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Resumen

El presente trabajo de titulaciéon tuvo como finalidad obtener porcentajes de
dosis en profundidad (PDD), perfiles de dosis y factores de campo, para tamanos
de campo de: 0,5 x 0,5 cm?, 1 x 1 em?, 2x 2 em?, 3 x3 em?, 4 x4 cm? vy 5 x 5 em?
conocidos como “campos pequenos”’, siguiendo la metodologia y recomendaciones
del TRS-483. Las mediciones fueron realizadas en el Hospital Infantil Teleton de
Oncologia (HITO) usando un Acelerador Lineal Elekta-Synergy disparando haces
de fotones de 4 MV, 6 MV y 10 MV, un diodo Razor de la marca IBA, un diodo
Edge Detector de la marca Sun Nuclear y equipo dosimétrico IBA. Para los fac-
tores campo se obtuvieron a una distancia fuente-superficie (SSD) de 100 ¢cm con
un campo de referencia de 10 x 10 ¢m?, con ninguno de los dos diodos los factores
de campo fueron mayores a 1 lo cual es lo deseado. La geometria de los PDD es
la esperada de acuerdo al TRS-483 obteniendo una incertidumbre menor al 2%
y en algunos casos cercanos al 0%. Para los perfiles se not6 que la penumbra es
mayor para los tamanos de campo mas grandes y conforme el haz de fotones es mas
energético, la penumbra es mas ancha debido a la cantidad de fotones dispersos y
los electrones secundarios que viajan fuera del campo de tratamiento, para obtener
un alto gradiente de dosis el ancho de la penumbra deberia ser menor, de igual
forma se aprecia que existe mas planicidad en los tamanos de campo mas grandes
y ausencia de ésta para los tamafios de campo de 0,5 x 0,5 cm? y 1 x 1 em?. Se con-
cluy6 que al comparar ambos diodos no se ofrecen diferencias significativas por lo
que son perfectamente capaces de ser usados para dosimetria de campos pequenos
para validacién de radiocirugia.

Palabras clave: Campos pequenos, radiocirugia, dosimetria, porcentajes de
dosis en profundidad (PDD), perfiles de dosis, factores de campo.



Abstract

The purpose of this degree thesis was to obtain depth dose percentages (DDP),
dose profiles and field factors, for field sizes of: 0,5 x 0,5 em?, 1 x 1 em?, 2 x 2 em?,
3x3cem? 4x4cem?y b5 x5 em? known as “small fields”, following the metho-
dology and recommendations of TRS-483. The measurements were performed at
the Hospital Infantil Teletén de Oncologia (HITO) using an Elekta-Synergy Linear
Accelerator firing 4 MV, 6 MV and 10 MV photon beams, a Razor diode of the
IBA brand, an Edge Detector diode of the Sun Nuclear brand and IBA dosimetric
equipment. The field factors were obtained at a source-surface distance (SSD) of
100 cm with a reference field of 10 x 10 em? , with neither of the two diodes, the
field factors were greater than 1 which is desired. The geometry of the PDD is as
expected according to the TRS-483 obtaining an uncertainty lower than 2 % and in
some cases close to 0 %. For the profiles it was noticed that the penumbra is bigger
for the larger field sizes and as the photon beam is more energetic, the penumbra
is wider due to the amount of scattered photons and secondary electrons traveling
outside the treatment field, to achieve a high dose gradient the width of the penum-
bra should be smaller, the same way it is appreciated that there is more flatness
in the larger field sizes and absence of it for the field sizes of 0,5 x 0,5 em?, 1 x 1
em?. It was concluded that when comparing both diodes there are no significant
differences, so they are perfectly capable of being used for dosimetry of small fields
for radiosurgery validation.

Keywords: Small fields, radiosurgery, dosimetry, percent depth dose (PDD),
dose profile, Output factor.
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1. Introduccion

Existen tres modalidades principales para el tratamiento de patologias oncoldgi-
cas: quimioterapia, cirugia y radioterapia. Donde la radioterapia utiliza radiacién
ionizante y se divide en braquiterapia y teleterapia esta tltima es la mas utilizada.
Gracias a los constantes avances tecnolégicos que han ocurrido en los ltimos anos
ha sido posible el desarrollo de maquinas de tratamiento como el acelerador lineal
de uso clinico (LINAC) el cual permite brindar tratamientos con distintas técnicas
las cuales han evolucionado con el tiempo logrando actualmente generar campos
de tratamiento pequenos (< 5 cm). En anos recientes ha existido una creciente
necesidad de la implementacién de tratamientos con campos pequenos como lo es
la radiocirugia (Intracraneal y Extracraneal). Especialmente en la radiocirugia es
necesario una maxima precision, conformacién de la lesién y adaptabilidad de la
técnica al paciente y a la lesién, donde se busca una minima o nula toxicidad.

Con el propésito de disminuir las fuentes de error se debe de planificar y llevar a
cabo cdlculos y mediciones de radiacion lo cual se denomina como dosimetria en un
servicio de atencién clinica de radioterapia, con el cual se busca un éptimo control
de calidad tanto en el equipo como en los tratamientos, la dosimetria, constituye
una tarea sumamente importante de la actividad profesional del Fisico Médico. Es
fundamental la correcta comprensién de los fenémenos fisicos implicados para evi-
tar los riesgos asociados.

Para realizar una correcta dosimetria es necesario el uso de equipo y dispositivos
que detecten y principalmente que midan la dosis depositada en un material. Estos
dispositivos se les conoce como dosimetros de uso clinico. Debido a que existen
una gran variedad de dosimetros, se dificulta la eleccién para realizar una 6ptima
dosimetria en campos pequenos por lo que es indispensable una correcta revision
de protocolos internacionales de dosimetria como lo pueden ser los Task Group de
la American Association of Physicists in Medicine (AAPM) o los reportes técnicos
de la Organismo Internacional de Energia Atémica (IAEA).

1.1. Descripcion del problema

La radioterapia es un proceso donde se emplean distintos métodos y técnicas
para llevar a cabo un plan de tratamiento, en los cuales se ven involucrados distin-
tos sistemas y algoritmos por lo que es inevitable la existencia de posibles fuentes
de error.

Especialmente en la radiocirugia es necesario una maxima precision, conforma-
cién de la lesion,adaptabilidad de la técnica al paciente y a la lesion, donde se busca
una minima o nula toxicidad. [9]

Al llevar a cabo un riguroso control de calidad se puede garantizar la calidad de
los tratamientos y la seguridad de los pacientes, teniendo minimos efectos secunda-
rios o secuelas en el paciente. Asi mismo se debe asegurar que la dosis terapéutica
alcanza los valores prescritos por el radioncélogo.



Los avances en radioterapia han provocado un aumento en el uso de haces
pequenos utilizados en distintos tratamientos de radioterapia como la radiocirugia.
Estos tratamientos de radioterapia se realizan no solo con maquinas especializadas
y dedicadas como TomoTherapy, CyberKnife o Gamma Knife, sino también con
aceleradores convencionales.

En algunos centros de radioterapia se han producido accidentes debido al uso de
métodos y procedimientos recomendados en codigos de préactica para tamanos de
campos convencionales, los cuales no son aplicables a campos pequenos.

1.2. Hipodtesis

Es posible realizar una correcta dosimetria de campos pequenos para radioci-
rugia usando el detector y equipo para la adecuada calibracién. Obteniendo factores
de campo menores a uno, PDDs con un error menor al 2% y perfiles de dosis con
mayor simetria y aplanado para campos mayores a 3 X 3 em?. Permitiendo un tra-
tamiento ptimo para pacientes garantizando una apropiada administracion de la
dosis de acuerdo al reporte técnico niimero 483 de la TAEA.

1.3. Objetivos

1.3.1. Objetivo General

Obtener Porcentajes de dosis en profundidad (PDD) y perfiles de dosis en cam-
pos pequenos usando detectores tipo diodo, para la correcta entrega de la dosis
en radiocirugia estereotédctica intracraneal (SRS) usando como referencia el reporte
técnico nimero 483 de la TAEA y el Task Group 155 de la American Association
of Physicists in Medicine (AAPM).

1.3.2. Objetivos especificos

1. Comprender conceptos fisicos relacionados con la radioterapia y dosimetria
de campos pequenos, para asi conocer el motivo de su tratamiento especial.

2. Conocer y describir los dosimetros y equipamiento necesario para la realiza-
cién de la dosimetria.

3. Realizar mediciones dosimétricas con diferentes detectores para examinar y
comparar resultados con el Task Group 155 de la AAPM y el reporte técnico
483 de la IAEA, para otorgar una correcta dosis en el tratamiento de radio-
cirugia y con esto adquirir experiencia en el campo de la dosimetria.
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2. Fundamentacion tedrica

2.1. Estructura Atémica

Una forma simple de ver la estructura atomica es considerando que el niicleo esta
rodeado por una nube electrénica, como se puede ver en la Figura 1. [32]. El nicleo
estd formado a su vez, de particulas subatémicas conocidas como protones (tienen
carga positiva, pT) y neutrones (carga neutra, n°). Por otro lado, los electrones
(carga negativa, e~) viajan alrededor del niicleo atémico segin a su energia. [22]

Figura 1: Estructura Atémica [32]

Tabla 1: Propiedades fisicas de las particulas: electrén, protén y neutrén. (VEY-
RON, 2023)[32]

Nombre Simbolo Masa (kg) Carga eléctrica (e)

Electron e~ 9,1093 x 1073! -1
Protén p 1,6726 x 10727 +1
Neutrén n 1,6749 x 10727 0

2.2. Radiacién

La radiacién es flujo o corrientes de particulas microscopicas su propagacion es
por medio de ondas electromagnéticas. Estas particulas se comportan simultanea-
mente como particulas y ondas [23]. Estamos expuestos a ella en nuestra vida
cotidiana. Por ejemplo; el sol, los microondas y las radios son de las fuentes de
radiacién méas conocidas. [17]

Las radiaciones electromagnéticas estan conceptualizadas como ondas dentro de
la fisica clasica y con base a las Ecuaciones de Maxwell su principio teérico quedd
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establecido. [23]

La radiacién se clasifica en dos tipos:

= Radiacién no ionizante: la cual es de una intensidad menor, donde su
energia no es suficiente para desprender electrones de los atomos o moléculas
que forman la materia.

» Radiacién ionizante: es capaz de desprender electrones de los atomos o
moléculas. Cuando esta radiacién interactiia con la materia se producen alte-
raciones a nivel atémico.

Radiacién no ionizante Radiacién ionizante

Lingas de transmizién Luz vigible Ultravioleta Rayos X Rayos gamma

de energla eléctrica

Menos energia Mas energia q

Figura 2: La radiaciéon no ionizante y la ionizante tienen diferentes longitudes de
onda y su relacién con su energfa.[17]

2.2.1. Radioactividad

La radiactividad consiste en que los nicleos de algunos compuestos son inesta-
bles y se desintegran convirtiéndose en otros nucleos mas estables, en el proceso
de desintegracion el atomo emite radiacion, motivo por el cual se le conoce como
radiactivo o radionuclido. Los atomos radiactivos pueden ser naturales o creados
artificialmente. [32]

La radiacién emitida por los compuestos radiactivos puede ser tanto natural
como artificial y se dividen como radiacién alfa («), beta (8) y gamma (7). [23]
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2.2.1.1 Modos de Decaimiento

» Decaimiento alfa («): se presenta, generalmente, en elementos més pesados
que el bismuto. La cual consiste en la emisién de particulas alfa formadas por
dos protones y dos neutrones, lo que se tiene como resultado un nticleo de
Helio.

Debido a que es relativamente grande, esta particula interactia facilmente
con la materia por lo que tiene un poco poder de penetracion.

» Decaimiento beta negativa (57) : se presenta, generalmente, en nicleos
de menor peso atomico que el bismuto. La cual es la emision de particulas
betas que son un electrén. Las particulas beta son muy pequenas comparadas
con las particulas alfa por lo que pueden viajar varios metros.

» Decaimiento beta positivo (57) : La emisién de betas positivas son tam-
bién conocidas como positrones. Las caracteristicas de estas particulas con
as mismas que las betas negativas con la diferencia que su carga eléctrica es
positiva.

» Decaimiento gamma (7): se presenta en nucleos con un nivel energético
excitado provocando una liberaciéon de exceso de energia por medio de un
fotén. El nimero atémico y la masa atémica del niicleo no se ve alterada. [32]

2.2.2. Ley de decaimiento radioactivo

Cuando un nicleo individual se transforma en otro emitiendo radiacion, se de-
nomina que decae el ntcleo. La tasa de decaimiento es proporcional al nimero de
nucleos originales N en una sustancia su cambio en el tiempo sera directamente
proporcional al nimero de atomos presentes en el principio.

dN

dt

Donde A es denominada como la constante de decaimiento radioactivo. El signo
negativo indica que el nimero de dtomos radiactivos va disminuyendo con el tiempo.

— AN (1)

La solucion de la ecuacion es:
N(t) = Noe ™ (2)
Donde:
= Njy: nimero inicial de atomos radiactivos.
= N(t): nimero de dtomos radiactivos presentes al tiempo ¢.

= )\ constante de decaimiento.
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El nimero total de nicleos al principio decrece rapidamente, y luego decrece
mas lento.

En el Sistema Internacional la actividad se mide en desintegraciones por segundo
(dps) cuya unidad se conoce como Becquerel (Bq). Anteriormente se utilizaba el

Curie (Ci). [32]

1Ci = 3,7 x 10'°Bq(dps)

Figura 3: ley de decaimiento radioactivo. [32]

2.2.2.1 Vida media

La vida media T}/, es el tiempo para que la actividad de cualquier muestra
radiactiva disminuya a la mitad de su valor inicial. Por lo tanto, el nimero de
nicleos radioactivos que restan después de un nimero entero (n) de vidas medias
es: [32]

No
N=— 3
o g
La solucion de la ecuacién es:
0,693
A= — 4
Ti (4)

Cuando la constante de decaimiento radioactivo es grande, entones la vida media
es chica, y viceversa.
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2.3. Interaccion de fotones con la materia

Los fotones son particulas que no tienen carga ni masa, la interaccion entre
fotones y la materia ocurre a través de colisiones separadas, sin que ocurran otras
interacciones entre dos colisiones.

Un fotén que viaja a través de la material interactuara con los dtomos y nicleos
del medio mediante diferentes mecanismos y, en algunos casos, transferira energia
en el proceso. El comportamiento y tipo de estas interacciones dependera de la
energia del foton hv, su polaridad, y las propiedades fisicas de la materia sobre
la que viaja. Las interacciones con fotones pueden darse con electrones de capas
lejanas al nicleo, débilmente ligado o con electrones fuertemente ligados al niicleo
(capas internas) [22]. Para el campo de la medicina, es fundamental comprender y
conocer este tipo de procesos para entender los procesos de generacién de imagenes,
depdsito de energia, dafio a los tejidos, ete. [31]

Cuando un haz de fotones incide sobre una ladmina de material, los fotones
interactian electromagnéticamente con los electrones de los dtomos del material
mediante varias mecdnicas. [23] Los principales procesos de colisiones son el efecto
fotoeléctrico, el efecto Compton y la creacién de pares electrén-positréon. [30]

2.3.1. Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico ocurre cuando tiene lugar una interaccion entre un fotén
y un atomo, representado por uno de sus electrones de las capas internas del dtomo
suficientemente ligado. El foton le da toda su energia al electrén con el que colisiona
ocasionando que el fotén desaparezca. El resultado de una interaccion fotoeléctrica
es la dispersion de electrones (fotoelectrones). [14] [31]

Dicho de otra manera, al incidir un haz de fotones sobre un metal los electrones
son expulsados fuera de él con una determinada energia. Estos electrones emitidos
son conocidos como fotoelectrones. [22]

Al no haber radiacion dispersa, las imagenes radioldgicas presentan un alto con-
traste lo cual ayuda a diferenciar las estructuras en el organismo. [28]

La siguiente ecuacion representa la energia con la que es expulsado el electrén:
E.=FE; — E (5)
Donde:
= F,: energia cinética del electrén que sale del atomo.
» Fy: energia del fotén incidente.
= Fj: energia de amarre del electron en esa capa.

Como consecuencia de la expulsion del electron, queda un hueco en capa donde
estaba el electrén, la cual es ocupada por alguno de los electrones de las capas més
externas, emitiendo energia en el proceso en forma de rayos X caracteristicos.
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Figura 4: Representacion del efecto fotoeléctrico. [28]

2.3.2. Efecto Compton

La Dispersion Compton se presenta al interaccionar el fotén incidente con uno
de los electrones de la capa mas externa del atomo. Es una colisién cuando se pro-
duce de manera directa una transferencia de energia proveniente del fotén incidente
al electrén que es impactado. [31]

No desaparece el fotén sino que se genera un foton secundario cuya energia es
menor. La energia del foton primario que incidié se reparte entre el electrén Comp-
ton y el foton generado, el reparto no es igual y depende de la energia del foton
primario, cuando la energia del fotén primario es baja gran parte de la energia la
recibira el fotén secundario. Los atomos pueden quedar excitados o ionizados de
acuerdo a la energfa adquirida por el electrén. [23]

Esta radiacion dispersa provoca ruido de fondo y deteriora el contraste en las
imagenes radiolégicas. Este proceso se diferencia con la dispersién elastica de la
radiacién porque en este caso la longitud de onda del foton dispersado depende del
angulo de dispersion. [28]

19



Electrdn ibre”

T '?Elal::trf}n Compion

Fotdn Incidenta (hv) T

PR S mmmmmm e mm o

-

sk
Falan Disperso (hy')

Figura 5: Representacion del efecto Compton. [28]

2.3.3. Creacion de pares

El efecto de creacién de pares ocurre con fotones de alta energia. El fotén des-
aparece en el campo del nicleo e invierte su energia para crear un electrén y un
positrén que es su antiparticula. [30] Cuando ha sido frenado casi por completo,
el positron se combina con un electrén libre generando una reaccién de aniquila-
cién. Dos fotones de aniquilacion son emitidos en direcciones opuestas, cada uno
con una energia de 0.511 MeV. Para que este fenémeno tenga lugar, la energia del
fotén incidente debe ser igual o mayor a 1.02 MeV. La mayor probabilidad de que
ocurra se presenta con una energia de rayos gamma que supera los 10 MeV, y en
un material con un elevado nimero atémico.

#',.--'-—-.__“
...- ~
d - - ~ @
M..f - - A .
_Felecran
A
@

Figura 6: Representacion del efecto Creacién de pares. 28]
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En la Tabla 2 se puede ver un resumen de lo antes mencionado:

Tabla 2: Resumen de interaccién de fotones con la materia (Mostazo, 2013)

Efecto Rango de energia El fotén
Fotoeléctrico 10 keV - 900 keV Es absorbido y sale un e~
Compton 100 keV - 10 MeV Es desviado por un e~ libre
Creacién de pares >10 Mev Es absorbido apareciendo e~, e™

La Figura 7 muestra las regiones donde més predominan los tres efectos mas
importantes con hv y Z como parametros, donde: el efecto fotoeléctrico predomina
en donde la energia del fotén es baja, el efecto Compton predomina en energias
intermedias y la produccion de pares a energias fotonicas altas.

Figura 7: Regiones de predominio relativo de las tres formas principales de inter-
accion de fotones con la materia. [22]

2.4. Magnitudes dosimétricas y dosis de radiaciéon

En el area de la fisica médica existe el campo de la dosimetria la cual es con-
siderada de las mas importantes, puesto que proporciona los fundamentos para
entender y analizar de manera cuantitativa los procesos de interaccién de la radia-
cién con la materia, a través de cdlculos analiticos. [31] Los efectos que producen
las radiaciones en un medio vivo o inanimado dependen de la cantidad de radiacion
absorbida por el medio. Para cuantificar las radiaciones se usan varias magnitudes
fisicas con sus correspondientes unidades. [30].

2.4.1. Magnitudes radiométricas

Las principales magnitudes usadas en radiometria son: [24]
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» Ntimero de particula (N) : La cantidad de particulas emitidas, transferi-
das o recibidas. Unidad: 1.

= Flujo de particulas (N): Es el cambio en el niimero de particulas del haz
de radiacién en un lapso de tiempo determinado. Unidad s*

. dN
N=20
yr (6)

» Energia Radiante (R): Es la energia emitida, transferida o recibida. Uni-
dad: J.

= Flujo de Energia (R): Incremento de energfa en un lapso de tiempo. Uni-
dad: W

- dR
R = ’ (7)

2.4.2. Magnitudes dosimétricas

Las magnitudes dosimétricas, que se seleccionan para brindar una medida fisica
que establezca una correlacion con los efectos reales o probables, son resultados de
magnitudes radiométricas y coeficientes de interaccion.

La radiacion interactia con la materia en un conjunto de procesos en los que la
energfa de las particulas se transforma y finalmente se deposita en la materia. [24]
28]

» Kerma (K): Acrénimo en inglés de: energia cinética liberada por unidad de
masa (Kinetic Energy Released per unit Mass). Es la suma de las energias
cinéticas iniciales transferida por los fotones de rayos X a cada uno de los
electrones ionizados liberados en un material de masa m. Unidad k—‘]g =1Gy

o dEtr
dm

K (8)
= Tasa de Kerma, (K): Es la relacién del incremento de Kerma en un inter-
valo de tiempo dt. Unidad WJ@ = 1%.

. dK
K=— 9

» Exposicién (x): se refiere al valor absoluto de la carga total producida por
los iones que tienen el mismo signo en el aire, cuando todos los negatrones y
positrones liberados por los fotones en una masa dm de aire han sido deteni-
dos por totalidad en el seno de aire. Unidad k—cg.
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dm

X (10)
» Tasa de exposicién (x): Es el incremento de exposiciéon en un lapso de
tiempo dt. Unidad %.

. dx
== 11
(0 =% (1)
» Cema (C): Acrénimo en inglés de: energia convertida por unidad de masa
(Converted Energy per Mass). Es la energia transmitida por los electrones,
exceptuando los electrones secundarios, causado por las colisiones con elec-
trones en un diferencial de masa dm de un material. Unidad % = 1GYy.

_ dE¢
~ dm

C (12)

= Tasa de cema (C): Es el aumento de cema en un lapso de tiempo dt. Unidad
J

kg-s”

. dC

C=— (13)

= Depésito de energia: Es la energia almacenada en una sola interaccién.
Unidad: J.

€ = €in — €out Q (14)

Donde:

e ¢;: Energia depositada en el punto de traspaso, la zona donde se pierde
la energia cinética de una particula ionizante.

e ¢;,: Energia de la particula ionizante incidente.
e c,,:: Suma de las energias de las particulas que dejan la interaccion.

e (): Diferencia en las energias estaticas de las particulas que se ven invo-
lucradas en la interaccién.

= Dosis absorbida: Se refiere como el volumen de energia que se absorbe por
unidad de masa.

Energia

D=_—""°5" 15
Masa (15)
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La unidad es el Gray (Gy) el cual es equivalente a:

J
1Gy =1 s
En el 4rea de la dosimetria, el Gy es muy grande por lo que normalmente
se usa el cGy. La dosis absorbida es una magnitud meramente fisica de la
dosis de radiacién, sin considerar sus efectos bioldgicos, dado que estos efectos
dependen en cierta manera del tipo de radiacién y en la otra cual 6rgano o
tejido que reciba dicha radiacién. [23)]

= Dosis equivalente: Representa una dosis que es proporcional al efecto biologi-
co de la energia absorbida de la radiacién. Se define como:

H=WgrD

Su unidad de medida es el 1 Sievert (Sv) fisicamente igual al Gy.
Donde Wg contempla la afeccién bioldgica que provoca la radiacién que se
considera. [23]

= Dosis efectiva: Hay 6rganos que son capaces de absorber una determinada
cantidad de radiacién y esta misma dosis puede producir mayores efectos ya
sean buenos o malos para otros érganos [23]

En la Tabla 3 se muestran algunas de las unidades de dosimetria usadas en la
fisica médica.

Tabla 3: Conversién de Unidades dosimétricas (Valente, 2019)

Cantidad Unidad SI Unidad tradicional
Energia 1 Joule (J) 6,24 - 10" (eV)
Dosis Absorbida 1 Gray (Gy) 100 rad
Exposicién 1 C/kg 3876 Roentgen
Dosis Equivalente 1 Sievert (Sv) 100 rems

El Sv es también la unidad de dosis efectiva y normalmente se usa el mSv. Cuan-
do se restringe la dosis absorbida por érganos en especifico se utiliza la magnitud
dosis equivalente H, en tanto que para restringir la dosis que una persona recibe en
su totalidad se utiliza la dosis efectiva E. [23]

2.5. Generadores de Radiacién (Acelerador Lineal)

Los Aceleradores Lineales (linac) médicos son aceleradores ciclicos que aceleran
electrones hasta altas energias de entre 4 y 25 MeV, utilizando campos noconserva-
tivos de radiofrecuencias (RF) de microondas. Estas unidades son capaces de emitir
varias energias de electrones y de fotones (Rayos X RX) esto permite seleccionar la
energia que sea mejor para cada tratamiento. [10] [29]

Existen aceleradores disenados unicamente para generar Rayos X y otros, ca-
paces de emitir tanto fotones como electrones. Los primeros suelen tener energias
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bajas de RX, por otro lado los segundos normalmente tienen varias energias en el
rango de megavoltaje. [29]

Los equipos del linac de alta energia mas modernos y comunes brindan 3 energias
de fotones y varias energias de electrones, por ejemplo: 4, 6, 9, 12 y 18 MeV. Usual-
mente los linacs son construidos en montaje isocéntrico y el sistema de operacién
se encuentran en diferentes componentes: [10] [29]

» Gantry (brazo rotatorio).

Pie de gantry o soporte.

Gabinete modulador.

Mesa para tratar al paciente.

Consola y control del equipo.

| Canon de electrones Sistemna de vacio

Estativo .
Modulador Estructura aceleradora_ Sistema de

Pulsos ﬂ desviacion

Circulador Sisterna

Pupitre de :
control = refrige
raCion

Mesa de
tratamiento

Figura 8: Esquema de los componentes de un acelerador.[10]

2.5.1. Funcionamiento basico

En un linac los electrones son generados desde un catodo incandescente (efec-
to termoidnico) para luego ser acelerados por un campo electromagnético hacia el
anodo.[28] El sistema que inyecta a los electrones o canén (“electron gun”) impulsa
a los electrones en la seccion de aceleracion donde estd la guia de ondas acelera-
dora, ahi los electrones son acelerados donde siguen trayectorias lineales (rectas).
Los electrones viajan, una y otra vez (hacia adelante y hacia atrds) en una trayec-
toria lineal bajo un diferencial de potencial (relativamente baja). [10] [29] La guia
esta separada en varios huecos de resonancia al vacié para no disminuir la energia
cinética de los electrones donde el campo eléctrico oscila generando paquetes de
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electrones en fase, es decir, cada paquete al entrar a cada hueco encuentra el campo
eléctrico a favor para seguir acelerando a lo largo de la guia de onda hasta llegar al
99 % de la velocidad de la luz. Posteriormente este haz de electrones se introduce
en un campo magnético que gira el haz a 90° o 270° para después colisionar en un
blanco para producir el haz de fotones para uso clinico. [28]

2.5.2. Principales componentes

Los principales componentes involucrados en la generacion del haz de fotones

= Sistema productor de radiofrecuencias.

Sistema de inyeccion.

Guia de onda para aceleracion.

Sistema de transporte del haz.

Sistema de colimacion y control del haz.

Sistemas auxiliares (vacio, refrigeracion, etc.).

Las caracteristicas fisicas del haz generado son afectadas y determinadas por la
guia de ondas para acelerar los electrones y el sistema de colimacién del linac.

2.5.2.1 Guia de ondas

Las guias de onda son estructuras de metal que tienen forma de hueco, en las
que hay vacio o se rellenan con un gas el cual puede ser freén o hexafluoruro de
azufre a una presién adecuada (cercana al doble de la presién atmosférica). Esta
formada por una serie de huecos de metal de forma rectangular o circular, segtin el
fabricante, en las que hay vacio. Dichos huecos tienen dos objetivos, por un lado,
acoplar y distribuir la energia de microondas entre huecos adyacentes y, por otro,
proveer un campo eléctrico adecuado para acelerar los electrones. [10] [29]

Electrones

\

FToITrlioiorrTorooro

T TR evsge —J N TTTTTTTT T T T T T ot
: e a
— _JII_I_IIHIIII_IIIII;
p— - Guia de ond rad
|Irl:/./ .\_\_\?.: :I.’/(.:l\: | D LHd OF onda aceleradora gl
= N tsshein
(a) estructura aceleradora mostrando dos cortes transversales. (b) sistema acelerador

Figura 9: Esquema de una guia de ondas. [10]

2.5.2.2 Sistema de colimacion

El haz de fotones cuenta con un sistema para la colimacion y generacion del haz
el cual estd formado por los siguientes dispositivos. [4] [29]
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= Colimador primario: Usualmente es de forma circular, no esta al alcance
del usuario y es el que define el tamano maximo de haz que permite la fuente.
Esté blindado con plomo o tungsteno.

» Colimadores secundarios (mordazas): Determina el tamano del campo
de radiacién. Cuenta con cuatro mandibulas (“mordazas”) que se desplazan
con movimientos independientes gracias a esto es posible realizar campos
asimétricos con dimensiones que van desde algunos milimetros hasta los 40
cm de lado.

» Colimador de multihojas (multileaf collimator MLC): Son también
llamados: colimador terciario. Esta formada por hojas de alto niimero atémi-
co que tienen movimiento independiente. El tamano del ancho de las mismas
reflejado en el isocentro pueden cambiar entre 1 cm, 0.5 cm. o hasta 0.3 cm.
El nimero de hojas (leaf) suele cambiar entre las diferentes marcas, en los
ultimos desarrollos se han alcanzado los 80 pares divididas entre dos coli-
madores simétricos entre si. Con este tipo de colimadores se pueden llevar
a cabo tratamientos con formas irregulares sin necesidad de usar blindajes
terciarios. Las hojas se mueven por motores individuales y estos movimientos
son controlados por una computadora que rectifica la posicién de cada hoja.

Figura 10: Imagen de referencia de un Colimador de hojas miltiples (MLC). [29]

2.6. Radioterapia

La historia de la radioterapia comienza el 8 de noviembre de 1895, en la univer-
sidad de Wiirzburg, Alemania cuando el fisico aleman Wilhelm Rontgen descubre
los Rayos X investigando la fluorescencia violeta que generaban los rayos catédicos.
Pocos tiempo después de su hallazgo, tomé la primera radiografia de la historia
siendo la mano de su esposa Anna Bertha, que mostré la opacidad de los huesos y
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Figura 11: Tlustracién de los colimadores de un linac. [26]

un anillo que portaba.

Casi inmediatamente después del descubrimiento, algunos médicos observaron
la posibilidad de usar los rayos X en lesiones tumorales. Emil Grubbe, en Chicago,
solamente un mes después del reporte de Rontgen, traté a una paciente con una
recaida local de un cancer de mama.

En 1896, en Paris, Henri Becquerel por medio de la fosforescencia que generaba
el sulfato de potasio-uranio con la luz, dedujo que se producia una emisién esponta-
nea de radiacién la cual denominé rayos Becquerel. Con este antecedente, en 1898,
el matrimonio Pierre y Marie Curie hallaron el polonio, el radio y su radiactividad
natural.

En los siguientes anos hasta 1920 se establecieron las bases bioldgicas de la
Radioterapia y comienza el desarrollo de los equipos clinicos, desde las originales
formadas por tubos de rayos X , pasando por las bombas de Cobalto. [15]

La radioterapia es un tratamiento para el cancer que usa dosis de radiacién
ionizante de energias altas, como los rayos X, esto con el fin de atacar células can-

cerosas y reducir tumores.

La radioterapia consiste en emplear dosis de radiacién ionizante en zonas pre-
cisas para danar el ADN de las células malignas (cancerosas) e impedir su repro-
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duccion. Después de la irradiacién, las células cancerosas, cuyo ADN esta danado
irreversiblemente dejan de dividirse o mueren, con la intencién de curar la enfer-
medad o reducir el tamano del tumor.

La radioterapia no destruye de manera inmediata las células malignas, se nece-
sitan de dias o semanas de tratamiento antes de que el ADN se dane lo suficiente
para que mueran las células cancerosas. Se puede emplear en casi todos los tipos
de céncer, de manera individual o integral con otros tratamientos (quimioterapia o
cirugia).

De acuerdo al tipo y a la localizacion del cancer, se pueden emplear dos tipos
de radioterapia: externa (teleterapia) y braquiterapia. [12] [18]

2.6.1. Braquiterapia

La braquiterapia ha sido empleada desde el descubrimiento de la radioactividad
en 1896 por el fisico francés Henri Becquerel. Sin embargo, no fue hasta finales de
la segunda guerra mundial que se definieron los efectos biolégicos de la radiacion y
sus propiedades.

Las fuentes de braquiterapia selladas consisten en un equipo que contiene material
radioactivo y una capsula sellada. El hecho de que la fuente esté encapsulada previe-
ne la fuga de radiacién del dispersién de material y atenua la radiacién dispersa. [20]

La braquiterapia se puede colocar de acuerdo a las siguientes técnicas:

= Braquiterapia intersticial: la fuente de radiacién se ubica dentro del tumor.

= Braquiterapia intracavitaria: la fuente de radiacién se ubica dentro de
una cavidad del cuerpo o de una cavidad hecha por cirugia.

= Braquiterapia episcleral: la fuente de radiacién es adherida al globo ocular.

En la Tabla 4 se muestran algunos de los radionucleidos usados en braquiterapia,
la eleccién depende de la técnica de implementacién y la tasa de dosis. [20]

Tabla 4: Radionucleidos utilizados en braquiterapia (Organismo Internacional de
Energia Atémica[lAEA], 2017)[19]

Energia de fotones

Radionucleido Vida Media promedio (MeV)

198 Ay 64.7 Horas 0.42
1251 60.1 Dias 0.028
1921y 74 Dias 0.37
60Co 5.27 Anos 1.25
137Cg 30 Anos 0.662
226Ra 1600 Anos 0.78
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2.6.2. Teleterapia

La teleterapia (tele: lejos), o radioterapia externa, es el tipo mas habitual de
radioterapia donde la radiacién es producida por un equipo generador localizado a
cierta distancia de la zona a irradiar. Mediante esta técnica se irradia la zona donde
esta el tumor.

Durante la teleterapia, la maquina administra dosis exactas de radiacién al
tumor desde diferentes angulos. El tamano y la forma del haz se adaptan cuida-
dosamente a la geometria del tumor para administrar la dosis apropiada al tumor
y reducir al minimo la exposicién de los tejidos sanos a la radiacion, todo esto
con la ayuda de la conformacién de un haz. La radioterapia de haz externo es un
tratamiento localizado, lo que quiere decir que se trata una parte en especifico del
cuerpo.[18]

Gracias a los recientes avances en esta area, tanto la radioterapia conformada
en 3D, la radioterapia con intensidad modulada y la radioterapia guiada por image-
nes, se permite delimitar con gran precisién la zona que se va a tratar, asi como
administrar una dosis exacta de radiacion y disminuir al minimo el dano a células,
tejidos y érganos sanos. [18]

2.6.2.1 3D

Esta técnica de radioterapia manda una dosis establecida de radiacion al tumor
a través de campos geométricos para tratamiento. [21]

2.6.2.2 IMRT

Radioterapia de Intensidad Modulada o IMRT por sus siglas en inglés, es una
técnica que permite la adaptacion de la forma e intensidad del haz de radiacién a
la forma y ubicacién del tumor para administrar dosis de radiacion en el tejido a
tratar. [21]

2.6.2.3 VMAT

Radioterapia de Arcos Volumétricos Modulados VMAT por sus siglas en inglés,
es una técnica especializada de intensidad modulada que se adapta a la geometria
del tumor y ademas permite administrar una determinada dosis tridimensional
debido a que el acelerador lineal gira en varias ocasiones alrededor del paciente.
[21]

2.6.3. Radiocirugia

La radiocirugia estereotactica o SRS, es una técnica de alta precision que se
usa para tumores de volumen pequeno (< 5 cm). Se le conoce como la técnica de
radioterapia que se utiliza para tratar pequenos tumores en el cerebro (tumores in-
tracraneales). Cuando la SRS se utiliza para tratar tumores en el cuerpo, se conoce
como radioterapia estereotactica del cuerpo o SBRT.
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La radioterapia corporal estereotactica no es como la cirugia habitual, ya que
utiliza imagenes tridimensionales para guiar altas dosis de radiacién concretamente
a la regién afectada del cuerpo. De esta forma, el tejido circundante sano no queda
danado, o el dafio es minimo. [11]

2.7. Campos pequenos

Para que un haz de fotones externo sea clasificado como pequeno el campo de
radiacién debe de ser menor a 5 x 5cm? aproximadamente y se debe de cumplir al
menos una de las tres condiciones fisicas siguientes:

1. Hay pérdida de equilibrio lateral de particula cargada (LCPE) en el eje del
haz.

2. Hay oclusién parcial de la fuente primaria de fotones por los dispositivos de
colimacion en el eje del haz.

3. El tamano del detector es similar o més grande en comparacién con las di-
mensiones del haz.

Las primeras dos caracteristicas estan vinculadas con el haz, en cambio la tercera
se relaciona con el detector para un tamano de campo (TC) determinado. Estas
tres condiciones dan lugar a una superposiciéon entre la penumbra del campo y el
volumen del detector. [5] [13]

2.7.1. Equilibrio lateral de particula cargada (LCPE)

Anteriormente conocido como equilibrio electrénico lateral(LEE). La pérdida
de LCPE en haces de fotones sucede a energias altas o en campos angostos cuando
el radio del haz se hace pequeno comparandolo con el limite maximo de electrones
secundarios. Al aumentar la energia, el rango de electrones también aumenta, el
radio del haz en el que esto se vuelve significativo incrementa a medida que crece
la energia del haz.

La pérdida de LCPE indica que los electrones que viajan lateralmente fuera de la
region no son reemplazados por electrones que se mueven lateralmente hacia ella.

La pérdida de LCPE ocurre en la region de penumbra, la porcién interior de
campos estrechos y regiones con medios de diferentes densidades. De igual forma
sucede en haces angostos cuando el radio del haz se hace pequeno en comparacion
con el rango méximo de los electrones secundarios. [1] [5]

La Figura 12 muestra un haz de fotones que incide en un maniqui, en el punto
A se encuentra a dentro del haz y recibe el mismo nimero de electrones desde el
limite derecho como el izquierdo. El punto B también esta en el interior del haz,
pero obtiene menos electrones desde la region derecha que la izquierda. La dosis en
el punto B es menor. El punto C esta totalmente afuera del haz de fotones, pero
lo necesariamente cerca para que lo alcancen algunos electrones, por lo que si hay
dosis, no es nula. [§]
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Figura 12: Representacion de equilibrio lateral de particula cargada (LCPE). [§]

2.7.2. Oclusion parcial de la fuente primaria

Cuando se tiene un campo grande, todos los fotones que salen de la fuente llegan
al paciente. Cuando los colimadores se adaptan a un tamano de campo pequeno (la
fuente es mas puntual), unicamente una parte del area de la fuente podra ser vista
por el detector, lo que se le conoce como, efecto de oclusién parcial de la fuente
de fotones. Esto provoca que la penumbra geométrica se expanda sobre toda la
seccién del campo [25], por consecuencia, si el campo se sigue cerrando, eventual-
mente se llega a un punto que el colimador produzca una oclusién de la fuente y
el colimador esté atenuando fotones primarios que deberian llegar a la superficie. [1]

Figura 13: Oclusién de la fuente de fotones. [5]
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En la figura de la derecha el tamano de campo se reduce, obstruye la fuente y
limita el flujo de fotones. (No hay oclusién). En la imagen de la izquierda a medida
que se reduce el tamano del campo, las penumbras de las jaws opuestas se super-
ponen y la dosis cae en el centro del campo (Oclusién de la fuente).

Una de las conclusiones de la oclusién de la fuente es la superposicién de la
penumbra y la disminucién de la dosis en el eje central donde se habrd una abrupta
caida de la dosis y esto ocasiona un impacto sobre todo en los factores de campo. [1]

En campos convencionales, el FWHM (por sus siglas en inglés Full Width at
Half Maximum) de los perfiles laterales es el tamano del campo de irradiacién es-
pecificado en el nivel de dosis relativa del 50 % en el isocentro, y es igual al ajuste
del colimador y por consiguiente, coincide con el tamano del campo geométrico. [1]

Figura 14: Efecto de la superposicion de penumbras sobre el FWHM del perfil del
haz lateral para campos pequenos. [5]

En la imagen de la derecha de la Figura 14 se observa que el FWHM del perfil
de dosis no es igual al ajuste del colimador. En la imagen central se observa cuando
el TC es del mismo orden que el rango de equilibrio, ocurre una superposiciéon de
penumbras por lo que la incertidumbre de medicion del FWHM es pequeno. La
imagen de la izquierda indica que al ser muy pequeno el TC, la determinacién de
TC por FWHM falla. [5]

Se puede concluir que el FWHM del perfil del haz lateral es la métrica de tamano

de campo que mas representa y fundamental para una dosimetria precisa de campos
pequernios. [13]

33



2.7.3. Tamano del detector

Los haces pequenos son caracteristicos por los altos gradientes de dosis y des-
equilibrio electronico. La penumbra del haz incrementa de manera artificial cuando
el tamano del detector es muy grande. Cuando se usan camaras de ionizacién para
adquisiciones de perfiles, se genera un incremento adicional de la penumbra por la
razén de que el rango de electrones en aire es mayor que el rango de electrones en
agua.

2.8. Penumbra

Como se puede ver en la Figura 15, La region con una caida rapida o alto
gradiente de dosis se le conoce como penumbra. En un perfil convencional, la dosis
es pareja en el area central, pero empieza a decrecer de manera gradual conforme se
acerca a los limites del campo. Posteriormente se genera una caida abrupta en los
limites geométricos del campo y lentamente se aproxima a cero. Cuando un campo
es grande se puede ver claramente la meseta de dosis en el area central, esto en
contraste con tamanos de campos pequenos, donde la meseta de dosis desaparece
conforme el tamano de campo disminuye. En radiocirugia, casi todos los campos
muestran una meseta de dosis muy estrecha o carecen de esta. Se debe a la gran
variacién de la dosis en una pequena region, es necesario usar detectores de alta
resolucién para obtener las mediciones de los perfiles de dosis. [§]

Figura 15: Perfil de dosis para un campo convencional. (B) Perfil de dosis para
campos pequenos. [§]

2.9. Dosimetros

La dosimetria de radiaciones se encarga de determinar la dosis o la tasa de dosis
relacionada a los procesos de interaccién de la radiacion con la materia. La deter-
minacién puede llevarse a cabo mediante métodos analiticos (através de métodos
y/o el desarrollo tedrico), mediante simulaciones con ayuda de software (por medio
del método Monte Carlo, por ejemplo), o a través de estimaciones experimentales
empleando dispositivos y metodologias que ayuden a medir con precisién la dosis

absorbida. [31]

De forma mas amplia, un sistema dosimétrico esta formado por el material sen-
sible (sensor o dosimetro), métodos y dispositivos relacionados para determinar y
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calcular la respuesta del sensor a la dosis absorbida, resultando asi la funcién de
calibracién que determina el sistema dosimétrico. [30]

2.9.1. Propiedades de dosimetros

No todos los sistemas dosimétricos cumplen con las demandas de cada situacion,
por lo que es especialmente imprescindible una selecciéon meticulosa de qué tipo de
dosimetro utilizar de acuerdo a las necesidades de cada situacién. Estos son algunos
factores a considerar al seleccionar algin dosimetro. [30] [31]

2.9.1.1 Precision y exactitud

Hace referencia a la valoracién de las incertidumbres vinculadas a la medicién
y/o célculo. La precisiéon del método dosimétrico representa la cercania entre los
valores de expectativa alcanzados al calcular el “valor verdadero”. La exactitud
del método dosimétrico esta relacionado con la capacidad de reproducir distintos
determinantes bajo condiciones parecidas. [30]

2.9.1.2 Dependencia de las caracteristicas del haz

El resultado de los sistemas dosimétricos depende de las caracteristicas del haz
de radiacién que es responsable de la dosis absorbida, particularmente la energia
del haz; y muchas otras caracteristicas que en grupo define lo que se nombra “ca-
lidad del haz de radiacién”. La respuesta del sistema dosimétrico tendria que ser,
de manera ideal, independiente de la calidad del haz de radiacién. Tipicamente, en
términos practicos el depender de la calidad del haz se agrega a los factores de cali-
bracién. Por lo que, resulta necesario determinar la dependencia de la respuesta del
sistema dosimétrico respecto de la calidad del haz para gran nimero de sistemas. [30]

2.9.1.3 Dependencia de la direccién de incidencia

Existe variacién de la respuesta del sistema dosimétrico segin el angulo de in-
cidencia o la direccién del haz. (dependencia angular).
En busca de reducir el efecto de la dependencia direccional, se emplean dispositivos
dosimétricos manteniendo siempre la misma configuraciéon de irradiacién en rela-
ci6én al dngulo y direccién de incidencia. [30]

2.9.1.4 Conveniencia del método de lectura

Conviene utilizar dosimetros que permitan obtener lecturas de manera directa
a lo largo del transcurso de las mediciones (dosimetros de tipo activo). Un ejemplo
es la camara de ionizacién, la cual brinda un resultado directo de corriente en el
electrémetro al momento de medir. [31]
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2.9.1.5 Resolucion espacial y dimensiones fisicas

El dosimetro debe tener la habilidad de obtener la dosis absorbida a raiz de
lecturas en un volumen idéneamente pequeno como para que la lectura pueda con-
siderarse una medicién puntual. [31]

2.9.2. Dosimetros para campos pequenos

Para poder realizar el programa de control de calidad es necesario la implemen-

tacion de detectores de radiacion que puedan calcular la dosis administrada por el
LINAC.
Existe una gran variedad de detectores de radiacion con diferentes caracteristicas y
aplicaciones. Existen los pasivos, son los que necesitan un procesamiento posterior
y detectores activos, cuya senal debe ser leida de manera electronica durante el
proceso de irradiacién. [3]

Tabla 5: Detectores més usado segiin funcionalidad y respuesta a la radiacién (Luis
Brualla, 2015)[3].

Activos Pasivos
Camara de ionizacién Produccion de pares , C Cambio de enlaces
. , Pelicula Radiocrémica .. .
de gas ion electron quimicos entre moléculas
Céamara de ionizacién Produccion de pares Conversion iones de plata

Pelicula Radiografica

de liquida ion electron a atomos neutros
Diod Produccién de pares Dosimetro Produccién de pares
iodo ) .. ,
electron hueco termoluminiscente electron hueco
, . Produccién de pares Produccién de pares
Camara de diamante ) P MOSFET ) P
electréon hueco electron hueco
, Produccién de pares
Calorimetro Temperatura OSL p

electron hueco

Detector centelleador Luz visible

Existe una extensa y variada gama de detectores, por lo que se pueden clasificar
de distintas maneras. El elegir un detector dependera de los objetivos de la medida
y de las caracteristicas de los detectores. [3]

Los detectores que habitualmente se encuentran en instalaciones clinicas son:

Céamara de diamante.

Cémaras de ionizacion de gas y liquidas.

Pelicula radiografica.

Pelicula radiocromica.

Las peliculas radiocromicas son sumamente utilizadas en dosimetria de campos
pequenos gracias a que en ellas existe una alta resolucién espacial con baja depen-
dencia energética. [25]

De igual forma, permiten medir la dosis en diferentes puntos al mismo tiempo. Esto
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las hace ser detectores muy buenos para la verificacién de tratamientos de pacien-
tes. [3]

Figura 16: Pelicula radiocrémica

Una vez seleccionado un detector para la dosimetria de campos pequenos hay
que tomar en cuenta aspectos fisicos del haz, caracteristicas del detector, el medio
en el que se realizard la medicién y la interaccion entre estos factores. Asi mismo
se deben de tomar en cuenta los siguientes aspectos: [25]

EL Volumen sensible debe de ser pequeno lo suficiente para evitar efecto de
volumen parcial.

Composicién equivalente al agua y densidad maésica similar al agua.

Respuesta estable y lineal con la dosis recibida.

Posicionamiento preciso.

Los detectores no logran satisfacer todos los requerimientos necesarios para una
completa medicion, por lo que comtinmente se emplean mas de un tipo de detector.
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Cuando se utilizan para mediciones en campos pequenos, la lectura de un de-
tector debe ajustarse a la perturbacién de la fluencia de las particulas causada por
el tamano fisico, las densidades del volumen activo, los componentes circundantes
y la equivalencia del dosimetro sin agua.

[5]

La respuesta y la perturbacion del detector dependen del tamano del campo de
irradiacién especificado al nivel de dosis relativa del 50 %, es decir, el FWHM, en
la profundidad de medicién y no de la configuracién del colimador. [13]

2.10. Dosimetria relativa

Existen tres parametros que se necesitan para caracterizar un haz de fotones,
estos son: Factores de campo (OF), Porcentaje de dosis en profundidad (PDD) y
perfiles de dosis; estos parametros sirven para conocer y determinar los efectos que
producen los colimadores en los campos con distintas geometrias.

2.10.1. Factor de campo (OF)

El factor de campo es un parametro dosimétrico sin dimensiones que se obtiene
a partir de la razon entre la dosis medida a una profundidad y para un tamano
de campo especifico, y la dosis para el mismo punto de profundidad, pero para un
campo convencional de referencia. [6]

El factor de campo para un tamano de campo determinado se define como la re-
lacién entre la tasa de dosis a la profundidad de la dosis maxima para un tamano de
campo determinado y la del tamafio de campo de referencia (generalmente 10 x 10
cm) en su dy,,, el cual varia segin el tamano del campo. Conforme se abren las
multihojas del colimador, la dosis primaria se incrementa como resultado de un
incremento en el nimero de fotones de rayos X primarios dispersos fuera del filtro
aplanador.

El factor de campo puede denominarse como la division entre las lecturas corre-
gidas del dosimetro obtenidas con un grupo de condiciones especificas y las medidas
bajo condiciones de referencia. Estas medidas se realizan usualmente en la profun-
didad del maximo de dosis, o en la profundidad de referencia. [1] [21]

fclin

fclin:f’ref _ Qclin
OF clianref - f'ref (16)

MQ7‘ef

donde:

» frer es el campo de referencia del equipo.

fetin €s €l campo clinico de radiacion.

Qrey es la calidad del haz de campo de referencia.

Qein es la calidad del haz de un haz clinico.

]\/[é}c’ljn es la carga promedio para distintos tamanos de campo distinto al
campo de 10 x 10cm?
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. MC’;T”: es la carga promedio en el campo de referencia de 10 x 10cm?

Con el objetivo de obtener dosimetria relativa en campos pequenos la ecuacién
es la siguiente:

fclin

chlin f'ref _ MQC[’LTL . fclin:f'ref (17)
chin Qref o Mfref chinv QT&f
Q'ref

Donde 2 es un factor de campo que no solo toma en cuenta la razon de las
lecturas sino que de igual forman la correccién en la modificacién de la respuesta
del detector con el espectro y el promedio de volumen. [1]

El analisis de los factores de campo permite estudiar el cambio de la dosis
absorbida en un punto del eje central de irradiacion conforme el tamano de campo
cambia respecto del campo de referencia.|6]
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Figura 17: Ejemplo ilustrado de factores de campo medidos a una profundidad de
10 cm y un SSD de 100 cm

2.10.2. Porcentaje de dosis en profundidad (PDD)

Se refiere a la razén entre la tasa de dosis a una profundidad en especifico y la
tasa de dosis a la profundidad de referencia o valor méximo a través del eje del haz.
El PDD depende de la energia del haz, dimensiones del campo, la separacién entre
la fuente superficie SSD, asi como la profundidad del medio. [28]

Dy

PDD = -100% (18)

dmaa:
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2.10.3. Perfiles de dosis

La distribucién espacial de dosis depende esencialmente de la forma geométricas
del haz de fotones. Los colimadores secundarios conforman la forma del haz en
geometrias cuadradas o rectangulares; generando una distribucién de dosis uniforme
dentro del maniqui. [28]

2.10.4. Regién de build up

El flujo de energia de fotones va decreciendo conforme crece la profundidad y
como resultado la generacion de electrones también decrece. Pero el flujo de electro-
nes crece conforme la profundidad incrementa y como resultado, la dosis depositada
también se incrementa hasta un maximo de dosis, gracias a que en esta regiéon no
existe equilibrio de electrones la dosis depositada es menor al kerma de colision. So-
lo en el maximo de dosis se logra obtener equilibrio electrénico y por consecuencia
el kerma de colisién sera igual a la dosis depositada mas alla de esta profundidad
ambas cantidades van decreciendo en forma exponencial. [28] [21]

Esta region va desde la superficie (d = 0) hasta la profundidad del maximo de

dosis (dmaz)

2.10.5. Planicidad y simetria del haz de fotones

La planicidad es la relacién entre la dosis maxima y la minima en cualquier
parte del haz dentro del 80 % del ancho del haz. La planicidad del haz se determina
con un D, v un D,,;, v utilizando la siguiente definicion:
Dmaa} - Dmin
Dmaa: + Dmin

Los estandares para los aceleradores requieren de valores de planicidad menores
al 3% .

F= (19)

Figura 18: Planicidad de un haz de fotones. [14]
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La simetria es la relacién de las tasas de dosis en puntos simétricos a cada lado
del eje del haz. La simetria se determina a la profundidad de maximo de dosis
Zmaz que representa la profundidad mé&s sensible para medir este parametro de
uniformidad. La simetria no debe de ser mayor al 2 %.

Area;.q — Areage,

S =100

20
Area,q + Areage, (20)

9% dose
120

T T T T T T T T L T T L T ¥ T T 1
-90 -80 -70 -60 -50 -40 -30 -20 -10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90
Off-axis distance (mm)

Figura 19: Simetria de un haz de fotones. [14]
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3. Materiales

El presente trabajo se realizé en el Hospital Infantil Teletén de Oncologia, donde
en las instalaciones se encuentra todo el equipo necesario para realizar la dosimetria:
Acelerador lineal, cdmaras de ionizacién, cuba de agua o fantoma, termdmetro,

barémetro, electrometro y las computadoras que donde se almacenan los software
(MOSAIQ, Monaco, myQA).

3.1. Acelerador Lineal

El acelerador lineal que se encuentra en el HITO es de la marca Elekta, modelo
Synergy. Tanto el Gantry como el colimador pueden rotar 360° logrando brindar
tratamientos en cualquier parte del cuerpo. De él salen dos paneles y un tubo de
rayos X con los cuales se pueden adquirir tomografias. E1 LINAC es capaz de emitir
fotones en forma de rayos X de 4, 6 y 10 MV. Asi mismo puede emitir electrones
de: 4, 6, 9, 12 y 18 Mev. Las MLC del equipo pueden formar campos desde los
40cm x 40cm hasta los lem x lem.

Figura 20: Acelerador lineal del HITO

3.2. Camaras de ionizacion
Caracteristicas deseadas para los detectores:

= Volumen pequeno.
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= Alta resolucion espacial.

= Minimizar el problema en el posicionamiento.

= Independencia respecto la orientacién.

= Independencia con la energia en el rango de interés.

» Independencia con los factores ambientales.
= Estabilidad.

= Linealidad con la dosis y la tasa de dosis

La eleccion del detector mas optimo se lleva a cabo de acuerdo al parametro que
se requiere medir. Para los campos pequenos de radiaciéon usados en radiocirugia
se necesita el uso de técnicas de medicién de alta resolucion. Para haces pequenos,
el tamano del detector tiende a la dimension del haz y afecta de manera contraria
la precisién de la medida en regiones donde el gradiente cambia a lo largo del
detector. Por lo tanto, ademas de satisfacer los requisitos basicos de dosimetria,
los detectores para dosimetria de haces de radiocirugia necesitan tener una gran
resolucién espacial.

3.2.1. Camara de ionizacion CC01

La cdmara de ionizacién CCO1 de la marca IBA, tiene un volumen de 0,01cm?,
un didmetro de 2mm y una longitud de 3,6mm, respuesta de 0,33nC/Gy, el material
de las paredes de la camara es de un plastico conductor llamado Shonka C-552, el
espesor de las paredes es de 0,088g/ cm?, el electrodo central estd hecho de acero y
es aprueba de agua. [5] [7]

Es usada para mediciones estereotacticas, IMRT y cualquier medicion de campo

pequeno. Por su volumen tan pequeno, no se recomienda su uso para dosimetria
absoluta.
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Figura 21: Geometria y dimensiones de la cAmara de ionizaciéon CCO1. [7]

Figura 22: Camara de ionizacién tipo “Pin-Point” CCO01

3.2.2. Diodo Razor

El detector Razor es un detector de diodos basado en un chip de silicio tipo
p para mediciones de campos pequenos y de rangos con gradientes de dosis altos.
Adecuado para dosimetria relativa de campos de fotones y electrones en radiotera-
pia, disenado especialmente para campos de radiocirugia estereotactica.

El material del tallo del diodo es de acero inoxidable con un diametro de 4mm,
el material del capuchon es de plastico ABS. El tamano del chip es de 0,95 x 0,95 x
0,4mm y el grosor del detector activo es de 0,02mm con un diametro de 0,6mm. El
diodo tiene un largo total de 60mm El punto efectivo de medicion esta 0,8 +0,2mm
desde la superficie. Tiene una sensibilidad de 5,627 nC/Gy, un error de medicién
aproximado de 0,3 % y un tiempo de vida de > 200kGy .
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Figura 23: Esquema del detector de diodos Razor

Figura 24: Detector tipo diodo Razor

3.2.3. Detector Edge

De la marca norteamericana, Sun Nuclear Corporation, es un detector especial-
mente disenado para ser usado en fantomas de agua, 800 veces mas pequeno que las
microcamaras de ionizacion. Este detector es capaz de medir campos tan pequenos
como 5 mm hasta campos de 10 x 10cm haciendo ideal para dosimetria de cam-
pos pequenos, el diodo del detector es de silicio tipo n teniendo un area activa de
0,8 x 0,8mm, el diodo esta ubicado a 0,3mm del la parte superior, a 4,72mm de la
parte inferior, indicando la ubicaciéon con una cruz en la parte superior de la carcasa
(de latén) haciendo la alineacién del detector mas facil. Tiene una sensibilidad de
32 nC/Gy y un punto efectivo de 0,3mm.
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Figura 25: Detector Edge 1118

3.2.4. Caracteristicas de los detectores

Tabla 6: Caracteristicas de los detectores

Coeficiente Punto
Detector Marca Tipo de Polaridad Sensibilidad .
. .. efectitvo

calibracion

CCol IBA Cdmara de 501 109 Gy/c 4300V 0.33nC/Cy 0,36+ 0,04mm
ionizacién

Diodo Razor IBA Diodo 1,77 x 108 Gy/C ov 5.627 nC/Gy 0,8 + 0,2mm
Detector Edge  Sun Nuclear Diodo 3,032 x 107 Gy/C oV 32 nC/Gy 0,3mm
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3.3. Fantoma

De la marca IBA, el Blue Phantom o también conocido como fantoma o maniqui
es un tanque de acrilico con paredes de 15mm de espesor y un rango de escaneo
de 480 x 480 x 410mm. Se llena de agua tridestilada o desmineralizada con una
capacidad de 200 L, incluye un sistema de motores con los cuales la cuba se puede
mover en 3 dimensiones para una mayor precisién a una velocidad de 50mm/s.

Figura 26: Fantoma del HITO

3.4. Instrumentos de medicion

» Extensiones: Cableado de 18 m y 5 m los cuales se conectan a las cdmaras
de ionizacion de campo y referencia y estos a su vez al CCU. Los cables son
proveidos por el fabricante IBA y cuentan con conectores triaxiales para dis-
minuir la fuga de corriente.

= Termometro: es usado para medir la temperatura del agua durante las medi-
ciones, el termdémetro incluye una sonda que puede sumergirse en el agua. El
termometro cuenta con un certificado de calibracién de fabrica.

= Barometro: mide la presion ambiental dentro del bunker donde se realizaran
las mediciones, al igual que el termdémetro, este también tiene una certifica-
cion por el fabricante.
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Figura 27: Termémetro y barémetro.

» Electrometro:El electrometro usado es de la marca IBA, modelo DOSE 1
empleado para la dosimetria en radioterapia, estd conectado a cdmaras de
ionizacion, el cual es capaz de medir la carga y la corriente. Pude amplificar
y medir cargas generadas en el volumen activo de la camara.

Figura 28: Electrémetro de la marca IBA
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3.5. Software

Para las mediciones se usan distintos software principalmente Elekta Integrity,
el cual controla los aceleradores de dicha marca, este software permite editar y crear
campos de distintas formas y tamanos, puede seleccionar la energia del haz, tasa de
dosis y unidades monitor. De igual forma es capaz de rotar el gantry y colimador
del acelerador asi como la mesa.

Monaco, es un software de planificacién de tratamiento clinico ya sea técnicas como
3D, VMAT, IMRT o radiocirugia.

El software my@QA de la marca IBA, misma marca de las cdmaras de ionizacién y
de la cuba de agua. Estd conectado con las cAmaras de ionizacion que se encuentran
en el biunker y es empleado para la adquisicién y analisis de los datos de la dosimetria
(PDD, perfiles) segun el tamano de campo y SSD, se grafican los resultados, las
graficas nos permiten determinar si los resultados son correctos segtin los manuales.

O Piatform
wy

IBA Dosimetry Welcome Andreas Strempfl

TRAINING COURSES

FOR HEALTHCARE PROFESSIONALS

Figura 29: software myQA

Figura 30: Planilla ajustada para la adquisicion de datos
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4.

Metodologia

Se presenta de manera detallada los pasos a seguir para realizar dosimetria.

1.

Se coloca el colimador y el gantry a 0° con ayuda de los controles del acele-
rador, el acelerador se coloca en modo service con la finalidad de llegar a 0°
lo mas exacto posible.

Se coloca el fantoma debajo del cabezal, abriendo el campo para poder visua-
lizar el crossline.

Se alinea el fantoma haciendo coincidir el crossline con el centro del fantoma.

. Alinear el fantoma a 0°.

Conectar el Common Control Unit (CCU, por sus siglas en inglés), al fantoma
y posteriormente a la corriente eléctrica, esto ultimo nos ayuda a prevenir
alguna diferencia de voltaje que pueda afectar al CCU.

. Encender el CCU el cual demora uno 20-30 min en establecer comunicacién

entre el control y el CCU.

Figura 31: Montaje del Common Control Unit (CCU)

Llenar el fantoma usando agua desmineralizada que se encuentra en el reser-
vorio.

Conectar los cables del de las cdmaras de ionizacién (campo y referencia) al
CCU.

Colocar el holder de la camara de ionizacién de campo en el riel del fantoma.
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10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

Figura 32: Montaje de las cdmaras de ionizacion.

Montar la cadmara de ionizacién de campo en el riel con su capuchén y la
camara de referencia en la extensién.

Sumergir la cAmara de ionizaciéon de campo a —z con el fin de eliminar el aire
que se llegara almacenar entre el capuchon y la camara.

Mover el fantoma en vertical para que la superficie del agua se encuentre a
una SSD de 100 cm y marcar la altura en el fantoma.

Con el control del fantoma, mover la cdmara de campo al centro del crossline
(punto 0) y alinearla en z, y y 2. El control es capaz de bloquear los despla-
zamientos en alguna direccién en especifico con el fin de un mejor control en
el desplazamiento.

Guardar las coordenadas de la cdmara como origen e isocentro, el control es
capaz de guardar dicha informacién.

Fijar los limites del fantoma en 4+z, +y y £z esto con el fin de que tanto
el CCU como el software myQA reconozcan los limites del movimiento de la
camara y asi evitar colisiones las cuales podrian provocar la ruptura de alguna
pieza. Como se muestra en la Figura 35

Remover el capuchon de la camara de ionizacién la cual debera de estar a la
mitad de la superficie.

Abrir el campo a 10 x 10cm?.

Abrir el software myQA en la computadora y vincular myQA con el CCU.
MyQA reconoce la camara de campo, su ubicacién, los limites a los que se
puede desplazar, el tipo de camara y la camara de referencia.
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19.

20.

21.

Figura 33: Superficie del agua a una SSD de 100 cm

Figura 34: Camara de campo alineada con la superficie del agua.

En myQA, seleccionar los parametros con los que se van a trabajar: profun-
didad, velocidad de movimiento del riel, tamano de campo, voltaje, etc.

Indicar a myQA que sumerja la cAmara de campo a una profundidad de 10
cm.

Disparar 500 UM para que las camaras se activen.
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Figura 35: Control del fantoma.

22. Indicar a myQA que suministre -300 V al fantoma.

23. Disparar 1000 UM para que la camara detecte que hay un fondo de radiacion
(Background)

24. Comenzar a tomar mediciones ajustando el tamano de campo, profundidad,
Unidades Monitor, etc. segin sea el caso.

4.1. Montaje experimental para diodos

El montaje para usar diodos como detectores es muy parecido al montaje con
las camaras de ionizacion, hay que tomar en consideracion algunos aspectos que se
tomaron como referencia del TRS-483 [13] con ajustes que se hicieron por el autor:

1. Colocar el holder en posicién vertical para montar el diodo de manera paralela
al haz.

2. Alinear y centrar el diodo respecto al crosshair, colocando el punto de refe-
rencia del diodo justo en la superficie del agua.

3. Con ayuda de la herramienta CAX Correction en el software myQA se realizan
ajustes mas precisos para la alineacion del diodo.
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(a) Posicionamiento del diodo Razor (b) Posicionamiento del diodo Edge

Figura 36: Posicionamiento de los diodos

4. En el software reducir a OV o configurar los ajustes para que el diodo esté
aterrizado.

5. Para el caso de los diodos existe la posibilidad de usar o no cdmara de refe-
rencia por lo que se tiene que especificar.

6. En el software myQA hacer la configuracion del movimiento del diodo: velo-
cidad, tiempo de adquisiciéon, modo de medida, etc.

4.2. Condiciones experimentales

Al medir campos pequenos se deben realizar algunas modificaciones en la con-
figuracién de las mediciones, para obtener una buena adquisicién de datos, por lo
tanto, para la obtenciéon de resultados se opté por ajustar la velocidad del escaneo,
el tiempo de adquisicién y la distancia entre punto y punto. [13]

Tabla 7: Condiciones para adquisicién experimental

Condiciones experimentales Caracteristicas

Angulo del gantry 0°
Angulo del colimador 0°
Velocidad de escaneo 1 mm/s - 3mm/s
Tiempo de adquisicién 2 segundos
Distancia entre punto y punto 1 mm
Profundidad 10 cm max

o4



5. Resultados

5.1. Factores de campo (OF)

Los factores de campo se obtuvieron siguiendo las recomendaciones del TRS-483
de la TAEA [13]. A una distancia fuente-superficie (o por sus siglas en inglés SSD)
de 100 cm, los diodos sumergidos a una profundidad de 10 cm desde la superficie
alineados al centro del crosshair, el campo de referencia fue de 10 x 10 em?, los
tamanos de campo fueron de: 0,5 x 0,5 cm?, 1 x 1 em?,2x 2 em?, 3 x 3 em?, 4 x 4
cm? hasta el de 5 x 5 em? con cada una de las energias (4 MV, 6 MV y 10 MV). Pri-
meramente se disparan 500 UM para obtener el background, para posteriormente
hacer 3 disparos de 100 UM cada uno, para medir las cargas en nC que posterior-
mente fueron promediadas. Para obtener los factores de campo se usa la ecuacion 16.

Para la obtencién de factores de campo se compararon los datos obtenidos con
el diodo Razor y el diodo Edge Detector, realizando la misma metodologia, en
ambos casos se excluyé el uso de camara de referencia ya que conforme el tamano
de campo disminuye, la cdmara de referencia cubriria todo el campo tapando el
diodo. A continuacién de muestran los resultados.

5.1.1. Enmergia de 4 MV

El TRS-483 [13] no toma en cuenta los factores de campo para energias de 4
MV ya que dicha energia no es utilizada para tratamientos de radiocirugia don-
de se suministran grandes dosis a un volumen muy pequeno. Con esta energia el
tratamiento seria sumamente lento haciéndolo poco practico e incomodo para el
paciente. Por lo que los siguientes datos no cuentan con un uso clinico y fueron he-
chos unicamente con la finalidad de compararlos con otras energias y su respuesta
entre ambos diodos.

Los factores de campo medidos tanto con el diodo Razor y el diodo Edge Detec-
tor, cumplen con las recomendaciones del TRS-483 ya que ningtn factor de campo
es mayor a 1. En dicho documento, no se encuentran mediciones con un tamano
de campo de 0,5 x 0,5 em? por lo que los resultados para ese tamafio de campo no
tienen soporte respecto al TRS-483 [13], pero con fines de la recoleccién de datos
se realizaron de igual forma.

El TRS-483 hace la recomendacion de multiplicar el factor de campo por un
factor de correccién (Ecuacién 17), para ese caso no se siguié la recomendacién ya
que tnicamente es para cuando el campo de referencia es distinto al de 10 x 10 cm?
como en los equipos CyberKnife, Tomoterapia y Gamma Knife [13]. El acelerador
lineal que se uso es capaz de realizar dicho campo.

En las tablas 8 y 9 se muestran las 3 cargas recolectadas y el promedio de éstas,
en la ultima columna, los factores de campo con una energia de 4 MV. En la tabla
8 las cargas, el promedio y los factores de campo corresponden al diodo Razor y
los datos de la tabla 9 corresponden al Edge Detector.
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Tabla 8: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 4
MYV con el diodo Razor

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

0,5x0,5 2177 2202 2.206 2.195 0.515
1x1 2.860 2.853 2.863 2.859 0.671
2 %2 3.196 3.193 3.201 3.197 0.750
3x3 3.383  3.383 3.391 3.386 0.795
4x4 3548 3.547 3.553 3.549 0.833
DX 5 3.682  3.690 3.695 3.689 0.866

10 x 10 4.259 4.264 4.259 4.261 1

Tabla 9: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 4
MV con diodo Edge Detector

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

05x0,5 11.92 11.97 11.86 11.92 0.530
1x1 1601 16.00 15.98 16.00 0.711
2x2 17.64 17.66 17.64 17.65 0.784
3x3 1858 18.57 18.57 18.57 0.825
A4x4 19.37 19.35 19.37 19.36 0.860
5x5 2004 20.01 20.05 20.03 0.890
10x 10 22.50 22.51 22.50 22.50 1

Con la finalidad de visualizar mejor los datos se realiz6 la tabla 10 y a su vez
se graficaron los valores obtenidos (figura 37).

En la figura 37 se observa homogeneidad en los factores de campo para tamanos
de campo mayores a 2 x 2 cm? siendo para el campo de 3 x 3 em? una incertidumbre
del 3,63 %, el de 4 x4 ecm? de 3,19% y el de 5 x5 cm? de 2,69 %. Mientras el tamaiio
de campo se hace mas grande la incertidumbre disminuye. En campos menores la
incertidumbre aumenta ya que el volumen sensible de los diodos no son irradiados
completamente se subestima la medida de la carga.

Tabla 10: Comparaciéon de Factores de campo usando diodos, para tamanos de
campo pequenos para energia de 4MV

TC Razor Edge Detector

0,5x0,5 0.515 0.530
1x1 0.671 0.711
2x2 0.750 0.784
3x3 0.795 0.825
4 x4 0.833 0.860
DX b 0.866 0.890
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Figura 37: Comparacion de factores de campo obtenidos mediante dos diodos, para
tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 4 MV.

5.1.2. Energia de 6 MV

La energia de 6MV es la energia mas utilizada en las radiocirugias ya que la
tasa de dosis permite llevar a cabo el tratamiento en menos tiempo si se compara
con el de energia de 4 MV. Esto la hace ser la opcién més conveniente no solo en
el tiempo de tratamiento, sino también para la comodidad del paciente.

En tablas 11 y 12 se muestran las cargas recolectadas y en la quinta columna
el promedio de éstas. En la tultima columna se encuentran los resultados de los
cocientes del promedio de las cargas para una energia de 6 MV. En la tabla 11
las cargas, el promedio y los factores de campo corresponden al diodo Razor y los
datos de la tabla 12 corresponden al Edge Detector.

Tabla 11: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 6
MYV con el diodo Razor

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

0,5x0,0 2.091 2101 2101 2.098 0.465
1x1 3.000 2993 2.99 2.994 0.664
2x2 3.47  3.463 3.474 3.469 0.769
3x3 3.665 3.679 3.675 3.673 0.814
4x4 3828 3.834 3.837 3.833 0.850
X5 3.969 3.981 3.987 3.979 0.882

10 x 10 4.502 4.511 4.518 4.510 1

Se mantiene la tendencia, se observa homogeneidad en los factores de campo
para tamanos de campo mayores a 2 X 2 em?, teniendo el campo de 3 x 3 em? una
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Tabla 12: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 6
MYV con diodo Edge Detector

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

0,5x0,5 11.31 11.38 11.32 11.34 0.469
1x1 1714 172 17.18 17.17 0.711
2 %2 19.54 19.53 19.55 19.54 0.809
3 %3 2047 20.48 20.49 20.48 0.848
4 x4 21.24 2124 21.24 21.24 0.880
DX D 219 21.88 219 21.89 0.907

10x 10 24.14 24.11 24.13 24.13 1

incertidumbre del 4 %, el de 4 x 4 em? una incertidumbre del 3,40 % y el campo de
5 x 5 em? una incertidumbre del 2,75 %. Mientras el tamafio de campo sea mayor
la incertidumbre va disminuyendo. Esto se observa de manera grafica en la figura
38.

Tabla 13: Comparacion de Factores de campo usando diodos, para tamanos de
campo pequenos para energia de 6MV

TC Razor Edge Detector

0,5x0,5 0.465 0.469
1x1 0.664 0.711
2x2 0.769 0.809
3x3 0.814 0.848
4 x4 0.850 0.880
X d 0.882 0.907

Figura 38: Comparacion de factores de campo obtenidos mediante dos diodos, para
tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 6 MV.
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5.1.3. Enmergia de 10 MV

Esta energia no es tan usada para tratamientos de radiocirugia ya que cuando
el acelerador trabaja a partir de los 10 MV se producen neutrones rapidos cuya
distribucién es casi isotropica. Los neutrones tienen una eficacia bioldgica relativa
mucho mayor que los fotones, por lo tanto, un pequeno nimero de neutrones puede
producir un componente de dosis para nada despreciable. Incluso, pequenas dosis
absorbidas en los érganos de riesgo por los neutrones dispersados aumentan la pro-
babilidad de inducir un céncer secundario. E1 TRS-483 [13] si cuenta con datos,
factores de correccion y recomendaciones con dicha energia.

La datos de la tabla 14 fueron obtenidos con el diodo Razor disparando con una
energia de 10 MV, se muestran las 3 cargas recolectadas y el promedio de éstas,
en la ultima columna se tienen los factores de campo resultantes. En la tabla 15
los datos fueron obtenidos con el diodo Edge Detector, de igual forma disparando
con una energia de 10 MV, en la tltima columna se tienen los factores de campo
resultantes.

Tabla 14: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 10

MYV con el diodo Razor

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

0,0 x0,5 2174 2174 2.176 2.175 0.468
1x1 3.081 3.076 3.077 3.078 0.663
2x2 3.655 3.66 3.667 3.661 0.789
3 %3 3.881 3.89 3.89 3.887 0.837
4x4 4025 4.042 4.046 4.038 0.870
D XD 4.158 4.165 4.158 4.160 0.896

10 x 10 4.639 4.641 4.645 4.642 1

Tabla 15: Promedio de cargas recolectadas y factores de campo para energia de 10
MYV con diodo Edge Detector

TC L1 L2 L3 Lpromedio Factor de campo

0,5x0,0 11.72 11.79 11.78 11.76 0.463
1x1 1754 17.54 17.55 17.54 0.690
2 %2 20.65 20.69 20.65 20.66 0.813
3 %3 2175 21.74 21.73 21.74 0.856
4 x4 22.53 2254 2255 22.54 0.887
DX D 23.17 23.17 23.22 23.19 0.913

10 x 10 25.41 25.38 25.37 25.39 1

Al igual que en los casos pasados, la incertidumbre de los factores de campo
fueron disminuyendo conforme el tamano de campo aumentaba, con la diferencia
de que la homogeneidad se aprecia desde el tamano de campo mas pequeno hasta
el més grande (figura 39), salvo por el tamafio de campo de 1 x 1 ¢cm? esto debido al
volumen tan pequeiio. El tamaifio de campo de 1 x 1 ¢m? obtuvo una incertidumbre
del 3,91 % siendo el més alto para esta energia, a partir de este la incertidumbre
empieza a disminuir, teniendo el de 2 x 2 em? una incertidumbre del 2,95 %, el de
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3 X 3 em? una incertidumbre del 2,21 %, el de 4 x 4 ¢m? una incertidumbre del
1,91 % vy por tltimo el de 5 x 5 em? una incertidumbre del 1,86 %.

En la tabla 16 se muestran los factores de campo obtenidos de acuerdo a cada
tamano de campo haciendo una comparacion con los dos diodos utilizados, ayu-
dando a visualizar mejor los resultados para la obtencion de la incertidumbre.

Tabla 16: Comparaciéon de Factores de campo usando diodos, para tamanos de
campo pequenos para energia de 10MV

TC Razor Edge Detector

0,5x0,5 0.468 0.463
1x1 0.663 0.690
2x2 0.789 0.813
3x3 0.837 0.856
4 x4 0.870 0.887
D X5 0.896 0.913

Figura 39: Comparacion de factores de campo obtenidos mediante dos diodos, para
tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 10 MV.
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5.2. Porcentajes de dosis en profundidad (PDD)

Para la obtencién de los PDD se siguieron las recomendaciones del TRS-483
[13]. Los diodos fueron montados y centrados en los tamafnos de campo segin sus
especificaciones y como se muestra en la figura 36. Con cada uno se dispararon
fotones de energia de 4 MV, 6 MV y 10 MV y diferentes tamanos de campo como
se muestra a continuacion.

5.2.1. Energia de 4 MV

La figura 40 muestra las curvas de los PDD obtenidas mediante el diodo Razor,
para tamanos de campo de : 0,5 x 0,5 em?, 1 x 1 em?, 2 x2 em?, 3 x 3 em?, 4 x 4
em? v 5 x 5 em?. Se opté por no usar camara de referencia por lo que los diodos
pudieron haber captado ruido haciendo que las curvas no sean tan suaves esto no
afecta los resultados para los tamanos de campo, las curvas no se superponen ni se
interceptan lo que tiene una geometria esperada, las curvas no decaen de manera
abrupta y en cada tamano de campo el porcentaje de dosis se mantiene. Las curvas
se visualizan segun el TRS-483 y las referencias consultadas. [5] [14] [13]

Figura 40: PDD’s obtenidos mediante el diodo Razor, para tamanos de campo
menores a H X 5 para energia de 4 MV.

Usando la ecuacién 18 se obtuvieron los PDD a una d = 10 cm. En la tabla 17 la
segunda columna muestra el porcentaje de dosis obtenida y en la tercera se muestra
el porcentaje de dosis esperada, en la cuarta columna se observan los porcentajes
de incertidumbre. Para el tamano de campo de 0,5 x 0,5 el TRS-483 [13] no mues-
tra datos por lo que no se pudo comparar el porcentaje de dosis en estas condiciones.
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Se espera que cuando el tamano de campo sea mas pequeno la incertidumbre
sea mas grande esto se debe a que en profundidad, la divergencia del haz provoca
que aumente la superficie irradiada del diodo, incrementando la senal producida
debido a la mayor cantidad de particulas cargadas.

Tabla 17: Incertidumbres obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 4 MV
con el diodo Razor

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 50,72% N/A N/A
1x1  5281% 53,87 % 1,93%
2x2  5531% 55,82 % 0,91%
3x3  56,01% 57,15 % 1,99 %
4x4  5855% 58,27 % 0,48 %
5x5  59,35% 59,78 % 0,72%

En la figura 41 se observa que con el diodo Edge Detector pasa algo distinto, los
PDD de los tamaiios de campo de 3 x 3 em?, 4 x 4 em? se llegan a sobreponer en
la mayoria de la trayectoria, pero no asi con las curvas inferior y superior de estos
tamanos de campo, pero el porcentaje de dosis de todas las curvas se mantienen
incluso tienen tienen una Djy esperada segun el Data Collection [2] asi mismo tie-
nen un comportamiento esperado segin el TRS-483 y las referencias. [5] [14] [13]

PDD's de energia de 4 MV para diodo Edge Detector

701

Relative Dose [%]

5w 1 =W o’ 3@
Depth [cm]

Figura 41: PDD’s obtenidos mediante el diodo Edge Detector, para tamanos de
campo menores a b X 5 para energia de 4 MV.

La tabla 18 muestra en la segunda columna el porcentaje de dosis obtenida,
en la tercera columna el porcentaje de dosis esperada y en la cuarta el porcentaje
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de incertidumbre obtenidas. A pesar que en el campo de 1 x 1 se encuentra la
incertidumbre més pequeno (0,12 %) la tendencia indica que conforme aumente el
tamano de campo el porcentaje de incertidumbre serd menor. Nuevamente, con el
tamafio de campo de 0,5 x 0,5 cm? tanto el TRS-483 [13] y el Data Collection [2]
no cuentan con informacion para este campo por lo que no se realizé el andlisis.

Tabla 18: Incertidumbre obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 4 MV
con el diodo Edge Detector

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 51,54% N/A N/A
1x1  5394% 53,87 % 0,12%
2x2  56,04% 55,82 % 0,39%
3x3  5748% 57,15% 0,57%
Ax4  5817T% 58,27 % 0,17%
5x5  59,63% 59,78 % 0,25%

La figura 42 muestra todos los PDD obtenidos con haces de fotones de energia
de 4 MV tanto con el diodo Razor y el diodo Edge Detector. Se aprecia que de
acuerdo al tamano de campo las curvas de los dos diodos se llegan a interceptar
y en algunos casos se sobreponen. Esto nos ayuda a visualizar que los dos diodos
dan curvas muy parecidas, no son exactamente iguales debido a las caracteristicas
e incertidumbre que hay entre cada diodo, pero entregar resultados muy similares
teniendo la geometria y comportamiento esperado de acuerdo del TRS-483. [13]

Figura 42: Comparacion de PDD obtenidos mediante diodo Razor vs diodo Edge
Detector para tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 4 MV.
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5.2.2. Enmergia de 6 MV

La figura 43 muestra los PDD obtenidos con el diodo Razor con una energia
de 6 MV, para los distintos tamanos de campo antes mencionados. Las curvas no
se sobreponen ni se interceptan, el porcentaje de dosis se mantiene y la Dy es
aceptada de acuerdo al Data Collection [2] cumpliendo con los datos esperados. [5]
[14] [13] [27]

Figura 43: PDD’s obtenidos mediante el diodo Razor, para tamanos de campo
menores a H X 5 para energia de 6 MV.

Para esta energia se puede ver aun mas clara la tendencia en cuanto a la incerti-
dumbre pues en la tabla 19 se puede ver en la cuarta columna que la incertidumbre
disminuye conforme el tamano de campo aumenta, el tamano de campo de 1 x 1
em? cuenta con una incertidumbre del 0,87 % en contraste con el tamafio de campo
de 5 x 5 em? que tiene una incertidumbre del 0,18 %.

Tabla 19: Incertidumbre obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 6 MV
con el diodo Razor

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 5472% N/A N/A
1x1  5811% 58,62 % 0,87 %
2x2  60,18% 60,63 % 0,74 %
3x3  62,03% 62,22 % 0,30 %
Ax4  63,02% 63,20 % 0,28 %
5x5  6443% 64,31 % 0,18 %
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La figura 44 muestra los PDD obtenidos con el diodo Edge Detector con una
energia de 6 MV, para los distintos tamanos de campo. Las curvas tienen la misma
geometria cumpliendo con los datos del TRS-483 y otras referencias. [14] [13] [25]
28]

Figura 44: PDD’s obtenidos mediante el diodo Edge Detector, para tamanos de
campo menores a b X 5 para energia de 6 MV.

En la tabla 20 no se nota la tendencia ya que la incertidumbre méas pequena
corresponde al campo de 1 x 1 ¢m? (0,18 %) mientras que la incertidumbre m4s
grande corresponde al campo de 4 x 4 cm? (0,91 %). Esto se puede deber a alguna
alteracion en el montaje del diodo o discrepancias con el diodo usado para la Data
Collection.

Tabla 20: Incertidumbre obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 6 MV
con el diodo Edge Detector

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 5563% N/A N/A
1x1  5873% 58,62 % 0,18 %
2x2  61,04% 60,63 % 0,67 %
3x3  6251% 62,22 % 0,46 %
4x4  63,78% 63,20 % 0,91%
5x5  64,73% 64,31 % 0,65 %

Con fines comparativos la figura 45 muestra todos los PDD obtenidos con
energia de 6 MV, se aprecia que hay curvas que llegan a interceptarse, pero es-
to pasa con las curvas que corresponden al mismo tamano de campo que para este
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caso seria lo esperado. La diferencia entre curvas del mismo tamano de campo existe
gracias a las caracteristicas y especificaciones de cada diodo.

Figura 45: Comparacién de PDD obtenidos mediante diodo Razor vs diodo Edge
Detector para tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 6 MV.
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5.2.3. Enmergia de 10 MV

En la figura 46 se observa que la geometria de las curvas se mantiene como lo
esperado, se puede apreciar que los PDD de los tamaifios de campo de 0,5 x 0,5 cm?
y 1 x 1 em? la curva de porcentaje de dosis decae més rapido, como es lo esperado.
Para ningin tamano de campo la curva de porcentaje de dosis decae y la dosis de
mantiene.

Figura 46: PDD’s obtenidos mediante el diodo Razor, para tamanos de campo
menores a 5 X 5 para energia de 10 MV.

Tanto en la tabla 21 como en la tabla 22 se observa que el porcentaje de dosis
es mayor en comparacion con los porcentajes de dosis de las energias pasadas ya
que en este caso se us6 la energia més grande obteniendo mayor dosis en en una
misma profundidad.

En la segunda columna de la tabla 21, se observan que el porcentaje de dosis de
los tamatios de campo 2 x 2 em?, 3 x 3 em? son muy similares, lo mismo ocurre con
los porcentajes de dosis de los tamafios de campo de 4 x 4 em?, 5 x 5 em?, similar
como se observa en la figura 46.
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Tabla 21: Incertidumbres obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 10 MV
con el diodo Razor

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 61,21% N/A N/A
1x1  6471% 65,24 % 0,81%
2x2  67,03% 66,80 % 0,34%
3x3  6857% 68,26 % 0,45 %
Ax4  6967% 69,61 % 0,08 %
5x5  69,94% 70,27 % 0,46 %

En la figura 47 ocurre algo parecido que con la figura pasada, pues los PDD de
los tamaiios de campo de 3 x 3 em?, 4 x 4 em? y 5 x 5 em? se llegan a interceptar
en varios puntos. La geometria de las curvas siguen siendo las esperadas ya que
ningiin tamano de campo el porcentaje de dosis decae de forma abrupta y el Dy
se asemeja con el del Data Collection [2]

Figura 47: PDD’s obtenidos mediante el diodo Edge Detector, para tamanos de
campo menores a 5 X 5 para energia de 10 MV.
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En la tabla 22 se observa que los porcentaje de incertidumbre mas grandes co-
rresponden a los tamanos de campo més pequeiios, el de 1 x 1 em? con 0,29% vy
el de 2 x 2 em? con 0,68 %. Por otro lado los porcentajes de incertidumbre mas
pequenos corresponden con los tamanos de campo mas grandes, como lo indica la
bibliograffa ([13] [14] [25]), el de 3 x 3 em? con 0,19 %, el de 4 x 4 em? con 0,15 %
y el de 5 x 5 em? con 0,24 %.

Tabla 22: Incertidumbres obtenidas a 10 cm de profundidad para energia de 10 MV
con el diodo Edge Detector

TC Medidos Data Collection [2] Incertidumbre

05x05 6253% N/A N/A
1x1  6505% 65,24 % 0,29%
2%x2  67,26% 66,80 % 0,68 %
3x3  6839% 68,26 % 0,19%
Ax4  69,50% 69,61 % 0,15%
5x5  70,44% 70,27 % 0,24%

En la figura 48 nuevamente se puede apreciar que para ambos diodos el porcen-
taje de dosis se mantiene en todo el trayecto de la curva, también se observa que hay
PDD que sobreponen los cuales corresponde con los mismos tamanos de campo, es
algo esperado pues los porcentajes de dosis medidos son muy parecidos a partir del
tamaifio de campo de 3 x 3 em? hasta el de 5x5 cm? y esto ocurre con ambos diodos.

Figura 48: Comparacion de PDD obtenidos mediante diodo Razor vs diodo Edge
Detector para tamanos de campo menores a 5 X 5 para energia de 10 MV.
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5.3. Pertiles de dosis

A continuacién se muestran los perfiles de dosis inline y crossline obtenidos con
ambos diodos, con haces de fotones de 4 MV, 6MV y 10 MV, los cuales fueron
obtenidos con las recomendaciones del TRS-483 [13]. Los diodos fueron montados
al centro del crosshair como se muestra en la figura 36, de igual manera se opté por
no usar camara de referencia, para evitar alguna perturbacion que pudiera generar.
Los tamaifios de campo con los que se trabajo fueron con: 0,5 x 0,5 em?, 1 x 1 em?,
2x2cem? 3x3cem? 4x4cem? 5x5cem?.

5.3.1. Enmergia de 4 MV

Para ambos diodos la geometria de los inline y cossline son muy semejantes, en
la zona de penumbra las curvas se sobrepone haciendola parecer una sola, en los
tamanos de campo maés pequenos, la penumbra es menor. Comparando los perfiles
de ambos diodos es dificil encontrar diferencias a simple vista. Es notable ver que
los tamanos de campo mas grande cuentan con un mayor aplanado y conforme el
tamano de campo disminuye el aplanado va desapareciendo esto debido a la oclu-
sion parcial en el campo de radiacién como se muestra en la figura 13. Cuando el
tamano de campo es mas pequeno la dosis en el eje central también se ve afectada,
por lo que el perfil disminuye su valor de dosis en el centro del campo.

Figura 49: Perfil obtenido mediante diodo Razor para tamanos de campo menores
a b x b para energia de 4 MV.
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Figura 50: Perfil obtenido mediante diodo Edge Detector para tamanos de campo
menores a H X 5 para energia de 4 MV.

5.3.2. Enmergia de 6 MV

Tanto en la figura 51 con en la figura 52 se tienen los resultado esperados, en
ambos diodos los inline y los crossline cuentan con la geometria esperada. En ta-
manos de campo pequenos, la meseta de dosis va desapareciendo, por lo que la
penumbra es mayor en los tamanos de campo mayores y se muestra mas ancha de-
bido a la mayor cantidad de fotones dispersos de baja energia que en el haz de 4 MV.

Figura 51: Perfil obtenido mediante diodo Razor para tamanos de campo menores
a b x 5 para energia de 6 MV.
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Figura 52: Perfil obtenido mediante diodo Edge Detector para tamanos de campo
menores a 5 X 5 para energia de 6 MV.

5.3.3. Energia de 10 MV

A simple viste es dificil distinguir diferencias entre la figura 53 y la figura 54 pues
en ambas se conserva la geometria esperada y las curvas se comportan de de acuer-
do a la bibliografia ([13] [14]), los perfiles de tamanos de campo pequenios presentan
una penumbra menor y una meseta muy corta o carecen de esta, a comparacion
con los perfiles de tamano de campo convencional donde ocurre lo contrario.

Los tamaiios de campo més pequeiios, 0,5 x 0,5 cm? y 1 x 1 em?, carecen de
aplanado, son pocos simétricos y la penumbra es muy delgada como es lo esperado,
esto en contraste con los tamanos de campo de 3 x 3 em?, 4x 4 cm? y 5x 5 em? don-
de el aplanado se ve a simple vista y la penumbra es mucho mas ancha, debido a la
mayor cantidad de fotones dispersos de baja energfa en el haz de 10 MV. [1] [27] [2§]

El comportamiento de los diodos fue muy similar arrojando resultados muy pa-
recidos, para ambos diodos se cumple lo esperado, hay pequenas diferencias en los
perfiles debido a las caracteristicas propias de cada diodo como el volumen sensible,
el tamano, el material, el tipo de semiconductor del detector, como se ve en la Tabla
6. Estas diferencias causan que los perfiles no sean exactamente iguales.
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Figura 53: Perfil obtenido mediante diodo Razor para tamanos de campo menores
a b x b para energia de 10 MV.

Figura 54: Perfil obtenido mediante diodo Edge Detector para tamanos de campo
menores a 5 X 5 para energia de 10 MV.
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6. Conclusiones

El trabajo presenta una breve introduccion al drea de dosimetria y fisica de ra-
diaciones aplicadas al area clinica esto con el fin de comprender la importancia de
la dosimetria para campos pequenos. Asi mismo, con el fin de fortalecer los concep-
tos tedricos y adquirir experiencia practica en la dosimetria, se realizaron algunas
pruebas utilizando dos diferentes detectores y asi explorar cual diodo podria tener
mejor rendimiento para obtener: factores de campo, perfiles de dosis y porcentajes
de dosis en profundidad, siguiendo las recomendaciones del TRS-483 y asi obtener
una correcta calibracién cumpliendo los objetivos planteados en un inicio, se puede
concluir que:

= Las pruebas realizas con energia de 6 MV son las que realmente tienen validez
clinica ya que la energia de 4MV al brindar una tasa de dosis limitada no es
usada en tratamientos y el TRS-483 no brinda datos con esta energia, mien-
tras que la energia de 10 MV no es tan recomendada debido a la cantidad de
neutrones dispersos que genera los cuales pueden provocar danos al paciente.

= No fue necesario aplicar el factor de correcciéon para los factores de campo ya
que el acelerador lineal es capaz de formar campos 10 x 10 em? el cual fue
usado como campo de referencia.

= Se obtuvieron valores de factores de campo menores a 1 lo cual es lo esperado,
con los PDD obtuvieron incertidumbres menores al 2% lo cual es el limite con
un incertidumbre del 5 %. Los perfiles de los tamanos de campo de 0,5 x 0,5
em? y 1 x 1 em? carecen de aplanado o es minimo y la penumbra es menos
ancha debido a la oclusiéon parcial en el campo de radiaciéon generada por las
MLC, conforme el tamano de campo aumenta, el aplanado y la penumbra
aumentan.

= Los factores de campo, PDD y perfiles cumplen con la geometria y comporta-
miento esperado de acuerdo al TRS-483 [13]: factores de campo menores a 1,
el porcentaje de dosis se mantiene y no cae de manera abrupta en los PDD y
la simetria y el aplanado de los perfiles corresponden con su tamano de campo.

» Tanto el diodo Razor como el diodo Edge Detector son capaces de realizar
pruebas dosimétricas, para tamanos de campo pequenos, por lo que no hay
diferencias particularmente importantes entre los PDD, perfiles y factores de
campo obtenidos con estos diodos.

= En los factores de campo se comprobd que el diodo Edge Detector es més sen-
sible en la recoleccion de cargas por lo que sus lecturas son mucho mayores
que las lecturas con el diodo Razor, a pesar de esto los factores de campo no
son significativamente diferentes como se observé en la comparacion des los
factores de campo en forma grafica.
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