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Tabla de Constantes fisicas

Cantidad Simbolo Valor
Nimero de Avogadro Na 6,0221415 - 102 mol !
Velocidad luz en vacio c 1,60217653-10~1°C
Masa del electrén mo, Me 9,1093826- 10 3Tkg
Carga del electrén e,qe 6,58211915- 10 1%eVs
Energia en reposo de electrén mec” 510,998918keV
Radio cldsico del electrén | r, = g2 /(m.c?) | 2,817940325-10"°m
Constante de estructura fina a=q/(hc) 1/137,03599911

Radio de Bohr

a = 17/ (meqy)

0,5291772108 - 10~ m

Tabla de Conversion de Unidades dosimétricas

Cantidad Unidad ST Unidad tradicional
Actividad 1Bequerel [Bq| 2,703 - 10~ T Curie [Ci]
Energia 1 Joule [J] 6,242 - 108 electronVolt [eV]
Dosis Absorbida 1 Gray [GY] 100 rad [rad]
Exposicién 1 C/kgaire 3876 Roentgen [R]
Dosis Equivalente | 1 Sievert [Sv] 100 rems [rem]
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MODULO I

Medidas, interaccion y transporte de
radiacion




1.. Medidas, interaccion y transporte de radiacion

El capitulo [I] estd dedicado a realizar la introduccion a los contenidos que
se desarrollardn durante el curso, haciendo hincapié en los objetivos, necesi-
dad y utilidad del curso y también se incluye un breve repaso de conceptos
bdsicos ya introducidos previamente en otros cursos de formacion. Se expone
una breve introduccién a los conceptos bdsicos sobre cantidades involucradas
en dosimetria de radiaciones asi como consideraciones sobre 10os principios y
teorias de las cuales derivar las cantidades dosimétricas asi como las condi-
ciones que deben satisfacerse para la validez de los modelos.

1.1.. Transporte de radiacién e interacciones

Para facilitar la exposicion, se iniciard el desarrollo en términos de las propiedades de haces de fotones. La
generalizacion a otro tipo de radiacion es posible incorporando las particularidades de cada caso, pero concep-
tualmente el desarrollo es andlogo. Sin embargo, cuando corresponda, se hard mencién explicita a situaciones
especificas que requieran tratamiento particular para otro tipo de radiacion.

El principio bdsico para estudiar los efectos de la interaccién de la radiacién con la materia, requiere
describir el modo en que se transfiere y absorbe energia del haz al medio material. El transporte de particulas en
un medio material estd descrito por la ecuacién de transporte de Boltzmann, que vincula la fluencia de energia
emitida por una fuente con las propiedades fisicas del medio irradiado de modo que puedan determinarse los
mecanismos por los que la energia es impartida y depositada (difundida) en el material.

La ecuacién de transporte de radiacion de Boltzmann representa, en términos matematicos, una ecuacioén
integro-diferencial de difusién. A continuacién se realiza una breve exposicion del formalismo de Boltzmann,
con el fin de completitud, pero no se trata de un argumento que requiera especial profundizacién para los
objetivos de este curso.

Existen diferentes maneras en que se produce la interaccién entre el haz incidente y el medio irradiado. La
probabilidad de que ocurra una interaccion de un cierto tipo estd fisicamente determinada por la seccién eficaz
G, referida al j-€simo mecanismo de interaccién. Andlogamente, la probabilidad total de que se produzca una
interaccién (de cualquier tipo) estd determinada por la seccidn eficaz total G.

A nivel macroscépico, la seccién eficaz total macroscépica X se define mediante:

Y=No (N

donde N es la densidad de centros de dispersién por unidad de volumen, i.e. [N] = cm ™.

En vista que los procesos de interaccion incluyen absorcion y dispersion (scattering) de radiacion, conviene
escribir en modo explicito la dependencia en cada tipo de proceso. Por lo tanto, se tiene:

Y =Eups + Lsca 2)

donde X5, y X4 se refieren a los procesos de absorcion y scattering, respectivamente.
De este mismo modo puede determinarse la distribucién de colisiones a lo largo del recorrido (path) de la
particula:
dn
ds n &)
donde n representa el nimero de eventos y s es la distancia a lo largo del path.
De aqui es inmediato verificar:

n(s)=n(0)e > C))

Por lo tanto, la distancia promedio entre colisiones sucesivas estd dada por:

o —Ys
se “Sds 1
—Jose s _1 5)
Jo e sds X



La cantidad A se denomina camino libre medio (mean free path). De aqui se pone de manifiesto la impor-
tancia de la seccion eficaz y del mean free path, que se determinan de acuerdo con el momento de primer orden
de la funcién de distribucién.

Una particula de momento p con longitud de onda % transportada en un medio material de espesor x tal que

x> % estard completamente determinada (en su espacio de fase) por la posicién 7, la direccién de movimiento
Q,la energia E yel tiempo 7.
Sea N (?,ﬁ,E,l) la densidad angular de particulas en estados de fase (7D) [(x,y,z);(6,9); E;?], que re-

presenta la densidad de particulas en el volumen d7 alrededor de 7, viajando en direcciones d$ entorno a Q con
energia E a tiempo 7.

El flujo vectorial angular de particulas 17 puede obtenerse a partir de la densidad angular y la velocidad v
de las particulas:

Y =yN (?,fl,E,t) (6)
El flujo angular escalar (o simplemente flujo angular) ¥ se obtiene a partir de la expresion[6] y sus unidades
son cm ™25 gtr 1
Integrando el flujo angular ¥ en todas direcciones para valores dados de E, 7 y ¢ se obtiene una cantidad
proporcional a la tasa de poblacién-ocupacién del estado (7,R,t), a veces denominado tasa de “reaccién” o
“creacion”. A partir de esto, puede determinarse el flujo escalar (o simplemente flujo) ¢ dado por:

0= wdQ ©)

La tasa de ocurrencia de eventos (por unidad de volumen), en términos de la probabilidad de cada j-ésimo
tipo de interaccién R queda determinada por:

R=X;0 ®)
La fluencia angular se obtiene a partir de la integral en el tiempo del flujo, y representa el nimero total de
particulas por unidad de area por unidad de energia atravesando el punto 7 con direcciéon dQ entorno a Q.
Asimismo, puede calcularse la fluencia escalar (o fluencia total) J (7, E,¢) que resulta de integrar la fluencia
angular para todas las direcciones posibles:

J:|f(?,E,t)\:/ 7N (7,0, E.1) |- )
47

donde |f\ es la corriente de particulas y 7 representa un versor en direccion arbitraria para el cdlculo de la
fluencia escalar J.
A partir de esto, puede plantearse la ecuacién de transporte de radiacién de Boltzmann, dada por:

) B Lo B, . ) .
ﬁET<7,Q,E,t>+Q-V‘P—S:// ‘P(?,Q’,E’,t)K(?,Q’,E’—>Q,E) dE'dy (10)
Vv 4n

donde S es la fuente de radiacion y K (?, [o% JE' — fl, E ) es el operador del kernel que cambia el estado de

fase de las “coordenadas” primadas (©/,E’) a las sin primar (€, E) debido a los procesos de scattering en la
posicién 7.
Operando y reordenando los términos en la ecuacién de Boltzmann [I0] resulta:

N
t=t+ =
Vi
F=+sQ (11)

Por lo tanto, se obtiene:

5
V]

J o o -
d—‘{’(fo+sQ,Q,E,to+ >+2ly(r‘()+s9,9,E,zo+|—fl) =F(fo+sQ7Q7E7fo+ﬁ) 12)
S v Y

INGtese que el efecto de la interaccién es un cambio en la energia y en la direccién de movimiento!



donde se ha definido I (ﬁ) +5Q,Q.E 10+ i) como sigue:

V]

rzs+// %, <r6+sf2,(§’,E’) - (Q,E))‘P(ﬁ)—i—sﬁ?ﬁ’ﬁ’,to—&—%‘) dQ dE' (13)
\%
Puede verseE]
— 0 S = 10 J - =
‘P(%,Q,E,t()) :/ ds {e/ox(ro—‘fﬂﬁ)dd r(ﬁ)HQ,Q,E,rﬁﬁ)} (14)
—oo \%

Considerando que las variables 7 y #y son arbitrarias, se obtiene:

¥ (?,Q,E,;) _ /°° Z(r-sBE)as |
0
{/ dQ dE' ¥ (?fsfl, (él,E’) — (Q,E)> ¥ (?fsfl,fz,E,zf l%) +S(?*S/§,§,E,t)] 15)
v

Es decir, se obtuvo una forma integral para la ecuacién de Boltzmann, que puede escribirse en términos de
operadore

Y=KW¥+5 (16)
Se obtiene la solucidn para el flujo:
Y=x2,¥ a7
Donde los términos son:
Y, =KY¥;,
Yo=5 (18)

Matematicamente, la solucién obtenida se denomina serie de von Neuman. La interpretacion fisica del
formalismo desarrollado es particularmente apropiada en el vinculo entre los términos de la serie y los procesos
fisicos involucrados. El término de orden O se refiere al flujo primario estrictamente proveniente de la fuente
de emisi6n S, mientras que los términos ¥; son las contribuciones de scattering a orden i obtenidas a partir del
operador del kernel de scattering K.

1.2.. Magnitudes y unidades

La dosimetria es una de las dreas mas importantes en el campo de la fisica médica, ya que permite estable-
cer las bases formales para comprender y estudiar cuantitativamente los procesos de interaccién de la radiacién
con la materia, por medio de determinaciones experimentales o cédlculos analiticos y/o estocdsticos de canti-
dades relevantes asociadas a los procesos de interaccion, como energia transmitida de la fuente de radiacién al
medio irradiado y dosis absorbida por éste como consecuencia.

En el caso de la dosimetia convencional, que se refiere a las metodologias standard y canénicas desa-
rrolladas durante décadas y que actualmente cuentan con absoluto concenso sobre su capacidad y fiabilidad, el
principal interés se concentra en la radioterapia externa utilizando haces de fotones y electrones de megavoltaje.
La dosimetria convencional surgié acompafiando las técnicas de irradiacién para estimar los efectos en los
pacientes irradiados. Es por tanto comprensible que la dosimetria se concentrara en haces externos de fotones
y electrones durante sus inicios, ya que los principales generadores de radiacién de uso médico proveian este
tipo de haces.

Por otro lado, la dosimetria no convencional se refiere a las técnicas modernas, muchas de ellas en desa-
rrollo, orientadas a describir los efectos de interaccion entre radiacién no convencionaﬁy el material irradiado.

s = A !
2Hint: Introddzcase e/~ Z(0+/QE) ds y calcilese %‘I‘ .

3Resulta conveniente expresar la ecuacién de este modo para la resolucién numérica de la misma, por
ejemplo utilizando métodos estadisticos como Monte Carlo.

4Haces de protones, radiacion sincrotrdn, iones pesados, columnas de neutrones; hadrones en general.
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La dosimetria estudia dos aspectos diferentes: por un lado el haz de radiacién en si mismo (en términos de
propiedades fisicas de éste, como espectro, caracteristicas geométricas, etc.) y, por otro, la cantidad de energia
que es transferida desde el haz al medio irradiado, que serd depositada en el material (tipicamente considerando
aire, agua o materiales biolégicos).

1.3.. Definiciones basicas para transporte y dosimetria

A continuacidn se realiza una presentacién introductoria para la definicién de cantidades dosimétricas.
A fin de facilitar la exposicion se concentra la discusion inicial sobre haces de fotones, lo cual puede ser
posteriormente generalizado, con las particularidades y consideraciones necesarias para los casos de haces de
particulas cargadas.

1.3.1.. Fluencia y tasa de fluencia de fotones, Kerma y exposicion

La fluencia de fotones (particulas sin carga, desde un punto de vista mds general) (j) se define como sigue:

AN
i= 1im 22 19
T= aaS0 AA (19)

En la expresion [19] se ha introducido el nimero de fotones AN que ingresa a una esfera (imaginaria) de
seccion transversal AA. De aqui que [j] = cm™2, tipicamente.

Por lo tanto, se tiene que la tasa de fluencia ¢ definida como la fluencia de fotones por unidad de tiempo
resulta:

.o dj
=j=24 20
¢=i=; (20)
La energia que transporta el haz de particulas es la fluencia de energia (W) dada por:
AE
Y= lim — 21
AM—0 AA

donde AE representa la cantidad de energia que atraviesa el drea AA. Para propésitos de los rangos de
interés en aplicaciones en fisica médica, tipicamente la unidad de fluencia de energia es [¥] = MeVem 2.

La fluencia de energia ¥ se obtiene inmediatamente, a partir de la fluencia de particulas, para el caso de
haces monoenergéticosEf

Y = jhv (22)
De donde se obtiene la tasa de fluencia de energia (¥):
. d¥
Y=—= 23
TR (23)

La unidad tipica para la de tasa de fluencia de energfa es: [y] = MeVem 2571,

La Kerméﬁ estd definida, para un dado medio, en particular para el aire, lo que usualmente se denomina
Kerma en aire (K ;) es{Z] proporcional a la fluencia de energia \V:

(Kair)yir =P (’ﬂ> = jhv (’ﬂ> (24)
p air P air

donde sea ha introducido (%)  que es el coeficiente de transferencia masa-energia para el aire evaluado

air’

a la energia del haz de fotones (4V) en el caso de un haz monocromaético.
Puede identificarse a la Kerma total K como formada por dos contribuciones: la componente debida a la
transferencia de energfa por parte de fluencia de particulas del haz primario que fue transferida en colisiones

SPara haces polienergéticos la fluencia de energia se calcula utilizando la fluencia de particulas pesando por
la distribucién espectral correspondiente.

6Kerma:= Kinetic energy released in matter

7 Aproximacién a primer orden, i.e. se desprecian las contribuciones de scattering de 6rdenes superiores, y
debe ser considerado en puntos “suficientemente alejados” de la fuente de radiacion.
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con el material irradiado, denominada Kerma de colisién K< y la segunda componente de Kerma debida a
la transferencia de energia por medio de los procesos radiativos asociados al transporte de particulas cagadas,
Kerma radiativa K"¢:

K — KCG[ +Krad (25)

Como ejemplo, en la consideracién de un haz de monoenergético en aire, la Kerma por colisién K resulta
entonces proporcional a la fluencia de energia W'y, por tanto a la fluencia j:

(o (), (),

air

En la expresion 26 se ha introducido el coeficiente de absorcién mdsico para aire <”‘?”’) _ evaluado a la
arr

energia del haz, supuesto monocromético, hv[ﬂ.
La relacién entre los coeficientes de tranferencia masa-energia (en la expresion [24)) y de absorcién (en la

expresion 26) es:

(b @7)
p p

La relacion se establece a partir de considerar la fraccion radiativa, es decir la fraccién de energia de las
partl’culasﬂ cargadas que es liberada como radiacién de Bremsstrahlung. El parametro f da cuenta precisamente
de esta fraccién de emision radiativa. Considerando situaciones tipicas en dosimetria de radiaciones de uso
médico por medio de técnicas convencionales, puede verse que para materiales de interés biolégico, el nimero
atomico Z es bajo, y para energias del haz primario del orden de megavoltaje, la contribucién radiativa es una
fraccion significativamente menor, es decir f = 0, debido a que pricticamente toda la energia transferida por

parte del haz primario es absorbida por el material irradiado u,/p = ugp/p. Entonces Il%:f,! -0y K~ K,

La exposicion en aire X estd definida a partir de la Kerma en aire de colisién en aire (Kgf’rl)uir por medio

e (s, ()]

donde Wy;,-/qe. es la energia media (trabajo) requerida para producir un par iénico en aire seco, cuyo valor
es 33,97¢V / par, aproximadamente.

La exposicién se mide mide usualmente, por razones histdricas, en unidades [X] = R (Roentgen), lo cual
equivale a 2,58 - 10~* Ckg~!, por lo tanto, trabajando en el Sistema SI se tiene:

. G
(K;;;’)air - (0,876%) X (29)

de:

donde se ha introducido la unidad de Gray Gy definida por: 1 Gy = %.

1.4.. Teoria de la Cavidad de Bragg-Gray

Anteriormente se definieron cantidades para describir las propiedades fundamentales de un campo de
radiacién, que conjuntamente con las teorias de transporte e interaccioén de radiacién y materia constituyen la
base para introducir modelos dosimétricos y los correspondientes fundamentos.

En lo que sigue, se considera una region del espacio donde exista una interfaz entre dos medios diferentes,
como podria ser aire y agua. El transporte de radiacion en esta regién producird el paso de fluencia de particulas
cargadas (P) a través de la interfaz. Por continuidad, la dosis en la interfaz que funciona de frontera entre los
medios materiales satisface:

8En bibliografia es posible encontrar denominaciones diferentes, en las que el coeficiente de absorcién
masico t,, es llamado g, .
9Secundarias para el caso de un haz primario de particulas no cargadas.
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dT
Dyir — @ (7>
pds col air

dT
Dyor — P <—) 30)
" pdS col wat

donde <%> es el poder de frenado (stopping power) masico por colisién correspondiente al medio
col me
med y evaluado a la energia del haz de particulas cargadas que atraviesen la interfaz. El camino a largo del cual
se calcula el poder de frenado es la direccion de la trayectoria s en el medio material de densidad masica p.
Por lo tanto, el cociente de los valores de dosis en la frontera entre los medios resulta:

()
Dair — pds col air (31)
Dyyar <ﬂ)

pds col wat

El problema planteado en la expresion [31] desestabiliza la continuidad de la cantidad fisica dosis cuando
se encuentra en interfaces frontera entre dos medios materiales. La dosis puede obtenerse a partir de la teoria
de la cavidad de Bragg-Gray, basada en 2 hipdtesis principales:

= La cavidad, regién donde se determina la dosis absorbida, i.e. el pequefio volumen rodeado por medio
material, debe ser de dimensiones significativamente menores al alcance |E| de las particulas cargadas
que atraviesan la interfaz entre los medios materiales, de manera que su presencia no produzca al-
teraciones en el campo de radiacidn, concretamente en la fluencia de particulas cargadas en el medio
material.

= Ladosis absorbida en la cavidad debe ser consecuencia sélo de interacciones de particulas cargadas que
atraviesan la interfaz en el pequefio volumen de la cavidad.

Cabe aclarar algunos aspectos relevantes que se derivan de los principios de Bragg-Gray para la teoria de
la cavidad. La fluencia de particulas cargadas que producen interacciones en el pequefio volumen de la cavidad,
provienen tipicamente de componentes de scattering producido en regiones aledafias. La teoria es aplicable
tanto para haces de particulas cargadas como no cargadas (denominados “indirectamente ionizantes™).

A partir de estos principios, puede determinarse las dosis Dy y Dyqr por medio de:

[ ar2 (41)
“ 0 dT pds col air

Toax d® (dT
Dyyar = / dT ( ) (32)
J0 dT \pds col wat

La cantidad % refiere a la distribucion espectral (de energia cinética T') de la fluencia de particulas car-
gadas que atraviesan la cavidad de Bragg-Gray.
Como se mostrd en la expresiénlf_gl, la dosis D, puede obtenerse a partir de la carga eléctrica Q:

Dyiy = Q (%> (33)

m e
Y, a partir de ésta, la dosis en agua D, se calcula utilizando el cociente de los stopping powers.
Para un medio arbitrario MED, la dosis absorbida Dysrp se obtiene como sigue:

MED ——MED

Men O i [ Wair Men
o0 (5] 4% (). (5)
e P/ war p Vo qe air P/ war

——~MED

donde (’%) indica el cociente (efectivo) medio-agua de los coeficientes de transferencia de energia
Len. wat

A partir de la relacién 34] se calcula la dosis absorbida utilizando detectores basados en pequefios
volimenes, como cdmaras de ionizacidn, y asi es posible realizar determinaciones dosimétricas a partir de
lecturas de carga colectada.

10En términos estrictos, por “ alcance” se entiende “rango”.
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1.5.. Equilibrio electrénico

El principio de equilibrio electrénico, mds precisamente el equilibrio de particulas cargadas Charged Par-
ticle Equuilibrium - CPE, presupone un equilibrio basado en que por cada particula cargada (especificamente
electrones) originada en el pequefio volumen y que sale del volumen llevandose una energia cinética 7', existe
una particula cargada andloga originada fuera del pequefio volumen que ingresa al mismo portando energia
cinética T. Esta asumpcidn fue implicitamente utilizada para identificar la dosis con Kerma de colision K,
(expresién [28).

Las condiciones especificas para el equilibrio de particulas cargadas son:

Medio homogéneo (densidad mdsica p constante en el medio material).
Composicién quimica homogénea del medio material.

Uniformidad del campo radiante indirectamente ionizante.

el S

Ausencia de campos electromagnéticos no uniformes.

Debido a que estas condiciones dificilmente se cumplan en un sentido estricto en la mayoria de los ca-
sos practicos, se introduce el concepto de equilibrio transitorio de particulas cargadas (transitorium charged
particle equilibrio - TCPE).

La energia transferida (Kerma) por parte del haz incidente a las particulas cargadas del medio (electrones)
no necesariamente es absorbida en modo completo por parte del medio material en el volumen donde se trans-
firi6 la energia, ya que el recorrido de las particulas cargadas que absorbieron la energia es finito y no nulo.

Se introduce entonces el concepto de que existe TCPE cuando se satisface:

D =BKeol (35)

En ausencia de atenuacion del haz primario, se verificaria B = 1, luego de pasar la zona de build up (donde
B < 1). Teniendo en cuenta la atenuacién del medio material, resulta que la Kerma es mdxima en superficie
y disminuye acorde con la atenuacién del medio. La fluencia de particulas cargadas aumenta en profundidad
hasta que se alcanza el equilibrio.

1.6.. Dosis en aire y dosis en medio material

El punto de partida para la dosimetria es el concepto de “dosis en un pequefio volumen rodeado por aire”,
que puede denominarse también “dosis en espacio libre (dose in free space)”. Este concepto, originalmente
introducido por Johns y Cunningham, fue utilizado para caracterizar la radiacién producida por un dispositivo
y proporcionar, al mismo tiempo, informacién para un valor de referencia para los cdlculos dosimétricos que
involucran razones Tejido-aire (TAR, Tissue-Air Ratio) y factores de dispersién en pico (Peak Scatter Factor
PSF).

Se define D/m ¢ @12 dosis en un pequefio volumen rodeado por aire, y se designa por medio de determina-
ciones de Kerma aire en aire ((Kyir),;,)- Esta definicién original ha sido significativamente aprovechada para
haces de energias de unas centenas de kilovoltios o incluso energia levemente por encima del megaelectronvolt,
como el caso de las bombas de %°Co, que emiten 2 lineas caracteristicas de rayos y de 1.33 y 1.17 MeV, lo cual
genera un haz practicamente monocromadtico de energia “efectiva” de 1.25 MeV. Sin embargo, el concepto de
dosis en un pequefio volumen rodeado aire pierde significado para haces de terapia de los megavoltajes, como
el caso de aceleradores lineales de uso médico para terapia convencional.

De acuerdo con la teorfa de Johns-Cunningham, el procedimiento empirico para determinar la dosis en un
pequefio volumen (de material) rodeado por aire D’m ¢ €0 un dado punto P del haz de radiacion, es a partir de
una medicion Mp de una sefial medida en aire con una cdmara de ionizacién en el punto P, como se muestra a
continuacion:

’

Mp Y Xp D) (Kair)aiy D (Kam)air Y (Kned)air ) Dipea (36)
donde Mp es la sefial medida en aire con una cdmara de ionizacién en el punto P, ya corregida por efectos
de temperatura y presion y pérdidas por recombinacién de iones{zrl

T a cdmara de ionizacién debe contar con el capuchén de proteccién adecuado (buildup cap) y debe contar
con el correspondiente factor de calibracidn para exposicion en aire Ny, o bien con el coeficiente de calibracién
de Kerma aire en aire Nk.
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Cada paso involucrado en el proceso se describe a continuacién.

1. Paso I: Determinacion de la exposicién Xp, utilizando el factor de calibracién de cdmara Ny, como
sigue:

Xp = MpNx (37)

2. Paso II: Determinacién de Kerma aire en aire (Ky;y) air

G
(Kair) iy = 07876%Xp (38)

Alternativamente (si se cuenta con el coeficiente Nk ) puede calcularse directamente:

(Kair) 4y = MpNg (39)

3. Paso III: Determinacién de Kerma de colisién para Am en aire (Am es la representacion de una masa
infinitesimal de material, por ejemplo agua):

= Am
Kanlar = (K (2) (@0)

donde (g / p)ﬁi”r1 es la razon entre los coeficientes mdsicos de absorcidn, pesados segtin el espectro del
haz de fotones, correspondientes al material de la masa infinitesimal Am y el aire.

4. Paso IV: Determinacion de la Kerma por colisién para una masa esférica (radio r,,.4, tal que se garantiza
equilibrio electrénico de particulas cargadas en el punto P) de material centrada en el punto P:

(Kined) air = (Kam) gir ¥(Timed) (41)

donde k(ryeq) representa el factor de correccién para tener en cuenta la atenuacion del haz de fotones
dentro del medio material esférico, y puede aproximarse por:

k(rmea) :e[_(%lwdprmm} .

donde <%> y es el coeficiente de absorcion del medio y p su densidad. Para el caso del agua, que
me

es el material tipicamente seleccionado, k(r,,.q) = 0,985 para un haz de fotones de %0Co y resulta muy
cercano a 1 para haces de fotones con energias menores.

. ~ . R .
5. Paso V: Cilculo de la “dosis en un pequefio volumen de material rodeado por aire” D, ,, como sigue:

' Gy ([ tian "
Dmed = B (Kmed)air = 5078767 — Xp k(rmed) 43)
P/ air

donde B es précticamente constante (con valor 1.003, 1.001 y 1.000 para ®°Co, '37Cs y rayos X por
debajo de 350 keV|?]
— N med
Ademds, el producto 0,876 % <‘%”) ~ suele denominarse factor de conversién cGy-Roentgen de-
arr

signado fy,.q4, por tanto, asumiendo § = 1, la “dosis en un pequefio volumen de material rodeado aire”
resulta:

Dyeq = Friea Xp k(Fimed) (44)

El haz de radiacién puede clasificarse segtin la emisién del mismo, isotrdpica o anisotrépica, y a la vez,
monoenergético o policomponente.

Una fuente isotrdpica produce la misma tasa de fluencia en todas direcciones, mientras la tasa de fluencia
de una fuente anisotrépica depende de la direccion (respecto de la fuente) donde se realice la medicién.

12A veces, se considera B = 1, incluso para haces de %°Co.
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1.7.. Ejercitacion del Capitulo I

Ejercicio 1.1: Demostrar la validez de la ecuacién E] referida al momento de primer orden del camino
recorrido en la trayectoria de la radiacion.

Ejercicio 1.2: Teniendo en cuenta el principio de equilibrio electrénico, cémo se comporta la Kerma de
colisién K, respecto de la dosis D en regiones donde no se cumplen los requisitos del equilibrio electrénico.
En estas regiones, es D > K, o viceversa? Por qué?

Ejercicio 1.3: Calcular el flujo escalar ¢ de una fuente de radiacién puntual ubicada en el origen que emite

109 fotones en la direccién positiva del eje z con velocidad v = 0,99 ¢.

Ejercicio 1.4: Calcular el valor del coeficiente k(r,,.4) de la ecuacién 42| para un haz de fotones de 100
keV en agua. Repetir el cdlculo para un haz de 10 MeV.
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MODULO II

Generadores de radiacion
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2.. Generadores de radiacion

El capitulo[2] es un breve repaso de las caracteristicas bdsicas de los disposi-
tivos desarrollados para generar radiacion. Se presentan los principios de fun-
cionamiento y las propiedades de la radiacion producida por cada tipo de gen-
erador. La exposicion se concentra en las fuentes de radiacion de tipo ionizante
y su utilizacion en el campo de aplicaciones médicas.

2.1.. Rayos X caracteristicos

Los rayos X caracteristicos son el resultado de la interaccién Coulombiana entre los fotones incidentes y
los electrones orbitales del material (tipicamente de alto ndmero atémico Z) que constituye el blanco (dnodo).
En términos de fisica atémica, este proceso se considera pérdida por colision (collision loss).

Cuando ocurre un evento de interaccion Coulombiano entre un electrén incidente y un electrén orbital del
material del dnodo, la energia transferida al electrén orbital resulta suficiente para eyectarlo de la capa atémica
(shell); constituyendo lo que se conoce en fisica atémica como electron Auger, y consecuentemente un electrén
de un nivel mds energético “cae” y ocupa la vacancia creada. La diferencia de energfa entre los estados (energfas
de ligadura) final e inicial (diferencia de energia de los niveles involucrados) es emitida por el dtomo en forma
de fotén caracteristico (rayo X caracteristico) o bien por medio de transferencia de energia cinética al electrén
orbital eyectado (electron Auger).

La produccién fluorescente (w) se define como la cantidad de fotones fluorescentes (caracteristicos) emiti-
dos por cada vacancia generada en una capa (0 < w < 1). El valor de w es muy préximo a 0 para elementos de
bajo nimero atémico Z, alrededor de 0,5 para elementos intermedios (como cobre, Z = 29) y alcanza valores
muy cercanos a 1 (0,96) para las capas K (K-shell) de los elementos pesados (alto niimero atémico). Por este
motivo, se emplean elementos pesados para construir los dnodos.

Los fotones emitidos por transiciones electronicas entre diferentes niveles atémicos (capas) muestran una
distribucidn discreta de energias en correspondencia con cada material del dnodo, donde ocurren las transi-
ciones, y de aqui el concepto de “radiacion caracteristica”.

2.2.. Rayos X de Bremsstrahlung (continuos)

Los rayos X de Bremmstrahlung son producidos por interacciones Coulombianas entre el electrén inci-
dente y el campo nuclear del material que constituye el dnodo.

Durante la interaccion entre electrén incidente y el campo nuclear, se produce un acoplamiento electro-
magnético por el cual el electrén incidente es desacelerado y pierde parte de su energia cinética; la cual es
emitida como radiacién en forma de fotones de rayos X de Bremsstrahlung. Este tipo de radiacién se define en
fisica atémica como pérdida radiativa (radiative loss).

Los fotones (rayos X) de Bremsstrahlung emitidos muestran energias distribuidas en un continuo des-
de O hasta la energia cinética médxima de los electrones incidentes, lo que constituye el espectro continuo de
Bremsstrahlung, y se encuentra que este espectro depende tanto de la energia cinética de los electrones inci-
dentes como del material (nimero atémico Z) y espesor del dnodo.

2.3.. Anodos (target) para rayos X

Segtin la energl’ﬁ de los electrones incidentes Ex en el material del anodo, los blancos (target) se clasifi-
can en: blancos delgados o blancos gruesos.

Un blanco delgado estd constituido por un material de espesor tal que resulta significativamente menor al
rango R, mientras un blanco grueso estd formado por un material cuyo espesor es comparable o mayor a R.

En el caso de blancos delgados, la energia radiada resulta proporcional a ZEk. El espectro generado (in-
tensidad de fotones por intervalo de energia dE) es constante desde 0, recorriendo todos los valores de E hasta
Ek.

13En rigor serfa en términos del rango R
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Mientras, un blanco grueso puede ser aproximado por una sucesién de blancos delgados. La intensidad del
espectro (I(hv)) en este caso es:

I(hv) = CZ(Eg — hv) (45)

donde C es una constante de proporcionalidad y v es la energia cuantizada del fotén emitido. Los rayos
X son utilizados para diagnéstico y para tratamiento oncoldgico (radioterapia).

Los rayos X producidos por electrones incidentes con energia entre 10 keV y 100 keV se denominan
rayos X superficiales, para energias entre 100keV y 500keV se llaman rayos X de ortovoltaje, y para energias
superiores a IMeV se los comoce como rayos X de megavoltaje.

Los rayos X superfciales y de ortovoltaje son produciodos por medio de tubos convencionales de rayos X,
mientras que los rayos x de megavoltaje son producidos tipicamente por medio de acele- radores lineales, y en
algunas ocasiones, aunque menos frecuente, con betatrones o microtrones.

La Figura|I| muestra, esquemdaticamente, espectros tipicos de Bremsstrahlung para electrones incidentes
de 100keV.

. en filtro
blanco gruseo
con fillso Lpo A
3 2

blanco gruesc
f———X( ) com filkro tpo B

blanco delgado
sm fikro

Il/]/ " === (] .” \

Energia [keV]

Intensidad relativa [u.a.]

Figura 1. Espectros tipicos de rayos X para blanco delgado (curva I) y blanco grueso (curvas 2, 3 y 4) para
un tubo de RX con 100kV de potencial.

2.4.. Unidades de ortovoltaje y rayos X: Disefio y funcionamiento

Desde los inicios de las practicas de radioterapia, poco después del descubrimiento de los rayos X por
Roentgen en 1895, la tecnologia para la produccién de rayos X se orienté primeramente al desarrollo de meca-
nismos para generar mayor energia e intensidad de haces de fotones y electrones. Mds recientemente, los es-
fuerzos tecnolégicos se concentraron en la automatizacién (computarizacién) y la modulacién de la intensidad
de los haces generados.

Durante los primeros 50 afios de la radioterapia, el progreso tecnoldgico fué reltivamente lento y basado,
principalmente, en tubos convencionales de rayos X, ciclotrones y generadores de tipo van de Graaff. La inven-
ci6n, a mediados de la década de 1950 por parte de H. Johns, de las unidades de teleterapia de %°Co constituy6
un importante avance, ya que se consigui6 acceder a energias superiores a 1MeV.

El posterior desarrollo de los aceleradores lineales de uso clinico (linac) eclipsé a las unidades de cobalto
terapia, promoviendo el cambio hacia estos nuevos y sofisticados instrumentos, que actualmente constituyen las
mdquinas mds comtinmente utilizadas para radioterapia externa. Contando con un disefio compacto y eficiente,
los linacs ofrecen excelente versatilidad para radioterapia,debido a su montage isocéntrico, y la posibilidad de
acceder tanto a haces de fotones como electrones en un amplio rango de energias.

Ademads de los linacs, tratamientos de radioterapia con electrones y rayos X se realizan empleando otras
fuentes de radiacién, como ciclotrones. Incluso, otro tipo de aceleradores especiales permiten producir particu-
las mds “exdticas” como protones, iones pesados, neutrones y mesones T, que pueden utilizarse en radioterapia.

La energfa de los haces de rayos X de uso clinico tipicos varia entre 10 keV y 50 MeV, y son producidos
cuando electrones de energia (cinética) entre 10 keV y 50 MeV son desacelerados al impactar contra un blanco
metdlico (tipicamente de alto nimero atémico Z). En este proceso, gran parte de la energia cinética de los

19



electrones incidentes es transferida al material del blanco como energia térmica, mientras una fraccién pequefia
de la energia cinética de los electrones incidentes es emitida en forma de radiacion (fotones, rayos X) que
pueden dividirse en 2 grupos: 1) rayos X caracteristicos y 2) fotones de Bremsstrahlung.

2.4.1.. Haces de rayos X de uso clinico

Un espectro tipico de un haz de rayos X de uso clinico consiste de lineas caracteristicas (picos) del ma-
terial del dnodo, las cuales estdn montadas sobre un fondo continuo (Bremsstrahlung). La componente de
Bremsstrahlung del espectro se origina en el dnodo, mientras las lineas caracteristicas provienen tanto de éste
como de los diferentes materiales (atenuadores) utilizados en el filtrado del haz.

2.5.. Parametros de calidad de haces de rayos X

Diferentes pardmetros y cantidades resultan de importancia para especificar la calidad de haces de rayos
X, como el espectro, la capa hemi-reductora (HVL, half value layer), potencial acelerador nominal (Nominal
Accelerating Potential NAP), la capacidad de penetracion del haz en medios tejido-equivalentes, y cocientes de
cantidades dosimétricas como el TPR%g.

= La obtencién de una descripcion completa del espectro es tipicamente dificil de realizar debido a com-
plicaciones experimentales e instrumentales para la medicién directa. Sin embargo, el conocimiento
preciso del espectro es, rigurosamente, la mejor descripcion posible del haz de rayos X.

= El HVL es un indice practico para haces de rayos X. En el rango de rayos X superficiales se emplea el
Aluminio (Al) como material de referencia, para rayos X de ortovoltaje se emplea Cobre (Cu); mientras
que este parametro no es util para haces de rayos X de megavoltaje.

» La energia efectiva de un haz polienergético se define como la energia de un haz de rayos X
monocromdtico para el cual corresponde el mismo HVL que para el caso del haz policomponente.

= El NAP sen utiliza a veces para describir la calidad de haces de megavoltaje. E1 NAP es la tension
aplicada a los electrodos donde se aceleran los electrones que producen Bremsstrahlung.

= Recientemente, algunos Protocolos dosimétricos recomiendan utilizar la relacién tejido-fantoma
(tissue-phantom) o curvas de dosis en profundidad (PDD, Percentage Depth Dose) a una profundidad
de 10 cm en un fantoma de agua, i.e. el TPR%g (Tissue Phantom Ratio) como indicador de la calidad de
haces de rayos X de megavoltaje. Se determina mediendo la razén de ionizacién en agua a 10 cm y 20
cm de profundidad para un campo de 10x 10 cm? con SAD (Source Axis Distance) de 100 cm.

2.6.. Maquinas de rayos X superficiales y de ortovoltaje

Rayos X superficiales y de ortovoltaje utilizados para radioterapia son producidos por mdquinas de rayos
X. Los componentes principales de de una maquina de rayos X de fines radioterapéuticos son: tubo de rayos X,
contendor sellado para el tubo, sistema de refrigeracién del dnodo (blanco), consola de control y un generador
de potencia de rayos X.

Los electrones que producen los rayos X dentro del tubo de rayos X (Coolidge tube) se originan en un fi-
lamento incandescente (cdtodo) y son acelerados (al vacio) hacia el blanco (dnodo) por medio de una diferencia
de potencial electrostatica escencialmente constante proporcionda por el generador. La eficiencia de produccién
de rayos X superficiales y de ortovoltaje resulta del érden del 1% o menor atin. La mayor parte de la energia
cinética de los electrones incidentes (alrededor del 99 %) es transformada en calor y transferida al material del
blanco, el cual es disipado por el sistema de refrigeracién. Para maximizar la prouccién de rayos X superficiales
y de ortovoltaje el material del blanco (4nodo) debe ser de alto niimero atémico Z y alto punto de fusién.

Utilizando tubos de rayos X la dosis es impartida al paciente empleando un contador temporal (timer)
y el tiempo de tratamiento debe tener en cuenta los tiempos propios del disparador (shutter) incorporando
correcciones oportunas para tener en cuenta los tiempos necesarios para que el generador alcance un estado
estacionario. La corriente en el tubo de rayos x es controlada por medio de la emision (termoidnica) del fil-
amento incandescente, la cual es a su vez, debido a las propiedades de la emisién termoidnica, controlada
regulando la temperatura del mismo. Fijada la temperatura del filamento incandescente, la corriente de rayos X
aumenta segun el voltaje aplicado al dnodo. Esta dependencia es inicialmente quasi lineal y luego, para voltajes
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mayores cuando todos los electrones generados en el cdtodo sean efectivamente acelerados y recogidos por el
4nodo, ocurre un efecto de saturacion.

Aln actualmente se realizan investigaciones para innovar en la tecnologia de produccién de rayos X,
particularmente focalizados en cdtodos de emisiion por campo frio (cold field emission cathode) basados en
nanotubos de carbono. La tecnologia de produccién de rayos X por medio de catodos de emisién por campo frio
posibilitaria lograr métodos mas perdurables y maquinas miniaturizadas y portétiles, tanto para uso industrial
como médico.

2.7.. Maquinas de rayos X de megavoltaje: Aceleradores de particulas

Se han construido numerosos tipos de aceleradores de particulas para investigacién bdsica en fisica nu-
clear y de particulas y muchos de éstos han sido modificados para ser utilizados, al menos limitadamente, en
radioterapia. Independientemente del tipo de acelerador, estas mdquinas deben satisfacer condiciones generales:

» La particula a ser acelerada deber tener carga.

= Debe emplearse un campo electromagnético para la aceleracion de las particulas.

Los diferentes tipos de aceleradores de particulas difieren, escencialmente, en el modo en el cual producen
el campo electromagnético para la aceleracion de las particulas y en la manera en que este campo actia sobre
las particulas que deben ser aceleradas. Existen, de modo genérico, dos clases de aceleradores: electrostaticos
y ciclicos.

Los aceleradores electrostaticos aceleran particulas aplicando un campo eléctrico electrostatico por medio
de una diferencia de potencial fija, constante en el tiempo, cuyo valor establece la energia cinética final de las
particulas aceleradas. Debido a que los campos electrostaticos son conservativos (derivan de potencial Vector),
la energia cinética que pueden adquirir las particulas aceleradas depende sé6lo de los puntos inicial y final de
aceleracion, y por tanto no puede superar el maximo correspondiente a la tensidn (voltaje) aplicado. Ademds, la
energia maxima que puede lograrse con aceleradores electrostdticos estd limitada por las descargas (pérdidas)
que ocurren entre los polos terminales de alto voltaje y las paredes del acelerador. Este efecto inicia a cobrar
preponderancia para voltajes de alrededor de 1IMV.

Los campos eléctricos empoleados en los aceleradores ciclicos son de cardcter variable y no-conservativo,
ya que estdn asociados a campos magnéticos variables en el tiempo, lo cual resulta en trayectorias cerradas de
las particulas aceleradas. A lo largo de cada ciclo cumplido, la particula acelerada adquiere una cantidad fija
de energia cinética. Por tanto, realizando una cantidad adecuada de ciclos, las particulas aceleradas consiguen
adquirir los valores de energia cinética requeridos, como resultado de la suma de pequefias contribuciones de
cada ciclo.

Ejemplos tipicos de aceleradores electrostdticos de uso en radioterapia son tubos de rayos X conven-
cionales para generar rayos X superficiales y de ortovoltaje y generadores de neutrones. Mientras, el méds no-
table ejemplo de acelerador ciclico es el acelerador lineal (linac), aunque existen otras maquinas aceleradoras
ciclicas usadas en radioterapia como ciclotrones.

2.8.. Acelerador lineal (linac) de uso clinico

Los linacs médicos son aceleradores ciclicos que aceleran electrones hasta energias cinéticas entre 4 y 25
MeV, utilizando campos no-consrevativos de radiofrecuencias (RF) de microondas (rango de frecuencias de
10° MHz).

En un linac los electrones son acelerados siguiendo trayectorias lineales (rectas) dentro de una estructura
especial al vacio denominada gufa de ondas. Los electrones recorren, una y otra vez (hacia adelante y hacia
atrds) una trayectoria recta sometidos a una diferencia de potencial (relativamente baja).

Los campos de alta potencia de RF utilizados para la aceleracién de los electrones en la gufa de ondas
son producidos por medio del proceso de desaceleracion de los electrones en potenciales retardados dentro de
dispositivos especiales conocidos como magnetrén y klystron.

Existen diferentes tipos de linacs para uso clinico. Algunos proveen rayos X s6lo de baja energia (de 4 a
6 MeV), mientras otros ofrecen tanto rayos X como electrones con varias energias en el rango de megavoltaje.
Un equipamiento moderno tipico de linac de alta energia provee 2 energias de fotones (denominadas segun la
tension de aceleracion de los electrones, en particular 6 y 18 MV) y varias energias de electrones, por ejemplo 6,
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9,12, 16y 22 MeV. Los linacs son construidos generalmente en montaje isocéntrico y el sistema de operacién
se distribuye en diferentes componentes:

= Gantry (brazo rotante)

= Pié de gantry o soporte

= Gabinete modulador

» Camilla para tratamiento de paciente

= Consola de control

2.8.1.. Componentes principales de un acelerador lineal clinico

Si bien el montaje basico se mantiene entre los diferentes constructores de linacs, los disefios pueden variar
segtin el fabricante.

En particular, la longitud de la guia de onda depende de la enregia cinética final de los electrones acelera-
dos, y varia de unos 30 cm para 4 MeV a casi 150 cm para haces de 25 MeV. Los principales componentes que
determinan el haz generado en un linac moderno se agrupan en 6 clases:

= Sistema de inyeccion.

= Sistema de generacion de potencia para RF.
= Guia de onda para aceleracion.

= Sistema auxiliar.

= Sistema de transporte del haz.

= Sistema de colimacién y monitoreo del haz.

La gufa de ondas para acelerar los electrones y el sistema de colimacién del linac son, seguramente, dos
de las principales componentes que afectan y determinan las caracteristicas fisicas del haz producido, por ello
merecen un trtamiento particular, mas profundo.

2.8.2.. Guia de ondas

Las gufas de onda son estructuras metélicas en forma de cavidad, en las que se practica vacio o se rellenan
con gas. La cavidad puede ser de seccion transversal circular o rectangular, segin el fabricante. La principal
funcién de la gufa de ondas es la transmision de las microondas. Se utilizan generalmente, dos tipos diferentes
de guias de ondas en los linacs de uso clinico: gufa de ondas para la tranmisién de potencia de RF y gufa de
ondas de aceleracion. Las primeras se emplean para tranmitir la potencia de RF desde la fuente de potencia a
la guia de ondas de aceleracion, donde los electrones son acelerados.

La aceleracién de los electrones en la guia de ondas de aceleracion se realiza por medio de transferencia
de energia desde el campo de potencia de RF (producidos en el generador de RF e introducido en la gufa de
aceleracion).

La versiéon mds simple de una guia de ondas de aceleracién se obtiene de una guia de onda cilindrica
uniforme incluyendo discos con ahujeros circulares en el centro y posicionados equidistantemente a lo largo del
tubo cilindrico. La funcién de los discos es dividir la guia de ondas (tubo) en una serie de cavidades cilindricas
que constituyen la estructura principal (en términos de electromagnetismo cldsico, cavidad resonante o cavidad
de gufa, segtin corresponda) para la guia de ondas de aceleracién. La gufa de ondas de aceleracion se mantiene al
vacio para facilitar la propagacién de electrones en su interior. Las cavidades de la guia de ondas de aceleracién
sirven para acoplar y distribuir la potencia de microondas hacia las estructuras adjacentes; y para proveer un
patrén oportuno de campo eléctrico para los electrones que son acelerados.

Normalmente, se utilizan dos tipos de guias de ondas de aceleracion para acelerar electrones:

1. Estructura de onda viajera: Las microondas ingresan en la guia de ondas de aceleracién desde la regién
del inyector (gun) y se propagan hacia el extremo de la gufa de mayor energia, donde son absorbidas
sin reflexion alguna o escapan de la gufa para impactar y ser absorbidos en la coraza protectora, o bien
pueden regresar (rebo- tar) hacia el extremo inicial de la guia para continuar con la propagacién. En
esta configuracion, sélo una de las cuatro cavidades estd activa para la aceleracion de los electrones,
proporcionando un campo eléctrico en la direccion de propagacion.
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2. Estructura de onda estacionaria: En esta configuracién, cada extremo de la guia de aceleracién incluye
una terminacién conductora en forma de disco para reflejar la potencia de RF, lo cual funciona como
una cobertura para las ondas estacionarias dentro de la cavidad. En cada instante, la segunda cavidad
no cuenta con ninglin campo eléctrico provocando ninguna ganancia en la energia de los electrones
acelerados. Estas cavidades, por tanto, actian como conectores y pueden ubicarse al costado de la
estructura, acortando de este modo la longitud tal de la guia en un 50 %.

2.8.3.. Sistema de colimacion

En un linac de uso clinico tipico, el sistema de colimacién del haz de fotones estd constituido por dos o
tres diferentes dispositivos:

= Colimador primario: determina el mdximo tamafio de campo (circular) posible mediante una colimacién
cénica ubicada dentro de un bloque blindado con tungsteno, con los lados de la apertura cénica alineada
con el filtro aplanador, de un lado, y con el blanco, por el otro. El espesor del blindaje de tungsteno se
detem[%la de modo que se consiga atenuar la intensidad del haz primario (canal de energia efectiva) al
0.1%

= Colimadores secundarios méviles (mordazas) que determinan el tamaifio del campo de radiacién emer-
gente: este sistema consiste de cuatro bloques, dos formando la colimacién superior, y dos formando la
colimacién inferior, de tipo “mordazas”. El sistema de colimacién secundario proporciona tamaiios de
campo rectangulares en el isocentro del linac con dimensiones que van desde algunos milimetros hasta
unos 40 cm de lado.

= Un colimador de miiltiples 1dminas (MLC multileaf collimator), que es opcional. Algunos linacs mo-
dernos incorporan colimadores asimétricos (tipicamente de un medio o tres cuartos de espesor para pro-
ducir campos asimétricos). Mds recientemente, se han incorporado los MLC. En principio, el concepto
bésico detrds es el mismo de los colimadores asimétricos, pero permiten un control computarizado que
facilita la implementacién y consigue producir haces bien modulados. La cantidad de hojuelas (leaf) en
un MLC continta creciendo en los dltimos desarrollos, alcanzados los 60 pares (hacia 2005) cubriendo
tamafios de campo de hasta 40 x 40 cm?, que incorporan 120 controladores mecénicos independientes.
Esta tecnologia estd siendo aprovechada para la implementacién de técnicas de radioterapia por inten-
sidad modulada, tanto en modalidad step & shoot como técnica dindmica continua. Existen también
versiones en miniatura de MLC que proyectan de 1.5 a 6 mm por ancho de hojuela y hasta un tamafio
de 10x 10 cm?. Este disposiivo es utilizado principalmente para radiocirugia.

Ademads de los colimadores primarios y secundarios, para el caso de haces de electrones se utilizan dis-
positivos denominados aplicadores o conos para dar colimacidn definitiva del haz.

2.9.. Aceleradores de particulas cargadas masivas: iones para hadronterapia

Se considera “iones pesados”, que en sentido estricto son livianos, a iones de carga eléctrica mayor a 2¢,.
Desde un punto de vista general, los aceleradores de particulas pesadas utilizan campos electromagnéticos para
acelerar las particulas cargadas hasta alcanzar valores de velocidad o energia muy altos, de hecho préximos a
la velocidad de luz en el vacio c.

Existen diferentes mecanismos para acelerar iones para uso médico, aunque el principal método es la
combinacién de un ciclotrén (o sincrotrén) segtn el disefio y un acelerador lineal de alta energia que utiliza
un conjunto en serie de placas situadas en linea a las que se aplica un campo eléctrico alterno. Cuando las
particulas se aproximan a una placa se aceleran hacia ella al aplicar una polaridad opuesta a la suya, pero
cuando la traspasan por la guia en la placa, la polaridad se invierte, de modo que en ese momento la placa
repele la particula, acelerdndola por tanto hacia la siguiente placa. El procedimiento no se realiza para una
Unica particula, sino para una corriente continua. Por lo tanto, se aplica a cada placa un potencial alterno que
debe ser determinado en correspondencia con la repetitividad de proceso.

14Segiin las recomendaciones de IEC la transmisién maxima no deberia exceder el 0.2 % del valor a “campo
abierto”.
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La terapia con protones o protonterapia estd basada en el uso de haces de 'H para irradiar zonas afec-
tadas; mientras que la hadronterapia, desde un punto de vista mds general, hace referencia al uso de hadrones
(cargados), o més especificamente iones pesados; principalmente *He o 14C.

Los haces de iones son generados primero por ionizacién de dtomos neutros, luego pasan por un proceso
preliminar de aceleracidn, y por dltimo se inyectan en el sistema de aceleracion final de alta energia que los
direcciona a la sala de tratamiento.

En el caso de aceleradores de protones, el proceso inicia con dtomos de hidrégeno previamente ioniza-
dos que son introducidos en un acelerador lineal de primera etapa para ser acelerados por accién del campo
eléctrico. Los protones se mantienen en etapa de aceleracion hasta los valores de energia necesarios para ser
inyectados en la etapa de aceleracién circular, en la que se aumentard gradualmente la energia hasta los valores
requeridos psara su uso médico (tipicamente unos cientos de MeV por nucleén).

Para el caso particular de protonterapia, una de las configuraciones tipicas consiste en un ciclotrén a energia
fija y sistema de seleccidn de energia: El ciclotrén usado para acelerar protones y la energia especifica que se
requiere para distintos tipos de tratamientos se logra utilizando sistemas de degradacion y seleccidn de energia.

2.10.. Columnas térmicas y epitérmicas en reactores nucleares

Un reactor nuclear opera aprovechando las propiedades del proceso de fisién nuclear que libera energia
térmica y por tanto puede ser utilizado para transformar agua en vapor que mueva turbinas. De este modo se
generan fuerzas electromotrices y corrientes que pueden ser almacenadas o inmediatamente utilizadas para el
suministro.

Tipicamente, los reactores utilizan como combustible nuclear uranio enriquecido en forma de cilindros de
3 cmde alto y 2 cm de didmetro, aproximadamente, que son cargados en varillas largas de algunos metros para
introducirse en el nidcleo del reactor (core).

El funcionamiento de un reactor depende de que el core alcance el estado supercritico, en el cual el uranio
debe estar suficientemente enriquecido para permitir producir una tasa de emision de neutrones capaz de inducir
controladamente una reaccién en cadena autosustentable. Para regular el control del proceso, se introducen
varillas de control en la cdmara del reactor con la finalidad de absorber neutrones aprovechando las propiedades
de algunos materiales, como cadmio, para capturarlos. De este modo, se controla la cadena de reacciones
regulando los procesos de fisién. La potencia de un reactor varia en el rango de kW a MW.

Ademads del combustible, existen otros componentes bdsicos importantes en la estructura de un reactor
nuclear:

= Reflector: Debido a que existen neutrones que no interactian con nicleos dentro del core, éstos tienden
a escapar, por lo que se coloca un sistema de reflexion para evitar esta fuga. Se utiliza tipicamente
grafito, ya que presenta seccidn eficaz alta para la interaccién con neutrones. De este modo se logra un
uso eficiente del flujo de neutrones que son redireccionados al core por medio del reflector.

= Sistema de refrigeracién: se utiliza para eliminar el calor generado en el core de modo que pueda
controlarse la temperatura del mismo. Tipicamente se utiliza un gas, como el diéxido de carbono, metal
liquido, como sodio, bien lo mds comtin es usar por agua.

= Sistema de radioproteccién y consola de control: La consola de mando debe estar en condiciones de
controlar todas las maniobras requeridas para la operabilidad y seguridad del reactor. Existen diferentes
métodos de resolver la problematica de la proteccion radiolégica. En virtud de las propiedades del cam-
po de radiacién generado en el core, que es de caracteristicas de campo mixto, en el que se encuentran
diferente calidades de radiacion, resulta necesario establecer metodologias capaces de controlar la ab-
sorcién/transmision de un variado tipo de particulas con un variado estado de fase cada uno. En este
sentido, se emplean materiales moderadores, encargados de absorber el campo o columna a medida
que se aleja del core. Considerando los requisitos para el frenado de neutrones y fotones, principal-
mente; aunque también otros tipos de particulas como protones, iones peados y particulas subnucleares
(mesones o piones, por ejemplo); resulta que el sistema de moderacién debe contar con componentes
dedicados a absorber cada tipo de radiacion del campo. Se utilizan materiales pesados de alto niimero
atémico para la absorcion de fotones; mientras que se utilizan materiales livianos, hidrogenados o car-
bonados para la absorcién eficiente de neutrones. De este modo puede lograrse un campo a la salida
de una columna con caracteristicas y propiedades fisicas que pueden aprovecharse para aplicaciones
industriales o médicas.
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El proceso por el cual la columna de neutrones pierde energia durante las interacciones con los mode-
radores se denomina termalizacién o slowing down. Este proceso permite bajar la energia de neutrones rapidos
(energia de algunos keV) o ultrardpidos (energia de algunos MeV) a valores cercanos al equilibrio termo-
dindmico, obteniendo asi lo que se denomina columna térmica o epitérmica.

2.10.1.. Fuentes y termalizacion de neutrones

La fuente de neutrones mds simple es una combinacién de substancias radioactivas y algtin elemento li-
viano, como berilio o boro. Los neutrones son generados por procesos de tipo (o, n) o (Y, n). Este tipo de fuentes
es de muy baja eficiencia de produccién, comparada con otras, pero ofrecen la ventaja de ser de dimensiones
pequeiias y de produccién constante. A titulo de ejemplo, la reaccién Ra — o.— Be genera 1,4 107 neutrones por
segundo por gramo de Ra, por cada 10° particulas o.

Por otro lado, las reacciones producidas en potentes aceleradores de particulas, también generan neutrones,
de mayor intensidad. Ademds, utilizando blancos delgados y seleccionando una direccion especifica de neu-
trones emitidos, puede obtenerse un haz aproximadamente monocromatico.

Por ejemplo, la reaccién 7Li +' H —7 Be 4+ n — 1,647MeV (endotérmica) puede producir neutrones con
energias de unos pocos keV.

Sin embargo, los reactores nucleares generan la produccién de neutrones de mayor eficiencia (1014 neu-
trones por cm? por segundo). Los neutrones producidos en el niicleo del reactor pueden ser extraidos por colum-
nas, através de las cuales se los termalizan por medio de procesos de moderacion. Neutrones extremadamente
energéticos (ultraveloces con energias de hasta 50MeV), en principio, pueden ser generados por colisiones de
protones incidentes con blancos de nicleos livianos.

Tipicamente, los neutrones generados en el nicleo de reactores, o por otros mecanismos de produccidn,
son de energias del 6rden de algunos MeV. Sin embargo, a medida que los neutrones penetran el medio cir-
cundante pierden energia debido a las interacciones que sufren, este proceso se conoce como moderacion. A
diferencia del caso de particulas cargadas, para las cuales aplican los efectos electromagnéticos de ionizacidn,
los neutrones pierden energia principalmente por colisiones nucleares. Estas colisiones eventualmente son in-
elasticas dejando al nicleo en estado excitado o bien eldsticas que originan nicleo en movimiento con energia
cinética dada por la energia del neutrén incidente.

Para excitar nicleos del medio circundante, el neutrén incidente requiere energias del 6rden o mayores
a 1MeV, aproximadamente. Por debajo de este limite, las interacciones que frenan los neutrones son casi ex-
clusivamente colisiones eldsticas, que se suceden una tras otra hasta que el neutrén llega a valores de energia
cinética en equilibrio térmico con el entorno, = 1/40 eV. A este punto, las colisiones eldsticas ya no tienen
ningun efecto en la energia del neutrén y se alcanza el equilibrio térmico.

2.11.. Ejercitacion del Capitulo IT

Ejercicio 2.1: Estimar la intensidad / de fotones emitidos de 1 MeV por un blanco grueso de tungsteno al
ser aproximado por sucesion de blancos delgados, si la probabilidad es del 30 %.

Ejercicio 2.2: Estimar la temparatura del ambiente para neutrones termalizados con energia de 0.025 eV.

Ejercicio 2.3: Repasar cudles son los componentes mds relevantes de un acelerador lineal de uso clinico, y
por qué su importancia.

25



MODULO III

Fisica de haces de fotones I
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3.. Fisica de haces de fotones I

El capitulo[3] persigue introducir y desarrollar los conceptos tedricos, parimet-

ros y definiciones fisicas relativas a dosimetria convencional. Se definen las
cantidades fisicas para describir haces de fotones, como fluencia y tasa de flu-
encia de fotones, fluencia y tasa de fluencia de energia, Kerma en aire, exposi-
cion en aire y dosis en volumen pequeiio rodeado por aire. También se presen-
tan la relacion entre fuentes de fotones y ley inverso de cuadrado, capacidad de
penetracion de los haces de fotones en fantoma, dosis en superficie, region de
Buildup, profunidad de maximo de dosis y dosis de salida (exit dose).

La dosimetria para radioterapia estudia dos aspectos diferentes: por un lado el haz de fotones en si mismo
(en términos de propiedades fisicas de éste, como espectro, caracteristicas geométricas, etc.) y, por otro, la
cantidad de energia que es transferida desde el haz de fotones al medio irradiado, que serd depositada en el
material (tipicamente considerando aire, agua o materiales bioldgicos).

3.1.. Fuentes para haces de fotones y ley inverso de cuadrado

Las fuentes de fotones pueden ser, segin la emisién de los mismos, isotrépica o anisotrdpica, y a la vez,
pueden emitir fotones monoenergéticos o policomponentes. Las fuentes de fotones mds comtinmente utilizadas
en radiooncologia son mdquinas de rayos X, bombas de teleterapia y linacs.

Una fuente de fotones isotrépica produce la misma tasa de fluencia de fotones en todas direcciones, mien-
tras la tasa de fluencia de fotones de una fuente anisotrépica depende de la direccién (respecto de la fuente)
donde se realice la medicién.

Ley del Inverso del cuadrado

Para haces de radioterapia externa, suele asumirse que las fuentes de fotones pueden aproximarse por
fuentes puntuales, y que los haces producidos presentan la divergencia consecuente, como indica esquemadtica-
mente la Figura[2]

Asumiendo la presencia de una fuente de fotones S y un campo cuadrado de lado a a una distacia f, de la
fuente S. Para una distancia f;, de la fuente S y una seccién cuadrada de lado b, se obtiene que los campos estdn
relacionados geométricamente por medio de:

1g(B) = “sz = % (46)
o bien:
a _Ja
2_Ja 47
P 47)

donde B es el dngulo entre el eje central del campo y el limite geométrico (borde) del haz.

La fuente de fotones S emite fotones produciendo fluencias de fotones ¢4 en f, y 0p en f;,. Dado que el
nimero total de fotones N;,; que atraviesan el drea A en f,; es el mismo que atraviesa el drea B en be], se sigue
que:

Niot = 0aA = ¢pB (48)

y también:

0o B P f;
o ATa “9)

15 Asumiendo que no ocurren interacciones de los fotones en el trayecto entre A y B
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Eje
central

Figura 2. Esquema de la aproximacién de fuente puntual y ley de inverso de cuadrado.

De donde se deduce, como se espera, que la fluencia en un punto distante es inversamente proporcional al
cuadrado de la distancia a la fuent

Debido a que, para un punto de interés P, la Exposicién X, el Kerma aire en aire (Kyir),;, ¥ la “dosis en
un volumen pequefio de material rodeado aire” Dlm ¢ Son directamente proporcionales a la fluencia de fotones
¢ en el punto P, se concluye que todas estas cantidades cumplen con la ley del inverso del Cuadradﬂ

3.2.. Capacidad de penetracion en medio material del haz de fotones

Un haz de fotones viajando por vacio (o, en primera aproximacion en aire) es gobernado por la Ley del
Inverso del cuadrado, mientras que un haz de fotones propagandose en un medio material como un fantoma
o un material, contrariamente, es afectado no sélo por la distancia a la fuente (Ley Inverso de cuadrado) sino
también por la atenuacién y dispersion del haz de fotones por parte del medio irradiado. Estos efectos provocan
que el depo6sito de dosis en el material irradiado resulte un proceso complicado, cuya determinacion representa
un desaffo importante para la dosimetria.

La medicion directa de la distribucién de dosis en el paciente es generalmente impracticable@ Sin embar-
go es absolutamente necesario conocer con gran precision la distribucién de dosis en el volumen irradiado para
practicar tratamientos efectivos y confiables. Este objetivo se consigue por medio de determinaciones indirectas
que relacionan, por medio de funciones especificas, la dosis absorbida en cualquier posicién dentro del volumen
irradiado del paciente con valores de dosis conocidos determinados en fantomas por medio de calibraciones de
referencia.

Las funciones de relaciéon se miden usualmente con detectores de radiaciéon en fantomas tejido-
equivalentes, y el punto de referencia para la dosis o tasa de dosis se determina segtin estos fantomas. Ademads,
debe definirse un conjunto de condiciones de referencia, como profundidad, tamafio de campo, distancia fuente
superficie (SSD, Source-Surface Distance), etc.

16 Asumiendo la aproximacién de fuente puntual
17Bajo las aproximaciones realizadas
18incluso imposible en la gran mayoria de los casos
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Una distribucién tipica de dosis en profundidad sobre el eje central del campo para un haz de megavoltaje
incidiendo sobre un paciente se muestra en la Figura[3]

pacernte o
fatoma

- .

Profundidad

Figura 3. Depésito de dosis en profundidad de un haz de fotones de megavoltaje.

3.2.1.. Dosis en superficie

Para haces de fotones de megavoltaje la dosis en superficie es generalmente mucho menor a la mixima
dosis absorbida, lo cual ocurre a la profundidad z,,,, més alld de la superficie del paciente. Para el caso de
fotones de megavoltaje Dg depende de la energia del haz y del tamafio de campo.

Mientras mayor energia tenga el haz de fotones, menor serd la dosis en superficie, por ejemplo para un haz
de ©Co de dimensiones 10x 10cm? es del 30 %, mientras que para un haz de 6 MV (10x 10cm?) Dy es de 15%
y para un haz de 18MV (10x 10cm?) alcanza s6lo el 10%. Para un haz, la dosis en superficie aumenta con el
tamafio de campo.

El efecto de la menor dosis en superficie en relacién al maximo se conoce como proteccion piel (skin
sparing) y constituye una de las mayores ventajas comparativas de los haces de megavoltaje sobre haces de
terapia superficial o de ortovoltaje, los cuales no exhiben esta propiedad, ya que el maximo de dosis ocurre
precisamente en superficie, debido a la limitada capacidad de penetracién en tejido de los fotones de esas
energias, i.e. para terapia superficial y de ortovoltaje la dosis en superficie es el maximo de dosis.

La dosis en supeficie puede medirse empleando cdmaras de ionizacion plano-paralelas de ventana delgada,
utilizando ambas polaridades de la cdmara y utilizando la medicién media entre polaridad positiva y negativa.
La dosis en superficie Dg proviene de contribuciones de:

= Fotones dispersados por el sistema de colimacion, filtro aplanador y aire.
= Fotones retrodispersados (de backscattering) del paciente.

» Electrones de alta energia producidos por interacciones de los fotones primarios en aire y cualquier
estructura adyacente en la cercania del paciente.

3.2.2.. Region de build up

La zona en la curva de dosis en profundidad, para haces de fotones de megavoltaje, comprendida entre
la supericie (z = 0) y la profundidad de maximo de dosis z;4x s€ denomina regién de build up y es conse-
cuencia de los relativamente largos rangos de las particulas secundarias (cargadas) con alta energia (electrones
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y positronesﬂ Estas particulas secundarias originadas dentro del material irradiado por interacciones de los
fotones primarios, viajan una cierta distancia (tipicamente equivalente al rango) y a lo largo de esta trayectoria
depositan su energia en el material.

En la regién inmediata a la superficie de ingreso dentro del material irradiado, no se satisfacen las condi-
ciones de equilibrio electr(’)nic y consecuentemente la dosis absorbida es mucho menor al Kerma de colision.
Sin embargo, a medida que la profundidad z aumenta, las condiciones de equilibrio electrénico son alcanzadas
para un cierto valor de profundidad, z = me@

Mas allé de z;,4x, tanto la dosis como la Kerma de colisién disminuyen debido al efecto de atenuacién de los
fotones incidentes por parte del material irradiado, resultando en una especie de pseudo equilibrio electrénico.

3.2.3.. Profunidad de maximo de dosis

La profunidad de maximo de dosis z,,,x depende de la energia del haz de fotones incidente y del tamafio
de campo. La dependencia en la energia es dominante, mientras que el efecto de tamafio de campo es ignorado
a veces.

Los valores nominales de z,,,4, varian entre 0O, i.e. en superficie para haces de rayos X superficiales y de
ortovoltaje, pasando por 0.5cm para °°Co y llegando hasta 5cm para rayos X de megavoltaje de 25MV.

Una vez fijada la energia del haz, el maximo valor para 7,4, se corresponde a un tamafio de campo de
alrededor de 5x5cm?. Para campos mayores, zpqx decrece debido al factor de dispresién en colimadores (para
haces de %°Co) y también por efectos de dispersién en el filtro aplanador (para haces de rayos X de linacs). Para
tamafios de campo menores a 5x5cm? disminuye debido al efecto de dispersién del fantoma.

3.2.4.. Dosis de salida (exit dose)

La dosis entregada al paciente en el punto de salida del haz se denomina “dosis de salida® (exit dose).
La curva de dosis en profundidad, como indica la Figura[3] en la regi6n cercana al punto de salida disminuye
bruscamente (respecto de la extrapolacién del comportamiento precedente). Este efecto se debe a la menor
contribucién por retrodispersion, ya que no se dispone de material més alld del punto de salida. De manera
andloga a la dosis en superficie, la dosis de salida debe ser medida con cdmara de ionzacién plano-paralela; en
este caso ubicando el cuerpo de la cdmara hacia la fuente de radiacidn.

197 a contribucién de protones y otro tipo de particulas cargadas es despreciable

20E] “Equilibrio electrénico” suele denominarse también “Equilibrio de particulas cargadas”

2INGtese que la distancia zqx corresponde, basicamente, al rango medio de las particulas secundarias creadas
y por tanto la dosis se vuelve comparable a la Kerma de colisién
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4.. Fisica de haces de fotones II

El capitulo definine y desarrolla los conceptos importantes sobre 1os
pardmetros relevantes para el tratamiento con radiacion: tamafio de campo, fac-
tor de colimador, factor de dispersion en pico (Peak scatter factor), factor de
dosis relativa. También se presenta un andlisis sobre la distribucion de dosis
en agua sobre el eje central, porcentaje de dosis en profundidad PDD, funcién
de dispersion (Scatter Function) y la técnica o disposicion Distancia Fuente-
Eje (SAD). Se definen las cantidades Razones Tejido-Aire (TAR), Dispersion-
Aire (SAR), Tejido-Fantoma (TPR) y Tejido-Maximo (TMR), también la dosis
fuera del Eje (off-axis) y los perfiles laterales de campo, introduciendo los con-
ceptos de planicidad y simetria del haz de fotones como cantidades relevantes
para el control de calidad (QA).

4.1.. Parametros para tratamientos con radiacion

La radioterapia externéFz] con haces de fotones se realiza, basicamente, con tres tipos de mdquinas de
tratamiento: unidades de rayos X, teleterapia con isétopos (preponderantemente %°Co y linacs.

Los pardmetros principales en terapia con haces de fotones externos son: a) profundidad de tratamiento, b)
tamafio de campo, c) SSD en montaje SSD o Distancia Fuente-Eje (SAD) en montaje SAD (isocéntrico) y d)
energia del haz de fotones.

4.1.1.. Tamafio de campo

Los haces utilizados para radioterapia pueden variar significativamente en tamafio y forma, de modo que
usualmente representan un compromiso entre la forma del blanco que debe tratarse y los requerimientos de
simplicidad y eficiencia en la conformacién del haz. Se emplean, generalmente, cuatro tipos de formas de
campo: cuadrada, rectangular, circular e irregular.

Los campos cuadrados y rectangulares se producen usualmente por medio de los colimadores instalados en
la mdquina de tratamiento, mientras que campos circulares pueden generarse con colimadores especiales que se
adjuntan a la mdquina de tratamiento. Los campos irregulares se logran por medio de dispositivos especialmente
disefiados como filtros moduladores o colimadores de multiples hojuelas (MLC), que se insertan a la mdquina
de tratamiento.

Para un dado campo de radiacidn, resulta conveniente establecer el “campo cuadrado equivalente” o el
“campo circular equivalente”, que servird para caracterizar el haz manteniendo los pardmetros relevantes para
la dosimetria.

Un campo irregular arbitrario de lados a y b serd, aproximadamente, equivalente a un campo cuadrado de
lado a,, cuando ambos campos tengan el mismo cociente drea/perimetro, i.e. @

2
ab Ueq
= 50
2(a+b) 4ae (50)
o bien, simplificando:
2ab
fea =4 +b G

De manera andloga, para un campo cuadrado arbitrario puede calcularse el radio del campo circular equiv-
alente r., (en el sentido de la regla de Day):

a
@2 =T, = e =L (52)

eq \/E

22¢onvencional

Z3Ley conocida como regla de Day. La equivalencia proviene de proponer: [, dA/ §-dS = aeq/4 donde A
indica el drea, C la curva cerrada de perfmetro y a4 el lado de un “cuadrado equivalente”
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4.1.2.. Factor de colimador

La Exposicién en aire X, el Kerma aire en aire (Kgir),;y la dosis en un pequefio volumen de material
rodeado por aire D;n ¢ €0 un punto dado P en aire contienen contribuciones de dos tipos: particulas primarias y
dispersion.

La componente primaria, que son las particulas incidentes provenientes directamente de la fuente, es de-
nominante y resulta no ser dependiente del tamafio del campo.

La dispersién representa una contribuciéon menor y consiste de fotones dispersados, principalmente en el
colimador pero también posiblemente en el aire y filtro aplanador del linac, que llegan al punto P. La compo-
nente de dispersién depende del tamafio de campo, y crece al aumentar el drea de éste

La Exposicion en aire X, el Kerma aire en aire (Ky;r),;, Y 1a dosis en un pequefio volumen de material
rodeado por aire D;n «¢» dependen del tamafio de campo por medio de un pardmetro denominado “Factor de
Colimador (CFE El CF se define por medio de:

CF(F.S.hv) = X(FS,hv) _ (Kair(FShv)yiy D' (F-S.hV)mea )
’ X(FSgephV) — (Kair(FS-gepshV)) .. D' (F.SRefshV)mea

air
donde F.S.g,y se define como 10 x 10 cm?.
La geometria para medir CF se muestra en la FiguraEl

fuente

Figura 4. Geometria del setup experimental para medir CF.

Usualmente se emplea una cdmara de ionizacién con correspondiente capuchén/caperusa de builduﬂ
para realizar la medida de CF'. Para campos pequefios, la medicion debe realizarse a distancias suficientemente
grandes (lejos de la fuente) de modo que se garantize que la regién capuchén de buildup de la camara quede
completamente cubierta por el haz incidente; a pesar de lo cual, usualmente se realizan correcciones segtn la
SSD de la mdquina y la distancia de medicidn, utilizando la Ley del Inverso del Cuadrado.

El CF se normaliza a la unidad (1) para el tamafio de campo nominal de 10x10 cm? a la SSD nominal
de 100cm. CF resulta mayor a 1 para tamafios de campo mayores a 10x10 cm? y es menor a 1 para campos
menores a 10x10 cm?. Las determinaciones experimentales se realizan tipicamente en un punto P en aire
utilizando cdmara de ionizacién cilindrica equipada con un capuchén apropiado de buildup colocando el centro
de la camara en la posicién SSD + 7,4, respecto de la fuente.

24 Al aumentar el tamafio de campo, se aumenta consecuentemente el rea del sistema de colimacién expuesta
al haz

25En la nomenclatura de F. Khan se lo CF es designado S, y también se lo conocié como “Factor de Exposi-
cion relativa (REF)”

26F] cual debe proveer proteccidn suficiente para garantizar el maximo de buildup para la energia del haz de
interés
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4.1.3.. Factor de dispersion en pico (Peak scatter factor)

. ~ . . / . .
La dosis en un pequefio volumen de material rodeado por aire Dp se mide con material alrededor del punto
. 2~ . . . 7z . oy . P /
P apenas suficiente (como cdmara de ionizacion con capuchdn) para garantizar equilibrio electrénico. Dp se
relaciona con la dosis Dp en el maximo, cuando se fija P = z,,,, mediante el factor de dispersion en pico (PSF):

D h
PSF(FS. hv) = Dp(Gnanf.hV) (54)

Dp(zmuxahv)

donde se utiliza la geometria mostrada en la Figura[5| indicando las mediciones de Dp y D;J, respectiva-
mentﬂ

fuente

7
2]
o

Figura 5. Geometria del setup experimental para medir PSF.

Para el caso de haces de fotones de baja energia zyqax = 0, €l punto P estd en la superficie de ingreso del
haz y el PSF se reduce al factor de backscattering. El PSF depende del tamafio de campo (F.S.), como también
de la energia del haz de fotones (k2 V), y representa el factor por el cual la dosis en el punto P en aire aumenta
debido a la contribucién de dispersion proveniente del fantoma.

Valores tipicos de PSF varian desde alrededor de 1 para campos pequefios de megavoltaje, pasando por
1.054 para un campo 10 x 10cm? de cobalto y valores de 1.10 para un campo de 50 x 100cm? de un haz de °°Co
de una irradiacién de cuerpo entero (Total Body Irradiation) hasta llegar a 1.50 para un campo 20 x 20cm? de
ortovoltaje (rayos X con HVL = Imm de Cu).

Si bien la retrodispersién backscattering es grande para energias bajas de fotones @ la capacidad de
penetracién de fotones de baja energia es muy limitada y éstos son absorbidos por el medio material. Para
energias intermedias y altas, a pesar de que la dispersion retro y lateral decrecen con la energia, la energia de
éstos es suficiente para no ser absolutamente atenuados por el medio material y lograr alcanzar el punto de
interés P.

La relacion entre la cantidad de retrodispersion producida y la capacidad de penetracion de ésta, determina
el comportamiento del PSF, que inicialmente (a energias bajas) crece hasta alcanzar un méximo para energfas
proximas a la correspondiente a HVL de 1 mm de Cu, y luego decrece al aumentar la energia del haz de fotones.
La calidad de haz para la cual ocurre el mdximo de retrodispersion depende del tamafio de campo y muestra
una tendencia hacia el comportamiento de valores mayores de energia al aumentar el tamafio del campo.

Para una dada energia de haz v, el PSF aumenta con el tamafio del campo como se indica en la Fihgura
|§|para el caso de un haz de °°Co.

El factor de dispersion (SF E para un dado tamafio de campo F.S. se define como sigue:

2TNétese que en el caso (a), para medir D;,, la cdmara se coloca a la distancia f + z,,4x donde el tramo z,,4x
se realiza en medio material, mientras que para el caso (b), para medir Dp la cdmara se coloca a una distancia
f + Zmax toda de aire entre la fuente y la cdmara

28V¢ase Valente 2008 para una descripcién de la dependencia en energia de la seccion eficaz total para
fotones

2%En la notacién de F. Khan, el factor de Dispersién (SF) se designa por Sp(F.S.
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Figura 6. PSF en funcién del tamaiio del campo para un haz de 60Co.

PSF(F.S.,hv)
SF(F.S.,hv) = 55
(F-8:1Y) = 5SF 10 % 10en2, 1) (53)

4.1.4.. Factor de dosis relativa

Dada la energia del haz y fijada la SSD, la dosis en el punto P (considerando P = z,,y) depende del
tamafio de campo F.S., y mientras mayor el F.S. mayor la dosis en P. El factor de dosis relativa RD@ se
define como la razén entre Dp(zmax, F.S-, f,h V) que es la dosis en el punto P por un campo de tamfio F.S. y
Dp(Zmax, 10 x 10cm?, £,hv) que es la dosis en P por un haz de 10 x 10cm?:

Dp(zmax, F.S., f,hV)
Dp(zmax, 10 x 10cm?, £ hv)
La geometria para realizar determinaciones de RDF se muestra en la Figura[7] lo cual se consigue midiendo
Dp(zmax, F.S-, f,1V) Y Dp(zmax, 10 x 10cm?, f,hv).
A partir de las definciones del factor de Colimador CF' y del Factor de Scattering SF, puede verse que el
RDF es el producto de éstos, i.e.:

RDF(F.S.,hv) = (56)

Dip(zmax, F.S., f,hV) PSF(F.S.,hV)

RDF (F.S.,hv) = — =CF-SF (57)
Dp(zmax,10 x 10, f,hv) PSF(10 x 10,hV)
donde CF y SF son CF(F.S.,hv) y SF(F.S.,hVv), respectivamente.
En la notacién de F. Khan, esta relacion es:
Sc,p(F.S.,hv)=Sc(F.S.,hv)Sp(F.S.,hv) (58)

indicando que el factor RDF contiene 2 componentes, la contribucion de scattering del colimador y la
contribucion de scattering del fantoma.

30Denominado Factor Total de scattering Sc,p en la nomenclatura de F. Khan, y a veces llamado “Factor de
Output de la maquina”
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Figura 7. Geometria del setup experimental para medir el RDF.

La Figura[8]muestra la dependencia de los tres factores, RDF, SF'y CF respecto del tamafio de campo para
un haz de ®0Co. Las tres funciones estin normalizadas a 1 para tamafio de campo de 10 x 10cm?, son mayores a
1 para campos de lado cuadrado equivalente mayor a 10cm y resultan menores a 1 para lado de campo cuadrado
equivalente menores a 10cm.

1.100
—— RDF —

CF
e 1GE

RDF

41050 L. RDF(A) = CF(A)x SF(A)

SE. -
1.000 +
[ SF
| CE
0.950 RDF
A A " " " A A A A 1 " A " 1 A " J
0 B 10 15 20 25

Lado cuadrado equivalente

Figura 8. Valores tipicos de RDF (F.S.), CF(F.S.) y SF(F.S.) para un haz de ®°Co.
Cuando se introducen dispositivos extras como MLC conformando un campo irregular F.S.j, se tiene:
RDF (F.S.jy) = CF(F.S.0,hVv)SF(F.S.[,hV) (59)

donde F.S.q indica el tamafio de campo definido por los colimadores para el montaje del dispositivﬂ

4.2.. Distribucion de dosis en agua sobre el eje central

La distribucién de dosis en profundidad sobre el eje central del campo es una de las principales cantidades
utilizadas en radioterapia externa y se emplea para caracterizar las propiedades del depdsito de dosis del haz.

31E] comportamiento del MLC y el efecto sobre el RDF dependerd del disefio especifico de cada fabricante,
por ello la expresion anterior, que da una aproximacion, debe ser verificada antes de ser utilizada
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4.2.1.. Porcentaje de dosis en profundidad PDD

La distribucién de dosis en profundidad en paciente o fantoma es usualmente normalizada a Dy = 100 %
en la profundidad de maximo de dosis Zqy, y luego de esta normalizacion se define como distribucién de
porcentajes de dosis en profundidad (PDD; Percentaje Depth Dose), 1a cual se define formalmente como sigue:

100D, 100D
PDD(z.F.S..f.hv) = = Q _ = Q
P P

donde Dg, Dp, Dy y Dp son las valores de dosis y tasa de dosis en los punos Q, que representa una
profundidad arbitraria z y P, que representa la profundidad de referencia (z,,4y); sobre el eje del campo. La
PDD depende de cuatro pardmetros:

(60)

1. Profundidad en fantoma z.

2. Tamaiio de campo F.S..

3. SSD (a menudo denominada f).
4. Energia del haz de fotones.

La dosis en el punto Q contiene bdsicamente, dos contribuciones: primaria y de dispersion (o de scattering).
La componente primaria puede escribirse como sigue:

Prim 2
PDD™™ = 1002 = 100 (7f “’”“‘) ¢ Her (& Znar) (61)
DPrlm f +z

donde .y es el coeficiente de atenuacion lineal efetivo para el haz primario en el material del fantoma
(para el caso de un haz de ®Co incidiendo en agua, u, r vale 0.0657cm™1).

La componente de dispersion representa la contribucién debida a la radiacién dispersada que contribuye a
la dosis en el punto Q.

Para valores fijos de F.S., f y hv,1a PDD inicialmente aumenta con la profundidad desde la superficie hasta
Z = Zmax- La profundidad de mdximo de dosis zyx y €l valor de dosis en superficie dependen, principalmente,
de la energia del haz de fotones y ambos crecen para energias mayores.

Para valores fijos de z, f y AV, la PDD crece al aumentar el tamafio de campo F.S. debido al aumento en
la contribucién por scattering a puntos sobre el eje central del campo. Un ejemplo, para el caso de un haz de
60Co se muestra en la Tabla[ﬁﬁ

F.S/PDD 0x0 | 5x5 | 10x10 | 20x20 | 25%x25 | 50 x 50
PDD(5,F.S.,100,°Co) | 682 | 76.7 80.4 83.0 83.4 85.2
PDD(10,F.S.,100,'Co) | 44.7 | 533 58.7 63.3 64.4 67.3
PDD(15,F.S.,100,Co) | 29.5 | 36.5 41.6 47.1 48.6 49.7

Noétese la presenciade 0 x 0 en la Tabl@ Para valores fijos de z, F.S'y hv, la PDD aumenta al aumentan f
debido al efecto de disminucién en z por el factor del inverso del cuadrado en la expresién para la contribucién
primaria. Un ejemplo, para el caso del haz de %°Co se muestra en la Tabla

7 =SSD [em] 60 80 | 100 | 120 | 140
PDD(5,10x10 cm?,%%Co) | 76.2 | 78.8 | 80.0 | 81.3 | 82.3

Para valores fijos de z, F.S y f, la PDD mas alla de z,,4, aumenta para energias mayores (debido a la menor
atenuacién relativa por parte del fantoma). Un ejemplo, para el caso de un haz de 10x 10 cm? de la dependencia
de 1a PDD con la energia del haz de fotones se muestra en la Figura[9] La regi6n del buildup crece con la energia
del haz de fotones incidente mientras que la dosis en superficie disminuye.

Los PDD para uso en radioterapia, usualmente son tabulados para campos cuadrados, a pesar de que la
mayoria de los campos utilizados son rectangulares o irregulares. El concepto de cuadrado equivalente se utiliza
para aprovechar los PDD de campos cuadrados para configuraciones no cuadradas.

32Calculado con ecuacién anterior usando Hef = 0,657cm™!
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Figura 9. PDD en agua para fotones de diferentes energfas: Obtenido por alumnos Edicién 2013.

4.3.. Funcion de dispersion (Scatter Function)

Para cdlculos dosimétricos, usualmente conviene separar la componente de dispersién S(z,F.S., f,h V)
(scatter component) de la dosis total en el punto arbitrario Q, i.e.:

Componente de dispersion en Q = Dosis Total en Q - Dosis primaria en Q.

Por tanto:

S(z,F.S., f,hv) = PSF(F.S.,hv) PDD(z,F.S., f,hv) — (62)
PSF(0x 0,hv) PDD(z,0 x 0, f,hv)

Esta expresion provee la componente de scattering por cada Gray de dosis primaria en el punto QE Del
mismo modo que la PDD, la funcién de dispersién S depende de cuatro pardmetros: z, F.S., f'y hv.

Fijados los valores de F.S., 'y hv, la funcién de dispersién S primero aumenta con z, alcanza un maximo
y luego inicia a disminuir lentamente.

Fijados los valores de z, f y iV, la funcién de dispersién S aumenta mondétonamente con el tamafio de
campo F.S..

Para z = 7,4y 1a funcién de dispersion S estd dada por:

S(zmaxs F-S., f,hv) = 100 [PSF (F.S.,hv) — 1] (63)

4.4.. Disposicion-montaje Distancia Fuente-Eje (SAD)

Cuando se realizan tratamientos por medio de multiples campos para irradiar un tumor dentro del paciente,
se emplean usualmente técnicas de montaje isocéntrico (SAD, Source-Axis Distance) debido a que éstas resul-
tan mds précticas comparadas con las técnicas SSD constante. La mayoria de las unidades de tratamientos de
megavoltaje se fabrican con montaje SAD de 80cm, o mas comtinmente de 100cm.

En contraste con la técnica SSD constante (que se emplean para determinaciones de PDD) los montajes
(set up) SAD se basan en otras funciones, como TAR (Zissue-Air Ratio) y TPR (Tissue-Phantom Ratio), para
determinaciones dosimétricas.

33Nétese que PSF(0,iv) = 1y PDD(z,0, f,hv) representa la PDD primaria calculada mediante la Ecuacién
anterior.
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4.4.1.. Razoén Tejido-Aire (TAR)

El TAR(z,F.S.g,h V) fué origialmente propuesto por Johns para simplificar los cdlculos dosimétricos en
terapia rotante, y su utilizacién se expandié rapidamente para técnicas de irradiacion isocéntricas con miltiples
campos estaticos.

El TAR(z,F.S.g,hV) se define como el cociente entre la dosis Dy en el punto Q sobre el eje central (o la
tasa de dosis DQ en el punto Q sobre el eje central) en paciente o fantoma y la dosis D,Qo en el punto Qp también

sobre el eje central (o la tasa de dosis D,Qo en el punto Qg sobre el eje central) correspondiente a un pequefio
volumen de material rodeado por aire, colocado en el mismo punto Qy, i.e.:

D .
TAR(z,F.S.g,hv) = —£ = 2 (64)
D D
Qo Qo
La geometria para realizar mediciones de TAR se muestra en la Figura @ El tamafio de campo F.S.p
corresponde al tamafio del campo de radiacién a la profundidad correspondiente al punto de medicién Q (sobre
el eje central).

fuente

==

Figura 10. Geometria del setup experimental para mediciones de TAR.

A diferencia del PDD(z,F.S.,f,hV), que depende de cuatro pardmetros, el TAR depende s6lo de tres
pardmetros, ya que la distancia SSD (f) carece de sentido.

Fijando F.S.p y hv, el TAR disminuye al aumentar la profundidad z.

Fijando z y F.S.p, el TAR aumenta con la energia del haz de fotones V.

Para 7 = z;,,4x €l TAR coincide con el PSF, i.e.:

TAR(Z = Zmax,Ag = Ap,hV) = PSF (Ap,hV) (65)
El TAR para drea 0 (TAR(z,0 x 0,2 V)) puede calcularse de:

TAR(z,0 % 0,hV) = ¢ Her (2=Tmax) (66)

donde el coeficiente de atenuacion efectivo u, s se evaltia para la energfa del haz de fotones i v.
La Tabla muestra algunos valores de TAR para un haz de ®*Co a profundidades de 5, 10 y 20cm en
agua.

TAR 0x0 | 5x5 [ 10x10 | 15x15 | 20x20 | 25x25
TAR(5A0,°Co) | 0.744 | 0.864 | 0.921 0.953 0.974 0.986
TAR(10,40,°Co) | 0.536 | 0.654 | 0.731 0.779 0.809 0.831
TAR(20,40,°Co) | 0.278 | 0.354 | 0.418 0.470 0.509 0.536

Noétese la presencia de 0 x 0 en la Tabl@

34Calculado por medio de la expresién anterior. El caso del campo hipotético 0 x 0 corresponderia a la
situacién en que la dosis en profundidad es sélo debida a la componente de fotones primarios, ya que la con-
tribucién de scattering es nula por no existir material que disperse
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El TAR puede ser medido con cdmara de ionizacién, aunque el procedimiento es mds engorroso que el
correspondiente para la PDD. Para el caso del TAR, la profundidad en agua z debe ser medida de modo que
la distancia entre la cdmara de ionizacion y la fuente de radiacién se mantenga constante, lo cual es dificil
de lograr con sistemas de medicién automdticos. Ademds, la medida de la dosis en un pequefio volumen de
material rodeado de aire debe ser realizada con extrema precaucion, de modo de garantizar buildup completo y
lecturas sin influencia de radiacién dispers

Dado que el concepto de dosis en un pequefio volumen de material rodeado de aire no es recomendable para
haces de megavoltaje con energias mayores a 60Co o 4MYV, el concepto de TAR no se utiliza para dosimetria
de megavoltaje de alta energia de fotone

Como indicado esqueméticamente en la Figura[TT] es posible establecer una relacién entre el TAR y las
PDD, donde TAR = TAR(z,F.S.g,hv) y PDD = PDD(z,F.S., f,hV).

fuente

Figura 11. Geometria del setup experimental relacionando PDD con TAR, A=F.S..

Las definiciones bdsicas, para cada uno son:

Do
TAR(z,F.S.g,hv) = — (67)
Dy
y
Do
PDD(z.F.S.,f,hv) = 100 (68)
P
De donde, resolviendo para D se obtiene:
PDD(z,F.S., f,hv ,
Ademads, la dosis en el punto de maximo en profundidad Dp (P = Z4y) puede escrbirse como:
/ / f+z 2
Dp = Dp PSF(F.S.,hv) =D, (7) PSF(F.S.,hv) (70)
S+ Zmax

Entonces, resulta:

35Proveniente del suelo y de las paredes de la sala de tratamiento
36Para estos haces de fotones de alta energia se utilizan funciones alternativas, similares al TAR pero sin
sufrir las limitaciones de éste, para los cdlculos dosimétricos
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2
TAR(z,F.S.0,hV) = PSF(FS.,hv) Sz >

100 [+ Zmax

Para el caso particular en que se mida en el punto de maxima dosis (Q = P, z = Znax), para el cual
PDD(zygx, F.S., f,hV) = 100 por definicién, la expresién anterior indica que el factor de dispersién en pico
PSF(F.S.,hv) es un caso especial de TAR(Zpax, F.S.,hv). El rango para el TAR es entonces, desde 0 para
7z —» oo hasta PSF(F.S.,hV) para z = Zygy.

Dado que el TAR no depende del SSD (f), las PDD para cualquier combinacién de z, F.S. y f = SSD
pueden derivarse de una Unica tabla de TAR.

En base a la ecuacién puede derivarse la siguiente expresion:

PDD(z,F.S., f,hv) ( (71)

(72)

fitzmar \ 2
PDD(z,F.S., f1,hV) TAR(z,F.S.g,hv) itz
PDD(z,F.S., f>,hV)

~ \TAR(z,F.S.g,hv) EE
2

+z
Y, asumiendo que se tiene, aproximadamente, el mismo tamafio de campo F.S.p (a profundidad z) para
dos SSD diferentes, como muestra la Figura[I2} se obtiene:

FitZma \ 2
PDD(z,F.S.1, f1.hV) (PSF(F.S.Z,hV)> <fl+z )

= 73
PDD(z,FS.,f2,hv) ~ \PSF(FS.1,hv) ) \ Efom @3)
2
fuente
)
Sofrce I iz
"l
| 7 | )
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| : |
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Figura 12. Geometria del setup experimental relacionando PDD con dos diferentes SSD.

4.4.2.. Razones dispersion-Aire (SAR), Tejido-Fantoma (TPR) y Tejido-Maximo
(TMR)

Asi como, para el caso de la PDD, resulté conveniente separar contribuciones para distinguir componemte
primaria de dispersidn, es a veces util separar la componente primaria al TAR del TAR total, para obtener la
contribucién de dispersion; que en este caso se denomina “Razén de Dispersion Aire SAR (Scatter-Air Ratio),
definido como sigue:

SAR(z,F.S.0,hV) = TAR(z,F.S.0,hv) — TAR(z,0 X 0,hV) (74)

donde 0 x 0 indica las condiciones hipotéticas correspondientes al tamafio de campo nulo. Evidentemente,
el SAR depende de los mismos pardmetros que el TAR y representa la contribucién por dispersion a la dosis en
el punto de medida arbitrario Q dentro de un fantoma, por cada Gray de dosis primaria que se deposita en Q.
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De manera similar a la relacién derivada entre PDD y TAR, pueden relacionarse SAR(z,F.S.p,hV) y
S(z,F.S., f,hVv) obteniéndose:

Sz FS.fhv) [ f+z \2
SAR(z,F.S.0,hv) = 75
(2,FS.0,hV) 100 T+ Zmax )
Y, es simple verificar que:
S(z,F.S.,f,hv) =100SAR(z,F.S.g,hV) (76)

para cualquier valor de z si se verifica que f — oo, 0 bien para cualquier valor de f si se verifica z — Zyux-

El concepto de TAR funciona bien siempre que se lo aplique a técnicas isocéntricas para fotones de energias
no altas (%°Co, o a lo sumo 4MV). Para haces de megavol taje de alta energia de los linacs, el concepto de
TAR pierde validez ya que resulta impracticable la medicién de la dosis en un pequefio volumen de material
(por ejemplo, tipicamente, agua) rodeado de air@ Por ello, para evitar este problema se utiliza el concepto
de “Razén tejido-Fantoma” T PR (Tissue-Phantom Ratio), que fue introducido especialmente para haces de
fotones de megavoltaje de alta energia (hv > 4MV). El T PR se define por medio de:

D D
TPR(z,F.S.9,hv) = —2 = 2 (77)

DQREf DQRef
donde Dy, y DQRp , representan la dosis, y tasa de dosis, respectivamente en fantoma en un punto del

fantoma considerado como referencia, ubicado a la profundidad z = zg, fﬁ
La geometria para realizar mediciones de TPR se muestra en la Figura[T3]

fuente fuente

— ———3-

Figura 13. Geometria del setup experimental para medir 7 PR.

Para cuando la profundidad de referencia zg, s equivale a la profundidad de maximo (zgef = Zmax) se define
un T PR “especial” que se denomina “Razén Méaxima en Tejido” TMR (Tissue Maximum Ratio), que se define
como sigue:

TMR(z,F.S.g,hv) = Do = & (78)
Do,.. Do,

donde Dy, y Do, representan la dosis, y tasa de dosis, respectivamente en el punto Q = Zyax.

La geometria para medir el TMR es la misma utilizada para medir el T PR, excepto que zg. ¢ debe ser zyax-
Exactamente como el TAR, el TPR y el TMR dependen de tres pardmetros: z, F.S.p y h@ El rango de valores
para el TMR es desde 0 para z — oo hasta 1 para z = 4. Para valores fijos de F.S.g y hv, el TMR disminuye
al aumentar la profundidad z. Una vez fijos los valores de z y F.S.g, el TMR aumenta al aumentar la energia,
mientras que si se fijan los valores para z y 1V, el TMR crece al aumentar el tamafio de campo F.S.g.

La relacion entre el TMR(z, F.S.g,hV) y las PDD(z,F.S., f,hV) resulta sencilla y puede derivarse directa-
mente de las respectivas definiciones:

37Las dimensiones del capuchén de buildup necesarias para altas enregias seria exageradamente grande
38 Tipicamente Scm o 10cm sobre el eje central del campo
39Nétese que no dependen de la SSD (f)
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Do
TMR(z,F.S.g,hv) = Do (79)

O
Do
PDD(z,F.S., f,hv) =100 —= (80)
Dp
De donde, resolviendo para Dy, se obtiene:
PDD(z,F.S.,f,hv
Do = DP% =Dy, TMR(z, F.S.g,hV) (81)
Y, utilizando las siguientes expresiones para Dp y Dg, . -
/ f+z 2
Dp=Dp ( ) PSF(F.S.,hV) (82)
Zmax
Dg,,. =Dy PSF(F.S.,hv) (83)
Se obtiene, finalmente:
PDD(z,FSS..f,hv) PSF(FS.hv) [ f+z \°
TMR(z,F.S.0,hv) = 84
(2 F.S.0,hV) 100 PSF(F.S.0,hV) \ f + Zmax (&9
Pero, en primera aproximaciéﬂ puede considerarse la manera simplificada:
PDD(z,FS..f,hv) [ f+z \*
TMR(z,F.S.0,hv) ~ 85
(=FS.0,h¥) 100 <f+zmax ®

De manera andloga al procedimiento para separar el TAR(z,F.S.p,hV) en contribuciones primaria
(TAR(z,0 x 0,hVv)) y de dispersién (SAR(z,F.S.g,hV)), también conviene dividir al TMR en contribuciones
primaria y de dispersién, por medio del concepto de “Razén Médxima de Dispersién” (SMR, scatter Maximum
Ratio), como sigue:

SF(F.S.g,hv)

SMR(z,F.S.9,hV) = TMR(z,F.S.g,hv) SFOx 00y

—TMR(z,0 X 0,hv) (86)

Nétese que para el caso de haz de ®°Co, el SMR resulta practicamente idéntico al SAR, sin embargo para
haces de fotones de energias mayores el SMR debe ser calculado a partir del TMR utilizando la Ecuacién
anterior y la siguiente expresion:

TMR(z,0 X 0,hv) = e Her (&= %nar) (87)

donde . indica el coeficiente de atenuacion efectivo (lineal) evaluado a la energia del haz de fotones
incidente (hV).

4.4.3.. Dosis off-axis y perfiles laterales de campo

Las distribuciones de dosis en profundidad a lo largo del eje central del campo no son informacién su-
ficiente para describir completamente el depésito de dosis en el material, fantoma o paciente irradiado. Se
requieren distribuciones de dosis 2D y 3D para determinar completamente el depdsito de dosis. Para ello, se
realizan mediciones de dosis fuera del eje central del campo, las cuales se denominan off-axis.

En el modo mads simple, los datos off-axis se consiguen por medio de perfiles (transversales) de campo que
se miden en ejes perpendiculares al eje central del campo a una dada profundidad en fantoma, tipicamente z,4x
o 10cm, aunque se requieren mediciones de perfiles laterales de campo para profundidades especificas como
dato necesario para algunos sistemas de planificaién (TPS). La Figura [T4] muestra curvas de perfiles laterales
de campo tipicos para un haz de fotones de 10MV y dos tamafios de campo (10x 10 y 30x30 cm?), mostrando
perfiles a varias profundidades en fantoma (de agua).

40 . . . . PSF(F.S.,hv)
El error introducido al ignorar el cociente perrmc"=15 FSo0iv)

0.995, i.e. s6lo un 5% de diferencia

es despreciable ya que para casos extremos llega a
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Figura 14. Perfiles laterales de campo de fotones para un haz de 10 MV.

Combinando datos de perfiles de dosis en profundidad con datos off-axis, como perfiles laterales de campo,
se reconstruye una dstribucién matricial 2D o tensorial (volumétrica) 3D del depdsito de dosis. La Razén fuera
del eje OAR (Off-Axis Ratio) se define como el cociente entre la dosis en un dado punto fuera del eje (off-axis)
respecto de un punto a la misma profundidad sobre el eje central del campo.

Los perfiles laterales de campo para haces de megavoltaje constan, basicamente, de tres regiones: zona
central, penumbra y umbra.

La zona central representa la parte dentral del campo, hasta unos 10 a 15 mm del borde geométrico del
camp(ﬂ En la zona central, el perfil lateral del campo, para el caso de haces de ®Co, es afectado por la
ley del inverso del cuadrado y por el espesor de fantoma atravesado, mientras que para el caso de linacs, los
efectos provienen de los electrones incidiendo en el blanco gruesﬂ el ndmero atémico Z del blanco, el filtro
aplanador y la disposicion geométrica del cabezal.

La regién de penumbra del perfil lateral de campo se caracteriza por una rdpida variaciéon de dosisiﬂ la
cual depende fuertemente del sistema de colimacion, el tamafio focal de la fuente de radiacién y las propiedades
de dispersion lateral de particulas cargadas. La caida del valor de dosis en esta regién es de forma sigmoide
y se extiende desde los bordes de colimadores hasta la cola del perfil, donde existe una pequefia componente
de dosis debido a la transmisién através de los colimadores, denominada “penumbra por transmisién”, y una
componente debida al tamafio de la fuente, denominada “penumbra geométrica” y finalmente, una contribu-
cién significativa proveniente de dispersion en material irradiado, designada “penumbra por dispersién”. La
“peunumbra total” se define como la penumbra fisica y es la suma de las tres contribuciones: penumbra por
transmision, penumbra geométrica y penumbra por dispersién. La penumbra fisica depende de la energia del
haz de fotones, dimensiones de la fuente de radiacién, SSD, distancia fuente-colimadores y profundidad en
fantoma.

La umbra es la region fuera del campo de radiacién, lejos de los bordes de campo. La dosis en esta regién
es, generalmente muy baja, y es debida a radiacién que se transmite del cabezal de la maquina de tratamiento.

La uniformidad de los perfiles laterales de campo es usualmente medida por medio de un scan a lo largo de
los dos eje@ perpendiculares al eje central del campo a varias profundidades en fantoma. Hay dos parametros
que cuantifican la uniformidad del campo: La planicidad del campo (haz) y la simetria del haz.

4ndicado por el campo luminoso (Gptico), definido entre el eje central del campo y el punto correspondiente
al 50 % del valor sobre el eje

4ZPara producir rayos X de Bremsstrahlung

43Zona de alto gradiente de dosis

4 Ortonormales entre ellos
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4.4.4.. Planicidad y simetria del haz de fotones

La planicidad del haz F se determina encontrando el punto de maximo D,y y el punto de minimo Dy,
de dosis dentro de la regién centraE] del perfil lateral de campo, y utilizando la siguiente definicién:

F= Dpax — Dpin (88)
Dax + Dpin

Los requerimientos estdndares para los linacs requieren, generalmente, de valores de planicidad menores
al 3%, para mediciones en fantoma de agua a profundidad de 10cm con SSD de 100cm, y utilizando el mayor
tamafio de campo posible (40x40cm?).

El cumplimiento de los requerimientos de planicidad a profundidad de 10cm en agua, no evita sin embargo
el efecto de “sobre planicidad (over flattering)’|*°|a la profundidad de de méaximo de dosis z,4y, lo cual se evi-
dencia por medio de los “cuernitos” en el perfil lateral de campo. Los limites de tolerancia para los “cuernitos”
en Zmax s de 5% para un campo de 40x40cm? a SSD de 100 cm.

La simetria del haz S usualmente se determina en zjqy, que representa la profundidad més sensible para
medir este parametro de uniformidad. Especificaciones tipicas de simetria imponen que dos puntos cualesquiera
(equidistantes del centro del haz, i.e. eje central del haz) en el perfil lateral de campo concuerden dentro del
2%.

Alternativamente, las areas, a cada ladﬂ debajo del perfil lateral de campo correspondiente a z,,,, pueden
utilizarse para definir como sigue:

Areajzq — Areage,

S=100 (89)

Areajzq + Areage,

Las caracteristicas fisicas de haces de radiacion se miden usualmente de acuerdo con condiciones estan-
dares como se indica a continuacion:

= Medio homogéno de densidad unidad.
= Fantoma con superficie plana.

= Incidencia perpendiculax[ﬂ del haz en fantoma

Los datos de dosis en profundidad conjuntamente con los perfiles laterales de campo contienen informacién
para establecer distribuciones 2D y 3D del depdsito de dosis. Sin embargo, esta informacion es dificil de
visualizar, incluso para el caso de campo tnico (single beam).

Variaciones planares y volumétricas en profundidad se presentan por medio de curvas de isodosis o su-
perficies de isodosis, que conectan puntos de igual valor de dosis dentro de un volumen e interés. La curvas y
superficies de isodosis se presentan, usualmente, para intervalos regulares de valores de dosis absorbida, y se
expresan en porcentajes de dosis respecto de algtin punto de referencia.

Una carta o mapa de isodosis para un campo de radiacion consiste de una familia de curvas de isodosis,
presentadas a incrementos regulares de PDD. Se utilizan dos tipos de convenciones para la normalizacion:

= Montajes SSD: Todos los valores de isodosis son normalizados a 100 res- pecto del punto P (P = Zayx)
sobre el eje central del haz.
= Montajes SAD: Todos los valores de isodosis son normalizados a 100 res- pecto del isocentro.
Por lo tanto, los mapas de isodosis para set up de SSD indican las PDD, mientras para el caso de set up de
SAD indican valores de TAR o TMR.

Para el caso de un haz de ®Co, la dosis para cualquier profundidad es mayor sobre el eje central respecto
de puntos off-axis. Para haces de fotones de megavoltaje, la dosis en puntos off-axis para profundidades bajas

43 Alrededor del 80 % del ancho del haz

4605 efectos de over- y under-flattering se deben a diferencias en los espectros efectivos en los correspon-
dientes puntos, a igual profundidad pero diferente distancia off-axis

4TExtendiéndose hasta puntos de 50 % de dosis sobre eje central

48E] eje central del campo es ortogonal a la superficie de incidencia del fantoma
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es, generalmente, mayor a la dosis en el eje centraﬂ La figura [15| muestra un ejemplo de mapa de isodosis
para un haz de °°Co en agua.

\ (b) g s
I' M,

20 |

Figura 15. Curvas de Isodosis para un haz de 60Co, SSD = 100cm, E.S. = 10x 10cm?.

En cercanias de los bordes del haz, en la regién de penumbra, la dosis disminuye rapidamente con la
distancia lateral (off-axis). Esta disminucién se debe a la penumbra geométrica y a la reduccién de scattering
lateral.

En zonas fuera de los limites geométricos del haz y de la penumbra, la variacién de la dosis se debe a tres

efecto@

= Dispersién del campo de radiacion.
» Pérdidas por transmisién através de colimadores y mordazas.

= Dispersion en el sistema de colimacién

Los pardmetros que afectan la distribucién de isodosis para un tnico campo son: calidad del haz, dimen-
siones de la fuente, colimacion del haz, tamafio de campo, SSD y distancia fuente-colimadores.

Los mapas de isodosis pueden medirse con camara de ionizacidn, detectores de estado sélido, films ra-
diograficos estandares y films radiocrémicos. Ademds de mediciones directas, los mapas de isodosis pueden
calcularse por medio de algoritmos para sistemas de planificacion, por ejemplo los provistos con los TPS com-
erciales.

Tratamientos utilizando un dnico campo son raros, s6lo se usan para tumores superficiales, mientras que
lesiones y tumores profundos son usualmente tratados por mds de un campo, utilizando una combinacién de
éstos. Como regla general, la dosis en tumor es mayor que en los tejidos circundantes y la distribucién de dosis
dentro del tumor deberia ser lo mds homogéneo posible dentro de +7 % y —5 % del valor prescripto.

En situaciones clinicas el haz suele incidir de manera oblicua sobre la superficie de incidencia del paciente,
o bien la superficie de incidencia sobre el paciente es un contorno curvado o de caracteristicas irregulares, lo
cual implica que se requerirdn correcciones debido a irregularidades en los contornos. Ademads, algunos tejidos
irradiados, como pulmén o hueso, presentan densidades significativamente diferentes a la del agua, lo cual
requiere de correcciones por heterogeneidades.

49B4sicamente, consecuencia del disefio del filtro aplanador, ya que son fabricados para generar haces planos
a 10 cm de profundidad en agua, por lo tanto sobre-compensan para profundidades bajas. Nétese que el espectro
(o energia efectiva) es mds blando para puntos extremos off-axis que en el eje central, a profundidad equivalente

300tros efectos de menor importancia también ocurren, como contaminacién neutrénica y radiacién externa,
posiblemente dispersada o creada en materiales circundantes
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Las distribuciones de isodosis en paciente se determinan por medio de uno de los dos siguientes métodosF_r}

= Algoritmos basados en correcciones.

= Algoritmos basados en modelos.

Los algoritmos basados en correcciones utilizan datos de dosis en profundidad (en fantoma de agua de
superficie de incidencia plana e incidencia normal) conjuntamente con varios métodos para corregir irregular-
idades en los contornos y efectos por incidencia oblicua. También puede corregirse por inhomogeneidades de
organos para tener en cuenta las diferencias en densidades electrénicas de cada érgano.

Los algoritmos basados en modelos obvian el proceso de correccién por medio de un modelado de la
distribucién de dosis del haz, utilizando principios bésicos y considerando los efectos geométricos y fisicos
involucrados, que son también caracteristicas propias de cada paciente.

Antes del uso clinico de ambos métodos de correccidn, los algoritmos deben ser ve rificados y confronta-
dos con datos experimentales, lo cual suele constituir una empresa complicada. La importancia relativa del
método de correccién depende de la geometria particular de cada tratamiento. En general, puede decirse que
para tratamientos convencionales los métodos de correccién usuales funcionan bastante bien y producen dis-
tribuciones de dosis razonables. Sin embargo, para las nuevas (y sofisticadas) técnicas de tratamiento, como
radioterapia conformal 3D e IMRT (Intensity Modulated Radiation Therapy), los resultados de aplicar los méto-
dos tradicionales de correccién pueden generar problemasF_ZlLos métodos de algoritmos basados en modelos
aparentan ser mas prometedores, pero estan adn en etapa de desarrollo.

4.5.. Correccion por contornos irregulares e incidencia oblicua

Un campo de radiacién que incide sobre una superficie irregular o curvada de un paciente, produce dis-
tribuciones de isodosis diferentes a las estdndares tabuladas en condiciones de referencia. Para resolver este
problema puede utilizarse alguna de estas dos técnicas:

= El efecto puede ser corregido tramite métodos de célculo.

= El efecto puede ser compensado por medio del uso de cuiias, bolus y compensadores.

Diversos métodos han sido propuestos para corregir distribuciones de dosis en condiciones estdndares para
aplicarlas a situaciones con geometria irregular o incidencia oblicua. Los tres métodos mads utilizados son los
siguiente:

= Método de la SSD efectiva.

= Método TAR-TMR.

= Método del corrimiento de isodosis.

Los correspondientes factores de correccién propuestos por los tres métodos pueden comprenderse con
ayuda de la Figura[T6] que muestra un contorno irregular CC, que es tratado con una SSD = f.

La PD en el punto S off-axis, afectado por la irregularidad de la superficie de incidencia, se designa por

PDD,,, y se calcula por medio de algunos de los tres métodos mencionados, que se describen a continuacién:
Correccion por medio del método de la SSD efectiva

2

f+zmax+h

donde PDD* (z,F.S., f,hv) indica la PDD en condiciones esténdaI{SE]y el segundo factor indica la variacién
por la ley de inverso de cuadrado para el pardmetro h que representa el espesor del tejido faltanteF_?’-l Este método

PDD,ory = PDD* (z,F.S., f,hV) <

51 Ambos cuentan con correspondientes aproximaciones

52Debido principalmente a la radical importancia que tienen los procedimientos de correccién, impone una
enorme dependencia de éstos

53La validez de estos métodos de correccién estd limitada a incidencia de hasta 45 grados para haces de
megavoltaje de energias entre ®°Co y 5MV, y sélo de hasta 30 grados para energias mayores

S4normalizada en referencia a la dosis en el punto de referencia P sobre el eje central del campo

3Sincidencia normal sobre la superficie plana (hipotética) cc

56un valor negativo de h indica espesor de tejido sobrante
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Figura 16. Geometria utilizada para la correccién por efecto de contornos irregulares.

realiza la asumpcién/aproximacién de que PDD no depende de la SSD para variaciones de SSD desde su valor
nominal a ese valor mas La PDD resultante (PDD,,,») estd normalizada a 100 al punto P = z,,,, sobre el
eje central del campo.

Correccion por medio del método TAR-TMR

oD

. T(z,F.S.0,hv
PDDw,,zPDD°’(z+h,F.S.,f,hv)< (2, F.5.0,hv) >

T(z+h,F.S.g,hv)

donde: PDD?' representa la PDD a la profundidad z -+ h en las condiciones de referencia asumiendo inci-
dencia normal sobre la superficie (hipotética) plana C”"C”, F.S.¢ es el tamafio de campo en el punto de medida
Sy T indica sea el TAR sea el TMR, segtin correspond

Correcciéon por medio del método del corrimiento de isodosis

Este método propone correr el valor de dosis en el punto S verticalmente una cantidad kh, donde h es el
espesor de tejido faltant@y k es un factor (<1) que depende de la energia del haz de fotones{ﬂ

Para casos de tejido faltante h > 0 y por tanto las curvas de isodosis se corren “alejandose de la fuente”,
mientras para tejido sobrante h < 0 y las curvas se corren “hacia la fuente de radiacion”.

4.6.. Compensacion por tejido faltante

Ademads de los métodos para corregir por contornos irregulares e incidencia oblicua, diversas técnicas sen-
cillas han sido desarrolladas para compensar por tejido faltante, entre los cuales se encuentran cufias, materiales
bolus y compensadores.

Filtros tipo cuiia

Los filtros cufia se utilizan para compensar las superficies de isodosis para haces de fotones incidiendo de
manera oblicua sobre superficies de paciente relativamente planas. Se utilizan, basicamente, dos tipos de filtros
tipo cuia:

57 aproximacién razonable siempre que h << f

38Se realiza la aproximacién de que el TAR o TMR no depende de la SSD para variaciones entre la SSD
nominal y ese valor mas h

39En caso de tejido sobrante, h < 0

60k = 0,7 para energias entre ©°Co y 5MV, k = 0,6 para energias entre 5y 15MV y k = 0,5 para energias
entre 15 y 30MV
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1. Cuiias fisicas que estdn hechas de plomo, acero o material similar. Colocadas en el campo de radiacién
generan una disminucién progresiva de la intensidad a lo largo del hay provoca una deflexién de las
curvas de isodosis estandares (de incidencia normal).

2. Cuias dindmicas, que consiste en una técnica de producir un efecto cufia por medio de manipulaciones
(apertura-cerrado) del sistema de colimacién del haz durante la irradiacion.

El dangulo de cuiia se define como el dngulo de desvio de una dada curva de isodosis, en la posicién del eje
central del campo, para una profundidad especifica, tipicamente a 10 cm en agua.

Las cufias fisicas se construyen, generalmente, para dngulos de 15, 30, 45 y 60 grados; mientras la cufia
dindmica consiguen cualquier valor entre 0 y 60 grados.

El factor®-| de cuiia WF (Wedge Factor) se define como el cociente de las dosis correspondientes a la
profundidad z,,4x €n agua sobre el eje central del haz medidas con y sin cuiia.

Materiales Bolus

El Bolus es material (generalmente deformable) tejido-equivalente que se coloca directamente sobre la
piel en la superficie del paciente para compensar en regiones de tejido faltante, alli donde haya superficies
irregulares, y de este modo proveen una superficie de incidencia plana para realizar una incidencia normal
tipica. En principio, la utilizacién de bolus es absolutamente simple de implementar en la préctica, sin embargo
cuenta con serias desventajas: para haces de fotones de megavoltaje resulta en la pérdida de proteccién piel
(skin sparing).

Compensadores

Los compensadores se utilizan para producir exactamente el mismo efecto que el bolus, pero mantienen el
efecto de poteccidn piel. Consiste de materiales que simulan la forma del bolus pero se colocan a unos 15 a 20
cm de la superficie a tratar del paciente, en direccién a la fuente de radiacién. a pesar de que los compensadores
deberian construirse de materiales tejido-equivalentes, usualmente se fabrican de plomo o aleacién especial
como Cerrobend.

Debido a que los compensadores se colocan a una cierta distancia de la superficie del paciente, para man-
tener el efecto de proteccion piel, existen algunos cuidados especiales que deben considerarse para su fabri-
cacion:

= Divergencia del haz
= Coeficiente de atenuacion (lineal) del material del compensador respecto del agua.

= Efecto de reduccién en la dispersion a varias profundidades, debido al hecho que el compensador no
estd colocado sobre paciente, sino a unos 20 cm.

4.7.. Correcciones por presencia de inhomogeneidades

La aplicabilidad de mapas de isodosis y tablas de distribuciones de dosis en profundidad estdndares asume
homogeneidad del medio irradiado. Para el caso real de un paciente, sin embargo, estas condiciones de homo-
geneidad no se sa- tisfacen y el campo atraviesa zonas con diferentes materiales, como grasa, hueso, musculo,
pulmén y aire, entre otros. La presencia de estas inhomogeneidades provoca cambios en las distribuciones de
dosis correspondientes a situciones estdndares de homogeneidad. El efecto de la presencia de inhomogenei-
dades depende del tipo y de la cantidad de material que es atravesada por el haz, asi como de la calidad de la
radiacion del haz.

El efecto de inhomogeneidades en el tejido irradiado puede clasificarse en dos categorfas[g_;}

= Cambios en la absorcion del haz primario y las consecuentes propiedades de fotones dispersados.

61Sin embargo, estrictamente, se produce también una modificacién del espectro del haz de fotones dentro
del campo de radiacion, ya que un espesor fijo de material atenda de manera diferente las distintas componentes
del haz polienergético. Las cuiias fisicas pueden alterar la calidad del haz de rayos X, provocando un endurec-
imiento del haz para energias entre 6 y 10 MV y un enblandamiento para energias superiores a 15 MV. Este
efecto influye sobre la PDD y debe ser tenido en cuenta para la planificacion de tratamientos

92De transmision

63Para una descripcion detallada, discutiendo y poniendo a prueba los diferentes métodos y teorfas de cor-
reccién de los efectos por presencia de ingomogeneidades, en haces de fotones, véase Valente 2003

49



= Cambios en la fluencia de electrones secundario@

La importancia relativa de cada uno de estos dos efectos depende, principalmente, de la zona del paciente
en cuestion, donde se requiere determinar las alteraciones en la dosis absorbida. Para puntos ubicados mas alla
de la inhomogeneidad, el efecto predominante es la atenuacién del haz primario. Los cambios en los fotones
dispersados afectan mayormente en cercanias de la inhomogeneidad que en regiones alejadas. Los cambios en
la fluencia de electrones secunda- rios, contrariamente, afectan principalmente la distribucién de dosis dentro
de la inhomogeneidad y hacia los bordes de las interfaces.

Para el caso de haces de rayos X de megavoltaje, para los cuales el efecto de interaccion dominante es el
efecto Compton, la atenuacién del haz en cualquier medio material estd dominada por la densidad electrénica
Pe, que es el nimero de electrones por unidad de volumen. Por tanto, puede definirse una profundidad efectiva
para calcular la transmisién através de materiales que no sean tejido-equivalentes. Sin embargo, en cercania de
limites de material o interfaces la distribucion es mas complej

Los métodos de correccién por presencia de inhomogeneidades se exponen en términos de la Figura[T7]
que muestra un diagrama de una ingomogeneidad de densidad electrénicgd™|p.

N

"

L / . \

=

Figura 17. Esquema conteniendo una inhomogeneidad inserta entre dos materiales tejido-equivalentes.

Los materiales que anteceden y siguen a la inhomogeneidad en la direccidn deincidencia del haz se asumen
agua-equivalentes, i.e. p, ~ 1. Se asume que el fantoma es de dimensiones laterales inﬁnita@ El célculo de
la correccion a la dosis absorbida por presencia de inhomogeneidades se realiza para el punto P de la figura,
que se encuentra a una distancia d3 de la interfaz de abajo, a d3 + d, respecto de la interfaz de arriba y a
distancia d = dy + d, + d3 de la superficie de incidencia del fantoma. Se presentan tres modelos de correccion
por presencia de inhomogeneidades, en referencia a la Figura[T7]

%4Estrictamente, seria cambios en la fluencia de particulas cargadas secundarias, pero los electrones son la
componente absolutamente dominante de éstos, de alli la denominacién

%Por ejemplo, para haces de megavoltaje, puede ocurrir pérdida de las condiciones de equilibrio electrénico
en cercania a interfaces para el caso de materiales de baja densidad o cavidades de aire. Contrariamente, para
haces de rayos X superficiales y de ortovoltaje, el principal problema es la presencia de hueso, ya que la
dosis absorbida en hueso y vecindades inmediatas puede ser varias veces mayor a la dosis en tejido blando,
en ausencia de inhomogeneidad. El aumento en la absorcién de energia se debe al aumento de la fluencia de
electrones secundarios provenientes de absorcién Fotoeléctrica en material denso

6Relativa al agua

670 bien, realisticamente, se considera un fantoma de dimensiones laterales mucho mayores al tamafio de
campo del haz F.S.
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Método Razéon Tejido-Aire (TAR)
El Factor de Correccion (CFy) propuest para el punto P es:

T(def,F.S.g)
T(d,F.S.g)
donde T indica el TAR o TMR segtin corresponda, d es la profundidad real del punto P en fantoma, d, s
es la profundidad efectiva en fantoma, definida como d,y = dy +pedz +d3 y F.S.¢ es el tamafio de campo
proyectado a la profundidad del punto Iﬂ

CF = 92)

Método Ley de potencias para Razéon Tejido-Aire
Batho-Young y Gaylord propusieron un método de correccién (CFyy), en el cual el cociente de TAR se
incluye en una ley de potencias, como sigue:

T(dy +d3,F‘S.Q) Pl
Chi=| —————— 93
m ( T(d3,F.S.0) ©3)

donde p, es la densidad electrénica de la inhomogeneidad relativa al agu@

La derivacién de esta expresion proviene de consideraciones tedricas, con la aproximacién de que sélo hay
interacciones de tipo Compton. Esta expresion no es aplicable a puntos dentro de la inhomogenidad o en la
regién de buildup. Se dispone de verificaciones experimentales para este modelo para haces de ®Co.

Sin embargo, una formulacién alternativa del modelo de correccién por ley de potencias del TAR fue
propuesto por Sontag-Cunningham (CFI%C), y esta expresion puede ser también aplicada a puntos dentro de
la inhomogeneidad:

T(ds,F.S.0)|" "
CFy €= [T(ds, PS.0)] = 94)
[T(dr+d3,F.S.0)] "
donde: p3 indica la densidad electrénica relativa al agua de los materiales en la region donde encuentra el
punto Py p; es la correspondiente densidad electrénica relativa para el material encima (inhomogeneidadﬂ

Método de Razon Tejido-Aire equivalente

La utilizacién de profundidades efectivas (o equivalentes) en agua introducida en la Ecuacion ?? corrige
por efectos en la componente primaria de la dosis. Sin embargo, las variaciones en la componente de dispersién
a la dosis no son predichas correctamente por esta expresion, ya que los efectos por cambios en la componente
de dispersion estd asociada a las propiedades fisicas y geométricas de materia entorno al punto P. El modelo de
Sontag-Cunningham intenta tener en cuenta este efecto por medio del uso de escaleos para el pardmetro tamafio
de campo. Se define el método Sontag-Cunningham para razones equivalentes de TAR, denominado método
ETAR (Equivalent TAR), que propone el factor de correccién CFyyy

T(def,F.S.cf)
T(d,F.S.)
donde d,y es la profundidad efectiva (equivalente en agua) escaleada segiin las densidades correspondi-
entes y F.S..r es el tamafio de campo efectivo, escaleado segun las densidades involucradas, y se define como
F.S..f =F.S.-p, donde la densidad pesada p se define, para los pesos como:

Yo X YiPijk - Wijk
Y X YaWijk

CFy = (CR)

p= (96)

%8Que indica el factor de correccidn respecto del caso en que se tiene un fantoma agua-equivalente

Nétese que para este modelo, el factor de correccién no depende de la posicién del punto P respecto de la
inhomogeneidad, i.e. CFy no depende del pardmetro d3 siempre que se mantengan d y d,¢

70Como puede verse de la definicién, CFj; depende efectivamente de la distancia del punto P a la inhomo-
geneidad, pero no depende de la posicién de ésta respecto de la superficie del fantoma, i.e. CFy; no depende de
d

TInétese que la expresion generalizada de Sontag-Cunningham se reduce la Ley de potencias simple CFy;
para el caso en que el punto P se encuentre en material de densidad electrénica relativa igual a 1
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donde p; i es la densidad electronica relativa en el voxer_z] (i,,k) y W;jx es el factor peso que se le asigna
a cada elemento (voxel) en términos de su contribucidn relativa a la componente por dispersién de la dosis en
el punto P.

Los factores de peso W;jx pueden calcularse utilizando modelos que asumen la interaccién Compton como
efecto dominante, y se utilizan las secciones eficaces Compton para integrar la dispersion en todo el volumen
irradiado, eva- luando esta cantidad para cada punto dentro del volumen de interés. Sin embargo, a veces puede
utilizarse una aproximacién bastante mds simple que consiste en “colapsar” la informacién (de densidades)
de todos los slices sobre un tnico “slice equivalente”, reduciendo de este modo la integral volumétrica a una
integral planar.

4.8.. Modelos para algoritmos de calculo dosimétrico

Diversos algoritmos, basados en modelados, para el cdlculo de la distribucién de dosis en paciente utiliza-
dos en radioterapia se clasifican en tres categorias:

= Método de calculo directo relativamente simple, basado en aproximacion a primer 6rden para la dis-
persiéon Compton, es adicionada a la componente primaria a la dosis por parte del haz. El método es
bastante rudimentario y asume un haz incidente paralelo y monoenergético, ademads ignora las inhomo-
geneidades presentes.

= Método de convolucion-superposicion, el cual tiene en cuenta la componente indirecta a la dosis
absorbida debida a interacciones de los fotones incidentes, separa las interacciones de fotones primarios
de interacciones de fotones dispersados y de particulas cargadas secundarias producidos por efectos
fotoeléctrico, Compton y produccién de pares.

= Método Monte Carlo, el cual resulta ser la técnica mds prometedor{;] entre los métodos computa-
cionales basados en modelado, utiliza descripciones bien establecidas y confiables de los pardmetros
de interaccidn (secciones eficaces) que gobiernan las propiedades de interaccion de las particulas in-
volucradas y el proceso de transporte se modeliza computacionalmente dentro del volumen definido de
interés. Las técnicas Monte Carlo resultan particularmente importantes para todos los algoritmos basa-
dos en modelados de transporte de radiacidn, particularmente para caracterizar los haces que emergen
de las fuentes de radiacién y también para cdlculos clinicos de distribucién de dosis absorbida. Algu-
nas limitaciones de la técnica Monte Carlo puede ser el tiempo de cdlculo requerido para realizar una
cantidad suficiente de historias o cascadas “showers” para lograr incertezas deseadas.

4.9.. Dosis relativa con camara de ionizacion

Las cdmaras de ionizacidn son los dispositivos (dosimétros) m4s utilizados en radioterapia externa, incluso
sirven tanto para haces de fotones como de electrones proveyendo de mediciones en un punto de referencia en
fantoma. También pueden emplearse para determinar distribuciones por medio de mediciones relativas a esas
referencias, y son ttiles para medir varios pardmetros y funciones de la dosis como CF, RDF, PDD y perfiles
laterales de campo, dosis en superficie y dosis en region de buildup.

La dependencia respecto de factores de correccién (como polaridad de la cdmara, recombinacién de iones,
razones de stopping powers y correcciones por fluencia) que afectan la lectura deben ser considerados para
mediciones de distribuciones de dosis relativ

Generalmente, para cada tipo de medicion existe un tipo de cdmara disefio exclusivamente y el uso de esta
camara es, obviamente, la recomendacion. Por ejemplo:

= Mediciones de dosis y tasa de dosis en puntos de referencia en fantoma para haces de rayos X de
megavoltaje y electrones con energias mayores a 10MV: Se recomienda el uso de cdmara de ionizacién
cilindrica de relativamente grande volumen sencible 0,6¢m3, lo cual genera una buena relacién sefial-
ruido.

72Que pueden derivarse, por ejemplo de los indices de Hounsfield de una CT

73Se espera, de hecho, que con el répido avance de la tecnologia informética, las técnicas Monte Carlo se
conviertan en el método estdndar para cdlculos dosimétricos. Los datos de distribucion y propiedades fisicas de
materia para cada paciente pueden introducirse utilizando datos de CT

74Sin embargo, en ocasiones, puede justificarse ignorar estos pardmetros
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= Mediciones de distribuciones relativas de dosis (como PDD y petfiles late- rales de campo) para haces
de fotones para profundidades mayores a 7,4, y haces de electrones: Se recomienda el uso de cimaras
de volumen chico (0,1¢m?) para mejorar la resolucién espacial.

= Mediciones de dosis en superficie y dosis en la regién de buildup (antes de z,,4,) en haces de fotones:
Se recomienda el uso de cdmara plano-paralelepj con una ventana delgada y pequefia separacion entre
electrodos (1mm) para mejorar la resolucién espacial.

» La Figura[T8 muestra una medida tipica de una curva de PDD de fotones de megavoltaje, medida con
polaridad positiva y negativa de la cdmara plano-paralela, lo cual evidencia las diferencias e la zona de
buildup.

Prefundidad

Figura 18. Dosis en profundidad para un haz de fotones de megavoltaje medido con diferentes polaridades
en la cdmara de ionizacion.

= En la regién de buildup la polaridad positiva de la cdmara de ionizacién plano-paralela produce una
sefial mayor al caso de polaridad negativa, siendo la diferencia mayor en cercania de la superficie de
incidencia y desaparece al llegar a z,,4r. En la regién de buildup, debe medirse utilizando ambas polar-
idades de la cdmara plano-paralela y luego promediar ambas lecturaﬂ

= Para profundidades mayores a z,,,, ambas polaridades proveen la misma lectura, ya que se alcanz6 el
equilibrio de particulas cargadas, y por tanto existe equilibrio electrénico en el electrodo de medicion.

= La eficiencia de coleccidn de iones depende, no s6lo del potencial aplicado entre los electrodos sino
también de la tasa de dosis en la cavidad de la cdmara. Por tanto, en principio, para realizar medidas de
distribuciones relativas en profundidad, deberia tenerse en cuenta cambios en la eficiencia de coleccién
iénica, como una funcién del punto de medicién en fantoma (profundidad para PDD). Sin embargo, en
la practica, las variaciones en la eficiencia de coleccion iénica resultan menores al 2 %, se ignoran los
cambios de eficiencia idnica en profundidad para medidas de PDD.

» En general, las razones de stopping powers agua-aire y correcciones por factores de cdmara resltan
también ser dependientes de la posicion del punto de medida en fantoma (profundidad para PDD) y esta
dependencia, segtin los requerimientos especificos, debe ser tenida en cuenta.

75En la regién de buildup, la cdmara cilindrica produce lecturas incoherentes debido al relativo grande espe-
sor de la pared de cdmara

7SEliminando de este modo el efecto conocido como corriente Compton, que resulta de la interaccién de
los fotones incidentes con el electrodo de la cdmara, lo cual afecta la lectura ya que influencia las corrientes
medidas, afectando de un modo la polaridad positiva y de otro la polaridad negativa
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L
p
ratios) agua aire resulta, escencialmente independiente de la profundidad para z > zqy-

water
Para haces de fotones: La razon restringida de poderes de frenado ( ) ~ (restricted stopping power
atr

Para haces de electrones: La razén restringida de poderes de frenado (restricted stopping power ra-
tios) agua aire varia significativamente a lo largo de la profundidad en fantoma, requiriendo por tanto
correcciones a las lecturas de la cdmara de ionizacion. Puede utilizarse una expresién aproximada, para
la razén restringida de poderes de frenado agua aire en términos de la profundidad z y de la energia
(parametrizada segtin el rango Rs):

p

(z,Rs0) =~ 7

(i)warer A+B(lnR50)+C(lnR5Q)2+D (Riso>
air 1 +E(ll’lR5()) +F([nR50)2+G(lnR50)3+H (RLSO)

donde los coeficientes son:

A =1,0752, B = —0,50867, C = 0,088670, D = —0,08402, E = —0,42806, F = 0,064627 y H =
—0,12460.

4.10.. Dosimetria: Calculo para haces de fotones

Antes de realizar ejemplos de cdlculos dosimétricos para haces de fotones de megavoltaje, es necesario
introducir algunos conceptos ttiles como Unidades Monitor (UM) y undades tipicas en radioterapia, como
¢Gy para la dosis, mientras que los factores de output de las maquinas de rayos X se miden en ¢Gy/UM en
referencia a 7,4, en fantoma.

4.10.1.. Calculo de Unidades Monitor (UM)

Las cdmaras de ionizacién por transmisién colocadas en el cabezal del linac se calibran de modo que el
outpu del haz sea 1¢Gy/MU a zy4y para un campo de 10x 10cm? a SSD de 100 cm, i.e. Dp(Zmax, 10 x
10,100,Av) = 1cGy/MU.

La dosis en P = 7,4, para campo de 10x 10cm? a SSD de 100cm Dp(zmax, 10 x 10,100,h V) se calcula
entonces tramite:

Dp((zmax, F-S.,100,hV)) = Dp(zmax, 10 x 10,100, hv) - RDF (F.S., hV) (98)

La cantidad de Unidades Monitor requeridas (MU) para realizar un tratamiento con setup SSD entregando
una dosis al tumor 7D en el punto Q (sobre el eje central del campo) con tamafio de campo F.S. se calcula uti-
lizando la Ecuacién reconociendo que DQ =TD= TD/MU, donde TD es la tasa de dosis en tumor. Entonces,
para el montaje tipo SSD las Unidades Monitor para tratamiento (MU) se calculan por medio de:

TD
~ Dp(zmar, 10 x 10,100,4V) - RDF (F.S.,hv) - PDD(z, F.S., f, hV)
De manera similar, para el caso del setup SAD, la cantidad de Unidades Monitor (MU)
puede calcularse empleando la ecuacion anterior, reconociendo que Dy, = TD =TD/MU

y que
Do, (Zmax, F.S.0,SADO = 100, V) puede aproximarse por:

MU

(99)

2
Do, (zmar, F-S-0, 100540, hV) & Dp(2mar, 10 x 10,10055p, 7 V) - <f+szf) (100)

Entonces, para el montaje tipo SAD las Unidades Monitor para tratamiento (MU) se
calculan por medio de:

"1Tasa de dosis
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2
MU — TD f
 Dp(Zmax; 10 x 10,10055p,hV) - RDF (F.S.,hV) - TPR(2,F.S.0,hV) \ f + Zref
(101)

4.10.2.. Calculo dosimétrico setups SSD y SAD

Dada la tasa de dosi@ para el punto ubicado a 15 cm de profundidad para un campo de
15%15 de un haz de fotones de megavoltaje de ®°Co y valor de f de 80cm (D(15cm, 15 x
15,80,%0 Co)), calcular mediante técnica SSD y técnica SAD, la tasa de dosis a 10cm de
profundidad para un tamafio de campo de 20x20 y valor de f = 140cm para el mismo haz
de %°Co. El medio irradiado es homogéneo, de superficie plana normal al eje de simetria del
haz.

Calculo para setup SSD

1. PASO 1: Determinar la tasa de dosis, para f = 80cm y tamafio de campo 15 x 15¢m?
en Zmay, qUE para 0Co es Zyar = 0,5¢cm:

D(0,5¢m, 15 x 15,80,% Co) = D(15¢m, 15 x 15,80,% Co) - PDD(15_15‘Q‘;5 S0Co)

2. PASO 2: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire colocado en el punto de referencia z,,,, para el tamafio de campo de
15x15cm? (D y_goe 2, ):

./ . 60 1
D8O,56m = D(O,Scm, 15 x 15’807 CO) ’ PSF(15%15,°0C0)

3. PASO 3: Determinar el tamafio de campo correspondiente a f = 80,5¢m para la
situacién de f = 140cm (SAD=140cm) y F.S. =20 x 20cm?:

=20cm - () = 11,429cm = F.S.cquivso,s = 11,4 x 11,4cm?

a
eqF‘S‘SOCm

4. PASO 4: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material
(agua) rodeado por aire para el tamafio de campo equivalente para f = 140,5¢cm
(Dgy5em(11,5 % 11,590 Co)):

/ / CF(11,5x11,5,%°C
Dy sem(11,5 % 11,5, Co) = Dy 5., (15 x 1550, Co) - —Cﬁmsi 15760@)”)

5. PASO 5: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire ubicado en el punto de interés f = 140,5 y para el tamafio de campo
de interés F.S. = 20 x 20cm? (D} 4 5(20 x 20149,% Co)):

./

) 2
Dy405(20 x 20140,9C0) = Dyy5(11,5 x 11,555,%Co) - <80s56m) . donde:

140,5¢cm
2
80,5cm .
( 140,5Lcm> - 0732828

"8 medida en unidades de cGy/min
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6. PASO 6: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire en el punto de maximo z,,x = 0,5cm para el haz de °°Co con el
tamafio de campo correcto (F.S. = 20 x 20) y la f correcta (f = 140):

D(0,5,20 x 20,140,%° Co) = D) 40.5(20 % 20149, Co) - PSF (20 x 20,%° Co)
7. PASO 7: Determinar la tasa de dosis para el punto Q solicitado, a 10cm de profundi-
dad con f = 140cm y F.S. = 20 x 20cm?:

D(10cm,20 x 20cm?, f = 140cm,° Co) = D(0,5,20 x 20,149,%° Co) - PDD(10,20 x
20,140, Co)

De manera general, y simplificada, el célculo es el siguiente:
D(10,20%20,140,°Co)
D(15,15x15,80,90Co) ~

_ PDD(10,20 x 20, 140,Co) PSF (20 x 20,Co) CF(11,5 x 11,5,Co) { 80+0,5 \*
~ PDD(15,15 x 15,80,Co) PSF(15 x 15,Co) CF(15x15,Co) \ 140+0,5
(102)

Calculo para setup SAD

1. PASO 1: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire ubicado a 95cm (Z =95 = z+ f = 80+ 15) de la fuente y para el
tamafio de campo correspondiente (F.S.95.):

=15cm- (P2) =17,8cm => F.S.cquivos = 17,8 x 17,8cm?

a
eqF'S‘QSC)n

Entonces:

Dys(17,8 x 17,8,%° Co) = D(15,15 x 15,80,%° Co)

1
TAR(15,17,8%x17,8,59C0)

2. PASO 2: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de mate- rial (agua)
rodeado por aire ubicado en punto de referencia (de maximo) z,,,, para el tamafio de

. . . _ . =/ 60
campo equivalente a 15cm a la distancia f = 80cm, i.e. D8075(aequ:80m, Co).

Entonces, se calcula:

2
~ 60 Y 60 80+15
Digo5(@eqrs, 0, X Gegrs, ., " C0) = Ds(17,8 x 17,8, Co) - (80%’5)

3. PASO 3: Determinar el tamafio de campo equivalente eq }

=20cm - 3405 — 11 5¢m

Aeqrs.;—goem 140+0,5

Y, luego calcular la tasa de dosis para este tamafio de campo:

i 60 o 60 CF(11,5x11,5,%0C0)
D805 (1 1 75 X 1 1757 CO) - D80a5 (aEqF'S'f:SO(:m X aeqF‘S'J"ZSOcm ’ CO) ’ CF(ISX 15,60C0)

4. PASO 4: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire en el punto a la distancia f = 140cm y la profundidad z = 10cm del

punto Q:

79Exactamente igual que para el caso de sefup SSD
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2
oY 60 _ [ 80,5
D 140+10(a€61F.s. F=150cm X legrs. F=150cm Co ) = leqrs. =150cm ( 150 )

donde Aeqrs ; 150m € el tamafo de campo equivalente a 20 x 20 en F' = 140 corre-
spondiente a la f = 150, i.e.:

_ J150
Aegrs _som = 20cm - 35 = 21,4cm

5. PASO 5: Determinar la tasa de dosis para un pequefio volumen de material (agua)
rodeado por aire en el punto de interés Q:
D(10,20 x 20,140, Co) = D' 4, 10(21,4 x 21,4, Co) - TAR(10,21,4 x 21,4, Co)
De manera general, y simplificada, el calculo para el setup SAD es el si- guiente:

D(10,20%x20,140,°Co)
D(15,15%15,80,60Co) —

TAR(10,21,4 x 21,4, Co)CF (11,4 x 11,4,°Co) [ 80+15 *
TAR(15,17,8 x 17,8,00Co) CF(15x 15,90Co) \ 140+ 10

(103)

4.10.3.. Correcciones por inhomogeneidades: Ejemplo

Considerando el esquema de una situacion tipica de una volumen conteniendo una in-

hgomogeneidad.
7/ eH '
//

P10

T/
Ay
7
%

Figura 19. Ejemplo de correccién por contornos irregulares.
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Determinar, en referencia a la figura, el Factor de Correccion para los puntos C y F,
ubicados a 4 y 8cm de profundidad, respectivamente, asumiendo la distancia entre la inho-
mogeneidad y la superficie de incidencia igual a 1.5cm y el espesor de la inhomogeneidad
(a lo largo del eje central del campo) de 3.5cm. El haz incidente es de una maquina de
®0Co con tamaiio de campo de 10x 10cm?. Comparar los resultados utilizando el método
de Cociente de TAR y el método Ley de Potencias para el cociente de TAR.

Método del Cociente de TAR

Utilizando la Ecuacién anterior para el Factor de Correccion por inhomogeneidad CF;
del método TAR, debe calcularse:

CF — TAR(d,y,F.S.0)

TAR(d,FS.)
1. Célculo para el punto C:
dey =1,5cm-1+2,5cm-0,25 =2,125c¢m
Entonces, utilizando los valores tabulados de TAR (véase Tabla):
TAR(4,10 x 10) = 0,940
TAR(2,125,10 x 10: 1,00
De donde: CF; = (1):8 =
II. Célculo para el punto F:
dey=1,5cm-1+3,5¢m-0,25+3-1=5,375cm
Entonces, utilizando los valores tabulados de TAR (véase Tabla):
TAR(8,10 x 10) = 0,787
TAR(5,375,10 x 10)°'|= 0,891

De donde: CF; = 050 = 1.1321

Método de Ley de Potencias del Cociente de TAR

Utilizando la Ecuacion anterior se calcula el Factor de Correccién por inhomogenei-
dad CF[?‘C mediante el método de Ley de Potencias para el cociente de TAR de Sontag-
Cunningham:

CFS_C: [TAR(Z,,F.S.0)]3 "2 g2
" [TAR(Z\+Z3,F.S.0)]' P

Entonces:

1. Célculo para el punto C:

Zy =25cm, Zr +7Z1 =2,5¢cm+ 1,5 =4cm
TAR(2,5,10 x 10) = 0,989, TAR(4,10 x 10) = 0,940
De donde, resulot%: ]

cri e = B

II. Célculo para el punto F:

Zy =3cm, Zy+7Z>, =3,5cm+3cm = 6,5cm
TAR(6,5,10 x 10) = 0,847, TAR(3,10 x 10) = 0,974
De donde, resulta:

S—C 0,974 0,25-1
CFS¢ = W —[1.0846

80En realidad, aqui debe realizarse una interpolacién de los datos de la Tabla

81En realidad, aqui debe realizarse una interpolacién de los datos de la Tabla

82En este ejemplo, Z, es la distancia a la primer interfaz y Z, + Z; es la distancia a la otra interfaz, y p. es la
densidad electrénica relativa del material arriba de la interfaz inmediatamente por encima del punto de interés,
i.e. pe = 1 parael punto Cy p, = 0,25 para el punto F
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4.10.4.. Correccion por contornos irregulares

En virtud de la situacién diagramada en la Figura calcular el porcentaje de dosis
en profundidad para el punto A ubicado off-axis con pardmetros (ver figura) de h = 3cm y
d = 5cm para el caso de una superficie de incidencia con contorno irregular SS, asumiendo
que se irradia con un haz de ®°Co con tamafio de campo de 10x 10cm? y SSD (caracteristica)
de 80cm. Comparar los resultados derivados del método de la SSD efectiva y el método del
TAR.

Ese

ceatral

»
L ]

Figura 20. Ejemplo de correccién por contornos irregulares.

Los datos necesario@ son, para SSD = 80cm:

Tamafio de campo en punto A: a.g, ., = 10cm -

Entonces, de Tablas:

TAR(5,11 x 11) =0,910), TAR(8,11 x 11) = 0,795)

Del grifico de la Figura 20 la PDD en A respecto de la superficie (hipotética) plana
'S e 78 %.

Entonces, la PDD corregida por el método de la SSD efectiva resulta:

80+3+5 __
= = 11em

80 -+ Zymar >2 (104)

PDD .y (A) =78 | ————
co. ( ) <80+h+zmax

De donde, resulta:

PDDeorr(A) =

Del gréfico de la Figura la PDD en A respecto de la superficie (hipotética) plana
s's" ed®t 65%.
Entonces, la PDD corregida por el método del TAR resulta:

TAR(5,11 x 11)

PDD, o (A) =65
(4) TAR(8,11 x 11)

(105)

De donde, resulta:

PDDeorr(A) =

83Que pueden obtenerse de tabulaciones estindares
84 Aproximadamente, de las curvas sélidas del grafico
85 Aproximadamente, de las curvas a trozos del grafico

59



4.11.. Planificacion de tratamientos con fotones

En esta seccion se plantean los conceptos basicos necesarios para la planificacion de
tratamiento con haces de fotones. Se repasan las técnicas para la adquisicion de infor-
macion de paciente y simulacién de tratamientos. También se definen las caracteristicas
y metodologias para el posicionamiento e inmovilizacién de paciente, incluyendo el uso
de tomografia computada y resonancia magnética. Se introducen algunas consideraciones
clinicas para haces de fotones y para la evaluacion del tratamiento planificado, y el cdlculo
del tiempo de tratamiento y unidades monitor. Se presentan ejemplos de planificacién SSD:
calculo y evaluacién; y de planificaciéon SAD: cédlculo y evaluacién.

Usualmente los tratamientos de radioterapia externa con haces de fotones utilizan mas
de un dnico campo de radiacién, de modo de procurar el mejor recubrimiento posible de la
zona que debe tratarse, al tiempo que se intenta proteger las estructuras sanas circundantes.

Segun el Reporte No. 50 del ICRU, las recomendaciones indican la necesidad de alcan-
zar una uniformidad de la dosis entregada al volumen que debe ser tratado de +7% y —5 %
respecto del valor de dosis prescrito. Las técnicas modernas de radioterapia con haces de
fotones permiten emplear una amplia variedad de energias, tama/ nos de campo, utilizando
configuraciones de tipo SSD o SAD.

VOLUMENES DE TRATAMIENTO

La definicién precisa de los diferentes volimenes representa un requerimiento bésico
para la radioterapia, particularmente para la planificacién 3D de tratamientos. Los Reportes
50y 62 del ICRU definen y describen los diferentes volimenes de interés, blancos y estruc-
turas criticas en riesgo involucrados en el proceso de planificacién de tratamientos.

Para finalidades de planificacion 3D de tratamientos, se introducen los conceptos rela-
tivos a volimenes principales:

= Volumen Tumor Bruto (GTYV, Gross Tumour Volume):

“El GTV es la extension visible, palpable o demostrable del tejido maligno en crec-
imiento”.

El GTV generalmente se establece en términos de informacién obtenida, en combi-
nacion, a partir de técnicas de diagnéstico (como CT, IRM), métodos de diagnéstico
clinico (como patologia, histologia) y examinacion clinica.

= Volumen blanco clinico (CTYV, Clinical Target Volume):

“EL CTYV es el volumen de tejido que contiene al GTV y/o zonas aledafias con riesgo
de enfermedad por filtracion celular microscopica. Todo este volumen en conjunto
(CTV) debe ser eliminado para alcanzar los objetivos de la terapia, curativa o paliati-

2

va .

Generalmente, el CTV incluye las 4reas inmediatamente rodeando al GTV, las cuales
pueden contener restos microscopicos de tumor. También, pueden incluirse otras
areas, no necesariamente colindantes, que se encuentren en riesgo de estar afectadas

60



por tumo@ EI CTV es un volumen determinado anatémica y clinicamente por parte
del radio oncélogo. A veces, el CTV se establece como un margen fijo alrededor del
GTV@ pero a veces puede coincidir con el GTV. De hecho, en algunos casos pueden
establecerse varios CTV no-contiguos, incluso requiriendo diferentes dosages cada
zona.

= Volumen blanco interno (ITV, Internal Target Volume):

“EIITV consiste de CTV mds un margen interno discreto. El margen se establece de
modo que se tomen en consideracion las limitaciones practicas reales asociadas a: la
técnica de irradiacion que se aplicard y los movimientos propios internos del CTV
durante el tratamiento.”

= Volumen blanco de Planificacion (PTYV, Planning Target Volume):

“El PTV es un concepto geométrico y debe establecerse oportunamente para definir la
decision del arreglo de haces que se utilizard, teniendo en cuenta las posibles varia-
ciones geométricas, de modo de garantizar que la dosis prescripta sea entregada al
CcTV”

El PTV incluye al ITV mds un margen modesto adicional debido a incertezas en
el setup del equipamiento, tolerancias tipicas de la maquina de tratamiento y varia-
ciones durante el tratamiento. El PTV se relaciona con un sistema de referencia de la
maquina de tratamiento y usualmente se utiliza: PTV=ITV+1cm de margen.

= Organo en riesgo:

Se refiere a un 6érgano cuya sensitividad a la radiacién es tal que la dosis que recibiria
durante el tratamiento podria ser significativa comparada con la tolerancia méxima
del 6rgano, lo cual puede implicar modificaciones en la planificacién del tratamiento,
de manera que se preserve al 6rgano en riesgo.

Especial atencion debe dedicarse a 6rganos, que a pesar de no estar situados en las
zonas inmediatamente adyacentes al CTV, presentan una sensitividad alta a la ra-
diacién y consecuentemente muy bajos niveles de tolerancia de dosis[igl

Los 6rganos cuya tolerancia a la radiacién depende del fraccionamiento de dosis,
deben ser analizados cuidadosamente para evitar sobredosages.

4.12.. Adquisicion de informacion de paciente

Planificacion con fotones

La adquisicién de datos del paciente es un paso crucial en la elaboracién del plan de
tratamiento. La variedad de datos de paciente que se utilizan para planificar el tratamiento
ofrece informacién para cdlculos manuales de campos simples hasta datos para modernos
sistemas de planificacién 3D, basados en fusién de imédgenes. Las consideraciones generales
incluyen:

86Por ejemplo el caso de nédulos linfaticos positivos
87Por ejemplo, GTV + lcm de margen
8Por ejemplo, la cérnea durante tratamientos nasofaringeos o cerebrales

61



- "l ]\. v - o ‘. )

Gy

5

Organo

“ & -, EN
oy izt (111) \{iesgo

Figura 21. Representacién gréfica de los volimenes de interés, definidos por los Reportes No. 50 y 62 del
ICRU.

= Dimensiones del paciente son necesarias para el cédlculo de Unidades Monitor de
tratamiento, pueden ser obtenidas de imagenes CT o con medidas directas simples.

= El tipo de evaluacidn de planificacion de tratamiento establece los requerimientos
relativos a la verificacion dosimétrica. Por ejemplo, los histogramas de dosis volumen
(DVH) requieren mayores verificaciones que un dnico punto de evaluacién de dosis.

= La implemtacion de dispositivos especiales de inmovilizacién y/o marcas fiduciales,
o referencias a la estructura dsea, resulta de utilidad para conseguir una mejor pre-
cision durante el tratamiento.

Tipo de datos de paciente

La informacién de paciente requerida para realizar la planificacién del tratamiento de-
pende del tipo de técnica de irradiacién y modelo de planificacién que se utilicen. De hecho,
los datos pueden variar desde distancias rudimentarias, pasando por determinaciones man-
uales de contorno@hasta informacién de CT o IMR; incluso usando técnicas avanzadas
de fusion.

Planificacion bidimensional 2D

Se realiza una determinacién del contorno del paciente con un alambre o pldstico y se
lo traslada a una hoja de grafico, identificando puntos de referencia. Se utilizan radiografias
para comparacién y verificacion.

Para campos irregulares, se establecen puntos de cdlculo representativos de interés us-
ando radiografias de donde pueden estimarse las profundidades y SSD. También pueden
identificarse los 6rganos en riesgo empleando las radiografias.

Planificacion tridimensional 3D

89Por ejemplo, utilizando un alambre alrededor del paciente
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Generalmente, se emplea un conjunto de cortes de CT en la regién de interéﬂ para
realizar una planificacién 3D.

Se resalta el contorno exterio@ en cada corte (slice) utilizado para la planificacion.
Usualmente, se resaltan el tumor y los volumenes blanco sobre cada uno de los cortes
tomograficos @ identificando también 6rganos en riesgo y estructuras crl’ticaf_ﬂ

Imégenes de diagndstico alternativas como Imégenes por Resonancia Magnética (IRM)
pueden emplearse para la planificacion y/o fusion de imdgenes para mejorar el proceso. El
usuario del Sistema de Planificacién de Tratamientos (TPS) puede elegir ignorar o consid-
erar inhomogeneidades. Pueden generarse también radiografias reconstruidas digitalmente
(DRRE para comparacién con films.

4.12.1.. Simulacion de tratamientos

La simulacién de tratamientos fue inicialmente introducida para asegurar que todos los
campos planificados para el tratamiento estuvieran de acuerdo con lo esperado y cumpliesen
los requisitos intrinsecos de cada situcién. El simulador es una equipamiento muy similar
a la unidad de tratamiento, pero que carece del acelerador o bomba radioactiva, en su lugar
consta tipicamente de un tubo convencional de rayos X y/o fluoroscopio.

Actualmente, el proceso de simulacién de tratamientos ha ganado nuevos horizontes
cumpliendo roles mas ambisiosos dentro de la planificacién y verificacién del tratamiento,
como:

= Determinacién del posicionamiento del paciente durante el tratamiento.
= [dentificacién de volumenes blanco y érganos en riesgo.

= Determinacién y verificacién de la geometria de los haces de tratamiento sobre el
paciente.

= Generacion de radiografias de simulacién para cada campo de tratamiento a ser com-
paradas con films.

= Adquisicion de datos de paciente para la planificacién del tratamiento.

La manera m4s simple de implementar un procedimiento de simulacién de tratamientos
consiste en utilizar la misma unidad de tratamiento y realizar radiograffaﬁ para establecer
la concordancia entre planificacién y realidad practica. Sin embargo, resulta poco practico
utilizar una unidad de tratamiento para simulacién, y por ello se recurre a simuladores.

90Con espaciamiento de 5 mm en pelvis y térax y de 3 mm para cabeza y cuello

91En correspondencia con la piel o la médscara inmovilizadora

92Tarea tipicamente realizada por el Radiooncélogo.

BEspecialmente, si se requeriran DVH para evaluacién de la planificacién

94Son radiografias virtuales que reproducen la imagen del campo de tratamiento que formarAa el haz de
fotones si se realizase una radiografia real

9De mala calidad, debido a la energia de los haces, para los cuales el efecto predominante para interacciones
con materiales biolégicos es Compton, que resulta practicamente independiente del nimero atémico Z
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Actualmente, se dispone de simuladores en montage andlogo a CT o scanners para IRM.
Los aspectos clinicos de la simulacidn de tratamientos son el posicionamiento y la inmov-
ilizacion del paciente, asi también como la adquisicién de datos de paciente y caracteri-
zacion geométrica de los haces. Se destaca particularmente la importancia de complemen-
tar lo conceptos aqui vertidos con experiencias practicas con un sistema de planificacion de
tratamientos.

4.12.2.. Posicionamiento e inmovilizacién de paciente

Dependiendo del tipo de tratamiento planificado y de la precisién requerida, pueden
considerarse diferentes mecanismos y/o dispositivos para el posicionamiento e inmovi-
lizaci6én externos.

Los dispositivos de inmovilizaciéon cumplen dos funciones principales:

= Inmovilizar al paciente durante el tratamiento.

= Proveer de medios confiables para la reproducibilidad en el posicionamiento del pa-
ciente.

Los métodos més elementales para la inmovilizacién pueden ser cintas, mascaras im-
provisadas y bandas elasticas. El dispositivo basico de inmovilizacién utilizado en radioter-
apia es la almohadilla apoya cabeza, que permite una mejor confortabilidad al paciente
colocado sobre la camilla de tratamiento. La Figura 22 muestra algunos apoya cabeza tipi-
cos usados en radioterapia.

Figura 22. Apoya cabezas para posicionamiento e inmovilizacién de uso en radioterapia.

Las técnicas modernas de radioterapia pueden requerir sistemas, métodos y dispositivos
extra para una correcta inmovilizacién y posicionamiento de paciente. Para tratamientos de
cabeza, cuello o cerebro, se recurre usualmente a una mdscara pldstica, como muestra la
Figura 23] que calentada toma la forma exacta del contorno del paciente y asegura una
correcta inmovilizacion através de su fijacion a la camilla de tratamiento o una base espe-
cialmente adecuada.

Para tratamientos de térax y pelvis se emplea una especie de almohada constituida por
un covertor pldstico externo impermeable relleno de bolitas de telgopor, al cual una vez
colocado en paciente puede aplicarse vacio para que tome la forma exacta del contorno de
paciente.
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Figura 23. Méscara pldstica moldeable para posicionamiento e inmovilizacién de uso en radioterapia.

Técnicas especiales, como radiocirugia estereotdxica, requieren de sistemas de posi-
cionamiento/inmovilizavién mucho mads precisos, y utilizan un marco estereotixico que es
fijado quirdrgicamente por tornillos al crianeo de paciente, como muestra la Figura 24]

4.12.3.. Uso de tomografia computada y resonancia magnética

Con el fenomenal aumento en el uso de IMR y CT durante la década de 90, se incorpo-
raron las imégenes de diagndstico por tomografia computada y resonancia magnética como
informacidn necesaria para la planificacién 3D de tratamientos.

Las imdgenes IMR y CT ofrecen buen contraste para tejidos bioldgicos, permitiendo
una correcta identificacién y localizacion de tumores. También, puede establecerse la posi-
cion de cada 6rgano y delimitar facilmente los contornos de paciente sobre cada uno de los
slices. La posicion de cada slice y consecuentemente de los volimenes de interés puede
referirse a un referencial relativo a la estructura 6sea de paciente o bien a marcas fiduciales
colocadas oportunamente.

El principio de funcionamiento de un scanner CT se basa en la interaccion de rayos X
de kilovoltaj originando sefiales denominadas “Indices de Hounsfield”, que representan
un valor en una escala de —1000 a 1000 o bien de 0 a 2000 para cada voxe

Los scanners de resonancia magnética nuclear, se basan en determinaciones de Relaja-
tividades (o tiempos de Relajacion) luego de excitar la materia con una tren de pulsos de
radiofrecuenciadd|

9Para los cuales los efectos dominantes de interaccién en materiales biolégicos son: Compton y Fotoeléc-
trico

97El indice de Hounsfield estd directamente relacionado con propiedades fisicas promedio del material dentro
de cada voxel, en particular es directamente proporcional a la densidad electrénica, proveyendo de este modo
una manera de identificar y caracterizar inhomogenidades

98Las propiedades de relajacién son una caracteristica de cada uno de los materiales y estd relacionada con
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Figura 24. Marco especial para radiocirugia estereotéxica.

La IRM ofrece, respecto de la CT, una ventaja significativa en la diferenciacién de
inhomogeneidades, ya que estdn basados en propiedades mas sensibleﬂ Por ello, se re-
comienda su uso para areas criticas como cerebro, cabeza y cuello. Sin embargo, cuentan
con algunas desventajas: sefial de hueso pobre o ausente y no pueden generarse DRR y no
se dispone de informacién de densidad electrénica para calculo de correccidon por inhomo-
geneidades m

La Figura 25| muestra imdgenes de IMR y CT tipicas para la planificacién en radioter-
apia, sobre las cuales se demarcan contornos, tumores, volimenes de interés y drganos en
riesgo.

Pueden generarse radiografias reconstruidas virtualmente (DRR) y comparar con la
planificacion realizada y las mediciones experimentales directas (con film, arreglo de dio-
dos, arreglo de microcamaras, por ejemplo).

Muchos de los modernos sistemas de planificacion de tratamientos (TPS) permiten la
utilizaciéon en combinacién de IMR y CT, e incorporan incluso una novedosa metodologia
conocida como fusion de imagenes que permite una significativa mejora en la identifi-
cacion y localizacion de volimenes de interés y estructuras criticas, como sugiere la Figura

la magnetizacion, tanto macroscépica “spin-red” como micoscépica “spin-spin”, cada uno de los cuales se
caracteriza por un tiempo de relajacién diferente, conocidos como 77 y 1>
9 Permitiendo una major identificacién de los volimenes de interés
100 Adems, las técnicas de IMR son mds susceptibles a los efectos conocidos como artefactos en la generacion
de imégenes
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Figura 25. Imdgenes de tomografia (para resonancia magnética es andlogo) utilizadas en la planificacién de
tratamientos, en este caso: radiocirugia estereotdxica.
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Figura 26. Imdgen RMN (izquierda) y CT (derecha) para fusién de imdgenes CT-IMR y mejorar la visual-
izacién y la informacién disponible.
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4.12.4.. Consideraciones clinicas: haces de fotones

Las curvas de isodosis ofrecen una representacion 2D de la distribucién de dosis y
muestran de manera sencilla el comportamiento de un haz o de una combinacién de haces
con diferentes insertos.

Las curvas de isodosis pueden medirse dirctamente en agua o pueden calcularse de
curvas de PDD vy perfiles laterales de campo. Un dado conjunto de curvas de isodosis es
vélido para una dada maquina de tratamiento, SSD, tamafio de campo y energia del haz.

Si bien las curvas de isodosis pueden elaborarse de manera de presentar los valores de
dosis directamente en Gray, usualmente se realizan mapas de dosis relativa, definiendo un
punto de referencia segtin alguno de estos métodos:

= Normalizar al 100 % respecto del valor en el punto de maxima dosis absorbida.

= Normalizacién al 100 % al isocentro.

La Figura m para un haz de fotones en tratamiento de radiocirugia estereotdxica.

3D View

Figura 27. Tmdgen RMN (izquierda) y CT (derecha) para fusién de imdgenes CT-IMR y mejorar la visual-
izacién y la informacién disponible.

Para realizar la planificaciéon de tratamientos debe analizarse cuidadosamente la
situacion, los objetivos del tratamiento, la geometria del paciente y la posibilidad o necesi-
dad de utilizar insertos o dispositivos como cuiias, filtros, compensadores, bolus, etc.
Ademds, debe utilizarse la informacion disponible, conjuntamente con los métodos teéricos
o semi-empiricos estudiados para corregir por contornos irregulares, incidencia oblicua y
presencia de inhomogeneidades.

La utilizacién de haz tinico para el tratamiento resulta rara vez adecuado, y por ello,
para alcanzar los objetivos de la terapia, debe recurrirse a la utilizacién de varios campos.
En general, se acepta el uso de campos unicos de fotones siempre que se satisfagan las
siguientes condiciones:

101 Cortesia de Empresa FIME de Lic. Andrés Bruna, Instituto de Radioterapia Dedn Funes, Lic. P. Rico y
Dr. M. Valente.
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= Cubrimiento razonablemente uniforme del blanco (£5 %)
= Maximo de dosis fuera del blanco debe manetenerse relativamente bajo (< 110 %)

= Ningin 6rgano que exceda la respectiva tolerancia

Los campos tinicos se emplean usualmente para tratamientos paliativos o para lesiones
relativamente superficiales (5 — 10cm, dependiendo de la energia del haz). Para lesiones
mads profundas se utiliza combinacién de dos o mds haces, de modo de concentrar la dosis
en el blanco y preservar tejidos sanos.

Las distribuciones de dosis para multiples campos pueden también normalizarse al
100 %, andlogamente a campos Unicos, a la profundidad z,,,, de cada haz o en el isocentro
de cada haz. Esto implica que los haces son pesados igualmente.

Puede aplicarse un pesado de haces (beam weighting) en el punto de normalizacién
para el caso de miultiples campos, de modo de otorgar mayor/menor importancia relativz{l—fl
a cada uno de los haces.

Consideraciones patriculares se aplican segin se realice una planificacién en arreglo
SSD o SAD. Algunas técnicas tradicionales de multiples campos son:

= Campos paralelos y opuestos: Resuelven el problema del gradiente negativo y con-
tinuo de dosis caracteristico de campos Unicos, mds alld del buildup, ya que la dis-
imunicién en profundidad de un campo es compensada por la contribucién del otro.
La distribucién de dosis resultante, como se muestra en la Figura [28] resulta acept-
ablemente uniforme a lo largo del eje central de los campos.

Figura 28. Técnica: Par de campos paralelos y opuestos.

102En correspondencia con las UM de cada haz
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Esta técnica puede aplicarse satisfactoriamente para tratar lesiones en pulmén, cabeza
y cuello.

= Miiltiples campos coplanares: Como muestra la Figura la técnica de multiples
campos coplanares puede planificarse en 2D, ya que se trata de un mismo plano
comun para todos los haces. La gran ventaja de esta técnica es permitir alcanzar
altos niveles de dosis en zonas concentradas (en cercania de la interseccion de los
campos). Algunos arreglos tipicos de la técnica de multiples campos coplanares son:
Par pesado, que consiste de dos haces con cuiia y ortogonales entre ellos que generan
curvas de isodosis de forma trapezoidal en la zona de alta dois, y este arreglo se utiliza
para tratar seno maxilar y lesiones de tiroides; Caja de cuatro campos (box): Técnica
de cuatro campos ortogonales entre ellos que producen una regién central cuadrada
de alta dosis. Este arreglo se utiliza tipicamente de pelvis; Pares de campos opuestos
no ortogonales: que producen zonas de alta dosis en forma romboidal y de mayor
dosis, en general, que la técnica box 'y “Cajita” de tres pares de campos: compuesta
por tres pares de campos opuestos que resulta en una mejor proteccion de tejidos
fuera de la zona de alta dosis.

Figura 29. Técnica: Cuatro campos, de a dos pares paralelos y opuestos.

= Técnicas rotacionales o terapia de arco: Producen una region concentrada de alta
dosis en cercanias al isocentro por medio de la irradiacién coplanar recorriendo un
arco, y ademads entegan menor dosis a los tejidos sanos circundantes, respecto del caso
de campos estaticos. El blanco se coloca en el isocentro y el grantry de la unidad de
tratamiento rota si- guiendo uno o varios arcos alrededor del paciente. La Figura ??
muestra la distribucién obtenida de un caso tipico con dos arcos rotacionales.

Esta técnica es articularmente Util para tratar prdstata, vejiga y lesiones de la glandula
pituitaria.
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Figura 30. Técnica: Terapia rotacional (en arco).

4.13.. Evaluacion del tratamiento planificado

Luego de realizar los célculos dosimétricos correspondientes para planificar el
tratamiento, se realiza la valoracion y evaluacidn del plan propuesto. Las ditribuciones de
dosis para la evaluacion del plan se obienen e diferentes ma- neras:

= Algunos puntos representativos dentro del volumen de interés.
» Grilla de puntos en un arreglo 2D.

= Un arreglo 3D de puntos cubriendo la anatomia de paciente.

La evaluacion de la planificacién del tratamiento consiste en verificar las mediciones
experimentales y compararlas con las distribuciones de la planificacién. Las distribuciones
generadas por la planificacién, como curvas de isodosis y DRR, deben verificarse para ase-
gurar que el PTV sea el adecuado y para certificar que la cobertura del blanco y estructuras
criticas se encuentre tal como esperado, dentro de los margenes establecidos.

Se utiliza un serie de herramientas diferentes para la evaluacién del plan establecido:

1. Curvas de Isodosis:

Se utilizan para evaluar el plan a lo largo de un tnico plano, o una serie de planos
paralelos (cortes). Se compara la isodosis que recubre la zona periférica al blanco con
el valor en el isocentro. Si el cociente se encuentra en un ciertto rango (tipicamente
95-100 %) el plan es aceptado, ya que se respetarl’arm las tolerancias de 6rganos en
riesgo. Este método es recomendado si la cantidad de cortes (slices) involucrada en
la planificacion es poca.

2. Planos ortogonales y superficies de isodosis:

103 Generalmente, pero puede no ser cierto en algunos casos, para los cuales se utilizan otros margenes o
criterios

71



Cuando se requiere calcular para un gran nimero de planos transversales, como el
caso del uso de imdgenes CT, resulta poco préctico evaluar el plan en base a la dis-
tribucién de dosis en un tnico corte axial. En casos como estos, se generan curvas
de isodosis en planos ortogonales a los cortes de C Distribuciones coronales y
sagitales pueden generarse con la mayoria de los modernos TPS en 3D, incluso en
plano oblicuos.

3. Estadisticas de distribucion de dosis:

A diferencia de las herramientas de evaluacién presentadas anteriormente, los méto-
dos de estadisticas de distribucion de dosis no ofrecen una visuali- zacién espacial de
la distribucidén de dosis, sino que se genera informacidn cuantitativa sobre el volumen
de interés y estructuras criticas respecto de la dosis recibida. A partir de la matriz{zs]
de dosis para cada volumen de interés y/o estructura critica, pueden calcularse ciertas
cantidades estadisticas significativas, entre otras:

» [a dosis minima en el volumen
= La dosis maxima en el volumen

La dosis media en el volumen

La dosis recibida por al menos el 95 % del volumen

El volumen irradiado al menos al 95 %

Las otras dos cantidades estadisticas han cobrado tanta importancia, que se describen
a continuacion, por separado.

4. Histogramas dosis volumen (DVH) diferenciales y DVH acumulativos:

Una planificacién de tratamiento en 3D consiste de informacién de la distribucion
de dosis, en un arreglo 3D de puntos, dentro de la anatomia de paciente. Los DVH
resumen la informacién contenida en las distribuciones 3D y resultan herramientas
particularmente fuertes para la evaluacién cuantitativa de la planificacion.

La versién mds simple de DVH es un gréfico de distribucién de frecuencias para los
valores de dosis dentro del arreglo 3D, que se corresponde con cada volumen de in-
terés o estructura critica. Aunque, en lugar de mostrar directamente las frecuencias,
los DVH generalmente presentan valores porcentuales del volumen total cubierto (or-
denada) por la cantidad de dosis correspondiente (abcisa), como muestra la Figura[31]
para un caso tipico.

Existen dos modalidades para los DVH: Directos (o diferenciales) y Acumulativos
(o integrales). Siendo la principal desventaja de los DVH, la pérdida de informacién
espacial.

104y/gase, por ejemplo, Valente 2005 o Valente 2007 para una descripcién de métodos para reconstrucciones
dosimétricas en 3D a partir de informacion bidimensional superpuesta, tipo CT
1050 tensor, segtin corresponda
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Figura 31. Grificos tipicos de DVH diferencial para el volumen blanco y un érganos en riesgo.

4.14.. Tiempo de tratamiento y unidades monitor

El proceso de célculo del tiempo de tratamiento, o correspondientes Unidades Montor
(MU) es una componente muy importante del proceso de irradiacion, ya que éste determina
o bien la cantidad de MU, para el caso de linacs o el tiempo de tratamiento, para el caso de
bombas de cobalto.

Los tratamientos se planifican en arreglo SSD o SAD, cada uno requiriendo técnicas es-
pecificas para calcular el tiempo de tratamieno y/o las MU, independientemente del tipo de
arreglo (SSD o SAD), el célculo de tiempo de tratamiento o MU depende de cada maquina
de irradiacién (unidad de tratamiento) y de sus respectivos factores de output obtenidos de
calibraciones. Para haces de fotones de megavoltaje, se utiliza la tasa de dosis cGy/UM
(para linacs) y ¢Gy/min (para bomba de cobalto) como factor de output de la unidaﬂ

4.14.1.. Planificacion SSD: Calculo y evaluacion

La Figura[32]muestra una planificacién tipica, por medio de un TPS, para un tratamiento
(en boost) de préstata, utilizando un arreglo SSD=100cm y empleando un haz de fotones
de 6MV nominal.

Las caracteristicas de los tres haces utilizados en la planificacion son las siguientes:

1. Haz 1: Anterior: F.S = 7,5 x 7,5cm?, campo abierto con peso: W = 1.

2. Haz 2: Posterior Izquierdo: F.S = 6,5 x 7.5cm?, campo con cuila, de factor de cuifia
WF = 0,53, y peso de campo: W = 0,8.

3. Haz 3: Posterior Derecho: F.S = 6,5 x 7,5cm?, campo con cuiia, de factor de cuiia
WF = 0,53, y peso de campo: W = 0,8.

106Este output, determinado en las condiciones de referencia, se designa usualmente como D(Zpax, 10 X
10, f,hV), y usualmente se intenta calibrar la maquina de modo que D(zZyax, 10 x 10, f,hV) = 1¢Gy/UM o
D(Zimax, 10 x 10, f,hv) = 1c¢Gy/min
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Figura 32. Ejemplo de planificacién de tratamiento (con TPS) para tratar la zona prosttica, con técnica SSD
fija.

La planificaci6n, asi como mostrada en la Figura[32] muestra una linea de isodosis (IL)
al isocentro de 152 %, alcanzando un valor maximo dentro del PTV de 154 %, y la curva
del 150 % cubre absolutamente el PTV.

La prescripcién requiere un valor de dosis de 4Gy, prescripto segin recomendaciones
del ICRU, i.e. al isocentro, entonces se requiere: D(Q) = 4Gy.

Entonces:

Como se consigue, con esta planificacion, satisfacer los requerimientos del
tratamiento, i.e. entregar 400cGy al isocentro, con el recubrimiento correcto y
cumpliendo los requisitos estandares de uniformidad del dosage en el blanco?

Para responder a esta pregunta, se utilizan los conceptos descriptos y desarrollados has-
ta aqui, notando que los niveles de uniformidad se satisfacen, ya que dentro del PTV, el
maximo es 154 %, que resulta un 2 % mayor al valor en el punto de referencia (isocentro),
mientras que el minimo valor es de 150 %, i.e. un 2 % menor al valor en isocentro, entonces
la uniformidad del recubrimiento del PTV resulta: +2% y —2 %, que se encuentra dentro
de las recomendaciones (+7% y —5 %).

Luego, para lograr el objetivo de entregar un valor de D(Q) = 4Gy al isocentro, deben
calcularse la dosis por cada campo. Esto puede realizarse, para el montage SSD, recurriendo
a los valores en los puntos P4, Pp; v Ppp, que corresponden a z,,,, de cada uno de los
campos, considerados por separado como campo dnico.

Entonces, se determinan los valores de dosis en los tres puntos como sigue:

Haz 1: Anterior

_ D(Q)-100%-Ws 4Gy-100%-1
D(Py) = T = g =|26316Gy (106)

Haz 2: Posterior Izquierdo

_D(Q)-100% -Wp; _ 4Gy-100%-0.8 _
D(Ppr) = i = 1520 =12.1053Gy (107)

Haz 3: Posterior Derecho
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_D(Q)-100%-Wpp _ 4Gy-100%-0,8 _
D(Prp) = i = =[2.1053Gy (108)

El préximo paso es calcular las MU del linac para realizar este tratamiento, utilizando
los tres campos con SSD=100cm. Las tasas de dosis en los puntos Py, Pp; y Ppp se obtienen
del factor de output de la maquina, los tamafos de campo y otros factores de transmision,
como factor de cufia:

D(Py) 2,6316Gy

UM(Hazl) = = = 109
(Hazl) = 0% 10,100, 4v) -RDF(F.S.pacr iv) — 0,01Gy min 098 10
Entones: MU (Haz 1) =|268.53 UM
D(P, 2,1053G
UM(Haz2) = = (Prr) = — >
D(zmar, 10 10,100, 4V) - RDF (F.S. a2, hv) -WE _ 0,01Gy/min-0,97-0,53
(110)
Entonces: UM (Haz 2) =|409.51 UM
D(Ppp) 2,1053Gy

UM(Haz3) = - _
(Haz3) D(Zmax; 10 % 10,100, 4V) - RDF (F.S.p14:3,h V) -WF — 0,01Gy/min-0,97 -0,53

(111)
Entonces: MU (Haz 3) =|409.51 UM

donde se ha asumido que el valor del factor de output de la unidad de tratamiento es
lcGy/min = 0,01Gy/min, y los factores de RDF se obtuvieron de Tablas.

4.15.. Ejercitacion del Capitulo IV

Ejercicio 4.1: Determinar, en referencia a la figure @, el Factor de Correccién para los
puntos C y F, suponiendo que éstos se ubiquen a 2 y 6¢cm de profundidad, respectivamente,
asumiendo la distancia entre la inhomogeneidad y la superficie de incidencia igual a 1.5cm
y el espesor de la inhomogeneidad (a lo largo del eje central del campo) de 3.5cm. El haz
incidente es de una maquina de %°Co con tamaiio de campo de 10x 10cm?. Comparar los
resultados utilizando el método de Cociente de TAR y el método Ley de Potencias para el
cociente de TAR.

Ejercicio 4.2: En base a la planificacién mostrada en la Figura@, y desarrollada en el
libro, repetir el procedimiento para obtener la cantidad de unidades monitor por cada campo
en la planificacion si el rendimiento (output) de la maquina es 320mGy/min.
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MODULO V

Terapia con haces de electrones
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5.. Terapia con haces de electrones

El capitulo[5] se propone un repaso de los métodos de calculo dosimétrico y
ejercitacion para haces de fotones. También se inicia a estudiar la terapia con
haces de electrones. Se realiza un repaso de las interacciones de electrones.
Se concentra el enfoque en la descripcion de colisiones eldsticas y colisiones
ineldsticas. También se revisa el proceso de emision por Bremsstrahlung y se
introduce el concepto de poder de frenado en el marco del modelo CSDA.

5.1.. Introduccion

En esta seccion se repasan algunos conceptos bésicos de la fisica involucrada en los
procesos de interaccion de electrones incidentes con energia cinética E con la materia. Por
simplicidad, se asume que el material irradiado con elecrones es homogéneo, de densidad
p y nimero atémico Z.
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Figura 33. Mecanismos bésicos de interaccién de electrones y positrones.

Los posibles eventos de interaccidn entre electrones (o positrones) con la materia,
tal como se muestran en la Figura [33] son: “Scattering Eldstico”, “Scattering Ineldstico”,
“Emision de Bremsstrahlung” y “Aniquilacién electrén-positrén”.

5.1.1.. Interacciones de electrones: Repaso

Se presenta una breve descripcion de la teoria de colisiones eldsticas de electrones (o
positrones), asumiendo la aproximacion de materia irradiada formada por 4tomos neutros
en repos

Por definicidn, las colisiones eldsticas son aquellas en las que los estados cudnticos
inicial y final del 4&tomo blanco bombardeado con electrones (o positrones) es el mismo@

107En realidad, existe una transferencia de energia por parte del proyectil (electrén o positrén) al blanco, que
produce el retroceso del mismo. Sin embargo debido a la gran diferencia de masas entre blanco y proyectil, esta
treansferencia es despreciable.

108 Generalmente, se considera el estado fundamental
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Las deflexiones angulares de electrones (o positrones) interactuando en la materia se deben,
principalment a colisiones eldsticas.
Las colisiones elasticas para energia cinética de unos pocos cientos de eV puede des-
cribirse satisfactoriamente por medio de interaccién Coulombiana electrostitica con el
campo del blanco, considerando la correspondiente densidad de cargﬂ de cada atomo en
término de la nube electrénica. Para energias mayores, del 6rden de algunos MeV, el efecto
del tamafio finito del 4&tomo cobra importancia significativa, y debe entonces introducirse la
densidad de protones en el nicleo, dada por la distribucién de Fermim

Po

T 1 "

PNuct =

1
donde: 7 es el radio medio, dado por: 7 = 1,07-Ay, fe y ¢ es el espesor de corteza super-
ficial nuclear, con valor tipico alrededor de 2,4fe, donde Ay, es la masa molar. Mientras
po esta dado por la condicién de normalizacién:

Z:47t/ po(7) r* d (113)
R+

La distribucién angular de las deflexiones resultantes de colisiones eldstica % por

angulo sélido (dQ), puede calcularse tedrcicamente en la aproximacién de campo central,
como sigue:

dGElas
dQ
donde: F(6) y G(8) se expresan en términos del dngulo polar 6 como funciones
polinémicas de Legendre.
La seccioén eficaz total para colisiones elasticas Gg;,s se obtiene de:

= |F(0)]>+|G(®)[* (114)

d OElas
dQ
Se define también el camino libre medio entre dos colisiones eldsticas consecutivas
MElas, através de:

OFlas = dQ (115)

1
A =— 116
Elas N Oklas ( )

donde N es el nimero de 4&tomos por unidad de volumen.

5.1.2.. Colisiones Inelasticas

Para energias bajas e intermedias (energias no relativistas), los mecanismos dominantes
para la pérdida de energia de particulas cargadas incidentes, en particular electrones (o

109 Aunque no exclusivamente

11013 densidad electrénica atémica p,(7) puede calcularse utilizando métodos cuanticos como el de Hartree-
Fock

Hlygase Valente 2008¢ para una descripcioén detallada del efecto de densidad de carga nuclear en la interac-
cién con particulas incidentes
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positrones), son las colisiones ineldsticas, que pueden ser de tipo excitaciones electronicas
o ionizaciones en el medio.
Las secciones eficaces para colisiones inelasticas pueden calcularse utilizando los mo-
delos cuénticos de Bethe a primer 6rden de ondas planas, en la aproximacién de Born,
aunque para materiales densos se requieren correcciones especificas como las sugeridas por
Fano y Fermi.

El efecto de una colisién ineldstica individual sobre el proyectil (particula cargada) que-
da completamente descrito por la pérdida de energia W y la direccién de dispersion, dada
por lo dngulos (6,0). Para el caso de materiales amorfos, i.e. sin orientaciones preferen-
ciales, como los cristales, la seccidn eficaz ineldstica Gy,.; resulta independiente del dngulo
azimutal ¢. En estas condiciones, la seccion eficaz diferencial inelastica se calcula como:

d e _ 21, 2mec’ B2sin®(6p)W2m.c® ) df(Q.W)
dQ  ma?\ WQ(Q+2m,c?) [Q(Q+2mecz)—W2]2 dw

(117)

donde: Q es la energia de retroceso, dada por: Q(Q +2m.c?) = (cp)?, B=v/c, el factor
% representa la intensidad del oscilador, que determina completamente los efectos de
la colision ineldstica sobre el proyecti]m y B es el angulo entre la direccién inicial del

proyectil y el momento transferido (§ = Pjni — P fin)-

5.1.3.. Emision por Bremsstrahlung

Como consecuencia del cambio de velocidad (aceleracidn, desaceleracidn, deflexiones)
de particulas cargadas que interactian electrostaticamente con el campo Coulmonbiano, se
emite radiacién conocida como Bremsstrahlung (radiacién de frenado En un evento de
Bremsstrahlung, la particula cargada incidente con energia cinética E genera un fotén con
energia W, que puede variarentre O y E.

El proceso se describe por medio de la seccion eficaz diferencial en la pérdida de energia
W, la direccion final del proyectil y la direccién de emision del foton.

Uno de los modelos mds sencillos para describir la emisiéon de Bremsstrahlung es el
modelo de Bethe-Heitler con apantallamientﬂ que resulta vélido sélo si la energia cinéti-
ca del proyectil antes y después de la emisién es mucho mayor a la energia en reposo (myc?).

Introduciendo un modelo de apantallamiento tipo exponencia]E] con radio caracteristi-
co R, la seccioén eficaz diferencial de emision Bremsstrahlung (‘%‘3’) por parte de electrones
incidiendo sobre un blanco de nimero atémico Z resulta:

dGBr
aw

:rfocZ(Z%—n)% sz(pl(b)—i—g(l—s)(pz(b) (118)

112ygase Valente 2008 o Valente 2008c por mayor detalle sobre GOS, Generalized Oscilator Strength y su
relacion con la frecuencia de plasma

1B3Un andlisis completo del efecto de Bremsstrahlung estd fuera del propésito de estas notas, donde se pre-
sentan s6lo aspectos relevantes. Para un tratamiento mds profundo véase Valente 2008 o Valente 2008c

114E] cual es formulado en la aproximacién de Born

115ygase Valente 2008c por detalles sobre modelos de apantallamiento
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donde: n es la eficiencia de produccién de Bremsstrahlung en el campo de electrones
atémicos ['1° o es la constante de estructura fina, r, es el radio cldsico del electrén, los
parametros € y b estan definidos por:
w w Rme 1 €
g = = b= —E (119)
E+m.c Ymec h 2y1—c¢

Mientras que las funciones @, @, estdn dadas por:

Rm,c

(pl(b)z4ln< >+2—2ln(1+b2)—4barctg(b1) (120)

Rm,c

7
©2(h) =4In ( > +3 —2In(1+b*)—6barctg(b~")—b* [4—4dbarctg(b™") =3 (1+b?)]
(121)
Notese de la expresion de Bethe-Heitler (Ecuacion que la seccién eficaz diferen-
cial de Bremsstrahlung depende suavemente de £ y W, por ello conviene introducir los

pardametros K=W /E y x(Z,E,x) = <B ) w ‘i;;f,' , Y se obtiene:

dcp, . 22

aw <B2

Para el caso de moléculas (materiales compuestos), la seccién eficaz se calcula siguien-

do el método de aditividad, que para el caso de dos componentes X e Y (cuyasproporciones
en peso son x e y), resulta:

) L (ZEx) (122)

dw BZ BZ
La seccioén eficaz total (integrada) de emisiéon Bremsstrahlung es infinita por la diver-
gencia en la Ecuacién [123] para valores bajos de energia del fotén emitido (W — 0). Por
tanto, se calcula la seccidn eficaz total integrando a partir de un cierto valor (de cut-off)
Wcr, obteniéndose:

d r,moltec 22 1 Z2 1
d OBrmolec _ () X Zx E¥) +y (Y) U7 E¥) (123)

E dog z? 1
“dW =N = / —x(Zy,E,x)dx (124)
dw 2
Wer B Jiex K
donde Kcg = WLCR, y se obtiene asi el camino libre medio para la emisién Bremsstrahlung
en funcidn de la energia cinética del electrén incidente.
La distribucién angular de fotones emitidos por Bremsstrahlung, asumiendo medios
materiales sin orientaciones preferenciales, queda determinada por la siguiente expresion

para la seccion eficaz diferencia

Mg, (E,Wer) =N

72

BZ

d2 OBr o d OBr
aw d(cos®)  dw

per(Z,E K, cos0) = x(Z,E,x) pp(Z,E,x,cos0) (125)

H6Ep el limite de altas energias, se tiene 1) &~ 1,2
117y¢ase Valente 2008
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donde pp,(Z,E,K,cos0) es la funcién de forma (shape function) calculada por medio
de métodos de ondas parciale

5.2.. Poder de Frenado y Modelo CSDA

El poder de frenado radiativo (radiative stopping power) Sp, y el pardmetro de strag-
gling de energia radiativa (radiative energy straggling parameter) Qp,, se definen como
sigu

Spr(E N/ Wd(;l;rdW NZ E/ 1(Zy E, ) di (126)

do
Q2 (E N/ w? B’dW N Ez/ X(Zy E, ) dx (127)
El poder de frenado indica la pérdida promedlo de energia por unidad de camino libre
(M). Es decir, cuando un electrén (o positrén) con energia cinética E se mueve una distancia
corta dentro de un medio material, éste pierde, en promedio, una cantidad de energia d E =
—S(E)ds, donde:

S(E) = Sg,(E) + Sion(E) (128)

S(E) representa el poder de frenado total, dado por la suma de la componente radiativa
Sgr(E) y la componente por ionizacion Sj,,(E), esta tltima debido a las colisiones que
producen ionizaciones en el medio material.

El modelo de Aproximacion de frenado continuo (CSDA, Continuum Slowing Down
Approximation), asume que el proyectil (particula cargada) pierde energia de manera con-
tinua, con tasa de pérdida dada justamente por el poder de frenadﬂ

Un pardmetro de gran utilidad en el Modelo de CSDA es el rango de CSDA o rango
de Bethe (Rp), que se define como la distancia media que viaja la particula en el medio
materiafzr] antes de ser absorbida, y estd dado por:

E dE'
Eaps S(E /)
donde E,; representa la energia de absorcion.

Los haces de electrones de megavoltaje representan una importante modalidad de
tratamiento en radioterapia, incluso proveyendo a veces la Unica opcién de tratamiento,
como por ejemplo algunos tumores superficiales (profundidad menor a Scm).

La Ffigura [34] muestra la forma tipica de una curva de dosis en profundidad para elec-
trones, en comparacion con la correspondiente a fotones.

RBE

(129)

18Una descripcioén detallada y aproximaciones ttiles, derivadas de métodos cuénticos variacionales y elec-
tromagnetismo relativista, para la shape function de Bremsstrahlung puede encontrarse en Valente 2008

19N6tese que estas cantidadades representan el primer y segundo momento, respectivamente

120E] Modelo de CSDA no considera posibles fluctuaciones en la pérdida de energia a lo largo de la trayectoria,
y por lo tanto, su utilizacién debe evaluarse en casa situacion para determinar su aplicabilidad

121 Asumido de extensiones infinitas
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Electrones :
Electron . . Fotones

Profundidad en agua [cm) Profundidad en agua [cm)

Figura 34. PDD tipicas para haces de megavoltaje de electrones (a) y fotones (b).

Tipicamente, la distribucién de dosis a lo lago del eje central para electrones de mega-
voltaje muestra mayores valores de dosis en superficie, respecto del caso de fotones. El
comportamiento de la distribucién en profundidad para electrones, luego del valor de dosis
en superficie, muestra un rapido crecimiento hasta alcanzar el pico en la profundidad z,,..
Mas alld de z,,4y, la dosis cae muy abruptamente hasta estabilizarse en valores muy bajos
en la regién conocida como cola de Bremsstrahlung.

Los haces de electrones de megavoltaje pueden considerarse practicamente
monocromaticos al momento de abandonar el tubo de aceleracién. Sin embargo, luego al
escapar atravs de la ventana de salida, e interactuar con los componentes del cabezal, como
scattering foils, cAmaras monitoras, colimadores y aire mismo, prosiguen con una cierta
“degradacion” del haz. Por lo tanto, se produce un “ensanchamiento” del haz que llega a
la superficie de incidencia. Ademads, se producen fotones por efecto Bremsstrahlung, los
cuales son responsables principales de la regién conocida como cola de Bremsstrahlung.
De modo que, en la superficie de contacto el haz de electrones incide con energia media
E que resulta menor a la energia nominal E, que se corresponde con la energia cinética
adquirida durante la aceleracién en el linac (E = g, AV).

5.3.. Fuentes virtuales en haces de electrones

La distancia fuente superficie (SSD) efectiva (SSD, ) para haces de electrones se define
como la distancia entre el punto foco virtual y el punto de referencia sobre la SSD nominal
(usualmente el isocentro). Las correcciones al célculo de dosis, para el caso de diferencias
modestas entre SSD y SSD,.r pueden realizarse tramite la ley de Inverso de cuadrado.

Existen, de hecho, varios métodos para determinar la SSD, . uno de las mas utiliza-
dos consiste en realizar mediciones a varias distancias desde el aplicado de manera de
modificar el gap (entre 0 y 15 cm, aproximadamente) entre el aplicador y la superficie de
incidencia en fantoma. La dosis se mide en fantoma a la profundidad z,,,,, inicialmente con
el fantoma en contacto con el aplicador (gap = 0), y luego incrementando la separacién d
entre éstos. Asumiendo Dy la dosis correspondiente a d = 0, puede calcularse la dosis para
cualquier otra separacién por medio de:

D SSDut + Zmar +d \ 2
°—< /12 +> (130)

Dy \ SSDef+ Zmax

122Dispositivo especial que se anade al cabezal del linac para utilizar haces de electrones
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O, equivalentemente:

D d
e (131)
Dy SSDef + Zmax
Entonces, graficando 4/ lDT?, versus la distancia d (gap), se obtiene un ajuste cuya pendi-

ente (o) sirve para determinar la SSD, s como sigue:
SSDef = (X_] — Zmax (132)

5.4.. Rango de electrones

Las particulas cargadas, como electrones y positrones estdn asociadas a campos elec-
tromagnéticos Coulombianos, y por tanto interactuardn con electrones orbitales o niicleos
de los d4tomos. La mayoria de estas interacciones, consideradas individualmente, transfieren
s6lo una minima proporcién de la energia de la particula incidente al medio irradiado. Por
tanto, conviene introducir un simbolismo, que consiste en suponer que la particula cede
energia de manera continua, como explicado en el modelo de CSDA.

El camino recorrido se define como la distancia total que viaja la particula hasta
que pierde completamente su energia cinética y queda en reposo, independientemente de
la direccion de movimiento. El rango (o camino libre medio) en el modelo de CSDA
Rcspacamino proyectado para un electrén con energia cinética E puede calcularse in-
tegrando el reciproco del poder de frenado total, como indica la Ecuacién siguiente.

-1

E E

RCSDAE/ ' [S( )} dE (133)
Wer L P Jror

Elrango Rcspa es una cantidad puramente tedrica, que representa el camino libre medio

a lo largo de la trayectoria del electron (positrén), con energia cinética inicial Ey, que atrave-
s6 por el material homogéneo de densidad p hasta ser completamente absorbido al perder
toda su energia cinética.

Por tanto, Rcspsa no representa profundidades de penetracién segiin alguna direccién
de interés. Se introducen, entonces, los conceptos de rango maximo Ryy,,, medido en c¢m o
g/cm?, Idefinido como la profundidad a la cual la linea de extrapolacién desde el punto de
mayor dosis absorbida hacia la zona de la cola de Bremsstrahlung, como indica la Figura
[35] La siguiente Tabla (5.4.) muestra algunos valores de Rcspa en agua, y en aire para haces
de electrones de diferentes energias.

El Ry representa la maxima penetracion de los electrones de energia cinética Ey en el
medio material de densidad p. Sin embargo, esta cantidad tiene la desventaja de no quedar
precisamente definida, segiin el método propuesto. Por otro lado, el rango prictico R,
medido en cm 0 g/cm? se define como la profundidad a la cual la linea tangente, correspon-
diente al punto de gradiente maximo, interseca al eje horizontal (véase Figura[35).

Se definen, ademds, cantidades utiles como Rsg y Rogg, que representan las profundi-
dades, mas alld de z,,,x donde se alcanza el 50 y 90 % del valor de dosis en pico, respecti-

123Moviéndose en un medio de densidad p
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MDD |

Profundidad en agua [cm]

Figura 35. Curva tipica de PDD para electrones, indicando gréificamente las cantidades Ry, Rp, Rytax> Rso'y
Rog.

Energia (MeV) | RAZS (g/cm?) | RESH, (g/em?)
6 3.255 3.052
'/ 3.756 3.545
8 4246 4.030
9 4724 4.506
10 5.192 4975
20 9.447 9.320
30 13.150 13.170

Cuadro 1. Valores de Rcspa para aire y agua para varias energias de electrones

vamente. Finalmente, el rango R, es la distancia en profundidad a la cual se intersecan la
linea tangente con la horizontal al valor de 50 % de dosis (véase Figura[33).

Resulta, por tanto, que el Rango de CSDA R¢spsa es de poca utilidad, y se recurre
generalmente a las cantidades mencionadas anteriormente. Los efectos debidos a scattering,
predominantemente entre los electrones incidentes y los nicleos del material irradiado,
provocan que los electrones sigan trayectorias tortuosas, lo cual resulta en significativas
variaciones del camino medio recorrido.

S.5..

La region de buildup para haces de electrones de megavoltaje es mucho menos pro-
nunciado (pico menos puntiagudo) respecto del caso de fotones, lo cual se debe a las it-
eracciones de dispersion que sufren los electrones al atravesar el medio material. Apenas
ingresan en el material, las trayectorisas de los electrones son practicamente paralelas al
eje central del campo, y a medida que penetran en profundidad éstas inician a desviarse
mostrando una significativa oblicuidad, debido a scattering miltiple, que genera un aumen-
to en la fluencia de electrones a lo largo del eje central del campo.

Dosis en profundidad para haces de electrones
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Durante los procesos de colision entre los electrones incidentes y electrones atomicos
puede ocurrir que la energia cinética del electrén eyectado (ionizado) resulte suficiente (lo
cual es llamado colision dura) para generar, a su vez, otras ionizaciones. Estos electrones
se denominan “electrones secundarios” o “rayos 8, y contribuyen a la dosis en la regién de
buildup.

Como se muestra en la Figura[33] la dosis en superficie para haces de electrones (alrede-
dor de 75 a 95 %) resulta mucho mayor al correspondinte valor para el de fotones, y la tasa
de crecimiento de dosis desde la superficie hasta z,,,, €s por tanto menor, en comparcién
con fotones. A diferencia de los haces de fotones, para el caso de electones el valor de dosis
en superficie crece al aumentar la energia del haz incident@

Para el caso de haces de electrones, a diferencia de fotones, la profundidad z,,,, no
muestra una especifica (mondtona) dependencia respecto de la energia del haz, sino que
epende mds bien del disefio de cada mdquina y de los accesorios anexados.

En la region correspondiente a profundidades mayores a z,,, , los efectos debidos a la
dispersion y a la pérdida continua de energia, resultan dominantes y son los responsables
del abrupto decaimiento de la curva de dosis en profundidad. Los fotones producidos por
efecto Bremsstrahlung debido a colisiones de los electrones primarios con los implementos
del cabezal del linac, principalmente los colimadores, y con el aire entre la ventana de salida
y la superficie de incidencia, son responsables de la cola de la curva de dosis en profundidad
(cola de Bremsstrahlung).

Se introduce el concepto de “Gradiente de dosis de electrones” G definido por:

G= Ry (134)
Rp—Ry

Y puede verse que el gradiente de dosis para haces de electrones de baja energia es bien
empinado, respecto al caso de energias mas alta@ Ademads, debe notarse que el poder de
frenado afecta también el gradiente de dosis de electrones.

La “contaminacion” por Bremsstrahlung (responsable de la regién plateau en la cola
de la curva) depende de la energia del haz de electrones, y resulta tipicamente del érden de
1%, para el caso de 4 MeV, y no alcanza el 4 % para energias de 20MeVPz61

La dependencia de la PDD con el tamafio de campo F.S., se muestra en la Figura
donde puede observarse que el valor de dosis en profundidad, como esperado, aumenta con

el tamafio de camp

124Egte efecto puede explicarse en términos de la naturaleza de los procesos de dispersién para electrones: a
bajas energias hay mayor probabilidad de dispersion, y mayor también el angulo promedio de desviio, lo cual
implica una mds rdpida “termalizacién” de los electrones en distancias cortas

125Est0 se debe a que los electrones de menor energia son dispersados con mayor probabilidad, y con mayores
angulos de deflexion, en promedio

126N6tese que la contribucién de fotones o contaminacién por Bremsstrahlung depende, muy fuertemente, de
los scattering foils

127n6tese, sin embargo, que la dependencia es significativa s6lo para valores de tamafio de campo de hasta el
rango préctico, ya que mds electrones de zonas alld de R, dificilmente pueden alcanzar el punto de interés para
contribuir al valor de dosis
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Profundidad [cm]

Figura 36. Curvas de PDD para electrones de 20MeV (Rp ~ 10cm) para diferentes tamafos de campo.

5.6.. Especificacion de la energia del haz de electrones

Debido a la complijidad de la composicién espectral, no hay un tinico pardmetro que de-
fina completmente la energia del haz de electrones. Por ello, se introducen varios pardmetros
utiles para describir el haz:

= Energia mas probable en la superficie del fantoma E, o
= Energia media en la superficie del fantoma E

= Rango del 50% Rsg, que representa la profundidad (mayor a z,,,,) a la cual la dosis
alcanza el 50 % del valor maximo.

Existen algunas relaciones empiricas para algunas de estas cantidades:

Epo~02241,09R,+0,0025R; (135)
donde E),  se mide en MeV y R, en cm.
Para la energia media (en agua), se tiene:
Ey~233MeVem™' Ry (136)

donde Rsy se mide en cm, y es éste el pardmetro de calidad de haz para propésitos
dosimétricos, segiin recomendaciones del Protocolo TPR 398 de la IAEA. El R5y puede
determinarse a partir de experimentos, utilizando mediciones con cdmara de ionizacién
(RSO,Exp.Ion.)a como Sigue:

R%y = 1,029 Rso £xp.1on. — 0,06g/cm®  si Rso pxp.1on. < 10g/cm® (137)
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R%y = 1,059 Rso gxp.ton. — 0,37g/cm?*  si Rso gxp.1on. > 10g/cm? (138)

También, puede establecerse una relacion ttil (empirica) entre la energia media a la
profundidad z (E,):

E.~Ey(1—2z/R)) (139)

Los parametros tipicos del depdsito de dosis en profundidad para cada energia de haz
de electrones, deberian ser ciudadosamente determinados experimentalmente siguiendo las
recomendaciones de los Protocolos, como se muestra en la siguiente Tabla[5.6.]

E (MeV) | Ryg(cm) | Rgo(cm) || Rso(cm) | R,(cm) | Eg(MeV) | Dyyp (%)
6 1.7 1.8 22 29 5.6 81
8 24 26 3.0 4.0 72 83
10 3.1 33 3.9 43 9.2 86
12 3.7 4.1 4.3 6.0 11.3 90
15 4.7 5.2 6.1 75 14.0 92
18 5.5 5.9 73 9.1 17.4 9

Cuadro 2. Parametros tipicos de dosis en profundidad (en agua) en funcién de la energia
nominal del haz

5.6.1.. Perfiles laterales de campo de electrones

La Figura [37] muestra un perfil lateral tipico de un haz de electrones de 6 MeV medido
a la profundidad z,4.

Dosis relativa [%4]

Distancia [cm)

Figura 37. Perfil lateral de campo para un haz de electrones de 6 MeV, E.S. =25 x25cm?, medido a Zmax-
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5.6.2.. Planicidad y Simetria

De acuerdo con las recomendaciones de la IEC (International Electrotechnical Com-
mission), la especificacion de la planicidad de un haz de electrones debe realizarse a Z,,4x
considerando:

= Se requiere que la distancia entre el punto del 90 % de dosis y el borde geomético del
haz no deberia exceder 10 mm para los ejes principales y 20 mm para las diagonales.

= El méximo valor de dosis bsorbida en cualquier punto dentro de la regién de la cur-
va del 90% de isodosis no deberia exceder el valor de 1.05 veces el valor on-axis
correspondiente a la misma profundidad.

Mientras que la especificacién de la simetria, segtin la IEC, se realiza a z,,,, y establece
que el pefil transversal al eje del haz no deberia mostrar diferencias mayores al 3 % para
pares de puntos colocados simétricamente respecto del eje central.

5.6.3.. Curvas de isodosis de electrones

Siguiendo el criterio de normalizar a z,,,,, sobre el eje, se obtienen los mapas de iso-
dosis para haces de electrones, de manera absolutamente andloga al caso de fotones, como
muestra la Figura[38]

U\

Figura 38. Mapa de isodosis tipico para haces de electrones de 9 MeV (arriba) y 20 MeV (abajo), con
SSD=100 cm y E.S. = 10x10cm?.

Debido a la gran cantidad de scattering que sufren los electrones, con respecto a los
fotones, apenas el haz de electrones penetra el medio, éste se “expande’ hacia los costados,
formando la llamada “gota de electrones en medios materiales”.
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Una caracteristica particular de las curvas de isodosis para electrones son las “protuber-
ancias” de los niveles mas bajos entre las lineas de isodosis (< 20 %)%

El concepto de Penumbra, para el caso de haces de electrones, se define como la dis-
tancia (a una dada profundidad z) entre dos curvas de isodosis especificadas. Las recomen-
daciones del ICRU sugieren el uso de las lineas de 80 y 20 % para determinar la penumbra
fisica, mientras que la profundidad de referencia deberia ser Rgs /2.

5.6.4.. Conformacion de campos de electrones

La conformacién de campos para haces de eletrones se realiza, generalmente, através
del uso de aplicadores (conos), los cuales pueden utilizarse solos o conjuntamente con blo-
ques de apantallamiento o bloques hechos a medida.

» Aplicadores para electrones:

Generalmente, ocurre que los colimadores en el cabezal usados para haces de fotones
resultan estar muy alejados del paciente para poder ser efectivos en la conformacion
de haces de electrones. Luego de atravesar los scattering foils, los electrones con-
tindan siendo dispersados por los componentes del cabezal del linac y por el aire
entre la ventana de salida del acelerador y la superficie de incidencia, lo cual provoca
un significativamente exageradd—'—f] efecto penumbra.

Los aplicadores o conos para electrones se emplean usualmente para colimar el haz
de electrones. Estos, de caracteristicas removibles, se colocan al cabezal del linac, de
modo que el haz se define a unos 5cm de la superficie de incidencia. Los fabricantes
de linacs proveen de varios conos, generalmente cuadrados con tamafios de campo
que varfan de 5x5cm? a 25x25cm?.

= Bloques (recortados) conformadores: Para lograr una conformacion superior, y espe-
cialmente disefiada para acada situacién en particular, se emplean bloques conforma-
cionales (especialmente tallados) de plomo de aleaciones metélicas especiales. Estos
bloques son colocados en el aplicador, lo mds cercano al paciente posible. A veces, se
construyen bloques conformacionales “estdndares” y se utilizan en situaciones simi-
lares.

5.7.. Correcciones al calculo de dosis para electrones

Algunas situaciones particulares, como irregularidades de contorno e inhomogenei-
dades deben ser consideradas cuidadosamente para establecer los métodos de cdlculo de
dosis correctos que tomen en cuenta estos efectos.

5.7.1.. Contornos irregulares con electrones

Una situacién frecuentemente encontrada en tratamientos con electrones es el hecho
que la terminacién del cono del aplicador no resulta paralela a la superficie de incidencia en

128Este efecto es consecuencia del aumento del angulo promedio de deflexién para energias més bajas
129y (linicamente inaceptable
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la piel del paciente, lo cual implica irregularidades (desparejas) del gap de aire; y por tanto
deben realizarse correcciones debido a la irregularidad del contorno irradiado.

El método de correccidn consiste en “re-escalear” las curvas de isodosis, punto a punto,
utilizando la siguiente expresion:

SSD.s+z

2
TS TE ) oF(e, 140
SSDef+g+Z) 8,2)  (140)

DCO,V(SSDef + g,z) =Dy (SSDef + g, Z) <

donde:

z es la profundidad en paciente (o fantoma).

g es el gap de aire entre la terminacién del cono aplicador y superficie de incidencia.
SSD.r es la SSD efectiva. 0 es el dngulo de oblicuidad entre la tangente a la superficie
de incidencia y el eje central del campo. OF es el factor de correccidén por oblicuidad, el
cual puede medirse o encontrarse en literatura. Do(SSD.r + g,z) es la dosis calculada sin
correcciones por contornos irregulares, que se corresponde con incidencia normal sobre
superficie plana.

Los bolus, fabricados de materiales tejido-equivalentes, se utilizan frecuentemente en
terapias con haces de electrones para los siguientes propdsitos:

= Aumentar la dosis en superficie.
= Aplanar superficies de incidencia irregulares

= Reducir la penetracién del haz de electrones en ciertas regiones

La Figura[39|muestra un uso tipico del bolus, con los efectos que produce.

10%

Figura 39. Bolus para conformar las curvas de isodosis en la zona de tratamiento.

5.7.2.. Presencia de Inhomogeneidades con electrones

La distribucién de dosis absorbida para haces de electrones se afecta significativamente
debido a la presencia de inhomogeneidades, particularmente pulmoén y hueso. La dosis den-
tro de estas inhomogeneidades es, ademds, dificil de calcular o medir, pero es posible cun-

91



tificar los efectos mds alld de la inhomogeneidad. A continuacién se describen algunos de
las mds utilizados métodos de correccién por inhomogeneidades para haces de electrones:

Coeficiente de Espesor equivalente (CET):

El modelo mas sencillo para corregir por efectos de inhpomogeneidades es realizar un
re-escaleo de las profundidades en término del espesor y la densidad relativa al agua de la
inhomogeneidad, y determinando el coeficiente de espesor equivalente (CET; Coefficient of
Equivalent Thickness).

El CET estd dado por la densidad (electrénica o a veces, también mdsica) de la inho-
mogeneidad relativa al agua, por ejemplo para pulmén el CET es 0.25g/cm?, por tanto 1
cm de pulmon equivaldrd a 0.25cm de agua, aproximadamente. El hueso s6lido (compacto)
tiene valor de CET de 1.6g/cm?, aproximadamente.

El CET puede utilizarse para calcular la profundidad efectiva z.; en fantoma agua-
equivalente:

Zef =2—1t(1—CET) (141)

donde z es la profundidad real del punto de interés en la inhomogeneidad y ¢ es el
espesor de la inhomogeneidad.
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MODULO VI

El método Monte Carlo en radioterapia
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6.. El método Monte Carlo en radioterapia

El capitulo [6] introduce las bases para comprender las técnicas del método
Monte Carlo. Se inicia con los aspectos formales de teoria de estadistica y
probabilidad y luego se presentan los fundamentos bdsicos del funcionamien-
to del método Monte Carlo y algunos elementos tedricos relacionados con su
disefio asi como también técnicas para calcular estocdstica- mente el transporte
de radiacion. Las Secciones finales se reservan para aplicaciones concretas de
simulacion Monte Carlo en Radioterapia, como ejemplo del enorme poten-
cial de la técnica. Se realizardn préicticos y ejercitacion utilizando licencias
oficiales para los cédigos FLUKA v.2011.1.2 ( CERN Eur. Comm.) y PENE-
LOPE v.2008 (NEA - France) para generar geometrias virtuales y realizarar
algunas simulaciones sencillas a modo de ejemplo.

6.1.. Introduccién y conceptos generales

El nombre Monte Carlo se introdujo en los *40 por parte de cientificos que trabajaban
en el desarrollo de armas nucleares en el proyecto Los Alamos para designar un tipo de
métodos numéricos basados en el uso de nimeros aleatorios.

Actualmente, los métodos Monte Carlo son muy utilizados para resolver problemas en
fisica y matematica, particularmente en situaciones que involucran multiples variables in-
dependientes, en cuyo caso los métodos tradicionales demandarian una cantidad formidable
de memoria para resolver el problema.

Kalos y Whitlock en su libro de 1986 re-establecieron las técnicas Monte Carlo, inclu-
yendo su aplicacién al transporte de radiacion, fisica estadistica y teoria cudntica de malti-
ples cuerpos.

En la simulacién Monte Carlo de transporte de radiacién, la historia (track) de la
particula es vista como una secuencia aleatoria de trayectos libres que terminan con un
evento de interaccién donde la particula cambia direccién de movimiento, pierde energia y
ocasionalmente produce particulas secundarias.

Para lograr simular estas historias, se requiere de un modelo de interaccidn, i.e. un con-
junto de secciones eficaces diferenciales (DCS) para los mecanismos de interaccion rele-
vantes. Las DCS determinan las funciones de distribucidon de probabilidad (PDF) de las
variables aleatorias que caracterizan el track:

1. camino libre entre eventos sucesivos.
2. tipo de interaccién que ocurre.

3. pérdida de energia y deflexion angular en un dado tipo de evento y también estado de
fase inicial para ocasionales particulas secundarias generadas.
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6.2.. Elementos de teoria de probabilidad

La caracteristica esencial del método Monte Carlo es la utilizacién de nimeros aleato-
rios (random) como variables aleatorios. Un variable aleatoria es una cantidad que se ob-
tiene de un proceso repetible y cuyo valor real (realizacién) no puede predecirse con total
certeza. Por ejemplo, los juegos de azar.

Sea x una variable aleatoria continua que toma valores en el intervalo (Xn, Xmay). Para
medir la verosimilitud de obtener x en el intercalo (a,b) se utiliza la probabilidad P dada
por P{x|a < x < b} definida como la razén n/N, donde n es el nimero de valores de x en
(a,b) y N es el nimero toral de valores en (Xin, Xmax), asumiendo el limite N — oo.

Entonces, la probabilidad de obtener x en un diferencial de largo dx alrededor del valor
x* estd dada por:

P{x|x" <x <x"+dx}=p(x*)dx (142)

donde p(x*) es la PDF. Las condiciones que satisface p son:

p(x) =0 (143)

Xmax
/ p(x)dx=1 (144)
Xmin

La PDF de una variable aleatoria x que toma valores discretos x,xz, ... puede determi-
narse utilizando la funcién § de Dirac como sigue:

p(x) :Zpiﬁ(xfx,-) (145)

Dada una variable aleatoria continua x, se define la funcion distribucién acumulativa PA
como sigue:

PA(x) = /x p(x')dx' (146)

Xmin
esta funcion cumulativa varia desde PA(x,,;,) = 0 hasta PA(x,,,c) = 1. Entonces, la fun-
cién de distribucién de probabilidad para el intervalo (a,b) estd dada por:

P{xla<x<b}= /bp(x)dx = PA(b) — PA(a) (147)

Notando que p(x) =d PA/dx.
El n-ésimo momento de p(x) se define como:

(x"y = /xmaxx"p(x)dx (148)

Xmin

Puede verse que el momento de 6rden 0 (x°) es la integral de p(x), que es la unidad por
definicién. El primer momento (x) es el valor de expectacion o valor medio.
Para una funcién f(x) se define el valor medio, de acuerdo a p(x) de modo andlogo:
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)= [ e (149)

Xmin

6.3.. Ejercitacion practica y aplicaciones en Radioterapia

6.3.1.. Random walk

Realizar un programa sencillo que simule una situacion de transporte libre denominada
Random Walk, en la que una particula realiza N pasos de longitud L cada uno durante
su movimiento en un espacio 2D. Las propiedades del sistema asumen isotropia en las

deflexiones.
Estimar el camino total recordido al cabo de 10 pasos si cada paso es de una longitud

de 1 cm. Repetir el ejercicio para una longitud de paso de 5 cm.

Analizar los resultados.
Fijar la longitud de paso en L = 3cm y estimar la distancia total recorrida al finalizar

10, 100, 1000, 10000, 100000 y 1000000 pasos.
Analizar los resultados.

6.3.2.. Determinacion de dosis en profundidad

Obtener la distribucién de dosis en profundidad en agua sobre el eje central del campo
para un haz de fotones de 300 keV, 1.25 MeV, 6 MeV y 18 MeV.

Repetir el experimento esta vez utilizando haces de electrones.

Analizar los resultados.

5 OUTPUT de simulacion Monte Carlo con PENELOPE

@ . x10
g 3 : : .
g e gy
ke
E e U SIS L s
n
(7] n
0 T
8 0 5 10 15
PROFUNDIDAD EN FANTOMA [cm]
OUTPUT de simulacion Monte Carlo con PENELOPE

150 ; g ;

100F —Fotones 0.3 MeV

—— Fotones 1.25 MeV

S0 p=== ——Fotones 6 MeV
= |—Fotones 18 MeV

0 5 10 15 20
PROFUNDIDAD EN FANTOMA [cm]

DOSIS [eV/(g*particle)]

Figura 40. Dosis en profundidad para haces de fotones obtenidas en clase para 30 seg de cémputo (irradiacién
de derecha a izquierda).
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OUTPUT de simulacion Monte Carlo con PENELOPE

x10° |
— Electrones 0.3 MeV 5 :
~Electrones 1.25Mev| T
Electrones 6 MeV
— Electrones 18 MeV

2.5]]

DOSIS [eV/(g*particle)]
(¥

05k S

0 5 10 15 20
PROFUNDIDAD EN FANTOMA [cm]

Figura 41. Dosis en profundidad para haces de electrones obtenidas en clase para 30 seg de cémputo (irra-
diacién de derecha a izquierda).

6.3.3.. Tamafio de campo

Obtener la distribucién de dosis en profundidad en agua sobre el eje central del campo
para un haz de ®*Co para tamafios de campo cuadrado de lado 1, 5, 10 y 20 cm.
Analizar los resultados.

6.3.4.. Dosimetria con inhomogeneidades

Obtener la distribucidn de dosis en agua on-axis y off-axis para un haz de electrones de
15 MeV y un haz de fotones de 10 MV, tamafio de campo 10x10 cm?, SSD=100cm, en
correspondencia con la figura[I7] colocando valores apropiados a los pardmetros libres.

Analizar los resultados.
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