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Resumen

La radioterapia por intensidad modulada ha sido el mayor avance en la historia de la radioterapia
desde la introduccién del acelerador lineal. Sin embargo los altos gradientes de dosis que generan
los campos modulados hacen que una verificacién de los calculos proporcionados por el
planificador de tratamientos sélo en un punto, como se realiza generalmente en 3DCRT
(Radioterapia conformada tridimensional), sea insuficiente. Por esto no sélo es necesario el
calculo de dosis en un punto para determinar las unidades de monitor (UM) a ser entregadas por
campo, sino también el calculo y posterior anlisis exhaustivo de la distribucién de dosis en el
plano de interés en el volumen irradiado. En principio este cilculo podria realizarse a mano, sin
embargo el tiempo necesario para calcular las distribuciones de dosis de un plan de tratamiento
con toda la informacién necesaria para el analisis estaria muy por encima del tiempo disponible
en la prictica diaria. Una solucién mas apropiada es un programa de computadora capaz de
incluir tanto los parAmetros de cada campo conformado asi como las caracteristicas del haz de
radiacién propias del equipo de tratamiento.

El presente trabajo de diploma aplica un algoritmo de convolucién (Pencil Beam Convolution,
PBC) de haces filiformes paralelos, determinados por mediciones experimentales, en un software
capaz de importar secuencias del colimador multihojas del acelerador lineal Varian Clinac 2100C
del Hospital Universitario Austral de la localidad de Pilar, provincia de Buenos Aires.

Los nacleos de convolucién fueron calculados a partir del cociente de transformadas de Fourier
de perfiles medidos en el equipo de tratamiento y fluencias empiricas.

Una vez determinados los nicleos de convolucién, se generaron las fluencias bidimensionales
mediante el movimiento secuencial de las hojas exportado desde el planificador de tratamientos
para dos casos completos de cancer de prostata.

Los mapas de dosis resultantes fueron comparados con los calculados por el planificador
comercial XiO (Computerized Medical System, St. Louis) mediante un anélisis planar tanto de
diferencia como de funcién gamma.

El anilisis de funcién gamma con valores de tolerancia aceptados internacionalmente de 3mm y
3% en dosis, mostr6 en todos los mapas resultados con desvios dentro de estos valores. Por otra
parte, el analisis de diferencia presentd valores maximos del orden del 10%, los cuales siempre
estuvieron en zona de penumbra como se esperaba, mientras que en la zona central del haz resulté
menor al 3%.
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Introduccion e importancia del tema

"Cada paciente con cincer merece recibir la mejor gestion posible para alcanzar la curacion, el
control tumoral a largo plazo o los tratamientos paliativos": este es el objetivo principal de

tratamiento del cincer (Inter-Society Council for Radiation Oncology, ISCRO, 1986).

El cancer

El cancer es un conjunto de enfermedades genéticas en las cuales la ruptura en varias posiciones
de la cadena de ADN de una célula genera una desregulacién del ciclo celular. Esto produce un
crecimiento y divisién acelerada y fuera de los limites normales. Las metastasis son propagaciones
a distancia por via fundamentalmente linfitica y sanguinea de células cancerosas, y el posterior
crecimiento de nuevos tumores en los lugares de destino de dichas metéstasis. Esto diferencia los
tumores malignos de los benignos, que son limitados y no invaden ni producen metastasis.

El cincer puede afectar a individuos de cualquier edad, incluso a bebés en gestacién, pero el riesgo
de sufrir alguno de los cinceres mas comunes (pulmén, mama, colorrectales, estémago, prostata,
etc.) se incrementa con la edad. El cincer es el causante del 13% de las muertes en el mundo,
donde 7.6 millones de personas murieron de esta enfermedad en el afio 2007".

Muchos cénceres pueden ser tratados y algunos curados, dependiendo del tipo, localizacién y la
etapa o estadio en el que se encuentre al momento del diagnéstico. Una vez diagnosticado puede
tratarse con una combinacién apropiada de cirugia, quimioterapia y radioterapia.

La radioterapia como opcion de tratamiento

La radioterapia es la aplicacién de radiacién de alta energia, también llamada ionizante, en
pacientes con distintas patologias, generalmente cancer. Las radiaciones acttian de forma directa o
indirecta sobre el ADN de las células irradiadas. Cuando el haz de radiacién cede su energia
(ioniza) sobre algtin enlace de la molécula de ADN produciendo una ruptura, ya sea de cadena
simple (SSB, Single Strand Break), o de doble cadena (DSB, Double Strand Break) se le llama
accién directa. Este tipo de accién se da generalmente en haces de radiacién de alta transferencia
lineal de energia (LET), como por ejemplo particulas o

Por otro lado, el haz de radiacién interactiia también con los demas componentes celulares,
principalmente el agua que contiene el material intracelular, produciendo radidlisis del agua y
generando radicales libres, que eventualmente pueden interactuar con el ADN y producir tanto
SSB como DSB. Esta interaccién es caracteristica de los haces de radiacién de bajo LET, como
por ejemplo los fotones, los cuales son los més utilizados en tratamientos radiantes.

Las radiaciones entonces son utilizadas para llevar a las células tumorales a un estado de
destruccién de su material genético tal que produce una muerte celular programada (apoptosis), o
en algunos casos hasta una muerte celular desordenada (necrosis).

A pesar que la radiacién dafia tanto las células tumorales como las células normales, estas tltimas
tienen mecanismos de reparacién del ADN que les permiten recuperarse de los efectos de la
radiacion. Por esto se utilizan esquemas de fraccionamiento en el tratamiento que dan lugar a que
las células normales reparen su material genético. El objetivo principal es entonces que el tejido
sano reciba la menor dosis de radiacion posible (ALARA?), mientras que el volumen blanco
reciba una dosis tumoricida.

En algunos casos, el objetivo de la radioterapia es la destruccién completa del tumor, mientras
que en otros es reducir el tamafio y aliviar los sintomas que él produce.
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Radioterapia por intensidad modulada

Tradicionalmente, la planificacién de los tratamientos radiantes se ha realizado en dos
dimensiones, pero con el avance de la tecnologia, se han podido realizar planificaciones
tridimensionales sobre imagenes de tomografias computadas, que permiten ajustar los campos de
tratamiento radiante a la forma del tumor mediante bloques conformadores de material
absorbente, o colimadores multihojas (multi leaf colimator, MLC), protegiendo los tejidos sanos,
y dejando expuestas las 4reas tumorales.

La radioterapia por intensidad modulada (IMRT) es una técnica compleja de radioterapia
tridimensional conformada que, mediante el uso de avanzados hardwares y sofisticados softwares,
modifica la intensidad de todos los “sub-haces” (beamlets) que componen el haz de radiacién. La
utilizacién conjunta de un nimero determinado de estos haces principales no uniformes y
conformados logra una distribuciéon de dosis acorde con el volumen irregular del mismo. La
alteracién programada de la uniformidad de los haces se logra ya sea utilizando MLC o
moduladores del haz metalicos calculados y fabricados para cada uno de los haces de radiaciéon
del tratamiento.

Este sistema de radioterapia por intensidad modulada se basa en un método de planificaciéon
inversa a partir de la dosis prescripta en el volumen a irradiar y las dosis limites en los voltiimenes
a proteger. Las altamente especializadas estaciones de trabajo de planificacién resuelven la mejor
combinacién de puertas de entrada de la radiacién y en qué forma deben ser modificadas cada
una de ellas hasta lograr la distribucién de dosis programada por el médico radioterapeuta en cada
uno de dichos voltmenes. Este importante avance tecnolégico reemplaza al método de
planificacién directa usado en radioterapia tridimensional 3D convencional, de llegar a las dosis
seleccionadas mediante el engorroso sistema de prueba y error para lograr la dosis prescripta en el
tumor y en los érganos de riesgo o criticos.

Entrega de dosis en IMRT: Step and shoot y Sliding window

La entrega de la dosis en IMRT con MLC est basada en el concepto de que los colimadores en
movimiento pueden cambiar la dosis en cada punto. La planificacion de IMRT con MLC se
realiza en dos pasos: optimizacién de los mapas de intensidad y la secuenciacién de las hojas,
también llamada segmentacién. La optimizacién de los mapas de intensidad se realiza mediante
complejos algoritmos (Iterativos, Simulated Annealing, etc.) que minimizan una funcién objetivo.
La secuenciacién de las hojas es la conversién de los mapas de intensidad en un archivo de
secuencia de hojas, el cual especifica la posicion de cada una de las hojas como funcién de las UM
medidas por las cAmaras de ionizacién del acelerador.

Los sistemas de entrega de dosis basados en MLC se dividen comtnmente en estaticos (Step and
shoot) y dindmicos (Sliding window). La modalidad step and shoot, como su nombre lo indica,
consiste en posicionar al colimador multihojas en el primero de una serie de campos, poner en
funcionamiento el acelerador hasta cumplir con la cantidad de UM dadas por el planificador,
interrumpir la irradiacién, reposicionar el MLC en el préximo paso, y continuar de esta manera
hasta el final del tratamiento.

Existen maltiples formas de entregar la misma dosis con diferentes conformaciones dadas por los
MLC. Para minimizar el nimero de pasos se utiliza un algoritmo llamado “areal”, el cual realiza
la entrega de dosis en potencias de 2. La figura I muestra los pasos necesarios para poder generar
un campo modulado mediante una secuenciacién de hojas dada por el algoritmo areal. En el
primer paso se buscan los beamlets que deben entregar la dosis maxima dentro del campo. En este
caso, la dosis maxima es 10 ua (unidades arbitrarias), por lo que la mixima potencia de 2 que
puede utilizarse sin exceder la dosis maxima es 3 (8 ua). A continuacién se conforma el campo de
modo tal que queden expuestos los beamlets que deben recibir una dosis de 8 ua o mas. El
préximo paso es entregar la dosis dada por una potencia inferior de 2, en este caso 2 (4 ua).
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Como hay mas de un beamlet en la direccién de la hoja que debe recibir 4 ua, se deben realizar en

pasos separados (paso 2 y 3). El procedimiento se repite hasta llegar a 2°=1, y con esto se
completa.

Campo modulado
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Figura I: Ejemplo de un campo modulado en modalidad Step and Shoot con algoritmo de secuenciacién “areal”.
Este campo puede generarse mediante una secuenciacién de MLC, El nmero entre paréntesis cotresponde al ndmero
de paso, mientras que el ndmero a la derecha representa las ua entregadas en ese campo.

En la modalidad de IMRT dinimica, también denominada
sliding window, cada campo es dividido en un ndmero de
segmentos, s6lo que en este caso el acelerador no interrumpe
la irradiacién mientras simultineamente las ldminas se "
mueven  con diferentes velocidades para modular la
intensidad.

Una vez elegida la modalidad y determinadas las posiciones
de las hojas durante todo el tratamiento, el planificador debe
calcular las unidades de monitor y las distribuciones de dosis
generadas, teniendo en cuenta las caracteristicas dosimétricas
del acelerador lineal y su MLC asociado, en el cual se va a
realizar la aplicacién. Para ésto los planificadores comerciales
utilizan diferentes algoritmos de calculo. En el caso del
planificador utilizado en el presente trabajo de diploma

. . . . : Figura 2: Mapa de dosis de un campo
(Xi0O), el algoritmo aplicado es el de pencil beam convolution de IMRT dinimico, donde puede

) ) ) verse una distribucién continua de
a partit de nacleos de convolucién monoenergéticos  dosis en la direccién del movimiento

derivados por Monte Carlo. de la hoja.
Se obtienen asi los archivos de movimientos secuenciales del

(PBC), con ntcleos de convolucién polienergéticos obtenidos
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MLC y sus UM que seran datos de entrada para el controlador del MLC y el acelerador a fin de
entregar todos los campos de IMRT correspondientes al plan de tratamiento. Los archivos con
extensién .mlc exportados desde el planificador deben ser enviados al controlador del MLC. Esto
puede hacerse por red interna y un sistema de gestién (por ejemplo Varis, sistema de gestién
desarrollado por Varian) o directamente con métodos manuales. Una vez cargadas las secuencias
de hojas en el controlador del MLC y las UM en la consola del acelerador, finalmente se procede
a la irradiacién.

Control de calidad en IMRT

Con la IMRT es posible limitar atn mas la dosis recibida por los tejidos normales cercanos al
tumor. Con frecuencia es posible simultineamente escalar la dosis en el tumor, lo que podria
aumentar la probabilidad de curacién. El proceso de entrega de dosis es altamente conformado y
utiliza formas y tamafios de campos no-standard, superpuestos y colindantes, de forma diferente a
la radioterapia 3D convencional. Debido a la alta conformacién de dosis dada por la IMRT, que
conlleva a la existencia de altos gradientes de dosis, se requiere un exhaustivo anélisis y chequeo
del software de planificacién de tratamientos y sus algoritmos de calculo, asi como también su
proceso de transferencia de archivos, etc. que no tiene precedente en la historia de la radioterapia’.
Un error en cualquier etapa del tratamiento radiante puede llevar a resultados catastréticos sélo
detectables por sus consecuencias clinicas, razén por la cual deben profundizarse los controles y
chequeos correspondientes previamente a su aplicacién en el paciente.

Por esto es importante un alto nivel de controles en los tests incorporados al programa de
garantia de la calidad (Quality Assurance- QA), tanto durante el comisionamiento del
equipamiento como un QA paciente-especifico previo a la entrega del tratamiento.

Los controles de calidad paciente-especifico se definen en un plan de verificacién a partir del plan
de tratamiento aprobado por el médico. Constan de mediciones directas en fantoma, utilizando
los mismos pardmetros definidos en el tratamiento aprobado, como la secuencia de MLC, UM,
energia del haz, etc. Por esto se han desarrollado procedimientos de QA especificos para
garantizar la entrega segura de tratamientos de radioterapia conformada destinados a controlar
todos los elementos implicados en el proceso de entrega de la dosis al paciente: I) pardmetros
mecanicos y dosimétricos del acelerador lineal 2) Posicionamiento del paciente 3) Dosis calculada
por el planificador en forma independiente y 4) Verificacién en la unidad de tratamiento de las
UM/campo y las distribuciones de dosis a ser entregadas durante la irradiacién. Para
tratamientos con técnica IMRT seria conveniente contar con un software que permita verificar en
forma independiente no sélo las UM a ser entregadas sino también las distribuciones de dosis en
los voltimenes de interés, tumor y o6rganos de riesgo, determinadas por el planificador de
tratamientos luego de la optimizacién. Entonces los procedimientos serfan:

I) La verificacién de la operacién del acelerador lineal puede ser chequeada usando una serie
de tests estandarizados que comprenden la calibraciéon de la posicién de las hojas del
MLC, la precisién de posicionamiento, la entrega de las UM, etc. La frecuencia de los
tests debe estar dada en funcién del riesgo de falla estimado por el fisico médico
responsable.

2) El posicionamiento correcto del paciente es el método mediante el cual se garantiza la
repetibilidad del posicionamiento que se determiné en la simulacién y con el que se
planificé el tratamiento. Para verificar el posicionamiento tridimensional son necesarias al
menos dos placas ortogonales, las cuales pueden ser obtenidas con el haz de rayos X de
alta energia que proporciona el acelerador (iméagenes portales). Los nuevos aceleradores
cuentan con sistemas de deteccién especiales que permiten obtener las imagenes portales
con el mismo haz, reduciendo las UM empleadas y por ende la dosis.
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3) La verificacién del cilculo de dosis, incluyendo la trasferencia de la configuracién de
MLC, UM, energia del haz y geometria del gantry es comprobada por inspeccién visual y
mediciones directas, sin embargo esto no cuantifica la distribucién de dosis en el paciente
ni le proporciona al médico las dosis en el tumor, ni en las estructuras criticas. Un
método méis completo y tiempo-eficiente para la validacion de las dosis del plan de
tratamiento, seria tener un calculo tridimensional, independiente del planiﬁcador de
tratamientos, de la distribucién de la dosis en el paciente. Una vez calculada la
distribucién de dosis es necesaria la comparacion entre el calculo dado por el planificador
y el calculo dado por el software de calculo independiente de dosis. Las herramientas mas
utilizadas para este fin son la diferencia, DTA (distance to agreement) y funcién gamma,
detalladas més adelante en este trabajo.

4) Verificacién en la unidad de tratamiento del plan aprobado por el médico antes de su
implementacién en el paciente. Existen para ello una serie de métodos basados en
principios fisicos diferentes que tienen por objetivo este analisis. La dosimetria por film y
la medicién de la distribucién de dosis en un plano mediante equipos con detectores
uniformemente distribuidos son ejemplos de esta buena practica recomendada en todos

los protocolos de garantia de calidad aplicados a IMRT.

rﬂ-
Chequeos de campo abierto

. . . Campos disefiados especialmente
Comisionamiento

¥ tests =

Casos hipotéticos en fantoma
Chequeo del funcionamiento del MLC
- Tests de casos clinicos
J—
Exactitud de posicionamiento de la hoja

IMRT < Qarutinariode  —J  planicidad
entrega de dosis

Simetria
Chequeo Chequeo del isocentro
6tri
geometrico Chequeo de la apertura de campo en IMRT
QA paciente-especifico
k = Chequeo dosimétrico en cada corte
tomografico de la reconstruccién 3D
Chegueo
dosimétrico Chequeo de dosis absoluta en isocentro

o

Chequeo de mapa de fluencia

Figura 3: Esquema de los componentes asociados con el control de calidad en IMRT.

El presente trabajo de diploma est4 destinado principalmente al desarrollo del software de calculo
independiente mencionado en el punto 3). Hay distintos algoritmos que se pueden utilizar en un
software de calculo independiente, estos son:

I) Algoritmo de tipo pick up table: Estos algoritmos toman valores de tablas de TMR
(tissue maxium ratio), PDD (percentage depth dose), OAR (off axis ratio), Sce(Scatter
in colimator and phantom), etc. los cuales son medidos en el comisionamiento de la
unidad de tratamiento.
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2)

3)

4

Algoritmo de convolucién-superposicién: Este algoritmo tiene en cuenta que para
calcular la dosis en un punto se deben sumar las contribuciones individuales de todos los
fotones que han interactuado en todos los puntos del volumen del medio absorbente
considerado. Esto  puede escribirse mateméiticamente como una convolucién
tridimensional del TERMA (Total energy released per unit mass) con un ntcleo puntual
de convolucién generalmente modelado por técnica Monte Carlo. El método de
convolucién puede utilizarse en el caso de que el medio sea homogéneo. En situacién de
medios heterogéneos, el nicleo puntual de convolucién varia y es necesario hacer una
superposicion de nicleos de convolucién puntuales para la evaluacién de la dosis en el
medio material.

Algoritmo de paralell pencil beam convolution (paralell PBC): Este método de calculo de
dosis considera la fluencia de fotones solamente en la entrada al medio material (cuerpo o
fantoma) y el nicleo de convolucién a lo largo de una linea recta paralela al eje del haz
radiante. Esto permite el célculo de convoluciones en 2D en vez de las convoluciones 3D
necesarias en el algoritmo de convolucién-superposicion, las cuales consumen excesivos
recursos computacionales y tiempo de cilculo. Los nicleos de convolucién pueden ser
calculados mediante Monte Carlo, o derivados a partir de perfiles medidos. El algoritmo
de PBC solo puede utilizarse en medios homogéneos, para los cuales tiene una gran
precisién, mientras que en medios heterogéneos la pérdida de equilibrio electrénico a
diferentes profundidades introduce indeterminaciones que llevan a errores en el calculo

de dosis.

Algoritmos basados en técnicas Monte Carlo: Para el cilculo de distribuciones de dosis
mediante simulaciones Monte Carlo es necesaria la modelizacién del haz de radiacidén, su
espectro en energia, el cabezal de la maquina de tratamiento, el medio absorbente
teniendo en cuenta tanto las densidades fisicas como electrénicas asi como las secciones
eficaces de interaccién de los fotones para las energfas y el medio considerados. De esta
forma, los métodos Monte Carlo permiten el calculo de distribuciones de dosis con gran
precisién. Sin embargo, todavia son muy lentos computacionalmente, lo que los hace
inviables en la prictica clinica diaria.
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Fundamentos fisicos

Cuando un haz de rayos X atraviesa un medio, puede sufrir interacciones de modo tal que los

fotones le transfieren su energia. El paso inicial de esta transferencia, involucra la eyeccién de los

electrones de los atomos del material absorbente. A su vez, estos electrones transfieren su energia

produciendo lonizaciones y excitaciones a los atomos a medida que avanzan, procesos que son

mediados por fuerzas Coulombianas dadas entre los electrones provenientes de la ionizacién, y la

nube electrénica del Atomo.

Si la interaccion es entre electrones y el ndcleo atémico, se produce radiacién de frenado, llamada

por su nombre en aleman, Bremsstrahlung. Este es el principio fundamental de la generacién de

rayos X por los equipos Aceleradores lineales de electrones.

Acelerador lineal de electrones

Los aceleradores lineales de electrones
(LINAC) son equipos de alta tecnologia,
capaces de acelerar electrones mediante
microondas, para generar tanto haces de
electrones como de fotones. El rango de
energias de los electrones acelerados va entre 4
y 25 MeV.

Los componentes principales del LINAC
involucrados en la generacién de rayos X son: la
pistola de electrones, guia de onda aceleradora,
generador de microondas (magnetrén o
klystron), electroimanes direccionadores del
haz, blanco de tungsteno y filtro aplanador.

La guia de onda estd montada en el gantry, el
cual puede girar alrededor del paciente que se
encuentra sobre la camilla. La gufa de onda es
alimentada con microondas generadas en un
magnetrén o klystron, las cuales aceleran los
electrones inyectados mediante la pistola de
electrones que no es mas que un filamento que
los emite por emisién termoidnica. Los
electrones que salen de la guia de onda
aceleradora son dirigidos al blanco mediante
electroimanes y es alli donde interacttian para
generar los rayos X, tanto caracteristicos como
de Bremsstrahlung. Debido a que la produccién
de fotones de alta

mayoritariamente en la direccién de incidencia

energia  se da

del electrén, es necesario un aplanamiento del
haz para obtener distribuciones de dosis
uniformes en profundidad. Por esto se incluye
un filtro aplanador del haz, que es un elemento
metalico, generalmente de tungsteno, cobre o

aluminio, o una combinacién de ellos.

Figura 4 a) Acelerador lineal de electrones b) Elementos
involucrados en la generacién de rayos X c) Filtro
aplanador d) Blancos de tungsteno para dos energias
diferentes.
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Figura 5: Cabezal del acelerador lineal Varian.
Pueden observarse el colimador primario, los
dos pares de colimadores secundarios, y por

debajo el MLC.
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El cabezal del LINAC, ademas del blanco, el filtro aplanador, y los electroimanes, tiene un
sistema de colimacién de los fotones. Este sistema consta de un colimador primario fijo y dos
pares de colimadores secundarios moviles, dos en la direccién x, y dos en la y. Algunos
aceleradores cuentan ademas con colimadores multihojas, que dependiendo de la marca comercial,
se encuentran reemplazando alguno de los pares de colimadores secundarios, o directamente
como un nivel terciario de colimacién.

El cabezal del equipo cuenta también con un par de cAmaras de ionizacién monitoras que miden
la intensidad del haz, la planicidad y la simetria. Las cAmaras monitoras, miden en UM, y estan
calibradas de forma tal que el LINAC entregue I cGy/ UM en un fantoma de agua, a la
profundidad del miximo, para un campo de 10xI0 cm? con una distancia fuente superficie de

100 cm.

Descripcion de un haz de fotones

Un haz de fotones puede describirse mediante varias formas:

Fluencia de fotones (®): Es el nimero de fotones dN que atraviesan una esfera

imaginaria de 4rea infinitesimal da:

dN

b =—
da

(D

Tasa de Fluencia, o Flujo de fotones (¢): Es la fluencia por unidad de tiempo:

_do

== @

¢

Fluencia de Energia (W): Es la energia dE de los fotones que atraviesan una esfera
imaginaria de 4rea infinitesimal da:

_dE

l.p__
da

(3

Tasa de Fluencia de Energfa ({r): Es la Fluencia de Energia por unidad de tiempo:

a¥y
b=— )
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Ionizacion y excitacion

La ionizacién es el proceso mediante el cual un dtomo eléctricamente neutro se convierte en un
atomo cargado.

La radiacién de particulas cargadas como electrones, protones, particulas @, etc. es conocida
como radiacién directamente ionizante, mientras que la radiacién de fotones y neutrones se
conoce como indirectamente ionizante debido a que ponen en movimiento particulas
directamente ionizantes del medio material cuando interactian con el mismo. En el rango de
energia de interés, los fotones interactian con el medio principalmente mediante 3 procesos:
Efecto Fotoeléctrico, Efecto Compton y Formacién de Pares.

Cuando la energia de la radiacién incidente en la colisién no es suficiente para arrancar un
electrén del 4tomo del medio, se utiliza para Illevar al electrén del material a un estado de energia
superior llamado excitacién.

Interaccion de los fotones con la materia

La atenuacién de fotones por un material absorbente Comr™

estd gobernada por varios procesos: Dispersion 166
Coherente (Rayleigh), Efecto Fotoeléctrico, Efecto

Compton y Formacién de pares. Cada uno de estos

procesos estd representado por un coeficiente, los 1.0
cuales varfan con la energia del fotén y con el
ntimero de protones del material absorbente. El 0.1
coeficiente de atenuacién total puede escribirse de la
siguiente forma: e

0.01 \
,UZO'R+T+O'C+T[ (5) Fotoeléctrico

0.001
donde 0p,T,0, m son los coeficientes de .01 0.1 Ll 10

R c Y
E (MeV )

dispersién coherente, efecto fotoeléctrico, dispersion

Figura 6: La figura muestra el coeficiente de atenuacién

Compton y formacién de pares respectivamente, y  total (rojo), que es la suma de los coeficientes debido al
son las secciones eficaces de los distintos tipos de efecto fotoeléctrico (celeste) dispersion  Compton

interaccién por unidad de volumen. (azul) y formacién de pares (violeta)

Dispetsidn coherente

Esta interaccién se da cuando una onda electromagnética al pasar por las proximidades de un
electrén lo hace oscilar. El electrén oscilando produce radiacién de la misma frecuencia que la
onda electromagnética incidente. Esta interacciéon sélo produce un cambio en la direccién de
propagacién de la onda sin haber absorcién de energia en el medio.

La probabilidad de dispersién coherente aumenta con el néimero atémico del material y
disminuye con la energia del fotén incidente. Este efecto es totalmente despreciable en haces
clinicos de tratamiento radiante, del orden de mega electrén volts de energia.

Efecto fotoeléctrico
Es un proceso en el cual un fotén interactta con un atomo del medio material arrancando un

electrén de uno de los orbitales del 4tomo mas préximos al ndicleo. En este proceso toda la
energia del fotén es transmitida al electrén (a veces llamado fotoelectrén). La energia cinética del
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electrén arrancado es igual a la energia del fotén
menos la energia de ligadura del electrén con el
atomo. Este tipo de interaccién se da generalmente
en las capas electrénicas K, L, My N.

Después de que el fotoelectrén abandona el
atomo, se genera una vacante en la capa, o
“hueco”, el cual puede ser llenado por un electrén
de una orbita superior dando lugar a rayos X
caracteristicos. Estos rayos X pueden ser
reabsorbidos por el 4tomo y eyectar nuevos
electrones llamados Electrones Auger, que son
electrones monoenergéticos. Como la energia de
ligadura de atomos del tejido blando es de
alrededor de 0.5 keV, se puede asumir que la
energia de los fotones caracteristicos se absorbe
localmente. El efecto es predominante en el rango

de bajas energias hasta 0.1 MeV.
Dispersién Compton

En este tipo de dispersién, el fotén interactda con
un electrén como si éste  estuviera “libre”.
Estrictamente, ocurre cuando la energia del fotén
incidente es mucho mayor que la energia de ligadura
del electrén. En esta interaccidn, el electrén recibe
parte de la energia del fotén, y es emitido en un
angulo @, mientras el fotén es dispersado en un
angulo ¢ con la energia restante (Fig 8).

Este efecto es predominante en el rango de energias

entre 0.1 y 10 MeV.

Produccién de pares

En la produccién de pares, un fotén interactta
fuertemente con el campo electromagnético del
ntcleo de un itomo del material, y cede toda su
energia para dar lugar a un par electrén-positrén.
Sélo puede producirse la interaccidn si la energia
del fotén es mayor que la energia dada por la masa
en reposo del par electrén-positrén (1.022 MeV).
Una vez creado el par, tanto el electrén como el
positrén pierden su energia a medida que
atraviesan la materia, y luego de que el positron ha
perdido toda su energia, se aniquila con un
electrén de la materia generando dos rayos y de
SII keV en direcciones aproximadamente
opuestas.

Esta interaccién aumenta como el logaritmo de la
energia una vez pasado el umbral, y es

predominante a partir de 10 MeV.

Fotosledron eyedado
]

Fotén incidarte -

Figura 7: Esquemna del efecto fotoeléctrico

Electidn eyectado &

Fotin incdente

Fotén dispersado

Figura 8: Esquema de la dispersién Compton

Electran

Fotan incdente

Positian

Figura 9: Esquema de la produccién de pares
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Medida de la radiacion ionizante

En los principios del uso de las radiaciones ionizantes como herramienta para el diagndstico y el
tratamiento, se utilizé el enrojecimiento de la piel para tener una medida de la cantidad de
radiacién que el tejido habia absorbido. Esta unidad fue Ilamada dosis eritema, y tenfa el
inconveniente que dependia del tipo de piel, la calidad de la radiacién, la extensién de piel
expuesta, el fraccionamiento, etc. Por esto en 1928 la Comisién Internacional de Unidades

Radiolégicas y Medidas (ICRU) definieron la exposicion y su unidad el Roentgen.
Exposicién

Es una medida de la ionizacién producida en aire debida a los fotones que lo atraviesan. ICRU
define la exposicién como la carga por unidad de masa de los iones de un signo producidos en
aire cuando todos los electrones liberados por fotones en un medio de masa dm son
completamente frenados en aire:

_ 4o
dm

X (6)

El Roentgen fue definido como una unidad electrostatica de carga por centimetro ctibico de aire
(1R = 1esu/cm?), en condiciones normales de presién y temperatura. Sin embargo fue
necesaria la evaluacién de la unidad en el sistema internacional (SI), el cual utiliza el Coulomb
como unidad de carga, y el kg como unidad de masa de modo tal que:

1R = 2.58x10~* C/kg %)

Teniendo en cuenta la definicién del ICRU para la exposicion, los electrones producidos por
fotones deben perder toda su energia en el volumen especificado. Sin embargo, algunos electrones
producidos en el volumen, depositan su energia fuera de la regién de coleccién, y no son medidos.
Por otro lado hay electrones producidos fuera del volumen de coleccién que pueden entrar a él y
perder toda su energia en el mismo. Cuando la ionizacién perdida iguala a la ionizacién ganada se
conoce como condicién de equilibrio electrénico, la cual es necesaria para poder medir la

exposicion.
Dosis absorbida

La exposicién s6lo estd definida para rayos X o y con energias menores a 3 MeV dadas las
dificultades inherentes a la realizacién de mediciones en aire dentro de la zona de equilibrio
electrénico. Por esto se definié una nueva cantidad llamada dosis absorbida, utilizada para
describir la “cantidad” de radiacién para todos los tipos de radiacién ionizante, incluyendo
particulas cargadas y sin carga, y todos los medios materiales.

La definicién de la dosis absorbida es entonces el cociente de la energia media impartida por la
radiacién ionizante por unidad de masa del material:

_ dé

dm

(8)

La unidad en el sistema internacional (SI) de la dosis absorbida es el Gray (Gy), y equivale a
1]/Kg.
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Kerma

La unidad llamada kerma (kinetic energy released in the medium), se define como el cociente de
la suma de las energias cinéticas (dEy,) de todas las particulas ionizantes cargadas, liberadas por

particulas sin carga por unidad de masa (dm):

dE;,
dm

®)

La unidad del kerma, es la misma que la de la dosis absorbida, el Gy.
Para un haz de fotones que atraviesan un medio, el kerma en un punto es directamente
proporcional a la fluencia de energia, y esta dado por:

K=Y (ﬁ?)/ (1-9) (10)

H, .. ., L. . .
donde (ﬂ) es el coeficiente de absorciéon masico promediado sobre el espectro de fluencia de
p

energia de los fotones, y g es la fracciéon promedio de energia perdida como Bremsstrahlung en el
material.

La mayor parte de la energia cinética inicial en materiales de bajo peso atémico, como por
ejemplo tejido blando, se pierde por colisiones inelasticas, mientras que una minima parte se
pierde por Bremsstrahlung.

El kerma se puede dividir en kerma de colisién, y kerma de radiacion:

K = Kcol + Krad (II)

con
erevle) v v (B o

Dosis absorbida en aire

En condiciones de equilibrio electrénico, puede relacionarse la exposiciéon con la dosis absorbida,
ya que la energia media requerida para producir un par i6nico es aproximadamente constante con
la variacién de energfa y tiene un valor de Wy;, = 33.85 eV /par iénico.

La energia absorbida por unidad de masa de aire dm, debido a la interaccién con un haz de
fotones, el cual genera una carga dQ esta dada por:

dé _ dQ Wair
dm dm’ e

(13)

donde podemos ver que el primer término es la dosis absorbida, y el segundo es la exposicién
multiplicada por la energia media necesaria para producir un par iénico por unidad de carga:

Dy, = X.—2 (14)

Pagina 16



17

Dosis absorbida en cualquier medio

La dosis absorbida en un medio puede calcularse mediante la fluencia de energfa y el coeficiente
de absorcién masico promedio mediante la siguiente férmula:

D=V¥ (ﬁ%) (15)

Puede relacionarse la dosis en el medio material con la dosis en aire de la siguiente forma:

&)
Dimea _ N P /mea Fmed (16)
Dair (“’ﬂ) . LIJair
P air

Hen
o ) 7o ()
Reemplazando la dosis en aire mediante la ecuacién (14) y llamando fieq a %.(FIT)’“M,
P /air
podemos escribir:

d
Dmed = fmedX qIJne <I7>
air

Equilibrio electronico y build up

Una vez que se han puesto en movimiento electrones del medio debido a la interaccién con el haz
de fotones incidentes, éstos ceden su energia a atomos del material de manera gradual,
interactuando principalmente con los otros electrones del medio, mediante ionizaciones y
excitaciones. Los electrones recorren una distancia (rango) antes de ser totalmente frenados, por
lo tanto, no toda la energia cedida por los fotones que interactuaron en dm serd finalmente
absorbida en la misma porcién del medio dm.

La condicién en la cual se puede relacionar la energia cedida por el haz de fotones en una porcién
del material con la energia absorbida en la misma porcién es el equilibrio electrénico, el cual
puede describirse mediante los siguientes puntos:

a) A medida que el haz de fotones de alta energia entra al paciente o el fantoma, son
eyectados electrones de la superficie y de capas subyacentes del medio.

b) Estos electrones depositan su energia en el medio, con un rango que depende de la
energia del haz incidente (tracks).

¢) Inicialmente, la fluencia de electrones generada por el haz de fotones, y por ende la
dosis absorbida, se incrementa con la profundidad, debido al rango de los electrones
generados, hasta que alcanza un maximo. La regién comprendida entre la superficie y
la profundidad del maximo se denomina “regién de build up”.

d) La fluencia de fotones disminuye continuamente con la profundidad, y como
resultado, la produccién de electrones secundarios también lo hace, implicando una
disminucién de la dosis con la profundidad.

Entonces existe equilibrio electrénico, si por cada electrén que escapa de dm con una energia E,

existe otro que entra en dm con la misma energia.
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Figura 10 (a) se considera una situacién ideal en
la cual no existe atenuacién del haz inicial de
fotones. A partir de una profundidad en el
medio igual al rango R de los electrones
generados por el haz de fotones, existe equilibrio
electrénico. (b) se considera el caso real de la
atenuacién del haz incidente conforme los
fotones interacttian con los electrones del medio.
Estrictamente, no existe equilibrio electrénico en
ningtin punto. A efectos pricticos de célculo y
medida de la dosis, y para las energias de los
haces de fotones empleadas en radioterapia, se
considera que existe equﬂibrio electrénico en los
puntos a profundidades iguales o mayores que la
profundidad de equilibrio y a lo largo de la

trayectotia del haz incidente.

Como se observa en la figura anterior, la dosis absorbida cambia con la profundidad. Cuando se

mantiene la distancia fuente piel (DFP) la forma comtnmente utilizada para tener en cuenta este
cambio es mediante el porcentaje de dosis en profundidad, PDD (Percentage Depth Dose). El

PDD se mide comtnmente en fantoma de agua con la cimara de ionizacién desplazindose en

profundidad (direccién z) en el eje central del haz y manteniendo fijo el tamafio de campo

definido por los colimadores. No es necesario que la cimara de ionizacién esté calibrada debido a

que el PDD es una medida relativa al maximo de dosis.

Dy
PDD(z, A, f, hv) = 1002
Dp

Fuente

0 Zmax Zex

Paciente

(18)

b)
Fuente
L ]
f=DFP
/ : L\
e
A

a)
A
Dmax =100
Dex
psf
0

Profundidad z

Zmax

L.
v

Figura 11 a) Esquema de un PDD en el eje central sobre un paciente, mostrando la dosis en superficie (Ds), la dosis
de salida (Dex) y las profundidades del maximo y de salida. b) Esquema de medida del PDD en fantoma.
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El TAR (Tissue Air Ratio) fue introducido por Johns para simplificar los céilculos en
radioterapia rotacional, donde la fuente de radiacién se mueve en un circulo alrededor del eje de
rotacién que pasa por el isocentro del equipo donde habitualmente est4 centrado el tumor.
Durante la rotacién, la DFP varfa con el contorno del paciente, sin embargo, la distancia fuente-
tumor, se mantiene constante. Debido a que es muy dificultoso medir radiaciones de alta energia
en aire, y con el mismo propésito del TAR, se definié el TPR (Tissue Phantom Ratio), el cual se
mide en agua. Se puede obtener el TPR manteniendo la cimara de ionizacién en el isocentro fija,
y variando la profundidad z, mediante el cambio de DFP. El cambio de DFP se realiza agregando
o quitando agua del fantoma manteniendo constantes la posicién de la cAmara de ionizacién y el
tamafio de campo definido por los colimadores. EIl TPR también es una medida relativa en este
caso a la dosis en la profundidad de referencia (Zref):

D,
Qref

TPR(z, Ay, hv) = (19)

En el caso particular, donde la profundidad de referencia es la profundidad del maximo, para el
tamafio de campo y calidad del haz definidos el TPR recibe un nombre especial, TMR (Tissue
Maxium Ratio).

D
TMR(z, Ag, hv) = —2 20)
DQmax
Fuente Fuente
(@) (b)
DFP
DFI
! \ [

/ {:1_,' £ v ! Arer

[ E / [ E Zref
i R s

Figura 12: Esquema de medida del TPR

Equilibrio electronico lateral

Una situacién andloga en término de equilibrio electrénico se produce en la periferia de un haz de
fotones. Considerando un perfil transversal de un haz de fluencia constante en la zona de campo
abierto, se ve que en el centro de campo los electrones que atraviesan un elemento de volumen y
se mueven hacia un lado son compensados por aquellos que provienen simétricamente del otro
lado. En el limite de campo de radiacién esto no ocurre y no existe equilibrio electrénico lateral,
provocando desigualdad entre el kerma de colisién y la dosis absorbida.
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Interaccidén de
los fotones

Figura 13: Esquema de la pérdida de
equilibrio electrénico lateral. El punto
A recibe tracks de electrones de todas
las direcciones, mientras que el punto
B, aunque esti dentro del haz de
fotones, recibe menos tracks de
electrones (lineas punteadas). El punto
C est4 fuera del campo y sin embargo
recibe alguno de los tracks de
electrones que depositan energia fuera
de campo.

Tracks de

electrones

Dosis

. /— asheathida

o C

Perfiles del haz

Los PDDs, TPRs o TMRs nos brindan informacién sobre la variacién de la dosis con la
profundidad en el eje central del haz, pero para tener una verdadera idea de la distribucién
tridimensional de dosis, hay que tener en cuenta la variacién de la dosis cuando nos apartamos del
eje central. Para esto se miden perfiles desplazando la cAmara de ionizacién a una profundidad
dada en forma perpendicular al eje del haz radiante (barridos), tanto en la direcciéon x
(crossplane) como en y (inplane), manteniendo constante el tamafio de campo definido por los
colimadores. Los perfiles se pueden describir mediante tres componentes principales:

I) La regién central representa la porcién del haz que se extiende desde el eje central hasta
1.5 ecm de los bordes geométricos del campo (dados por la luz de campo). La regién
central se ve afectada por el filtro aplanador, el cual produce un endurecimiento del haz
que cambia con la distancia al eje, produciendo “cuernos” en los perfiles de dosis.

2) La regién de penumbra es la regién de alto gradiente de dosis. La penumbra depende de
la transmisién de los colimadores (penumbra de transmisién), el tamafio focal de la
fuente de radiacién (penumbra geométrica) y el equilibrio electrénico lateral. La
penumbra fisica es la suma de todas las penumbras, y depende de la energia del haz, el
tamafio de la fuente de radiacién, la DFP, la distancia de la fuente al colimador y la
profundidad en el fantoma.

3) La regién de umbra es aquella fuera del campo radiante. La dosis es generalmente baja y
principalmente debida a la transmisién en los colimadores.

Sc,p (Total scatter factor)

Para un haz de fotones a una dada DFP, la dosis en un punto P a una cierta profundidad depende
del tamafio de campo, a mayor tamafio de campo, mayor dosis en dicho punto. La tnica
medicién absoluta que se realiza durante el comisionamiento, estd en relaciéon con la dosis (o tasa
de dosis) entregada por la unidad de tratamiento para el campo de referencia (10 x 10 cm?) a la
profundidad del méximo. Por esto para hallar la dosis (6 tasa de dosis) para otro campo a dicha
profundidad es que se definen los factores relativos Total Scatter Factor (Sc,p) en agua que
permiten relacionar la dosis (6 tasa de dosis) con el campo de referencia, medido en forma
absoluta.

S (A hU) — DP(Zmax»A'f: hl?) (21)
op ' DP (Zmax ) 10: f; h‘l])
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Figura 14: Petfiles del haz radiante de un acelerador lineal de 10 MV a diferentes profundidades y para tamafios de
campo de 10x10 y 30x30 cm2.

Figura 1S: Esquema de la determinacién de la penumbra geométrica.
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Analisis de seiales

Transformada de Fourier

Es posible representar sefiales periddicas

como combinaciones  lineales de

. . N=1
exponenciales  complejas. A esta / \
metodologia se le da el nombre de / \

desarrollo en Serie de Fourier (Fig. 16)*. — 0 s il o

Podemos extender estos conceptos para
aplicarlos a sefiales que no son periddicas.
Una importante cantidad de sefiales, que x

incluyen a todas las sefiales con energia Ao
finita, también se pueden representar / \

mediante una combinacién lineal de }
exponenciales complejas. Mientras que PN

(&)

xll

A A
LA e i)

O,

para  las  sefales  periddicas  las @

exponenciales complejas que las
constituyen estan relacionadas

arm&nicamente, para las sefiales

aperiédicas  estan  infinitesimalmente
cercanas en frecuencia, y la representacion

en términos de una combinacién lineal

N=T78

=5
adopta la forma de una integral en lugar
de urlla suma. En part1cu.1/;1r,. Foum?r Figura 16: Convergencia de
razoné que una sefal aperiédica podia

pensarse como una sefial periddica de

periodo infinito. De manera mas precisa, en la representacién en
serie de Fourier de una sefial periddica, conforme el periodo se
incrementa, la  frecuencia fundamental ~disminuye y las
componentes relacionadas arménicamente se hacen mas cercanas
en frecuencia. A medida que el periodo se hace infinito, las
componentes de frecuencia forman un continuo y la suma de la
serie de Fourier se convierte en una integral. El espectro de
coeficientes resultante en esta representacién se conoce como
transformada de Fourier (TF) , y la integral de sintesis por si
misma, la cual usa estos coeficientes para representar la sefial como
una combinacién lineal de exponenciales complejas, se llama la

transformada inversa de Fourier.

F(jw) = foof(x)e_f‘*’x dx (22)

(00}

flx) = %f_ F(jw)e/** dw (23)

Estas ecuaciones se conocen como par transformado de Fourier.

0 T
fe)

la representacién en serie de

Fourier de un pulso cuadrado f[x] = YN ageiker,

Pulso cuadrado

Unidades arbitrarias

Transformada de Fourier
del pulso cuadrado

- 0 =

Figura 17: Esquema cualitativo
de un pulso cuadrado y la parte
real de su transformada de
Fourier
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Transformada discreta de Fourier

Como las sefiales discretas periddicas se pueden representar mediante la Serie discreta de Fourier,
siguiendo el mismo razonamiento anterior, podemos definir la Transformada discreta de Fourier
como:

F(e/®) = Z fn] e/on (24)

n=—o

_ L[ Fee)eena 25)
fln] = . (e/*)e/*" dw

Puesto que la sumatoria se lleva a cabo sobre /V intervalos consecutivos de ancho wy = 27 /N,

el intervalo total de integracién siempre tendra un ancho de 271.

Convolucion y relacion con la Transformada de Fourier

Si una sefial periddica se representa en una serie de Fourier, es decir, como una combinacién lineal
de exponenciales arménicamente relacionadas, entonces la respuesta de un sistema lineal e
invariante en el tiempo (LTT) a esta entrada también se puede representar mediante una serie de
Fourier. Debido a que las exponenciales complejas son auto funciones de los sistemas LT1, los
coeficientes de la serie de Fourier de Ia salida son los mismos de la entrada multiplicados por la
respuesta en frecuencia del sistema evaluados a las frecuencias arménicas correspondientes.

La respuesta de un sistema lineal con respuesta al impulso /(x) a una exponencial compleja
e/k0o* o5 H(jkwy)e/k ©0* donde:

H(jkwy) = fh(x)e‘fk“’oxdx (26)

Donde reconocemos la respuesta en frecuencia del sistema como la transformada de Fourier de la

respuesta al impulso. De esta forma, la respuesta de un sistema LTT a una sefial f(x) es:

1 [ |
y(x) = > j F(w)H(jw)e!** dw (27)

Por inspeccion de la ecuacién anterior, vemos que:
Y(jw) = F(jw)H(jw) (28)

donde Y (jw) es la transformada de Fourier de y(x).

Podemos considerar una demostracién mas formal definiendo la integral de convolucién como:

() = f F() h(x - Ddr 29)

Pagina 23



24

Si ahora calculamos la transformada de Fourier, e intercambiamos el orden de integracién

teniendo en cuenta que f(7) no depende de x:

Y(jw) = f JiG) Umh(x —D)e /Y% dx|dr

(30)

Utilizando la propiedad de corrimientos en el tiempo de la transformada de Fourier se obtiene:

Y(jw) = f f@ e "H(jw)dr = X(jw)H(jw)

Que es el resultado que buscabamos.
Transformada bidimensional de Fourier

De la misma forma que se defini6 la transformada de Fourier
para el caso de una sola variable, podemos definir ahora la
Transformada Bidimensional de Fourier Continua como:

F(u,v)=j j f(x,y) e 72 @x+vy) gy (32)

1 [(® (© .
feay) == j J F(u,v) e/ tvgudy  (33)

La Trasformada Bidimensional de Fourier Discreta es de la

forma:
N-1N-1
1 —j2n(ux+vy)/N
Fv) =2 > fxye @
x=0 y=0
N-1N-1
1 j 21 (ux +vy)/N
feoy) =5 F(u,v)e/ y (35)
u=0 v=0

Las transformadas de Fourier Bidimensionales tienen Ia
propiedad de separabilidad, lo cual significa que se puede
calcular la TF de una funcién bidimensional como una
combinacién de TF unidimensionales calculando primero
TF respecto de uno de los ejes y luego al restante.

Otras propiedades que se tienen en cuenta son la linealidad,
simetria y rotacion, las cuales sirven para acelerar el célculo.

(3D)

Pulso cuadrado bidimensional

-10

10
-10 Bl 0 4 10

Transformada bidimensional de Fourier

- 0 ]

Figura 18: Esquema cualitativo de
un pulso cuadrado bidimensional y
el modulo de su transformada de
Fourier
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Transformada rapida de Fourier

La transformada rapida de Fourier es un algoritmo que optimiza el cilculo de la trasformada de

Fourier, ya que para la implementacién estricta de la TF es necesario un niimero proporcional a

N2 de operaciones para una sefial unidimensional con N datos, mientras que el algoritmo de FFT
. . 1 Lo .

(Fast Fourier Transform) requiere N log; N de sumas, Y3 Nlog,N de multiplicaciones, por esto

este algoritmo es utilizado frecuentemente para el anélisis de Fourier de diversas aplicaciones.
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Fundamentos teodricos del desarrollo del software

El objetivo del presente trabajo es analizar la aplicacién de un algoritmo de convolucién de haces
tiliformes (PBC) paralelos para el cilculo de la dosis absorbida, con nicleos de convolucién
derivados a partir de datos medidos en la unidad de tratamiento radiante, a fin de evaluar de
modo independiente los resultados obtenidos por el planificador.

Un haz filiforme se define como un haz mono direccional de radiacién, de 4rea infinitesimal en el
punto en el cual se origina®, mientras que el nicleo de convolucién de haz filiforme, es una
distribucién de una cantidad fisica resultante de un haz filiforme, y en este caso, representa la
distribucién de dosis en un medio debido a un haz de fotones que interacttian en una linea recta.
Los ntcleos pueden asi utilizarse como base fundamental para el cilculo de dosis y fluencias para
campos de tratamiento radiante de formas y tamafios arbitrarios.

Los planificadores de tratamiento utilizan el algoritmo PBC mediante ntcleos de convolucién
derivados de técnicas Monte Carlo, pero estos métodos requieren conocer caracteristicas del haz,
como por ejemplo su espectro en energia y dispersién angular, datos que no estin disponibles
usualmente. Otro problema asociado es que se requiere de un tiempo prolongado de calculo
computacional y de gran experiencia en el manejo correcto y eficiente del cédigo Monte Carlo.
Una aproximacién alternativa es la extraccion experimental de los nicleos de convolucién a partir
de los datos medidos. Los ntcleos asi obtenidos en principio, dependiendo de las técnicas de
medicién en el relevamiento de los datos utilizados, incluyen todos los procesos fisicos asi como
también otras perturbaciones tales como la dispersiéon de varios componentes del cabezal del
equipo de tratamiento y la variacién del espectro de energia con la profundidad.

Los datos requeridos son principalmente perfiles del haz, PDDs, TMRes, etc. los cuales, deben
medirse durante la puesta en servicio de la unidad de tratamiento, y fueron medidos nuevamente
para el desarrollo de este trabajo de diploma.

Determinacion del niicleo de convolucion

Conforme al algoritmo de PBC, se puede expresar la dosis a una determinada profundidad como
la integral de convolucién del nicleo de convolucién de haz filiforme con la fluencia de fotones a
dicha profundidad. En una dimensién, se puede escribir:

[ee]

d,() = f ®, ()k, (x — x) d¥’ = b, (x) * k, (%) 36

donde d,(x) es la dosis, @,(x) es la fluencia y k,(X) es el ntcleo de convolucién, a la
profundidad z.

Aplicando la transformada de Fourier (TF) a la integral de convolucién dada por la ecuacién
(36), y sabiendo que la convolucién en el dominio del espacio es un simple producto en el
dominio de la frecuencia de Fourier (Ec. 30) tenemos:

D,(w) = F,().K;(w) (37)

‘ D,(w) = TF(d,(x))
F,(w) = TF(®,(x)) (38)
K(w) = TF(k,(x))
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donde se ve que puede obtenerse:

K,(w) = Dz(w)/F( )
AV

(39)

y mediante la transformada inversa de Fourier (TF"):
k,(x) = TF' (K, (w)) (40)

Este nicleo de convolucién es polienergético, promediado sobre el espectro de energia del haz

considerado y s6lo vélido para el célculo de la distribucién de dosis a la profundidad z.

Perfil medido Fluencia empirica Nicleo de convolucion
) 12 won2 9 om
———e . [}
1 |If \ 1 noes |
LE] || 08 02 |
[} rl | 06 oms | |
04 | |I 04 | ' o I
02 ||I 1 0z 0005 [
- o Lnwstahobel  Stuanmmhebin |
DII:I =] Q El 0 I]ICI 5 o 5 o -OII:I 5 0 £l 0

al) Bil) el)

Figura 19 a) Perfil de dosis medido, normalizado al eje central. a.I) Médulo de Ia TF del perfil de dosis medido.
a.Z) Fase de 1a TF del Perﬁl de dosis medido. b) Perfil de fluencia empirica, cuyo valor es I en la seccién abierta del
campo y O en la cerrada, b.I) Médulo de la TF del petfil de fluencia empirica. b.2) Fase de la TF del perfil de
fluencia empirica. c) Nicleo de convolucién calculado a partir de la ecuacién (39). c.I) Médulo de la TF del niicleo
de convolucién. ¢.2) Fase de la TF del nécleo de convolucién.

Discontinuidades en el espectro en frecuencia del nicleo de convolucion

El sencillo cilculo dado por la ecuacién (40) no siempre es valido, debido a que puede haber
valores de frecuencia (;) en los cuales la transformada de ®,(x) es cero, y por lo tanto la
ecuacién (39) no estd definida. Igualmente, es evidente que este problema es un artefacto
originado en la aproximacién de la fluencia empirica propuesta.

Se puede elegir algtin criterio para establecer un valor para K,(w) en dichos puntos.
+ K, (0i_1)
2

observa en la Fig. 19 ninguno de los dos criterios propuestos produjo cambios significativos en

Particularmente se probaron dos: K,(w;) = 0y K,(w;) = K @i1) . Conforme se

los nticleos de convolucién obtenidos experimentalmente.
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Figura 20 a) Modulo de la TF de un ndcleo de convolucién calculado mediante la ecuacién (38), con
discontinuidades producidas por frecuencias de modulo nulo en la TF de la fluencia empirica propuesta. b)
Discontinuidades llevadas a cero. ¢) Discontinuidades promediadas con los vecinos mas cercanos. d) Niacleos de
convolucién calculados mediante la ecuacién (39) para los casos b) y ¢), donde no pueden apreciarse diferencias

significativas.

I Determinacion de nucleos de convolucion para campos de 3x3 a 15x15

Para el calculo de los nidcleos de convolucién se
empled el haz de fotones de 6 MV del acelerador
lineal de electrones Varian Clinac 2I00C del
Hospital Universitario Austral de la localidad de
Pilar. Este equipo cuenta con colimador
multihojas Varian Millenium 120, el cual posee
120 hojas, 60 de cada lado, de las cuales las 40
hojas centrales tienen una proyeccién de 0.5 cm
en isocentro y las 20 hojas (10 de cada lado) de
los extremos proyectan I c¢m en isocentro (ver
tigura 21).

Se utilizé6 un fantoma automatico con software
asociado CRS  (Computerized ~ Radiation
Scanners) y una micro cimara de ionizacién
cilindrica PTW 31011 de 0.125 cc de volumen

activo. El conjunto permitié una resolucién de

Figura 21: Esquema del colimador multihojas Varian
Millenium 120. Las hojas externas proyectan 1 cm en
isocentro mientras que las internas proyectan 0.5 cm
en isocentro.

0.25 mm/ paso, la cual permite una frecuencia de muestreo adecuada para el analisis discreto de

Fourier.
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Se midieron perfiles del haz de Rayos X de 6 MV en configuracién isocéntrica, tanto en la
direccién x (crossplane) como la direccién y (inplane), para campos desde 3x3 a 15x15 cm? cada
I cm. Los tamafios de campo fueron elegidos para evaluar la variaciéon de nticleos de convolucion
con el tamafio de campo en el 4rea de interés para IMRT (campos hasta 14,5 cm en la direccién
de la hoja). La distancia fuente-superficie del agua en el fantoma fue de 95 c¢m, con la cAmaraa §
cm de profundidad durante los barridos perpendiculares al eje de radiacién.

a) - ' '

02 | | | | | | |
4 K K R

b) - ' '

02 | | | | | ! |
4 K K R

Figura 22 a) Nicleos de convolucién normalizados en el eje central, en la direccién x para los campos de 3x3 a
15%15 cm2 cada Iem. b) Nicleos de convolucién normalizados en el eje central, en la direccién y para los campos

de 3x3 a 15x15 cada Icm2.

Los ntcleos de convolucién se muestran invariantes con respecto al tamafio de campo. Sin
embargo las zonas alejadas del eje central se ven ruidosas, y esto es debido a que la eleccién de la
fluencia empirica propuesta no es exactamente correcta, produciendo efectos indeseados. Para
corregir este problema, se promediaron las 13 medidas, obteniendo un ntcleo de convolucién
promedio, el cual es utilizado a lo largo de todo el desarrollo del software.

La figura 23 muestra la similitud de los ndcleos de convoluciéon promediados, tanto en la
direccién crossplane, como en la direccién inplane.
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I
Micleo de convolucion crossplane
Micleo de convolucion inplane

a2 | | | |
4 K R

Figura 23: Comparacién de niicleos de convolucién promediados en las direcciones crossplane e inplane.

Se puede pensar, que el ntcleo de convolucién es el resultado de una suma de dos fuentes, una
primaria y una secundaria. La fuente primaria es aquella generada por el equipo, mientras que la
fuente secundaria estd mediada por un efecto de dispersién en todo el sistema (cabezal-fantoma).

Estos dos efectos pueden considerarse como efectos separados y descriptos por gaussianas

independientes:

2

x—b1\? x—b
k(x) = ale_(Tl) + aze_( 2

(41)

08

06

0.4

02

s | \ \ |

Miicleo de convolucion crosplane
Fuente primaria

Fuente secundaria

-3 -2 -1 0

Figura 24: Esquema que muestra la suma de efectos debidos a una fuente primaria (verde) y una fuente secundaria

(rojo), para dar lugar a un nicleo de convolucién compuesto (azul)

1
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= T T T T T —

+  Micleo de comwolucian crossplane
Ajuste de suma de Gaussianas

0.9+

08+ —
a; = 0.933 4 0.006

o7k b, = 0.007 + 0.002 -
¢; = 0.464 + 0.004

o5t a, = 0.068 + 0.005 -
b, = 0.047 + 0.050

0.5

c; = 1.780 £ 0.090

0.4

03

02

01

+  Micleo de convolucion inplane
Ajuste de suma de Gaussianas

09

a; = 0.956+0.006
b; = 0.0124 + 0.002 4
¢y = 0.454 £ 0.004
a; = 0.041 +0.005 -
b; = 0.027 + 0.050
¢y = 2.045 4+ 0.090 -

07~

06~

0.4

03

01

Figura 25: Ajuste de suma de Gaussianas para los niicleos de convolucién obtenidos experimentalmente.
Calculo de perfiles de campos no medidos
Puede verse de la figura 22 que los nicleos de convolucién son independientes del tamafio de
campo, lo que permite el cilculo de perfiles de dosis para distintos tamafios de campo mediante
un Unico nudcleo de convolucién.

Una vez obtenido el nicleo de convolucion, pueden calcularse los perfiles de dosis para distintos
tamafios de campo, mediante la modificacién de la fluencia:

D, (w) = F,"(w). K, (w) (42)
entonces:

d,"(x) = TF (D, (w)) (43)
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La dependencia con x del ntacleo de convolucidn, se puede asumir invariante, pero ésta es una
aproximacién que no siempre se cumple, dado que al apartarse lo suficiente del eje central (fuera
del haz primario) la divergencia del haz introduce variaciones signiﬁcativas, lo cual no permite la
suposicion de haces filiformes paralelos.

La dosis dada por la ecuacién (43) podra ser calculada en un medio homogéneo, una vez asumida
la invariancia espacial y para haces filiformes perpendiculares a la superficie de entrada.

Por simplicidad, se eligié una fluencia igual a I dentro del campo y cero fuera de él, la cual no
tiene en cuenta factores como la penumbra geométrica, la atenuacién del filtro aplanador y los
colimadores, etc.

Calculo de mapas de dosis

Para el calculo de mapas de dosis, se puede seguir el razonamiento de Fermi® que propone que las
dispersiones en dos direcciones ortogonales son independientes, entonces el nicleo de
convolucién y la dosis absorbida pueden calcularse como:

k,(x,y) = k,(k,(y) (44)
d(x,y) = TF!( F,(®,s).K,(w,s)) (45)

con K, (w,s) = TF(kZ (%, y)) y teniendo en cuenta una fluencia empirica bidimensional.

a) o b) cm 10

-8

-6

Figura 26 a) Vista 3D del nticleo de convolucién obtenido mediante la ecuacién (44). b) Vista 2D del nicleo de
convolucién obtenido mediante la ecuacién (44).

Nicleo de convelucidn Fluencia Mupu de dosis coleulado

A0 0 0 4p -0 410

Distanciu (cm) Distancia {em) Distancin (cm)

Figura 27: Nacleo de convolucién obtenido mediante la ecuacién (44) convolucionado con una fluencia
bidimensional y mapa de dosis resultante.
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Calculo de mapas de dosis irregulares
En el caso de mapas de dosis irregulares, que pueden ser generados en el equipo acelerador
mediante la utilizacién de bloques conformadores o colimadores multihojas, puede modificarse la

fluencia empirica propuesta recortando en aquellos lugares donde el campo estd bloqueado.

Niicleo de convolucidn Fluencia Mapa de dosis

AD 40 pistuncinfom) A0 pigtandio (o) -10 5 0 5

Distancia (cm)

Figura 28: Nicleo de convolucién obtenido mediante la ecuacién (44) convolucionado con una fluencia
bidimensional irregular y mapa de dosis resultante.

Calculo de mapas de dosis de IMRT en modalidad Step and shoot

La radioterapia por intensidad modulada en modalidad step and shoot no es méis que la suma de
una secuencia de campos irregulares, llamados segmentos, generados por los colimadores
multihojas.

Para la generacion de fluencias, se utilizaron las secuencias de hojas exportadas por el planificador
de tratamientos. Estas secuencias son almacenadas en formato ASCII, dando para cada uno de los
pasos de cada campo la posicién de cada una de las 120 hojas del MLC. El software desarrollado
lee el archivo exportado por el planificador y genera las fluencias correspondientes a cada paso del
tratamiento, calcula los mapas de dosis y los suma para obtener la distribucién de dosis por

campo (ver figura 29).

Figura 29: En la primera columna se muestran las fluencias generadas mediante el archivo exportado por el
planificador para un campo de un tratamiento de IMRT Step and shoot de préstata con 14 pasos. En la segunda
columna se muestra la distribucién de dosis generada por cada paso individual y en Ia tercera columna se muestra la
suma de dosis de cada paso con los pasos anteriores.

Pagina 33



34

Fluencia

Paso1 -

Paso 2 -

"

it

Paso 4

Paso 14

Y

ul

Dosis

ul

5

Dosis suma

i

o

M

Pagina 34



35

Transformacion de mapas de dosis relativas a mapas de dosis absolutas

Una vez calculado cada mapa relativo (normalizado a I), debe multiplicarse por factores que
tienen en cuenta el cambio con respecto al campo de referencia (generalmente 10xI0 cm? a la

profundidad del maximo):

I) TMR(Scm) el cual resulté de 0.942 para el acelerador utilizado.

2) Tasa de dosis absoluta para el campo de referencia a la profundidad del maximo, la cual
fue de 1.0I cGy/UM

3) Scp ajustado mediante una polinomio de grado S (ver figura 30)

4) UM entregadas en dicho campo

Scp I

+  Medido
Ajuste polindmico

102

098 —

0.96 —

094 —

09

2 4 [} g 10 12 14 16

Tamafio de campo (cm)

Figura 30: Scp medido para tamafios de campo desde 3x3 a 15x15 cm?
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Analisis Planar

Los desarrollos de las nuevas tecnologias de tratamiento (IMRT, IGRT, etc.) han llevado al
analisis dosimétrico desde una comparacién en un punto a una comparacién planar, es decir, de
iméagenes (a veces llamados mapas). El valor del pixel en dicha imagen representa la dosis en el
punto definido por el pixel.

El desafio de las comparaciones de distribuciones de dosis es estimar de manera cuantitativa
cuanto se asemeja una distribuciéon de dosis a la otra. Para esto se han desarrollado distintas
herramientas, por ejemplo la diferencia, DTA y funcién gamma.

Diferencia de mapas de dosis

El calculo de la diferencia no es mis que la resta pixel a pixel entre la imagen de distribucion de
dosis de referencia, generada por el planificador de tratamientos, y las distribuciones de dosis a
evaluar, en este caso las distribuciones de dosis calculadas mediante el algoritmo de PBC paralelos
aplicado en el presente trabajo de diploma.

Campo 10 x I0 cm? Campo 9,9 x 9,9 cm?

-10 -5 o 5 10 -10 £ o g 10

Diferencia Perfiles

10 x 10 em?
99x98 cm?
Diferencia

Figura 31: Calculo de la diferencia de un mapa de dosis de un campo de 10 x 10 cm? con un mapa de dosis de un
campo de 9,9 x 9,9 am?. La figura muestra que campos dentro de tolerancia mecanica de los colimadores (2mm para
el campo de 10x10 cm?), pueden dar diferencias en zonas de alto gradiente de dosis, como la penumbra, de hasta el

15%.
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Distance to agreement (DTA)

La diferencia suele ser una herramienta muy sensible a las discrepancias en las zonas de alto
gradiente de dosis (ver figura 31). El DTA examina la distribucién de dosis en el entorno del
punto, y evaltia la distancia mas cercana al valor de dosis del pixel de referencia.

Funcion gamma

La herramienta de DTA tiende a ser demasiado sensible en las regiones de bajo gradiente de
dosis, donde pequenas diferencias de dosis pueden dar lugar a grandes valores de DTA. Debido a
ésto, se implementé un nuevo método de analisis, la funcién gamma, que consiste en una
evaluacién conjunta de dosis y distancia.

El resultado de la funcién ¥ es una nueva imagen donde el valor del pixel esti dado por el minimo

valor que toma el pardmetro I en el entorno del punto de referencia (7;.):
]/(Tr) = n}in(r(rr’re)) (46)

donde el parimetro I" esta dado por:

1.: Posicion del punto de referencia

2 T.:Posicién del punto evaluado
|re -1, IZ (De (re) — Dr (rr)) Ad: Tolerar.lcia en distancia (3mm) . (47)
F(rr, I‘e) = > > D,.(1,): Dosis en el punto de referencia
Ad AD D,(r,): Dosis en el punto evaluado

AD: Tolerancia en dosis (3%)

Valores de y <I cumplen la condicién impuesta por los valores de tolerancia (generalmente 3mm
y 3%) y valores de y >1 estén fuera de tolerancia. Sin embargo en la prictica clinica, se acepta el
control de calidad con pixeles de valor mayor a I, siempre que al menos el 99% de la imagen

tenga valores de funcién y menores a I.

) QA —E

4 S El

o N Er %) % sobr =1
Calculado . Funcion gamma . ror maximo (%) AT

11.3067 % 0

09

— Perfiles

@) Inplane:
@ Crossplane

Fos | g em

cD
X0

2 6

4

Planar

6 4 g 0
Calculado por XIO

0

Figura 32: Captura de imagen del software desarrollado para la evaluacién de mapas de dosis. Sobre la izquierda las
distribuciones de dosis a comparar. Sobre la derecha la imagen generada de funcién gamma.
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Resultados

Caso real de tumor de préstata

Se utilizé el software desarrollado para la verificacién de dos tratamientos de radioterapia por
intensidad modulada de tumor de prostata, los cuales constaron de S5 campos modulados en
modalidad step and shoot con 10 a I4 segmentos por campo. Tanto la secuencia de hojas como
las unidades de monitor y el tamafio de campo de los colimadores secundarios, utilizadas por el
software desarrollado fueron exportadas del plan utilizado por el planificador de tratamientos.
Los mapas de dosis fueron calculados a una distancia fuente superficie de 95 cm, y una
profundidad de S cm, siendo la misma configuracién que se utilizé para medir los perfiles
necesarios para la determinacién de los ntcleos de convolucién.

A continuacién se muestran las capturas de pantalla del software desarrollado con los pardmetros
incorporados de uno de los pacientes analizados, y el mapa de dosis resultante. También se
incluye el andlisis planar tanto de diferencia como de funcién gamma de la comparacién de los
mapas de dosis calculados por el software de calculo independiente y el planificador XiO
(Computerized Medical System, St Louis) para cada campo, y el anilisis de la composicién de los
S campos.
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Figura 34 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.

b) Comparécién de perfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 35 a) Captura de la pantalla principal de Ia herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.

b) Comparacién de perfiles inplane con X=0 c) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.

ot

Pagina 41



42

Campo 2

‘(eyoazap) epeIauad sisop ap ugpnqsip ¥ 4 (epiambzr ofeqe) sosed 17 2p orowrrad

PP waw‘—OJ IP EIOUINIIS T

1

10d epe1suald epuanfy €

4

%desm‘.Nm NLMH_HU J

,—uwﬁoﬂwﬁwﬂﬂ._ﬂim_ ﬂﬁju—e—Q\wQOu

9P 03U [ ISIIA IPanJ ‘opefjoiresap aremjos [op Tedpunid eperued e op eimde)) :9¢ emBry

IEpIENS

sisop ap edepy

od

- az

HIT- W -51]1005)

2TTEE 1L odwes [£
BUTTE 01 odwes [£
8L7ZE £ odwes [£
2UTTE g odwey [A
BLTTE £ odwe [£
27T g odwe [A
BUTTE 5 odwe [£
8L7ZE f odwes [£
SUETE £ odwey [A
B¥BIE Z odwey [£
I5TEE | odwes (A

]

0[n3ea |2 ua Jnjau|

1508 9P OnajeD —

- | odwes

wa STE A wa L'E
o STE- LA wa Ve
SOLEPUNI2S S2I0pEeWoD Jebauby [/
04 iefauby

o2eisy
Jefiesy
oDILELI] (©

X

L

271 2p el

Z¥ euided

Jefies
0z 0 0e-
0z
0L
0
0L-
0e-
|ausay
D @ ./I ./+

azssop o




a)

b)

43

) QA

290
Calculado

-6 4 -2 0
Calculado por X10

[ oo | Tamafio de vista

x 75 cm
Wz 75 om
hdl 75 cm
Y2 75 com
—Perfiles ————————————
@ Inplane
Crossplane

Pos 1] cm

V| CID

V] X10

V| Planar

Error meximo (%) % sobre gamma=1

Diferencia e 89312% o

Calculada
Xio
— Diferencia

08~

07—

0B~

05—

04

03~

02~

01

Calculada
Xin
— Diferencia

Figura 37 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.
b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de petfiles crossplane con Y=0.
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Figura 38 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.
b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 c) Comparacién de petfiles crossplane con Y=0.
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Figura 40 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.
b) Comparacién de perfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de petfiles crossplane con Y=0.
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Figura 41 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.
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b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 c) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 43 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.
b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 44 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.
b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 46 a) Captura de la pantalla principal de Ia herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.

b) Comparacién de perfiles inplane con X=0 c) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 47 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.

b) Comparacién de perfiles inplane con X=0 c) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 48 a) Captura de la pantalla principal de la herramienta de QA desarrollada, DIFERENCIA.

b) Comparacién de petfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de perfiles crossplane con Y=0.
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Figura 49 a) Captura de la pantalla principal de Ia herramienta de QA desarrollada, FUNCION GAMMA.
b) Comparacién de perfiles inplane con X=0 ¢) Comparacién de petfiles crossplane con Y=0.
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Conclusiones

El algoritmo de célculo de dosis de haces filiformes paralelos ha demostrado ser eficiente para
modelar las propiedades de un haz radiante. La técnica empleada de derivacién de los nicleos de
convolucién a partir de los datos medidos permite comprobar su invariancia con el tamafio de
campo a una profundidad dada. Esto hace posible la utilizacién de un tinico nicleo para el
modelado de distintos campos, tanto cuadrados como irregulares para su posterior verificacion en
un fantoma.

Se utilizé el software para la verificacién de dos casos reales de pacientes con cancer de prostata, y
el andlisis planar mostré que todos los campos se encontraron dentro de tolerancias.

Si bien los resultados son buenos se espera que mejoren atin mas con la incorporacion en las
fluencias empiricas de otros pardmetros de influencia (ej. el filtro aplanador) no tendidos en
cuenta en este primer trabajo.

La principal limitacién del método es que sélo es valido para campos pequefios debido a que la
divergencia del haz introduce la necesidad de correccién por inversa de cuadrados de distancia
para los ntcleos de convolucién. En los extremos del campo de I5x15 cm?, la correccién debe ser
del 2%, mientras que para los extremos de campos de 30x30 cm? del 9%. Una opcién para
solucionar este problema es pasar de una convolucién a una superposicién de nicleos. Esta
modalidad impide el uso de productos de transformadas de Fourier lo que complica y aumenta el
tiempo de calculo.

Este software est4 dirigido a aplicarse como complemento en el programa de garantia de calidad
de un servicio de radioterapia con tratamientos de 3DCRT con MLC o IMRT en modalidad
Step and shoot. No debe tomarse como reemplazo de otro tipo de QA paciente-especifico, tales
como la verificacién por films o con un equipo de medicién apropiado, diodos o cimaras de
ionizacién uniformemente distribuidos en un plano, en el equipo de tratamiento (ej: MapCheck),
sino utilizarlo como herramienta adicional para agilizar el proceso de QA y especificamente en la
etapa de verificacién directa del resultado calculado por el planificador.

Es importante el desarrollo potencial que ofrece esta linea de trabajo en la verificacién de todo el
proceso de entrega de un tratamiento 3D-conformado con técnica IMRT. En este sentido, es
posible plantearse un desarrollo ulterior analizando las posiciones de las secuencias de MLC
determinadas durante la irradiacién de cada campo de IMRT. Estas secuencias, que son generadas
por el controlador del MLC y registradas como Dynal.ogs, surgen de los movimientos reales de
las hojas durante el tratamiento. El analisis gamma planar entre los campos planificados y de
verificacién entregados en fantoma obtenidos mediante los Dynal.ogs permitiria evaluar esta
tltima etapa del proceso de entrega de la dosis prescripta al paciente. Asi podria integrarse este
andlisis al programa de garantia de la calidad como un elemento de mejora en la dificil tarea de
verificacién independiente del tratamiento radiante de todo paciente.
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