misma geometria utilizada en la generacion de los
planes de tratamiento VMAT. En su interior se colocé la cAmara de ionizacién con
orientacion radial al campo de radiacion (para el célculo de dosis absorbida en el
volumen sensible de la camara) o un voxel de agua de un tamafio similar a la del
volumen sensible del detector con respecto del cual se comparoé el calculo de dosis

(para el célculo de dosis absorbida en agua).

La respuesta de las camaras de ionizacion fue analizada mediante el uso del factor

Faerector Utilizado por Scott y colaboradores (Scott et al., 2012), que se define como:

Dagua (42)

Faetector = D
detector

donde D4, €s la dosis absorbida en agua calculada en un voxel con geometria

SAD fija Y Dgerector €S la dosis absorbida en el volumen sensible del detector
tomando en cuenta su geometria y composicién completa. Los célculos de dosis se
realizan por simulacién Monte Carlo, con un mismo tamafio de campo y calidad de

haz.

En este caso, las dosis estan calculadas para los campos modulados de los 5 planes
de tratamiento VMAT de diferentes tamafios de campo resultante. Calcular Fyeiector
permite analizar las respuestas de las camaras de ionizacion en campos
compuestos dinamicos con una geometria SAD=100 cm, en virtud de que las dosis
en el detector y en agua son calculadas en las mismas condiciones, de tal forma
que los resultados son comparables y su cociente indica diferencias en la respuesta
del detector con respecto a la del agua.

5.1.13 Comparacién de la respuesta de las cAmaras en el caso dinamico y en el
caso estético

Adicional al calculo de Fy.¢ector Para los campos modulados con técnica VMAT, este

factor fue calculado para campos estaticos del mismo tamafio que los campos
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Fgetector(modulado)

detector (€statico)

cercania o lejania con la unidad, para aportar informacion sobre la diferencia en la

VMAT resultantes. Con ello, se realiz6 el cociente

para analizar su

respuesta de las camaras de ionizacion simuladas en este trabajo al utilizar campos

modulados y campos estaticos.

5.2 Resultados

5.2.1 Simulacion de las geometrias (maniquies y camaras de ionizacién)

La geometria de los maniquies cubico y cilindrico simulados se visualiza en las
Figuras 26 y 27. Estas imagenes son resultado de la ejecucion de los codigos de
simulacién del Anexo 1y visualizandolo con el comando egs_view en la terminal de

comandos de la computadora.

Maniqui cubico

/ de agua simulado

Camara de
ionizacion
! Semiflex PTW
31010

vastago electrodo central
(aluminio)

pared de la
camara (PMMA
y grafito)

volumen
sensible de aire

Figura 26. Simulacion computarizada del maniqui cubico de 30 cm y de la cdmara de ionizacion
Semiflex PTW 31010 (contenida dentro del maniqui). También se muestra una vista transversa de
esta cdmara en donde es posible observar su estructura, componentes y materiales.
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Las camaras de ionizacion PTW Semiflex 31010 y PTW PinPoint 31016 simuladas
se muestran contenidas en estos maniquies, en donde se presenta ademas una
vista transversal en donde se puede observar los elementos y composicion de cada

una.

Maniqui cilindrico
de agua simulado

Camara de
ionizacion
PinPoint PTW
31010

vastago electrodo central
(aluminio)

pared de la
camara (PMMA
y grafito)

volumen sensible
de aire

Figura 27. Simulacion computarizada del maniqui cilindrico de 20 cm de didmetro y 25 cm de altura
y de la cémara de ionizacion Semiflex PTW 31016 (contenida dentro del maniqui). También se
muestra una vista transversa de esta cdmara en donde es posible observar su estructura,
componentes y materiales.

5.2.2 Simulacion del colimador multihojas de alta definicion HD120MLC

En la Figura 28 se muestran los cortes transversales de la simulacion del colimador
multihojas de alta definicion Varian HD120 MLC. En (A) se muestra un corte en el
plano X-Y perpendicular al eje central en donde se observa una secuencia de
apertura de las hojas que da como resultado uno de los campos utilizados para la
validacion del colimador que genera el campo modulado que se muestra en la
Figura 20. En (B) se presenta un corte en el plano X-Z que muestra los extremos
redondeados de las hojas. En (C) se muestra un corte en el plano Y-Z en donde se
exhibe el acoplamiento de las hojas, de acuerdo con el disefio del fabricante, que

80



permiten su movimiento; la forma que se observa es la misma que se muestra en la

Figura 19.
(A) 10.000-6.000 -2.000 2.000 6000 10.000

10000 +——+—— b x

-6.000

-2.000

2,000

6.000

10.000

y
( 1.800, -8.300)
N2C - CNRO 1 20vars. egs4inp 07/26/2021
( ) -10.000-6.000 -2.000 2.000 6.000 10.000 -10.000-6.000 -2.000 2.000 6.000 10.000
47490 + 1 47.490 ¥
48.266 48.266
49.041 49.041
49817 49817
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51.368 51.368
52.143 52.143
52.919 52.919
53.694 53.694
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L 4
z

(1.900,48.642) (-4.900, 49.026)

NRC - CNRB 1 20var3.egsdinp 0772612021 NRC - CNR 120var3.egsdinp 0712612021

Figura 28. Cortes transversales de la simulacidn del colimador multihojas de alta definicion Varian
HD120 MLC. (A) muestra una configuracion de apertura de las hojas, (B) muestra un corte en
donde se observan los extremos redondeados de las hojas y (C) presenta la visualizacion del
acoplamiento entre las hojas que permite su movimiento.

La validacion de la simulacién de este colimador dio como resultado los archivos de
espacio fase justo después de éste, de los campos modulados representados en
las Figuras 18 y 19. La informaciéon de estos archivos fueron representados
graficamente en una distribucién de particulas (fotones) en el plano X-Y por medio
de la aplicacion BEAMDP (Ma & Rogers, 2005), dando como resultado lo que se
muestra en las Figuras 29 y 30, en donde se muestra una comparacion entre el

campo diseiiado y el campo resultante.
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Proyectado al isocentro
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Figura 29. Distribucion de fotones en el plano X-Y (derecha) del espacio fase generado al realizar
simulacion de un campo modulado con bandas de intensidades alternadas (diagrama de la
izquierda).
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Figura 30. Distribucion de fotones en el plano X-Y como resultado del espacio fase generado al
realizar la simulacion del campo modulado con la forma que se muestra en el diagrama de la
derecha.
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Figura 31. Fluencia de fotones del perfil en la direccion Y (marcado con una linea roja) del espacio
fase que consiste en bandas con 100% y 50% de fluencia de manera alternada.

Asimismo, en la Figura 31 se muestra un perfil de fluencia en la direccion Y,
correspondiente a la linea roja en la gréfica del espacio fase de la derecha, en donde
es posible observar la modulacion alternada 100% y 40 %, comprobando que el

calculo computacional logra simular campos modulados.

5.2.3 Generacién de espacios fase de diferentes tamafios

Los archivos de espacio fase producidos tienen una extensiéon .egsphspl y, como
se menciono se generaron de tal forma que tuvieran como minimo 5 millones de
fotones por centimetro cuadrado. En la Tabla 4 se presenta el nUmero de historias
simuladas para obtener los espacios fase de cada tamafio de campo, el nUmero de
fotones contenidos en cada archivo resultante, asi como el nUmero de fotones por
cm? para cada campo. La informacion sobre el nimero de fotones en cada archivo
fue obtenida con BEAMDP.
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Tabla 4. Numero de historias simuladas para la generacion de los espacios fase de cada tamafio de
campo, numero de fotones contenidos en cada archivo del espacio fase y numero de fotones por
cada centimetro cuadrado.

Tamafo de Numero de Numero de Historias Energia

campo fotones en el | fotones por simuladas maxima
(cm?) archivo cm? (MeV)
1x1 5.86x10° 5.86x10° 1.5 x10%0 6.185
2x2 1.49x108 37.40 x10° 6.0 x10%° 6.249
3x3 5.49 x108 61.04 x10° 1.4 x10% 6.293
4x4 1.43x108 8.99x10° 2.0 x10% 6.310
6 X6 3.36x108 9.34x106 2.0 x10% 6.278
10x 10 5.72x108 5.72x108 1.5 x10%? 6.269

5.2.3.1 Validacion de los campos

Las graficas de porcentaje de dosis en profundidad (PDD) y perfiles fuera del eje
central (OAR) como resultado del uso de los archivos de espacio fase resultantes
como fuentes de radiacion simuladas, se muestran en las Figuras de la 32 a la 37.
Estos OARs y PDDs fueron comparados con mediciones experimentales realizadas
con un acelerador lineal TrueBeam en las mismas condiciones y geometria de

calculo; en cada grafica se muestra la desviacion § punto a punto.
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Figura 32. Perfil del campo de 2 x 2 cm? obtenidos con el campo simulado y con las mediciones
experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam, asi como la desviacion punto a punto.

85



120 - Perfil - Campo 3cm x 3 cm
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Figura 33. Perfil del campo de 3 x 3 cm? obtenidos con el campo simulado y con las mediciones
experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam, asi como la desviacion punto a punto.
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Figura 34. Perfil del campo de 10 x 10 cm? obtenidos con el campo simulado y con las mediciones
experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam, asi como la desviacion punto a
punto.
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PDD - Campo 2cm X 2 cm
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Figura 35. Porcentaje de dosis en profundidad del campo de 2 x 2 cm? del campo simulado y de
mediciones experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam. En la parte superior se
muestra la desviacion punto a punto.
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Figura 36. Porcentaje de dosis en profundidad del campo de 3 x 3 cm? del campo simulado y de

mediciones experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam. En la parte superior se
muestra la desviacion punto a punto.
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Figura 37. Porcentaje de dosis en profundidad del campo de 10 x 10 cm? del campo simulado y de
mediciones experimentales realizadas con el acelerador lineal TrueBeam. En la parte superior se
muestra la desviacion punto a punto.

De acuerdo con los criterios de aceptacion para la comparacion de calculos y
medidas de dosis (considerando las medidas como referencia) propuestos por
Venselaar y la AAPM TG 53, cuyas tolerancias para § semuestran en las Tablas 2

y 3, en las zonas de alta dosis y bajo gradiente de los PDD y OAR mostrados en las
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gréficas anteriores, que corresponden a la regidén antes de la caida de dosis en el
caso de los OAR y la regidon después de alcanzar el maximo de dosis en el caso de
las PDD, la desviacion § no supera el 2 %, excepto para dos § del perfil de 3 x 3
cm?. En el caso de la regién de alto gradiente, es decir, la regién de penumbra en
el caso de los OAR, solo hay § mayor que 10 % en el perfil del campo de 10 x 10
cm? y existen cuatro § mayores que 10 % para el perfil del campo de 2 x 2 cm?; por
su parte, la region de acumulacién en el caso de las PDD, en cada caso solo hay

un punto que excede el 20 %.

Si bien hay algunos calculos de 6 punto a punto que superan la tolerancia
considerada, dependiendo de la region del haz, el TRS 430 también menciona que,
aungque se puede asignar una tolerancia dada a comparaciones de valores de
puntos individuales, la decision de aceptabilidad general no se basa en el
cumplimiento estricto de la tolerancia en cada punto; mas bien, las decisiones se
basan en limites de confianza u otros criterios similares, por ejemplo, algunos
puntos pueden no cumplir con una tolerancia del 2 %, pero esto puede ser aceptable

si el 95 % de los puntos se encuentran dentro del 2 %.

En las distribuciones PDD en todos los casos se tiene una muestra de 58 puntos,
de esta forma, se tienen un cumplimiento de las tolerancias presentadas en las
Tablas 2y 3 en el 98.3 %, 96.5 % y 98.3 % de los puntos para los campos de 2 x 2
cm?, 3 x 3 cm?y 10 x 10 cm?, respectivamente. En los perfiles fuera del eje central
se cumplen las tolerancias en el 87.5 %, 92.5 % y 92.8 % de los puntos de los
campos de 2 x 2 cm? (muestra de 32 puntos), 3 x 3 cm? (muestra de 40 puntos) y
10 x 10 cm? (muestra de 56 puntos), respectivamente Por tanto, considerando la
cantidad de puntos analizados y que las § que superan la tolerancia estan en su
mayoria en los perfiles de los campos cuadrados de 2 cm y 3 cm, los cuales estan
cerca del limite de campo pequefio, las gréficas entre los perfiles fuera del eje
central y PDD calculados y medidos son consistentes y permiten la validacién de

los archivos de espacios fase de estos campos.

La siguiente parte de la validacion de estos espacios fase consistié en el célculo de

los factores de campo para los tamafios de campo de 2 x 2 cm?. Los resultados
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obtenidos se muestran en la Tabla 5, en donde también se muestran los factores de
campo promediados de diversas mediciones por Dufreneix y colaboradores
(Dufreneix et al., 2021) y la diferencia porcentual entre estos valores. De acuerdo
con los intervalos de incertidumbre que se obtuvieron y los que se reportan en el

articulo, éstas se intersecan.

Este resultado, aunado a los resultados de la validacién mediante las distribuciones
de dosis OAR y PDD permiten asegurar que estos archivos de espacio fase simulan
de una forma realista los campos clinicos que representan.

Tabla 5. Factores de campo obtenidos para los tamafios de campo de 2 x 2 cm? y 3 x 3 cm?, y su

comparacion con valores experimentales provisto por Dufreneix y colaboradores (Dufreneix et al.,
2021).

Tamarfo de Factor de campo Factor de campo Diferencia
campo calculado experimental
2 x2cm? 0.803 £ 0.003 0.794 + 0.007 1.1 %
3x3cm? 0.845 + 0.003 0.836 + 0.006 1.1%

5.2.4 Validacion de la simulaciéon de las camaras de ionizaciéon

La forma de validar que las simulaciones de las camaras de ionizacion utilizadas
(PTW Semiflex 31010 y PTW Pinpoint 3D 31016) tienen un comportamiento
aproximado con las camaras de ionizacion reales fue por medio del factor de
correccion estatico definido por el TRS 483 como se muestra en la Ec. 31. En la
Tabla 6 se presenta el calculo de estos factores para los campos de 2 x 2 cm?y 3 X
3 cm? para cada camara; asimismo, se muestran los valores reportados por el TRS
483 para estas camaras de ionizacién en los tamafios de campo mencionados y se

muestra la diferencia porcentual entre cada uno de los valores.
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Tabla 6. Factores de correccidn estdticos calculados para los tamafios de campo de 2 x2 cm?y 3 x 3
cm? para las cdmaras de ionizacién simuladas (PTW Semiflex 31010 y PTW PinPoint 3D 31016) y su
comparacion con los valores reportados por el TRS 483 para estos campos y detectores.

Tamanfo Factor Factor Diferencia Factor Factor Diferencia
del campo calculado reportado calculado reportado
PTW 31010 | en TRS 483 PTW 31016 en TRS
483
2x2cm? 1.022 + 1.008+ 1.3% 0.999 + 1.004+ 0.4%
0.003(0.29%) 0.007 0.003(0.30%) 0.004
3x3cm? 1.006 £ 1.001+ 0.4% 0.996 + 1.001+ 0.5%
0.005(0.50%) 0.004 0.003(0.30%) 0.004

5.2.5 Creacion de los planes de tratamiento con la técnica VMAT

Como se menciond previamente, se crearon cinco planes de tratamiento con la
técnica VMAT, con un arco completo, para tratar la lesion y protegiendo al érgano
de riesgo simulados. En la Figura 38 se muestra la distribucion de dosis (en los tres
cortes) calculada por el sistema de planificacion de tratamiento Eclipse 16.0, con el
algoritmo Acuros® XB, para el plan de tratamiento con el tamafio de campo

resultante més grande.

En la Figura 39 se muestran las formas de las curvas de isodosis en el plano del
isocentro para cada uno de los campos resultantes de los planes de tratamientos
creados. Los planes de tratamiento estan numerados del mas pequefio al mas

grande. Las imagenes no estan a la misma escala.

Asimismo, para cada uno de estos campos resultantes se obtuvieron las
distribuciones de dosis fuera del eje central en las direcciones X e Y para ajustarles
la funcion pico y de esta forma obtener las semi-anchuras (FWHMy y FWHMy)

correspondientes para estimar el lado del campo cuadrado equivalente.
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— campo 1

-5 9 H
Distancia [em)
Punto de inicio (625, -011, 047)  Pasos de muestra: 561 Dosis méx: 2082 Gy
fem}:
Cada paso [am):

PEFERENCIA - No sprobado - Fonta) - FANTOMA LT Putodefin (779,011, -047) 003

fom}:

[Jocutar perfiles de campo.

Figura 38. Distribucion de dosis calculada por el sistema de planificacion de tratamiento Eclipse

16.0, con el algoritmo Acuros, para el campo resultante del plan de tratamiento con el campo

resultante de mayor tamafo. La linea roja representa la posicion del perfil de dosis que se muestra

en la subfigura superior derecha.

(A)

Plan

(©)

Plan

Figura 39. Curvas de isodosis de cada plan de tratamiento realizado.
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En las Figuras 40 a la 44 se muestran las gréficas de ambos perfiles (X e Y) de cada

campo resultante de los planes de tratamiento, asi como las funciones ajustadas

(gaussiana y sigmoidal doble asimétrica, segun fue el caso). Asimismo, los

parametros de ajuste de la funcién (Ec. 35y 36): offset (y,), centro (x.) semianchura

de cada funcion, se muestran en la Tabla 7 para cada perfil, asi como el coeficiente

R2. Como se observa en la Tabla 7, los coeficientes R? son mayores a 0.98, lo que

indica una buena concordancia de los perfiles de distribucion de dosis con las

funciones ajustadas.

Tabla 7. Pardmetros offset (y,), centro (x.) y semianchura de la funciones gaussiana y sigmoidal
doble asimétrica, segun el caso, ajustadas a cada perfil de los campos resultantes y el coeficiente
R? del ajuste.

Plan | Eje Tipo de Offset (y,) Centro (x.) FWHM R?
funcion

Plan X Gaussiana 11.774+0.203 | -0.022+0.005 | 1.786+0.011 | 0.991

1 Y Sigmoidal doble | -1.565+0.106 | -0.034+0.001 | 1.689+0.003 | 0.999
asimétrica

Plan X Gaussiana 24.844+0.285 | 0.061+0.007 | 2.509+0.018 | 0.989

2 Y Sigmoidal doble | 2.124+0.173 | 0.015+0.002 | 2.128+0.004 | 0.999
asimeétrica

Plan X Gaussiana 24.904+0.228 | -0.099+0.007 | 3.132+0.018 | 0.991

3 Y Sigmoidal doble | 2.085+0.003 | -0.038+0.001 | 2.585+0.003 | 0.999
asimétrica

Plan X Sigmoidal doble | 45.108+0.278 | 0.047+0.006 | 4.674+0.005 | 0.991
4 asimétrica

Y Sigmoidal doble | 5.824+0.183 | 0.047+0.002 | 5.102+0.005 | 0.998
asimétrica

Plan X Sigmoidal doble | 29.311+0.276 | 9.526+0.011 | 9.199+0.028 | 0.998
5 asimeétrica

Y Sigmoidal doble | 7.645+0.157 | -0.025+0.002 | 6.894+0.005 | 0.996
asimeétrica
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Figura 40. Perfiles de distribucion de dosis fuera del eje central, en las direcciones X e Y, del plan 1

(puntos azules) y el ajuste gaussiano correspondiente (linea roja).
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Figura 41. Perfiles de distribucion de dosis fuera del eje central, en las direcciones X e Y, del plan 2
(puntos azules) y el ajuste gaussiano correspondiente (linea roja).

97



+ PerfilX -plan 3

120 p—— Ajuste
100 4
£
u
w80 4
(=]
=
L1k}
=
@ &0
L]
[
14}
e
S 40
o
20
T T T T T T T 1
=] £ 4 -2 0 2 4 [ 8

Distancia al centro (cm}

»  Perfil Y -plan 3

——Ajuste
120 A
100 4
3
= &0
(=]
=
[k
= 60
L]
&
[
T a4
o
(=]
B 5
o d
T T T T T T T T T
4 3 2 4 0 1 2 3 4

Distancia al centro (cm}

Figura 42. Perfiles de distribucion de dosis fuera del eje central, en las direcciones X e Y, del plan 3
(puntos azules) y el ajuste gaussiano correspondiente (linea roja).
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Figura 43. Perfiles de distribucion de dosis fuera del eje central, en las direcciones X e Y, del plan 4
(puntos azules) y el ajuste gaussiano correspondiente (linea roja).
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Figura 44. Perfiles de distribucion de dosis fuera del eje central, en las direcciones X e Y, del plan 5
(puntos azules) y el ajuste gaussiano correspondiente (linea roja).

Considerando que los ajustes gaussianos presentan una buena aproximacion de
las distribuciones de dosis de los planes de tratamiento, se tomoé el valor del ancho
de la funcién gaussiana para determinar las semi-anchuras FWHMy y FWHM, de
cada campo resultante de los planes de tratamiento. En la Tabla 8 se muestran los
valores de FWHMy y FWHM, para cada plan y el célculo del tamafio del campo
cuadrado equivalente obtenidos de las Ec. 38 y 39, segun corresponde, y en vista
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de que el valor A/B gueda dentro del intervalo [0.7,1.4] para los tres campos mas

pequefios.

Tabla 8. Valores de FWHMy y FWHMy de los campos resultantes de cada plan de tratamiento,
obtenidos con el ancho de la funcion gaussiana ajustada en cada caso; y el tamaio del lado del
campo cuadrado equivalente.

Plan FWHMy (cm) | FWHMy (cm) A/B S (cm)
Plan 1 1.786 + 0.011 | 1.689 + 0.003 0.946 1.737+0.006
Plan 2 2.509 +0.018 | 2.128 £ 0.004 0.848 2.311+0.008
Plan 3 3.132 £ 0.018 | 2.585 = 0.036 0.825 2.845+0.008
Plan 4 4.674 £0.016 | 5.102 = 0.005 - 4.877+0.014
Plan 5 9.199 £ 0.028 | 6.894 = 0.005 - 7.881+0.063

5.2.6 Simulacion de campos compuestos y dinamicos

Los puntos de control determinan el movimiento del brazo del acelerador durante el
tratamiento. Debido a que esta informacion es la que caracteriza al plan, es
necesario especificarla en el codigo fuente del archivo de la simulacién. En este
caso, cada uno de los cinco planes de tratamiento VMAT con arco completo esta

conformado por 178 puntos de control.

Para la implementacion de la simulacion de los planes de tratamiento, los puntos de
control deben ser especificados brindando informacién de 8 pardmetros ordenados

de forma secuencial:

* Los primeros 3 son las coordenadas del isocentro. En las simulaciones

realizadas éste se encuentra en el origen de coordenadas (0,0,0).

» El siguiente valor es la distancia fuente-isocentro. En este caso, la fuente de
radiacion corresponde al haz que sale inmediatamente después de colimador
MLC simulado por medio de BEAMnrc. En todos los casos, esta fuente se

encuentra a 45.53 cm del isocentro.
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* Las siguientes tres coordenadas corresponden a la rotacion del brazo del

acelerador y del colimador.

» El dltimo valor es el indice de unidad monitor para ese punto de control en

particular, que corresponde al peso correspondiente de dicho punto.

En la Figura 45 se muestra un ejemplo de los primeros 20 puntos de control que se
especificaron en una de las simulaciones con campos dindmicos (planes de
tratamiento con técnica VMAT), en donde se aprecia la especificacion de los

paradmetros mencionados anteriormente.

control point 1 = 0 0 0 45.53 90 51 225 0

control point 2 = 0 0 0 45.53 %0 5z2.02 225 0.0026
control point 3 = 0 0 0 45.53 90 94.05 225 0.0078
control point 4 = 0 0 0 45.53 90 S%6.09 225 0.013001
control point 5 = 0 0 0 45.53 90 98.12 225 0.018201
control point 6 = 0 0 0 45.53 90 100.15 225 0.023401
control point 7 = 0 0 0 45.53 %0 102.1% 225 0.028642
control point 8 = 0 0 0 45.53 %0 104.22 225 0.033882
control point 9 = 0 0 0 45.53 90 10e.26 225 0.039123
control point 10 = 0 0 0 45.53 90 108.29% 225 0.044363
control point 11 = 0 0 0 45.53 90 110.32 225 0.049335
control point 12 = 0 0 0 45.53 90 112.36 225 0.054261
control point 13 = 0 0 0 45.53 90 114.3% 225 0.059187
control point 14 = 0 0 0 45.53 90 1l1e.43 225 0.064112
control point 15 = 0 0 0 45.53 90 115.4e 225 0.06%304
control point le = 0 0 0 45.53 90 120.4% 225 0.074455
control point 17 = 0 0 0 45.53 90 122.53 225 0.075%687
control point 18 = 0 0 0 45.53 90 124.56 225 0.08487%
control point 15 = 0 0 0 45.53 90 126.6 225 0.090548
control point 20 = 0 0 0 45.53 %0 128.63 225 0.09%¢6218

Figura 45. Primeros 20 puntos de control de una de las simulaciones con campos dindmicos. Los
primeros tres corresponden a las coordenadas del isocentro, sequidos por la distancia fuente-
isocentro, rotacion del brazo del acelerador, rotacion del colimador y el indice de unidad monitor.

5.2.7 Caélculos de dosis absorbida para analizar la respuesta de las camaras de
ionizacion

Debido a que la respuesta de las camaras de ionizacion fue analizada de acuerdo
con el factor F .tect0r €Mpleado por Scott y colaboradores (Scott et al., 2012), se
realizo el calculo de dosis absorbida en el volumen sensible de las camaras de

ionizacion simuladas para campos modulados con la técnica VMAT y en un voxel
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de agua de un tamafio similar a la del volumen sensible de dichas cAmaras, en las

mismas condiciones, para obtener la dosis absorbida en agua en las mismas

condiciones de célculo. Los valores obtenidos de estos céalculos para la camara de
ionizacion PTW Semiflex 31010 y PTW PinPoint 31016 se muestran en las Tablas

9 y 10, respectivamente, junto con el factor F,.;.c1or determinado a partir de estos

calculos de dosis absorbida.

Tabla 9. Cdlculo de dosis absorbida en agua y en el volumen sensible de la cdmara de ionizacion
PTW Semiflex 31010 y la obtencidn del factor Fyetector-

Lado del cuadrado | Dosis en el detector Dosis en agua por F getector
equivalente (cm) por historia primaria historia primaria
(Gy) (Gy)
1.54 2.36x10°+ 0.58% 3.50 x10%+ 0.38% 1.110 £ 0.010
2.05 2.42 x103+ 0.52% 3.52 x103+ 0.36% 1.105 £ 0.015
2.50 8.05x10+ 0.42% 8.46 x10+ 0.49% 1.113 + 0.007
498 6.24 x10*+ 0.62% 8.29 x10+ 0.41% 1.096 + 0.010
8.85 8.12 x10'%+ 1.02% 1.11 x10%+ 2.29% 1.040 £0.034

Tabla 10. Cdlculo de dosis absorbida en agua y en el volumen sensible de la cdmara de ionizacion
PTW PinPoint 31016 y la obtencion del factor Fietector-

Lado del cuadrado | Dosis en el detector Dosis en agua por F getector
equivalente (cm) por historia primaria historia primaria
(Gy) (Gy)
1.54 2.10x103+ 0.88% 2.31x10%%+ 0.44% 1.098 £ 0.011
2.05 2.10x10**+ 0.52% 2.2 x10™+ 0.43% 1.105 = 0.007
2.50 5.45x10**+ 0.96% 5.526 x10+ 0.48% 1.038 £ 0.011
4.98 4.80 x10%+ 0.41% 5.49 x10%+ 0.43% 1.144 + 0.007
8.85 6.69 x10'°+ 1.16% 7.65 x107%%+ 2.02% 1.084 = 0.027

Adicionalmente, los valores de F,;.:.ctor Calculados fueron normalizados al valor de

este factor obtenido para el tamafio de campo mas grande (S = 8.85) con la finalidad
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de determinar la diferencia de Fyqiector CON €l tamafio de campo, tomando como
campo de referencia el de mayor tamafio. Esta normalizacion, dada por el factor
Frormatizado S€ Muestra en las Tablas 11 y 12 para la cAmara de ionizacion Semiflex
y PinPoint, respectivamente. Para el caso de la camara Semiflex, se observa una
disminucién en el valor de F,,ormaiizado CONfOrme incrementa el tamafio de campo.
En el caso de la camara PinPoint, como era de esperarse dados los resultados de
Fietector,» S€ tiene que, para los dos campos mas pequefios, Fpormatizado €S MUY
cercano a la unidad, mientras que en los tamafios de campo de 2.50 cm y 4.98 cm
la diferencia es méas grande, el primero teniendo diferencia menor en la respuesta
(agua-detector) de la cAmara comparado con el campo de referencia, y el segundo
muestra una diferencia en la respuesta mas grande que el campo de referencia e

incluso que los campos mas pequefios.

Tabla 11. Valores de Fiptector Y Frormatizado PAra la cdmara de ionizacion PTW Semiflex 31010.

Lado del cuadrado F getector F ormalizado
equivalente (cm)
1.54 1.110 £ 0.010 1.067 + 0.036
2.05 1.105 + 0.015 1.062 + 0.037
2.50 1.113 + 0.007 1.070 £ 0.036
4.98 1.096 + 0.010 1.054 + 0.036

Tabla 12. Valores de Fietector Y Frormatizado PAra la cdmara de ionizacion PTW PinPoint 31016.

Lado del cuadrado F getector Frormalizado
equivalente (cm)
1.54 1.098 + 0.011 1.013 + 0.027
2.05 1.105 + 0.007 1.019 + 0.026
2.50 1.038 £0.011 0.957 + 0.026
4.98 1.144 + 0.007 1.055 + 0.027
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6 Discusion

Como se observa en las Tablas 9 y 10, asi como en las gréficas de la Figuras 42 y
43, los resultados acerca de la comparacion de la respuesta de las camaras de
ionizacién semiflex (0.125 cc) y pinpoint (0.016 cc) con el factor F ,tect0r iNdican que
para el caso de la camara semiflex existe un aumento en la diferencia de dosis
calculada agua-detector conforme disminuye el tamafio de campo resultante;
mientras que para la camara pinpoint no se observa un comportamiento definido,
pero si se considera el intervalo de la incertidumbre de Fy.iector (ObServar las barras
de error de la Figura 43) se encuentra que para los tamafos de campo 1.54 cm,
2.05 cm y 8.85 cm estos intervalos se intersecan cada uno entre si, por lo que se
podria estar hablando del mismo valor de este factor para estos casos. La diferencia
entre los resultados de la respuesta de estos detectores puede deberse a la

diferencia significativa en su tamafo.

El cédigo de practica TRS-483 ha permitido establecer un factor de correccion de

fclin,fmsr

Sa“da’ chlin,Qmsr

, para la dosimetria de campos pequefios (estaticos) que corrige

por la diferencia en la respuesta del detector entre el campo de referencia especifico
de la maquina (f,,s) Y €l campo clinico de interés. Sin embargo, alin no se cuenta
con la suficiente informacion para poder establecer un factor de correccion similar
gue permita corregir el factor de campo en el caso de los campos compuestos y

dinamicos, como los utilizados en la radioterapia de arco volumétrico.

En los campos compuestos y dinamicos, el problema no consiste solamente en
analizar la diferencia en la respuesta de las camaras de ionizacién por la
discrepancia en los tamafios de campo, como se realiza para los campos pequefios
estaticos en donde se toma como referencia al campo f,,, para analizar esta
diferencia en la respuesta de los detectores, la cual se debe principalmente en la
diferencia de densidad entre agua y el detector. La complejidad de la dosimetria en
el caso dinAmico se debe a que en este tipo de campos también influye las
diferencias en la modulacion que es requerida para lograr los objetivos de los planes
de tratamiento mientras se mantienen las restricciones para disminuir la cantidad de

radiacion impartida a los érganos de riesgo. Incluso el significado del factor de salida
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Qf ctinfmsr (Ec. 37) para este tipo de campos es diferente ya que, al representar la

QclinQmsr

diferencia de dosis en agua entre el campo de referencia y el campo clinico, en los
campos dinamicos la diferencia podria radicar en tener simplemente una mayor
cantidad de dosis debido a las diferencias en la modulacion entre el plan de
referencia y el plan clinico; por lo anterior, el factor de correccion de salida en estos
casos no variara tanto por la respuesta de la camara de ionizacion sino por las
diferencias en los planes de tratamiento. Por ello, es importante tomar en cuenta la
modulacion del campo como un factor que afecta la determinacion de un factor de

correcciéon de salida.

Si bien las simulaciones para cada plan de tratamiento, de cada camara de
ionizacién analizada, tienen condiciones similares en cuanto al tipo y ubicacién del
PTV y del OAR, la modulacion entre un plan y otro no seran necesariamente
similares o comparables, ya que el sistema de planificacion de tratamiento (que fue
utilizado para crear los planes empleados) realiza el calculo, como se mencion6
anteriormente, de acuerdo con los objetivos indicados por el usuario y un pequefio
cambio en la geometria (como lo es cambiar el tamafio de la lesion) puede modificar
la optimizacién del plan de tratamiento y, con ello, modificar la manera en que se
realiza la modulacion, comparado con los otros planes. Lo que podria ser similar
entre los planes para diferentes tamafos de lesion es la distribucion de dosis
lograda.

Sin embargo, de acuerdo con lo mencionado por Alfonso (Alfonso et al., 2008), lo
que se espera en los campos resultantes (campos compuestos) de los planes
dinamicos es que los campos compuestos grandes tengan un comportamiento
dosimétrico similar a un campo estatico de igual tamafo, bajo la condicién de que
la adicion y la coincidencia geométrica de campos que componen al campo
resultante compense la pérdida de equilibrio de particulas cargadas en las
penumbras de campos individuales. Esta consideracion no sera posible tomarla
para campos compuestos mas pequefios debido que los propios campos
resultantes no cumplirdn con la condicion de equilibrio lateral de particula cargada,

de ahi la importancia de poder estudiar también este caso.
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Si analizamos los pardmetros que intervienen en factor F,,,rmatizado, t€N€MOS que:

(Dagua)s/ (Ddetector)s
(Dagua)ref/ (Ddetector)ref

Fnormalizado -

donde (Dgguq)s Y (Daetector)s SON las dosis calculadas en agua y en el detector para
un tamaio de campo S, respectivamente, Y (Dggua)rer Y (Daetector)rer SON las dosis

calculadas en agua y en el detector para un tamafio de campo de referencia, en

este caso de 8.85 cm. Esta es una expresion muy similar a la del factor de correccién

de salida estatico, kfc””'fm”, definido en el TRS-483 (Ec. 31) que corrige por la

chin, Qmsr

diferencia entre el tamafio de campo f,, Y el campo clinico.

De esta forma, lo que podria indicarnos el valor de F,,,;malizado €S UN factor de
correccion de salida que corrige por la diferencia en la respuesta de la camara de
ionizacién entre un campo dindmico de referencia que es caracteristico para cierto
tipo de lesién (PTV) y érgano (u 6rganos) de riesgo (OAR) para los campos grandes,
algo similar a lo que Alfonso define en su formalismo como campo de referencia
especifico del plan clase, con un campo clinico de diferente tamafio con PTV y
OARs similares (campo clinico de interés). Este factor puede contribuir con la

informacion que se tiene acerca del comportamiento de los campos dindmicos.

Para el caso de los campos resultantes mas pequefios, no necesariamente es
posible considerar un factor de correccion similar al mencionado anteriormente, ya
que en el régimen de campos pequefos es necesario considerar los factores de
perturbacion de volumen y densidad, que son los mas importantes para este tipo de

campos.

Adicionalmente a la comparacién entre un plan dindmico de referencia con otros
campos similares, es conveniente comparar el factor Fgiiector €Ntre campos
dindmicos y campos estaticos para evaluar la diferencia en la respuesta de las
camaras entre ambos tipos de campos, dando informacién acerca de la influencia

de la modulacion en la respuesta de estos detectores.
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En conjunto, la comparacion de la respuesta de las cAmaras de ionizacion (a) con
respecto a la diferencia entre campos modulados de diferentes tamafos y (b) con

respecto al tipo de campo (estatico y modulado), puede contribuir a la determinacién

k fclin,fmsr

de un factor de correccion de salida, similar al 0w
clln,Qmsr

del caso de campo pequefio

estatico, lo que permitiria llevar a cabo una dosimetria de mayor precision y, a su
vez, garantizar un mejor control de calidad en las maquinas de tratamiento que

entregan este tipo de campos y en la administracion de tratamiento a los pacientes.
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= Conclusiones

En este trabajo se realiz6 con éxito la simulacion de campos compuestos y
dindmicos utilizados en la radioterapia de arco volumétrico (VMAT) y con ello
evaluar la respuesta de dos camaras de ionizacion: una semiflexible de 0.125 cc y
una pinpoint de 0.016 cc.

La confiabilidad de los resultados obtenidos de estas simulaciones se basa en la
correcta validacion de los elementos utilizados en dichas simulaciones: fuentes de
radiacion utilizadas (espacios fase), modelo del colimador multihojas de alta

definicion y camaras de ionizacion.

Asimismo, se presenta una propuesta para la obtencién del tamafio de campo
cuadrado equivalente: tomar los perfiles de distribucién del haz lateral en ambas
direcciones (X e Y) y considerar la regién en la que es posible ajustar una funcién
gaussiana, de tal forma que la semi-anchura del perfil (FWHM) es el ancho del ajuste
gaussiano. Una vez obtenidas las FWHM en cada direccion, se obtiene el tamafio
de campo cuadrado equivalente, dependiendo si el campo es (a) grande, caso para
el cual se utiliza la expresion S=4A/P o (b) si es mas pequefio, en donde el tamafio

de campo cuadrado equivalente corresponde a la media geométrica.

En el estudio de la respuesta de las cAmaras de ionizacion con el factor Fyetectors 10
que se observa es que, para el caso de la camara de ionizacion semiflex, a un menor
tamafio de campo la diferencia en la dosis calculada agua-detector es mas grande,
por lo que la respuesta difiere mas en estos tamafios de campo. Los resultados para
la cAmara de ionizacion pinpoint no indican un comportamiento determinado, pero
se encontr6 que los dos campos mas pequefios y el campo mas grande
corresponden a un mismo valor de F,..ctor @l considerar los intervalos de

incertidumbre.

Adicionalmente, el factor F,,,,-maiizado PErMite analizar la diferencia en la respuesta
del detector entre un tamafo de campo resultante que se escoge como referencia,
en este caso el campo resultante tiene un tamafo de campo equivalente de 8.85
cm, y un campo resultante de un tamafio menor, razonamiento analogo al

109



presentado en el TRS-483 para obtener el factor de correccion de salida. En este
caso, también es importante conocer la diferencia en la respuesta de las camaras
entre campos dinamicos y campos estaticos para tener informacion suficiente
acerca de los parametros que hay que considerar para poder determinar un factor
de correccién apropiado para el caso de campos dinamicos, como los utilizados en

radioterapia con técnica VMAT.

En conjunto, la comparacion de la respuesta de las cAmaras de ionizacion (a) con
respecto a la diferencia entre campos modulados de diferentes tamafos y (b) con
respecto al tipo de campo (estatico y modulado), puede contribuir a la determinacion
de un factor de correccion de salida que permita llevar a cabo una dosimetria con

camara de ionizacidon de mayor precision en campos compuestos y dinamicos.
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8 Anexo1

8.1 Archivos de entrada de las simulaciones de las camaras de

ionizacion

8.1.1 Camara de ionizacion PTW Semiflex 31010

G
###CAMARA DE IONIZACION SEMIFLEX PTW 31010
G

:start geometry definition:

:start geometry:
name = chamber tip
library = egs spheres
midpoint = 0.105 0 O
radii = 0.055 0.275 0.290 0.345
:start media input:

media = aluminio aire grafitol82 PMMA

set medium = 0 O

set medium =

set medium =

set medium =

:stop media input:
:stop geometry:

w N -
w N -

:start geometry:
library = egs_cones
type = EGS ConeStack
name = cuerpo PTW31010
axis = 0.16 0 0 -1 0 O
#VOLUMEN SENSIBLE
:start layer:
thickness = 0.25
top radii = 0.055 0.275 0.290 0.345

bottom radii = 0.055 0.275 0.290 0.345
media = aluminio aire grafitol82 PMMA

:stop layer:

:start layer:
thickness = 0.25
top radii = 0.075 0.275 0.290 0.345
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bottom radii = 0.075 0.275 0.290 0.345
media = aluminio aire grafitol82 PMMA
:stop layer:

#STEM

:start layer:
thickness = 2.0
top radii 0.290 0.345
bottom radii = 0.275 0.345
media = stem PMMA

:stop layer:

:stop geometry:

:start geometry:
name = planos
library = egs planes
type = EGS Xplanes
positions = -4 0.105 4
:stop geometry:

:start geometry:
name = PTW31010
library = egs_cdgeometry
base geometry = planos
set geometry = 0 cuerpo PTW31010
set geometry 1 chamber tip
:stop geometry:

simulation geometry = PTW31010
:stop geometry definition:

8.1.2 Camara de ionizaciéon PTW PinPoint 3D 31016

G
###CAMARA DE IONIZACION PINPOINT 3D PTW 31016

HAHFAARHAAAHAARAHFAARHF AR AAA A A A A AAAH
:start geometry definition:

:start geometry:
name = chamber tip
library = egs spheres
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midpoint = 0.029 0 0

radii = 0.015 0.145 0.154 0.211

:start media input:
media = aluminio aire grafito PMMA
set medium = 0 0
set medium =
set medium =
set medium =

:stop media input:

:Stop geometry:

W N =
W N =

:start geometry:
library = egs cones
type = EGS ConeStack
name = cuerpo PTW31016
axis = 0.044 0 0 -1 0 0
#VOLUMEN SENSIBLE
:start layer:
thickness = 0.16
top radii = 0.015 0.145 0.154 0.211
bottom radii = 0.015 0.145 0.154 0.211
media = aluminio aire grafito PMMA
:stop layer:

#STEM
:start layer:
thickness = 0.17
top radii = 0.154 0.211
bottom radii = 0.154 0.211
media = stem PMMA
:stop layer:

:start layer:
thickness = 0.134
top radii = 0.154 0.211
bottom radii = 0.154 0.345
media = stem PMMA
:stop layer:

:start layer:
thickness = 0.134
top radii = 0.154 0.345
bottom radii = 0.279 0.345
media = stem PMMA
:stop layer:
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:start layer:
thickness = 0.516
top radii = 0.279 0.345
bottom radii = 0.279 0.345
media = stem PMMA
:stop layer:

:Stop geometry:

:start geometry:
name = planos
library = egs planes
type = EGS Xplanes
positions = -4 0.029 4
:Stop geometry:

:start geometry:
name = PTW31016
library = egs cdgeometry
base geometry = planos
set geometry = 0 cuerpo PTW31016
set geometry = 1 chamber tip
:Sstop geometry:

simulation geometry = PTW31016
:stop geometry definition:
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