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RESUMEN

Los planificadores de tratamientos de radioterapia se basan principalmente en
algoritmos de calculo para calcular las dosis, siendo la imagen base para estos calculos la
tomografia. Para el uso de la imagen tomografica, primero se debe comisionar el
tomégrafo en el planificador, este comisionamiento contempla conocer la densidad
electrénica de los tejidos y las unidades Hounsfield. Esta relacién depende del escaner y
del protocolo utilizado. El objetivo de este trabajo fue la integracion de las curvas de
densidad electronica relativa al sistema de planificacion de tratamientos CAT3D mediante
un método alternativo, la calibracién estequiométrica, definida por la dependencia de la
energia efectiva de un haz de rayos x de tomografia computarizada.

En el desarrollo de este trabajo se utiliz6 aluminio como material de calibracion y un
maniqui torécico con insertos. Los que fueron escaneados con el protocolo tipico, los datos
recolectados sirvieron para la integracion de las curvas de densidad electronica y para la
verificacion de la importancia del correcto uso de las curvas, se plantearon 3 casos en la
planificacion del tratamiento: campo directo 10x10 cm?, campo directo 20x20 cm?® y
campo lateral 10x10 cm? con cufia, donde se puso a prueba el sistema de planificacion
basado en el algoritmo Pencil Beam que utiliza el método de longitud equivalente para
corregir heterogeneidades. Se propusieron tres configuraciones. En los casos evaluados se
verificd la desviacion entre el uso de la curva caracteristica de calibracién, el estandar y el
medio homogéneo con respecto a las medidas experimentales. Se encontré que el uso
incorrecto de estas curvas afecta significativamente la dosis absorbida hasta en un 6% en
regiones donde hay un cambio brusco de densidad, estando por encima de las tolerancias
recomendadas de 5% en la entrega de dosis adsorbida en las areas donde existe equilibrio
electrénico. Los resultados experimentales con la camara de ionizaciéon en los casos
evaluados encajan en un intervalo de incertidumbre combinado inferior al 2,1% (21).

Se puede concluir que la implementacion y uso adecuado de estas curvas mejora la
aproximacion en medios heterogéneos, reduciendo la desviacion de sus resultados. De esta
forma, se optimiza la dosis absorbida requerida en el célculo de los tratamientos de

teleterapia.

Palabras claves: Densidad electronica, unidades Hounsfield, calibracion estequiométrica.
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ABSTRACT

Radiotherapy treatment planners rely mainly on calculation algorithms to calculate
doses, the base image for these calculations being tomography. For the use of the
tomographic image, the tomographer must first be commissioned in the planner, this
commissioning contemplates knowing the electronic density of the tissues and the
Hounsfield units. This relationship depends on the scanner and the protocol used. The
objective of this work was the integration of the relative electron density curves to the
CAT3D treatment planning system by means of an alternative method, stoichiometric
calibration, defined by the dependence on the effective energy of a computed tomography

X-ray beam.

In the development of this work, aluminum was used as a calibrating material and a
chest phantom with inserts. Those that were scanned with the typical protocol, the data
collected were used for the integration of the electron density curves and for the
verification of the importance of the correct use of the curves, 3 cases were raised in the
treatment planning: direct field 10x10 cm?, field direct 20x20 cm? and lateral field 10x10
cm? with wedge, where the planning system based on the Pencil Beam algorithm that uses
the equivalent length method to correct for heterogeneities was put to the test. Three
configurations were proposed. In the evaluated cases, the deviation between using the
characteristic calibration curve, the standard and the homogeneous medium compared to
the experimental measurements was verified. It was found that the incorrect use of these
curves significantly affects the absorbed dose by up to 6% in regions where there is a
sudden change in density, being above the recommended tolerances of +5% in dose
delivery. adsorbed in the areas where electronic equilibrium does exist. The experimental
results with the ionization chamber in the evaluated cases fit into a combined uncertainty
interval of less than 2.1% (21).

It can be concluded that the implementation and proper use of these curves improves
the approximation in heterogeneous media, reducing the deviation of their results. In this

way, the required absorbed dose is optimized in the calculation of teletherapy treatments.

Keywords: electron density, Hounsfield units, stoichiometric calibration.
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I. INTRODUCCION

CAPITULOI

INTRODUCCION

La planificacion de los tratamientos y los calculos de dosis adsorbida en los pacientes
son realizados mediante sistemas computarizados, siendo la tomografia la imagen médica
de base en la planificacion, dado que las unidades Hounsfield (HU) tiene una relacion
directa con la curva de densidad electronica relativa (DER), la cual permite realizar un
calculo preciso y una correcta correccion por inhomogeneidades en la entrega de dosis

adsorbida en los pacientes [1].

El estudio de la relacion que existe entre las HU y la DER, estan relacionados
directamente con el valor de la energia efectiva implicada en el tomdgrafo, se han
realizado trabajos donde se han utilizado métodos para crear curvas DER para luego
cargarlas en los TPS. Como es el trabajo de L. Martinez, un método para la conversion
del nimero Hounsfield en densidad electronica y para la obtencidn de la energia efectiva
en los escaneres CT. Que consistio en parametrizar las HU en funcion de la densidad
electrénica y el nimero atémico empleando materiales de composicion conocida, este
método es denominado calibracion estequiometrica el cual considera explicitamente la

dependencia con la energia [2].

Por otro lado C. Coolens y childs, con el fin de ampliar la escala HU para contemplar
otros materiales de interés distintos a los tejidos, para determinar la composicion,
evaluaron dos métodos de calibracion, una basada en la sustitucion de materiales, y el otro

una calibracién estequiométrica [3].

Para el aseguramiento de la calidad en el proceso de planificacion del tratamiento de
radioterapia y garantizar la entrega exacta de la dosis absorbida D, se hace imprescindible
tomar en consideracion la influencia de las curvas DER frente a las HU en el sistema de
planificacién de tratamiento (TPS), si las opciones de correcciones por densidades estan
deshabilitadas o no han sido comisionadas, el planificador en medios diferentes asumira
que el medio es invariante, con lo que se estaria introduciendo un error en la fase de

planificacion del tratamiento comprometiendo la vida del paciente [4].



I. INTRODUCCION

Tambien algunos planificadores cuentan con curvas DER estandar para los célculos de
correcciones por densidades, el uso inadecuado de estas curvas tiende a incrementar la
desviacidon en la entrega de dosis en la practica clinica. Por lo que cada tomdgrafo para su
uso en radioterapia debe ser calibrado, caracterizado y comisionado ya que la energia
efectiva no es la misma para todos los equipos y ello implica una variacién en las HU que
esta directamente relacionado a la densidad electrénica de los medios evaluados. Segun las
bibliografias consultadas hay publicaciones que muestran la variacion del céalculo de dosis

absorbida por los planificadores al activar las correcciones por densidades [4].

Uno de los métodos utilizados para la integracion del tomégrafo al TPS es mediante la
calibracion por sustitutos para obtener la curva DER por este método se adquieren
imagenes axiales con TC de un maniqui que contiene insertos de diferentes materiales
con densidades electronicas conocidas equivalentes al tejido del cuerpo humano las
imagenes del maniqui se realizan con el protocolo y la técnica empleada para la
planificacion se mide las HU asignadas a cada material y mediante dos ajustes lineales

se calcula la curva DER [5].

La forma como se integra el tomografo al TPS es usando un método alternativo, se
utiliz6 la calibracion estequiométrica. Este método establece una parametrizacion del
coeficiente de atenuacion lineal a partir de valores tabulados y por tanto independientes del
escaner, que permite expresar el HU de cualquier material en funcién de un dnico
parametro caracteristico del haz empleado en el escdner en cuestion directamente
relacionado con la energia efectiva. La forma préactica de calcular este parametro es muy
simple y basta con realizar una unica medida en un material adecuado [6]. Algunos
trabajos detallan que las curvas DER creadas por el método estequiometrico son mas

precisas que la calibracion por sustitutos [2, 4, 6].

El objetivo de este trabajo es integrar las curvas DER al TPS para reducir la desviacion
de la D al blanco clinico. Esta integracion permite cuantificar de manera directa las
consideraciones no tomadas en cuenta al elegir medios homogéneos y curvas DER

estandar en los tratamientos clinicos.

Para el desarrollo del presente trabajo se verifico el QC del tomodgrafo (OPTIMA
CT580) destinados a radioterapia, TPS - CAT3D referente a las imagenes DICOM, se

caracterizd la curva DER vs. HU. Se analiz6 y compard los valores calculados con el TPS

2



I. INTRODUCCION

con los obtenidos mediante el uso de camara de ionizacion insertada en el fantoma
antropomorfico, siguiendo recomendaciones internacionales para el QC en este tipo de
sistemas. Se analizo la diferencia en los casos evaluados con el TPS en medios heterogéneos
entre la dosis obtenida en el fantoma a partir de las medidas con C.I. y la calculada por el
TPS usando medio homogéneo y la curva DER establecida con la calibracion

estequiométrica.

Este trabajo estd organizado de la siguiente manera: (i) Introduccion. (ii) Fundamento
tedrico, se describe de manera detallada técnicas de adquisicion y garantia de calidad del
Tomografo, la calibracion estequiomeétrica y la Implicancia de las densidades electronicas
en el proceso de célculo. (iii) Materiales y métodos, se desarrolla la parte experimental de
cada uno de los métodos antes descritos, (iv) Resultados y discusiones, se discute los
resultados obtenidos con las otras curvas estdndares con respecto a la calibrada, (v)

Conclusiones.



CAPITULO 11

MARCO TEORICO

2.1 Tomografia computarizada

Los fundamentos mateméticos de la TC, fueron establecidos en el afio 1917 por el
matematico Austriaco J. Radon, quien prob6 que era posible reconstruir un objeto

bidimensional o tridimensional, a partir de un conjunto de infinitas proyecciones [6].

En 1963, el fisico A.M. Cormack propuso la posibilidad de “reconstruir” los
coeficientes de atenuacion de los tejidos contenidos en una seccion de un volumen.
Aunque su objetivo inicial era mejorar la exactitud de la planificacion de un tratamiento en
radioterapia, se dio cuenta rapidamente de las posibilidades que la técnica podia tener en el
area del diagnoéstico. Cormack y Doyle formularon el problema en términos de integrales
de linea de los coeficientes de atenuacion:

I = el r@as| (2.1)

0, de otro modo,

g =@ = [, f(s)ds (2.2)

Donde L es una linea (esto es, el recorrido de un haz) que atraviesa una seccién del objeto
a analizar lp e I son, respectivamente, las “intensidades” de radiacion a la entrada y a la
salida de dicha linea, y f(s) es la atenuacion asociada a un pequefio elemento de espesor ds
localizado en la posicién s a lo largo de la linea. Para una rodaja o seccion bidimensional
se entiende que la funcion f(s) puede expresarse como f(s) = u(x,y), donde p(x.y) es el
coeficiente de atenuacion clasico correspondiente a la posicion determinada por las
coordenadas x e y. Cormack se preguntaba si seria posible determinar la distribucion de
coeficientes p(x,y) a partir de las medidas de g, a lo largo de todas las posibles lineas, L,

que atraviesan la seccion en cuestion Fig. 2.1 [7].
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X= Ln{N‘:,"N )= W+ LW W W LW (2.3)

FIG. 2.1. Esquema de la atenuacion del haz inicial a traves de su
trayectoria que recorre un conjunto de voxels [7].

En la época, Cormack no tenia conocimiento de la existencia de una solucion exacta
para el conjunto de ecuaciones, publicada por Radon en 1917. Por ello, desarrollé
soluciones propias basadas en la transformada de Fourier, con un ndmero limitado de
términos de expansién. Presentd sus resultados en forma de graficas del coeficiente de
atenuacion a lo largo de cada uno de los radios, en lugar de hacerlo con arreglo a una
escala de grises. El trabajo no atrajo demasiada atencién en los afios inmediatamente
posteriores a su publicacién pero, no obstante, Cormack compartiria el premio Nobel con
Hounsfield en 1979. Godfrey Hounsfield, ingeniero britdnico que trabajaba para la
compafiia EMI, fue, como es bien conocido, quien abordé con éxito el disefio y
construccién del primer equipo de tomografia computarizada viable para el uso clinico.
Comenzo en 1967, a partir de la idea basica de que las medidas de transmision de rayos X
efectuadas en todas las posibles direcciones alrededor de un cuerpo contienen toda la
informacidn acerca de las estructuras internas de dicho cuerpo. A partir de simulaciones de
ordenador, chequeadas con montajes experimentales, inicialmente basados en la emision
de radiacion de baja “intensidad” por fuentes radiactivas, pudo comprobarla viabilidad del
proyecto. Hounsfield concebia una seccién del objeto a analizar como un conjunto de
cubos tridimensionales, o “voxels”, cada uno con un coeficiente de atenuacion
caracteristico. El Problema de la reconstruccién de la imagen, en términos de dichos
coeficientes de atenuacién, podia formularse como la resolucién de un conjunto, sin duda
muy grande, de ecuaciones lineales Fig. 2.1. El programa encargado de la resolucién

necesitaba varias horas para reconstruir una imagen. La construccion de un equipo en el
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que fuera posible alojar la cabeza de un paciente humano se abordd en agosto de 1970 y se
concluyd en septiembre de 1971, en el Atkinson-Morley Hospital. EI primer paciente se
sometio a estudio con el dispositivo en cuestion el 4 de octubre de ese mismo afio. Los
resultados se presentaron en el congreso del British Institute of Radiology de 1972. El
éxito y la atencién que despertaron darian comienzo a la revolucion de la tomografia

computarizada [6, 7].

Hoy se conoce a la tomografia computarizada como una técnica imaginoldgica
empleada en medicina para la reconstruccion tomografia de imagenes 2D o 3D de érganos
y estructuras anatomicas a partir de mdaltiples imagenes de rayos X las cuales son
adquiridas axialmente al volumen de interés transversal al eje cefalo-caudal. (Linea
imaginaria que atraviesa longitudinalmente desde la cabeza hacia los pies) Esta técnica
posee una gran variedad de usos con fines diagnosticos y terapéuticos. La adquisicion de
informacion anatémica del paciente se logra mediante un arreglo mévil de detectores y
tubo de rayos colocados diametralmente opuestos entre si. El sistema de tomografia
computarizada o TC construye el volumen tomografico de interés, a partir de imagenes
axiales o también denominada cortes, como se ilustra en la Fig. 2.2
[6, 7, 8].

FIG. 2.2. Esquema de un tomdgrafo computarizado [6, 8].

La atenuacion de los rayos X a través del cuerpo en cada corte es relacionado con la
absorcion en un medio homogéneo de agua y almacenado en mapas tomograficos
utilizados posteriormente en la construccion de las iméagenes 2D y3D, proceso realizado
por un algoritmo de reconstruccion tomografica. Dependiendo de la variacion en la
atenuacion de los rayos X por parte de las diferentes Estructuras en el volumen de intereses

respecto a la atenuacién debida al agua, el resultado se interpreta como una escala tipica de
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grises que define el contraste de la imagen permitiendo diferenciar estructuras anatomicas
mientras que la resolucion de dichas estructuras dependera del nimero de registros que el

tomografo realice por corte como se ilustra en la Fig. 2.3 [9].

view 1

—

view 2

view 3

'O
Ny
—

N\

a. Using 3 views b. Using maqy views

FIG. 2.3. Esquema de la adquisicion de registros por un TC [9].

2.1.1 Técnicas de adquisicion

En la TC, existen 4 técnicas de adquisicion de los datos, cada una de ellas, asociada

con una generacion del desarrollo de esta tecnologia:

Las diversas Generaciones de escaner a las cuales ha dado paso esta evolucién se

diferencia entre si principalmente en tres aspectos:

) el tiempo de adquisicion de datos proyectados

i) el tiempo de reconstruccion de la imagen y

i) la distribucion fisica de los detectores alrededor del paciente. Los datos de
transmision proyectados pueden ser obtenidos en multiples geometrias basadas

en la configuracion y movimientos del escaner y en el arreglo de los detectores
[4].
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TABLA 2.1. Generacién de evolucion de los equipos TC [4, 10].

Rotaciones del ~ Tiempo
Descripcion General Sistema de
tubo-Detector Barrido

Describen en el

Conjunto de detectores que forman un arco : .
mismo tiempo

3era movil junto con el tubo de Rx. Radiacion . 0
L NS . un giro de 360 10-30's
Generacion pulsada, colimacion pre - paciente y pre-
alrededor del
detector. .
paciente
Anillo de detectores estacionarios con el Giro completo de
4ta tubo de Rx girando en torno al paciente. 360°
. o . NP, 10s
Generacion Radiacion continua y colimacion pre — De la fuente de
paciente. RX.
La fuente de Rx es una parte integral del
disefio del sistema. Arreglo de detectores
estacionarios, la fuente Rx surge del .
5Sta . Giro completo de
L impacto de un haz de electrones de alta 0 50 ms
Generacion . . . 360
energia externo al anillo, contra un anodo
semicircular en rotacion continua, la fuente
de Rx no tiene movimiento de sus partes.
Tomografo El paciente es trasladado a lo largo del L)
O N . por cada
Helicoidal Gantry en suaves movimientos continuos. corte

2.1.2 Presentacion de la imagen, HU

El resultado final de la reconstruccion por la computadora, es una matriz de numeros,
gue no es conveniente para su visualizacion en pantalla, por lo que un procesador se
encarga de asignar a cada nimero o rango de nimeros, un tono gris adecuado. Los valores
numéricos ademas de definir una escala de contraste entre los diferentes tejidos humanos
conserva informacion relacionada con la densidad masica, electronica y poderes de frenado
en cada voxel del volumen a irradiar. La formula que relaciona las HU con los coeficientes

de atenuacion es:

(.umaterial — Hagua )E
K

HU = (2.4)

Donde: E representa la energia efectiva del haz de rayos X, Mmaterial ¥ Hagua ~ SON 10S
coeficientes lineales de atenuacidn del material en estudio y del agua respectivamente y K

es una constante que depende del disefio del equipo.
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Universalmente se ha adoptado la escala Hounsfield la cual comienza por asignar el valor
cero al agua y el -1000 al aire [7, 10].
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FIG. 2.4. Escala hounsfield en los 6rganos [11].

Una gran ventaja que ofrece la TC para la visualizacion de la imagen en pantalla, es la
posibilidad de seleccionar un pequefio rango de las HU, para ser representados en toda la

escala de grises a un estrecho rango de nimeros, se logran un gran contraste entre ellos [6].

2.1.3 Formato DICOM

El formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine) es el estandar
establecido en la actualidad para el almacenamiento, manipulacion y transferencia de
Iméagenes médicas. El estandar DICOM incluye un protocolo de comunicacion entre
diferentes estaciones de manejo de imagenes tales como escaneres, servidores y estaciones
de trabajo. Adicionalmente, este estandar define el formato para el almacenamiento de
informacion contenida en imégenes obtenidas en unidades TC, RM, ultrasonido, entre
otras. Para el caso de imagenes provenientes de un estudio TC, la informacion
contenida en las imagenes DICOM resultantes es establecido por el arreglo de pixeles
por corte, y el contraste es definido por la intensidad del valor de unidades Hounsfield para
cada pixel. Las imagenes son guardadas en archivos independientes por cada corte y la

extensién de los archivos es DICOM. El encabezado de un archivo DICOM contiene la
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informacidn que describe la imagen, informacion tal como: tipo de estudio realizado,
tamafno de pixel, numero de pixeles, nimero de cortes, técnica imaginologica, datos
personales, entre otras, es contenida en el encabezado del archivo DICOM. Esta
informacién es almacenada en un arreglo predeterminado de direcciones de memoria 0
PACS. Los PACS permiten definir univocamente un campo de memoria con cada
caracteristica de la imagen. Posteriormente, el archivo contiene un cuerpo de datos
definidos por los valores de cada pixel de imagen, dependiendo del tipo de imagen, el valor
de pixel depende de la cantidad fisica medida para la construccion de la imagen. Para el
caso de imagenes DICOM tipo TC, el valor de pixel esta dado por las HU [9, 12].

2.1.4. Sistema de coordenadas del paciente

El sistema de coordenadas de paciente (PCS) es definido a partir del conjunto de
margenes obtenidas del volumenes escaneado, las coordenadas definidas en este sistema
estan referidas respecto a la anatomia del paciente por lo que permiten de manera sencilla y
guiada por las imagenes anatomicas del paciente, definir puntos de referencia de dosis en
Organos y estructuras anatdmicas de interés, la orientacion de los ejes coordenados en el
PCS se ilustra en la Fig. 2.5 [9].

FIG. 2.5. Sistema de coordenada de pacientes [9].

2.1.5. Matriz, pixel y voxel

Para la reconstruccion de las imagenes, tanto la imagen del monitor como la del
paciente se dividen en cuadriculas, utilizdndose para ello un sistema de abscisas y
ordenadas. Cuanto mayor sea el nimero de éstas, tendremos una imagen dividida en mayor

namero de cuadriculas. Al conjunto se le denomina matriz por tanto, es la imagen general

10
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formada por todo el conjunto de cuadriculas que compone la imagen. En la TC se
comenzo, en el formato original que utilizé Hounsfield, con matrices de 80 cuadriculas por
80 cuadriculas (80 x 80), y actualmente se trabaja con matrices de 160 x 160 hasta 512 x
512. Asi, para establecer una correspondencia entre el paciente y la imagen radiolégica
obtenida, es necesario dividir a ambos, de una forma proporcional en cuadriculas Fig. 2.6.

El conjunto de todas las cuadriculas en el monitor del TC se denomina Matriz [11].

FIG. 2.6. La matriz en tomografia computarizada [11].

Cada uno de estos pequerios cuadraditos o elementos que componen la matriz, reciben
el nombre de pixel (picture element): es decir, elemento de representacion o de dibujo,
siendo su tamafo para todos igual, y proporcional al namero de matriz empleado Fig. 2.7.
Es decir, cada imagen radioldgica de un paciente visualizada en el monitor, en su conjunto
constituye la matriz, y a su vez esta formada por pequefios trocitos de la imagen. Cada uno

de esos trocitos es un pixel, y cada pixel corresponde a una porcion del paciente al que se
le ha realizado la imagen tomografica [11].

PIXEL |

a4 7 44 " Ll

a8 » 56 23 09

T
: EEH 7 0 77 bb N
ry 1111 L4444
HiH a7 12 83 6 13
CHHTTT HEY 1 1
DL ;1/ 8 2w N

FIG. 2.7. La Matriz y el pixel en TC [11].
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Sin embargo, hasta ahora se ha considerado al objeto radiografiado como si fuese plano,
con dos dimensiones en el espacio exclusivamente. Pero el paciente tiene un espesor o
volumen y para trabajar en TC habra que determinar un espesor del corte que se quiere
estudiar. Asi, los cortes realizados por la TC tienen una anchura determinada, luego la
matriz que estd compuesta de pixeles, también debe ser expresada con un sistema de ejes
tridimensional, en el que cada elemento sera un tetraedro, y al que se le denomina
voxel (volumen element) o elemento de volumen Fig. 2.8 desgraciadamente no es posible
una representacion tridimensional en el monitor de television de la TC, y no se puede

representar independientemente este concepto de Voxel.

PiXEL/_ 0,5 mm

0,5 mm w

FIG. 2.8. Relacion entre pixel y voxel. [11].

Por ello, en la representacion bidimensional de la pantalla de television de la TC, la cara
que presenta el voxel al observador que la mira coincide con el pixel; pero el pixel tiene un
valor de atenuacion que tiene en cuenta al grosor del mismo (voxel), aunque no se vea en la
pantalla Fig. 2.9 en otras palabras, cuando uno observa una imagen de TC en el monitor
solo ve la representacion radioldgica del paciente cortadito en pequefios fragmentos que
son los pixeles. Sin embargo, el grado de ennegrecimiento de cada uno de esos pixeles no
es mas que la media aritmética de la absorcion fotoeléctrica realizado por el volumen o
cubito de tejido del paciente. Técnicamente, el pixel que visualizamos corresponde a la
representacion bidimensional del voxel. En la préactica, el tamafio de la matriz y la forma de
solucionar el problema entre pixel/voxel suponen las dos limitaciones mas importantes en
la utilizacion de la TC, ya que afectan a la obtencién de la imagen radioldgica. El detalle

que se consigue en la exploracion con TC viene determinado por el nimero de la matriz

12
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que define el tamafio y nimero del pixeles de la imagen, y por el grosor del corte que

seleccionamos para realizar el estudio [11].

En la Imagen , | b \\ \\
radiolégica | /v//,

FIG. 2.9. El pixel es la representacion bidimensional del voxel [11].

2.1.6 Garantia de calidad de un tomoégrafo para uso en radioterapia

Para la incorporacion de un programa de QC para equipos TC destinados a la
planificacién de tratamientos de radioterapia. Se hace hincapié, fundamentalmente, en los
parametros mas importantes que afectan a la planificacion. El QC de un equipo de TC
para radioterapia es basicamente el mismo que el de diagnostico con dos diferencias

relevantes [13].

Primero, el control de la constancia, la uniformidad de los HU y su conversion a
densidades electronicas es importante en los célculos dosimétricos en zonas heterogéneas
y segundo, los controles de calidad para TC destinados a RT varian de los controles de los
equipos corrientes de diagndstico en dos parametros:

Control de la constancia y uniformidad de los HU y su conversién a densidades
electronicas para la construccion de la curva DER. La lectura dentro de una region del
mismo material no deberia exceder + 20 HU, esta diferencia deberia ser eliminada con una
re calibracion del equipo de TC [4].

Geometria del equipo TC como de los laseres de alineacion, especialmente los laseres
externos, asi como los laseres de la sala de tratamiento poseen una precisa y bien definida
relacion espacial con el isocentro de la unidad de tratamiento, los laseres de la sala de TC

deben mantener igual relacion con el equipo de tomografia, la correcta disposicion de los

13
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laseres, afecta la localizacion de los volimenes de tratamiento y la reproducibilidad del
posicionamiento del paciente desde el TC hacia la unidad de tratamiento.

El conjunto de laseres esta conformado por: laseres del gantry, laseres externos (de pared),
laser sagital. Los laseres del gantry estan tipicamente montados en el anillo o gantry del
TC, el laser sagital del gantry define los planos axial y sagital, mientras los laseres laterales
del gantry definen los planos coronal y axial, los laseres ubicados en la pared de la sala se
definen también los planos coronal, axial y sagital, tanto los laseres externos como los del

gantry deben coincidir perfectamente como parte de las pruebas de control de calidad [10].

2.1.7 Conversién de unidades Hounsfield a densidad electronica relativa

Diversos protocolos y programas de garantia de calidad de tomdgrafos de uso en RT
consideran que debe realizarse curvas de HU vs. p, , Para cada tension de pico kVp tipica
de tratamiento, esta sugerencia se basa principalmente en la siguiente relacion:

H—u

[HU] = ¥ 1000 (2.5)

Uw

En donde p y pw son los coeficientes de atenuacion lineal de los diversos materiales que el
haz de radiacion se encuentra en el camino y el del agua respectivamente, estos
coeficientes tienen tres dependencias principales: U — pe, z ; la densidad electrénica p,
del material en cuestion, el nimero atdmico Z y la calidad del haz E.

Las variaciones reportadas por autores en p.,de hasta un 8% (consecuencia de la
incertidumbre en la medicion de las HU) se presentan especialmente en regiones como
craneo o humero, esta variacion se debe fundamentalmente a que el rango de kVp tipico de
examenes diagnosticos de tomografia (80-120 kVp) es de dominio de la interaccion por
efecto fotoeléctrico el cual ademas se acentia considerablemente para zonas de alto Z.

Estos procesos afectan la adjudicacion del coeficiente de atenuacion lineal a unas zonas
de la imagen méas que a otras, la lectura de coeficiente de atenuacion lineal p para una zona
especifica de la imagen puede ser mayor o menor por efectos de las interacciones de la
radiacion con la materia beneficiados por el kVp. Por ejemplo el cerebro, que se encuentra

protegido por el craneo puede presentar zonas donde el coeficiente de atenuacion lineal p
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es mas bajo para 120 kVp que para 80 kVp a causa de la menor atenuacion del haz para

120kVp y una lectura de intensidad superior en los detectores [4, 7].
2.1.7.1 Calibracion Estequiométrica

El procedimiento para la calibracion estequiométrica es establecer el HU para
materiales disponibles de composicién conocida y calcularlo para los materiales de interés
empleando su composicion elemental, lo que se denomina calibracion estequiométrica.
Para ello es necesario emplear la relacion entre los HU de los coeficientes de atenuacion

lineal.

Los autores que han seguido este procedimiento plantean expresiones del coeficiente de
atenuacion lineal dependientes de tres parametros libres que establecen mediante la
medida de HU en materiales de composicion conocida. Sin embargo, las dependencias
entre estos pardmetros no han sido desarrolladas suficientemente por estos autores.

Asumiendo que los coeficientes de atenuacion lineal proporcionados

por un escaner TC tras la reconstruccion son los que corresponden a una energia Unica

dada (energia efectiva) estos parametros se pueden calcular de forma tedrica [2].

Esto supone que cada haz de un escaner TC queda completamente caracterizado por un
unico parametro. La energia efectiva no es un concepto nuevo, pues se ha aplicado a la
resolucion de diversos problemas, desde el analisis cuantitativo en el diagndstico de
diversas lesiones, hasta el disefio del algoritmo de reconstruccion. En este trabajo se ha
establecido una parametrizacion del coeficiente de atenuacion lineal a partir de valores
tabulados y por tanto independientes del escaner, que permite expresar el HU de cualquier
material en funcién de un Unico parametro caracteristico del haz empleado en el escaner en
cuestion directamente relacionado con la energia efectiva. La forma préactica de calcular
este parametro es muy simple y basta con realizar una Unica medida en un material

adecuado. La calibracion estequiometrica a partir de este valor es trivial [2].
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2.1.8 Parametrizacién del coeficiente de atenuacion lineal

Para el rango de energia que nos interesa (desde 20 keV hasta 150 keV) y para

elementos ligeros (Z = 20), se parametriza el coeficiente de atenuacion lineal:

:u(Er pe,arZef,a) = pe,a(/l(E) + V(E)-Zef,an) (2.6)

Donde E es la energia, p., la densidad electronica del material relativa a la del agua,
ME)+v(E) son funciones de la energia cuya suma es el coeficiente de atenuacion lineal del
agua, n es un exponente con un valor esperado cercano a 3 y Z. , €s el nimero atomico

efectivo relativo al agua, definido por:
1 N; 1
Zprq=o— (§ L. zMn 2.7)
efa Zef,agua : N '

Siendo N; la contribucién en electrones i, Z; el nimero atomico del elemento i y N el
nimero total de electrones del compuesto. Zr 44, €S €l NUmero atémico efectivo del
agua.

La expresion (2.6) viene sugerida por las contribuciones principales al coeficiente de
atenuacion la dispersion Compton y la absorcion fotoeléctrica estas incluyen también la
contribucion no considerada explicitamente de la dispersion Rayleigh.

Aun asi, el exponente se espera que esté en torno a 3 porque da cuenta fundamentalmente
de la variacion del coeficiente de atenuacion fotoeléctrico con Z. Su valor no es el tedrico

por las razones dadas mas arriba sobre el significado de 1 y v [2].

Los coeficientes de atenuacion lineal tabulados por Boone y Chavez en 1996 para
elementos desde Z = 1 (H) hasta Z=20 (Ca) y para el conjunto de energias E=50, ... , 90
keV en pasos de 10 keV, se han ajustado a la expresion (2.6) mediante un procedimiento
de minimos cuadrados. Los parametros que se determinan en el ajuste son n, A(Ei) y v(Ei).
El mejor ajuste de los coeficientes tabulados a la expresion (2.6) se ha obtenido con

n=3.21 estos puntos se aproximan por la siguiente expresion.

E,; =70. exp(20,920.a2—33,14.a+12,772) (2.8)
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Donde la energia efectiva se expresa en keV. Esta expresion aproxima los valores

obtenidos para alfa con una desviacion cuadratica de 0.8 keV [2].

2.1.9 Energia efectiva y numeros Hounfield

Las imagenes obtenidas por un escaner TC son una matriz de nimeros HU, definidos

como:

HU = 1000.—2~ (2.9)

Hw

Donde p es el coeficiente de atenuacion lineal del material y pyy es el coeficiente de
atenuacion lineal del agua. Esta definicion solo es aplicable en el caso de que el haz
incidente sea mono energetico. En la practica, los coeficientes de atenuacion lineales
obtenidos por el escaner TC provienen de un proceso de reconstruccién en el que se
aplican procedimientos correctores que tratan de conseguir que el haz tenga un
comportamiento mono energético. Nosotros Ilamaremos energia efectiva (Eef) del haz
empleado al valor de la energia para el cual el coeficiente de atenuacion lineal del material

es igual al valor proporcionado por el escaner TC [2].

La suposicion de que el haz del escaner TC queda caracterizado por un Unico parametro
Sélo es cierto si esta energia efectiva asi definida es independiente del material elegido
Para su determinacion.

De acuerdo a nuestra definicion de Eef e introduciendo (2.6) en (2.9) se llega a la siguiente

expresion:

HU(E, pea, Zep.q) = 1000.{pe o[ (Ecr)- (1 — Zep ™) + Zep "] — 1} (2.10)

Donde:

ACE)

B = 1®®

(2.11)

La expresion (2.10) se puede emplear para calcular el HU de un material arbitrario de
composicién conocida en funcion de la energia efectiva del haz empleado en el escaner
(Eef.). El valor de « (Eef) se obtiene de la definicion (2.11) en funcion de A(Eef) y v(Eef)
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los valores de estos ultimos se determinan mediante un proceso de minimos cuadrados de

los coeficientes de atenuacion tabulados ajustados a la ecuacion (2.10)[2].
2.1.10 Determinacién de la energia efectiva

La expresion (2.10) se puede escribir:

HU(E' Pe,ar Zef,a)

1000 —Zep " = a(Eep)- (1= Zepa") (2.12)
pe,a
Definiendo:
HU(E'pe,a:Zef,a) +1
x=(1-Zyg"), y= 10(:)0 —Zera", m=a(Ey) (213)
e,a

La expresion (2.12) es una relacion del tipo y = m.x las variables x e y se pueden
calcular midiendo el HU para materiales de densidad electronica y composicion quimica
conocidas. A cualquier material que verifique estas condiciones le denominaremos
calibrador. En nuestro caso se ha tomado como calibrador a 3 materiales: aluminio, nylon6
y teflon pero el calibrador puede ser solo uno. El cociente y/x proporciona el valor de “m”.
Con este valor es posible calcular, mediante la expresion (2,10), el HU de cualquier otro
material de composicion conocida. Si deseamos ademas obtener el valor de la energia

efectiva, basta invertir la funcién o (E), ya que Eef = (<) (m) [2].
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2.2 Implicancia de las densidades electrdnicas en el proceso de célculo

2.2.1 Correcciones por presencia de heterogeneidades

La aplicabilidad de mapas de isodosis y tablas de distribuciones de dosis en profundidad
estandares asume homogeneidad del medio irradiado. Para el caso real de un paciente, sin
embargo, estas condiciones de homogeneidad no se satisfacen y el campo atraviesa zonas
con diferentes materiales, como grasa, hueso, musculo, pulmén y aire, entre otros. La
presencia de estas heterogeneidades o variacion de las densidades electronicas provoca
cambios en las distribuciones de dosis absorbida correspondientes a situaciones estandares
de homogeneidad. El efecto de la presencia de heterogeneidades 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 [14].

El efecto de las heterogeneidades en el tejido irradiado puede clasificarse en dos
categorias:
e Cambios en la absorcidn del haz primario y las consecuentes propiedades de
fotones dispersados.
e Cambios en la fluencia de electrones secundarios.

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 D, para
puntos ubicados mas alla de la heterogeneidad, el efecto predominante es la atenuacién
del haz primario. Los cambios en los fotones dispersados afectan mayormente en cercanias
de la heterogeneidad que en regiones alejadas. Los cambios en la fluencia de electrones
secundarios, contrariamente, afectan principalmente a la distribucion de dosis dentro de la

heterogeneidad y en los bordes de las interfaces [15].

Este efecto es considerable en el caso de densidades menores de 1 g/cm3, como por
ejemplo pulmones, y queda ilustrado en la Fig. 2.10 como podemos observar, el material
de densidad mas baja, en este caso el pulmén (d ~ 0.25 g/cm3), recibe una dosis mayor,
debido al aumento de los electrones dispersados desde la superficie de mayor densidad que
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corresponde al tejido en nuestro ejemplo. Adicionalmente a la correccion debido a

heterogeneidades que se debe realizar en cualquier célculo radioterapico [15].

Tejido Heterogeneidad

de pulmon Tejido
100 /—-\

Dosis%

Profundidad (cm)

FIG. 2.10. Efecto de una heterogeneidad de pulmén sobre el PDD, en un haz de fotones de 15
MeV. Las lineas discontinuas representan la PDD en tejido sin la presencia de la
heterogeneidad [15].

2.2.2 Metodos de correccion de inhomogeidad

Los métodos de célculo de dosis que tienen en cuenta las variaciones de densidad del
tejido. En la forma mas convencional, primero se calcula una distribucién de dosis relativa,

suponiendo un paciente como un todo de una densidad homogeénea similar al agua.

El vinculo entre esas distribuciones relativas y la dosis absoluta es la calibrada por la
maquina que se define en algun punto de referencia en el agua. Luego, se aplica un factor
de correccion de la falta de homogeneidad (ICF) que hace ajustes a la distribucion no
corregida para tener en cuenta las variaciones en la densidad del tejido. EI ICF se define asi
como:

Dosis en el medio heterogenéo
ICF

= 2.27
Dosis en el mismo punto en el medio homogéneo ( )

El calculo de los ICF varia segun el algoritmo de correccion. Para los métodos de
correccion tipo Pencil Beam se emplean razones de TAR (d, rg) Yy TAR(d, rq), donde d
es la profundidad efectiva en agua que depende de los espesores de materiales de

distintas densidad atravesados por el haz.
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Alternativamente, la dosis puede calcularse hasta un punto en un medio heterogéneo
directamente usando un modelo de transporte de radiacion que produciria una dosis
absoluta a priori. Las distribuciones de dosis relativas se pueden construir normalizando a
un punto de referencia.

En la planificacion del tratamiento donde se utiliza el método de ICF, hay tres pasos
necesarios para corregir una distribucion de dosis para las variaciones de densidad del
tejido:

* La dosis se calcula en un medio similar al agua que reproduce adecuadamente los datos
del haz medidos en agua y que es capaz de modelar otros efectos, como campos de forma
irregular, contorno de la superficie del paciente y moduladores de intensidad del haz
primario.

* La densidad de tejidos y la informacion del numero atomico deben estara disponible para
la anatomia del paciente en cuestion

* Se requiere un método de correccion de la falta de homogeneidad para tener en cuenta las
variaciones en la densidad del tejido y el nimero atémico.

Estos componentes estan conectados intrincadamente y, a veces, son dificiles de separar.
Por ejemplo, la correccion de la forma del contorno del paciente externo puede ser parte
del céalculo homogéneo de la dosis, pero a veces se considera en su lugar como parte de la
correccion de la falta de homogeneidad, utilizando voxels de aire cerca de la superficie del
paciente.

Todos los métodos de falta de homogeneidad comienzan con un procedimiento de
trazado de haz primario. Esto incorpora un calculo explicito de los cambios en terma o la
fluencia de los fotones debido a los cambios en la densidad a lo largo del haz primario
desde la fuente de radiacion hasta cada punto de célculo dentro del paciente. A partir de
ahi, los métodos difieren principalmente en la forma en que abordan la contribucion de
fotones dispersos y los electrones primarios dispersos, y en el muestreo de informacion de
densidad 3D anatomica. Un esquema de clasificacion basado en estas consideraciones se

muestra esquematicamente en la Fig. 2.11 [16].
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Type of Inhomogeneity Correction
primary

EqQTAR 0-SAR
JO-FFT  A-Veolume

Dimension of scatter integration

FIG. 2.11. Clasificacion de los algoritmos de correccion de inhomogeneidad
segun su capacidad de integracion de dispersion y tiempo de célculo [16].
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CAPITULO 111

MARCO METODOLOGICO

El desarrollo de este trabajo se realizo en las instalaciones del servicio de radioterapia
del Centro medico Oncocenter Perd SAC. A continuacion se dard una descripcion
detallada de cada uno de los equipos, materiales usados en la disposicion experimental asi

como la metodologia desarrollada.

3.1 EQUIPOSY MATERIALES
3.1.1 Tomégrafo computorizado

El tomografo computarizado mostrado en la Fig. 3.1 puede obtener imagenes de cortes
finos y de gran calidad que le permitiran tratar y localizar los tumores de forma precisa
para asi ofrecer tratamientos de radioterapia de gran precision. En la Tabla 3.1 se

mencionan sus caracteristicas mas relevantes.

TABLA 3.1. Especifiaciones técnicas del tomografo simulador

Especificacion/Parametro

Caracteristica/Valor

Fabricante
Modelo Gantry
Modelo Tubo
Numero de serie Gantry
NUmero de serie Tubo
Kv. Maximo
Ma. Méximo
Tipo de detector y nimero
Sistema de barrido
Procesamiento digital
Espesor de corte (mm)
Indicador luminoso
Angulacion del Gantry
Afio de fabricacion

GENERAL ELECTRIC
OPTIMA CT 580
2291563
429377CN5
164583G17
140
800
16 filas de 0,625 mm.
Helicoidal multicorte
3D

0.625/1.25/2.5/3.75/5.0/20.

Luz laser
+30°
2012
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FIG. 3.1. Tomografo simulador optima CT580.

3.1.2 Acelerador lineal

El acelerador lineal mostrado en la Fig. 3.2 se utilizan en terapia radiante para producir
haces de electrones o para generar rayos X. tales rayos X se producen por radiacion de
frenado cuando un haz de electrones de alta energia es frenado por blancos de alto nimero
atomico tales como tungsteno. Alternativamente los propios electrones pueden emplearse
directamente para tratar tumores mas superficiales. En la Tabla 3.2 se detallan sus

caracteristicas.

TABLA 3.2. Especifiaciones técnicas del acelerador lineal

Especificacion/Parametro Caracteristica/Valor
Fabricante VARIAN
Modelo Clinac 2100C
Modo de tratamiento Fotones y Electrones
Energias en modo fotones 6y10
Energias en modo electrones 6,9,12,16 y 20
Tamafio campo maximo 40*40 cm?
Isocentro 100 cm
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FIG. 3.2. Acelerador lineal clinac 2100c.

3.1.3 Fantoma de torax

El fantoma de térax mostrada en la Fig. 3.3 es de forma eliptica, el cuerpo del fantoma
estd hecho de acrilico en su interior tiene 2 cavidades que simulan los pulmones de aire y
tres cavidades que sirven para insertar diferentes materiales. En la Tabla 3.3 se mencionan

sus caracteristicas.

TABLA 3.3. Especifiaciones técnicas del fantoma de térax y cabeza

Material Dimensiones Densidad (p)
Acrilico 30x21x26 cm® 1.29 glem®
Acrilico 20x18x18 cm® 1.29 glem®
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FIG. 3.3. Fantoma torax.

3.1.4 Sistema de planificacion de tratamiento

Modelo computacional CAT3D V 7.09.10. Para el calculo de dosis, este software fue
disefiado por MEVIS Informéatica médica Ltda. Para facilitar el planeamiento del haz de
tratamiento que se realizaran con haces externos del sistema de radioterapia estos incluyen

cualquier unidad del acelerador lineal o del cobalto 60. [17].

3.1.5 Material calibrador
El material calibrado usado (Nylon, teflon y aluminio) En la Tabla 3.4 se menciona sus

caracteristicas.

TABLA 3.4. Propiedades del material calibrador.

Material Formula Pea Zefa
Nylon6 CeH11ON 1.13 0.83
Teflon CoF4 1.86 1.13

Aluminio Al 2.34 1.74

3.1.6 Electrometro

El electrometro mostrado en la Fig. 3.4 es un equipo de medicién sensible, que requiere
calibraciones y verificaciones periddicas, tiene modos de medicién Dose y Dose rate

ambas mediciones son efectuadas de forma paralela. Para los que estan disponibles los
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tres rangos de medicion (Low, Med y High). En la Tabla 3.5 se menciona sus

caracteristicas.

TABLA 3.5. Propiedades del electrometro [18].

Especificacion/Parametro Caracteristica/Valor
Fabricante PTW - FREIBURG
Modelo Unidos E T10010
Serie 00150
Voltaje de trabajo +100 - £400 V
Fuente de alimentacion (100-230) VAC
Frecuencia de alimentacion 50 - 60 Hz
Precision +0,5 %, +1dig
Factor de calibracion 1

UNIDOS E

FIG. 3.4. Electrémetro PTW Unidos E.

3.1.7 Camara ionizacion

La cAmara de ionizacion de gas mostrada en la Fig. 3.5 es el dosimetro més habitual en
los diferentes servicios. Son muy resistentes, su estabilidad a largo plazo es muy buena y
estan bien caracterizadas en diferentes protocolos internacionales al calculo de dosis en un

acelerador. En la Tabla 3.6 se menciona sus caracteristicas.

TABLA 3.6. Propiedades de la Camara lonizacion [18].

Especificacion/Parametro Caracteristica/Valor
Fabricante PTW-Freiburg
Modelo TW-31010
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Serie 2167
Elecrometro utilizado PTW UNIDOS E
Volumen efectivo 0,125 cm?®
Voltaje de trabajo +400 V
Tiempo d_e coleccion de 100 s
iones
Respuesta nominal 3,3nC/Gy
Presion 700-1060 hPa
Temperatura 10-40 °C
Factor de calibracion N, 2,332 x 10° Gy/C
Calidad de la radiacion de 60
. 0
referencia
Tamario de campo 2 X 2'y 40 x 40 cm?
Factor de calibracion Now 3.013x10° [Gy/C]

FIG. 3.5. CI. Cilindrica. CI [18].

3.1.8 Cuba de acrilico

La cuba de acrilico mostrada en la Fig. 3.6 fue disefiada de forma Cubica cuyas
dimensiones son: 40x40x40 cm*® su funcionamiento es el eje vertical y horizontal
(automatizados mediante un sistema electronico) controlados por la PC, utilizando

hardware National Instrumental y software LabView 2011.
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FIG. 3.6. Cuba de acrilico.
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3.2 METODOLOGIA

3.2.1 Control de calidad del tomdgrafo para uso en radioterapia

En este apartado solo se realizan las pruebas que son exclusivamente para Uuso en

radioterapia las pruebas complementarias para diagnostico se encuentran en el Anexo 1.

3.2.1.1 Determinacion de la uniformidad y la constancia de los HU en un medio

uniforme

La verificacion de la constancia y uniformidad de la lectura de los HU es esencial ya
que asegura que las diferencias porcentuales de dosis calculadas respecto de dosis

medidas, estén dentro de los limites de tolerancia establecidos.

Para la realizacion de estas pruebas, se realiz6 un estudio tomografico del fantoma y se
eligi6é un dnico corte axial para las lecturas, las condiciones de adquisicion fueron: Matriz
de 512x512, campo de vision de 25 cm, 120 kVp, 250 mA modulado segun el peso del
fantoma espesor de corte minimo de 0,625 mm. El fantoma fue alineado con los laseres
externos e internos y se colocd 3 fiduciales colocadas 2 laterales y una en el eje central
tras la reconstruccion de la imagen se tomod un corte axial en la cual se distribuyeron

simétricamente los ROIls alrededor del centro.

a) Determinacion de las HU:

Valor medio del HU para un ROI (regién de interés) con no menos de 1000 pixeles en

la zona central. Circulo de aproximadamente 2 cm de didmetro.

b) Uniformidad:

Se seleccionaron 4 ROIs en la periferia (a 1 cm del borde del maniqui) mas un ROI en
la zona central. Definimos la uniformidad como la diferencia méxima entre los valores
medios de los nimeros CT en la zona horaria y el valor central como se muestra en la
Fig3.7.
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FIG. 3.7. Distribucién espacial de seleccién de ROIS para la prueba de uniformidad [13].
c) Constancia temporal:
Se seleccion6 un ROI en la zona central. Se tomaron valores en el tiempo en la zona a

analizar y se calculd la media y la desviacion estandar. Definimos la constancia como la

diferencia maxima entre los valores de una misma ROI a lo largo del tiempo.

31



Il. MARCO METODOLOGICO

3.2.1.2  Precision geométrica dentro de un corte - distancia entre dos puntos

de la imagen

En esta prueba se verifico la ausencia de distorsion geométrica y la distancia entre 2
puntos con una tolerancia de 2 mm con periodicidad aceptacién, semestral y tras
reparacion para ello se us6 marcadores radiopacos espaciados y se procedié de la

siguiente manera:

)] Se obtuvo una imagen del fantoma de torax
i) se selecciond un corte y se verificaron las coordenadas de los diferentes
marcadores

iii) Se verifico que estas distancias de la imagen coincidan con las distancias fisicas
iv) Se Transfiri6 la imagen al sistema de planificacion y se verificaron los mismos

puntos anteriores.

3.2.1.3 Registro derecha — izquierda

Para la verificacion de orientacion derecha/izquierda se utiliz6 el fantoma de térax
como se muestra en la Fig.3.8. En el cual se insertd una esfera dentro del pulmén derecho
con el cual al pasar las imagenes de tomografia al TPS se verifica que la esfera que se

utilizd se muestra en la posicion de pulmén derecho

FIG. 3.8. a) Fantoma de térax para la toma de imagenes con esfera en pulmon.
derecho, b) Imagenes Dicom del fantoma en el TPS CAT3D.
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3.2.1.4. Alineacion de los laseres y los centradores luminosos internos del TC que
definen el plano del corte

a) Concordancia entre el centrador luminoso externo del TC y el centrador luminoso
interno del TC.

Para esta prueba se coloc6 una hoja de papel sobre la parte plana anterior del fantoma
de torax que esta sobre la camilla del tomdgrafo y se encendio las luces externas, en el
papel se marcé la posicion de las luces de centrado externo sobre la hoja,
seguidamente se ejecutd el desplazamiento automatico de la camilla hasta el plano de
corte definido por el laser interno, donde se evalud las luces de centrado interno con la

marca hecha en la hoja (ver Fig. 3.9).

FIG. 3.9. Centrado de laser externo con respecto al interno
en el tomografo simulador.

b) Alineacion de luces de centrado internas con plano de corte

Se representa en el fantoma la forma y dimensiones de este, se le dispuso de marcas
en su superficie que se extiende de 0°a 180° alrededor de la misma, se realiz6 un
escaneo con un espesor minimo de corte y se comprobd que las marcas son visibles a lo

largo de la superficie de la imagen (ver Fig. 3.10).

También se realizo la prueba para el caso que los resultados se encuentren fuera de la
tolerancia en la cual se procedio a verificar la coincidencia del haz de radiacion vy el
centrador luminoso interno para lo que se utilizd peliculas, se colocé la pelicula y fijo
con cinta sobre la mesa del tomdgrafo y se proyectd las luces del laser se marco con
una aguja en varios puntos sobre la proyeccion de las luces de centrado y se realiz6 un
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escaneo axial de un corte simple con un minimo de espesor se revelo la pelicula y se
comprobo que la franja irradiada coincide con las marcas realizadas con la aguja (ver
Fig. 3.11).

FIG. 3.10. Marcadores visibles en el Fantoma en un corte axial.

e —

FIG. 3.11. Coincidencia de la proyeccion del laser con el haz de radiacion.

34



Il. MARCO METODOLOGICO

3.2.2 Método Estequiométrico

Utilizando los equipos y materiales detallados se procedié armar el arreglo
experimental, el procedimiento se describe a continuacion: (i) Se colocé el material
calibrador sobre la mesa del tomografo; (ii) Para alinearlo y centrarlo se uso el laser
externo ubicado en las paredes laterales y luego se verifico con la proyeccion del laser
interno; (iii) En consola se selecciond el protocolo estandar para el barrido de las
imagenes con un kVp de 120 y un mA variable y se realizd el topograma para la
limitacion de la zona a estudiar; (iv) Finalmente se realizaron los disparos del haz de

radiacion para la obtencion de las imégenes axiales (ver Fig. 3.12).

FIG. 3.12. Arreglo experimental para la tomografia del material calibrador.

Una vez probado el buen funcionamiento del dispositivo experimental descrito
anteriormente, se procedié a realizar la toma de datos de las unidades hounsfield se
realizo el barrido en el tomdgrafo para cada material anteriormente mencionado como son

(Aluminio, Nylon y Teflon), encontrando los valores de x e y para la ecuacion 2.13.

Seguidamente realizamos la verificacion de la independencia de la energia efectiva con la

eleccion del calibrador utilizando la ecuacion 2.12 y 2.13, para cada material.

35



Il. MARCO METODOLOGICO

3.2.3 Integracion del Tomégrafo al Sistema de Planificacion

3.2.3.1 Declaracion del tomdgrafo en el TPS CAT3D

El valor de 120 kVp fue elegido como el valor de interés para construir la curva de
DER ya que es el kVp correspondiente a los estudios tipicos institucionales. Para la
definicion de un nuevo escaner y una curva de calibracion DER en el TPS se procedio
seleccionando en el menu opciones de dosimetria en teleterapia el icono fx Fig. 3.13 en la
ventana de la Fig. 3.14 se selecciond la opcidn density correction menu en la cual nos

permite editar un nuevo escaner.

Dose Model Eettinags

Set Isodoses
()aPU” Protocol
Dose—Yolume Histograms
Integral Dose & sawve 30 Dose
Dose to PDIs
fAadd dose from external Plans

[+« E = MHaEeTE
|6l NG RO E O B AL S 2

FIG. 3.13. Menu de dosimetria B T jolds In 368% 22
o ensity Correction menu
del planificador CAT3D. Generate THR table

Print used Ehields

Export Ehields

Reference to Isocenter POI
IMRT menu

Select a machine or energy
Export to Lantis RTP Link
Close Dose Computation

FIG. 3.14. Seleccién del mena
de dosimetria del planificador
CAT3D.

Se selecciond la opcion edit electron density table de la Fig. 3.15 en la que ingresamos
los valores de densidad electronica relativa vs los numeros hounsfield arrojados por las
ecuaciones 2.10 y las grabamos con el nombre de calibracion estequiometria. Vistas en la
Fig. 3.16.

ATLAE / Contour desity codes
CT, HZD=1888, Hed.Phy=.19,199Z
Init e—-density correction CALIBRACION EETERUIOHMETRICA
Close e-density correction CALIBRACION EZTERQUIOHMETRICA
Edit Electron density table CALIBRACION EETEQUIOMETRICA
Save Electron density table CALIBRACION ESTEQUIOHETRICA
Load Electron density table HU=0F TIHA
HU=DOFTIHA
FIG. 3.15. Menl de edicion FIG. 3.16. Lista de escaneres declarados
del planificador CAT3D. en el planificador CAT3D.
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3.2.3.2 Representacion grafica del valor de pixel en el TPS CAT3D

Al cargar las imagenes dicom es posible con las herramientas del planificador recorrer
las imagenes axiales en las cuales se colocd un punto de inicio y otro de fin en direccion
antero posterior, el recorrido en los diferentes materiales que nos muestra la grafica no
son otra cosa que los valores nativos de pixel en profundidad en el cambio de un medio a
otro (ver Fig. 3.17).

FIG. 3.17. Recorrido vertical antero posterior en la tomografia del fantoma de térax
en medio heterogéneo en el TPS CAT3D.

El camino recorrido fue en forma vertical es de la superficie anterior del fantoma
hacia la superficie posterior dentro del cual en su camino sorteo los materiales acrilico,
teflon, nylon, aluminio y acrilico, en el cual se ve una minima variacion al pasar de
acrilico a nylon por tener un valor en la densidad muy cercanos cosa que no sucede con

el teflén y el aluminio.

Al colocarnos en otra serie de las imagenes axiales donde solo se aprecia un medio
homogéneo en este caso acrilico en la parte central del fantoma, el perfil en este medio
es continuo sin variacion ya que el recorrido en el material es homogeéneo (ver Fig.
3.18).
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ISR PN, ? AT * BT

e

FIG. 3.18. Recorrido vertical antero posterior en la tomografia del fantoma térax en
medio homogéneo en el TPS CAT3D.

También se realizo el recorrido en forma horizontal en este recorrido el perfil ya no es
homogéneo ya que en su camino atraviesa acrilico, aire, acrilico, aire, y nuevamente
acrilico, la forma del perfil ya no es continua si no que dependiendo de la densidad la
tendencia  puede ir hacia arriba o hacia abajo al ingresar a otro medio como es el

pasar de acrilico a aire y de aire a acrilico (ver Fig. 3.19).

PICATS. Sonasimmaint 0 i ey #

AT BIERIIE e e e el 1

FIG. 3.19. Recorrido horizontal de tomografia del fantoma de t6rax
en medio heterogéneo en el TPS CAT3D.
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3.2.3.3 PDDenel TPS CAT3D

Para la visualizacion de un PDP en el planificador se coloc6 un ISO en superficie, se
mantuvo por defecto correcciones por densidad desactivado lo que hizo que el
planificador haga sus calculos como si el fantoma fuese de agua y no considera el
cambio de densidades (ver Fig. 3.20).

o

s 3k

foamy e A —

FIG. 3.20 Curva PDP en fantoma de térax, asumiendo medio homogéneo.

Se utiliz6 para la generacién de los PDP el fantoma de torax, activando las correcciones
por densidad para las curvas estandar del TPS frente a los PDP proporcionadas por la
curva calibrada mediante la calibracion estequiométrica encontrandose variaciones las
cuales implican una desviacion en el calculo de la dosis por parte del TPS en relacion al
uso de una curva estandar que no considera el cambio de energia efectiva entre un

equipo y otro.

Para poder evaluar estas desviaciones se realizd mediante el método de Cl. método descrito
en el item 3.3, la toma de datos experimentales en el fantoma de tdrax, estos datos se
insertaron en una hoja de calculo y se genero los graficos de PDD las cuales fueron
nuestros valores de referencia experimentales frente a los calculados por el TPS
activando correcciones por densidades.

Para la toma de datos se procedio del siguiente modo : i) se colocé el fantoma en la
camilla del acelerador ii) se posiciono el fantoma DFS =100 cm, iii) se centr6 el fantoma
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con la ayuda de las fiducias y de los laseres laterales y sagital, iv)se colé la camara de
ionizacion a 5,10 cm y 15 cm de profundidad que son las cavidades en las cuales se
encuentran los materiales tefloén, nylon y aluminio en cada irradiacion v)se conect6 la Cl
al electrémetro y se polarizo a +400V vi)se programé campo 10x10 cm?, vii) en consola
se seleccion0 laenergia 6 MV y las UM.

Se hicieron varios disparos hasta alcanzar valores estables se busco el equilibrio del
sistema y se procedio a la toma de datos en cada posicion sefialada en el punto iv. (ver
Fig. 3.21).

Fantoma de Térax

T

Camilla |

FIG. 3.21 Geometria del fantoma para la irradiacién en el acelerador Clinac 2100c.

Para la toma de datos de los PDP del planificador activando las correcciones por
densidades se colocé un 1SO en superficie, se aplicé un campo de 10x10 cm? y se
selecciond la energia de 6 MV. Se realiz6 la toma de datos seleccionando las curvas atlas

estandar y la calibrada.
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3.2.4 Método camara de ionizacion

Utilizando los equipos y materiales detallados anteriormente, se logré armar el arreglo
experimental (ver Fig. 3.23), el procedimiento se describe a continuacién: (i) Se abrio el
campo 10x10 cm? en el acelerador lineal; (ii) se ubicé el fantoma automatizado en la mesa
de tratamiento y se llen6 de agua a un nivel adecuado; (iii) se fijé la Cl dentro del agua y se
conectd a una extension de cable coaxial, la cual llevo la sefial eléctrica hasta el
electrometro y de este se conecta un cable a la PC; (iv) para controlar el movimiento de la
Cl dentro del fantoma automatizado se conectd un cable, el cual se llevo hasta la interface
ubicada fuera del bunker, finalmente la interface se conecta mediante un cable USB a la
PC; (v) para colocar el fantoma a una DFS a 100 cm, se utiliz6 el puntero mecéanico; (vi)
para ubicar la Cl en el centro del eje del haz de tratamiento se utilizd los laseres de
posicionamiento ubicado en las partes laterales de la sala de tratamiento; (vii) se coloco el
termometro dentro del fantoma de agua para medir la temperatura y para medir la presion
en el medio se ubicé sobre la mesa un barémetro; (viii) se fijé el gantry y colimador a 180°
grados (ix) se puso en funcionamiento el acelerador y se chequeo que, la presién interna,
temperatura, nivel de agua de enfriamiento este dentro de los niveles recomendados por el
fabricante; (x) con todos los equipos encendidos y en funcionamiento, se esperd un tiempo
prudencial, de tal manera que todos alcancen el equilibrio electronico; (xi) finalmente, se
realiz6 los disparos del haz de radiacion para obtener la estabilidad del dispositivo

experimental.

Una vez probado el buen funcionamiento del dispositivo descrito anteriormente, se

procedio a realizar las siguientes mediciones experimentales:

(i) Porcentaje de dosis en profundidad en medio agua y acrilico.

(ii) calibracion de la unidad de tratamiento en términos de tasa de dosis absorbida.

3.2.4.1 Porcentaje de dosis en profundidad
Medio agua:

Usando el fantoma automatizado se desplazo la Cl aproximadamente a 30 cm debajo de
la superficie del agua, se fijé el voltaje de operacién al electrometro de +400 V corriente

continua. Las medidas no fueron tomadas hasta alcanzar un equilibrio en el sistema.
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Luego, en consola del Linac se programoé: el modo de tratamiento, la energia del haz, el
tiempo de irradiacion, cantidad de dosis liberada por unidad de tiempo fue de 900
[UM/min] a una tasa de 320, DFS de 100 cm y campo de 10x10 cm? finalmente, se
sincroniza el inicio de la subida de la CI con el momento del disparo del Linac de tal
manera que ambos terminen aproximadamente al mismo tiempo. Durante la subida de la
Cl emite una sefial eléctrica al electrometro y este ultimo a la PC, cuyo valor representa la
ionizacion en su volumen sensible debido a la radiacion. Luego se llevo estos datos a la
hoja de calculo Excel para poder graficar las curvas de PDP y a partir de ellos, determinar
los parametros fisicos del haz de fotones que son importantes en la determinacion de la

dosis absorbida.

Medio acrilico:

Usando el fantoma de I&minas de acrilico se situ6 la ClI aproximadamente a 25 cm
debajo de la superficie del acrilico, se centro la camara en el fantoma con los laser
laterales, se fijo el voltaje de operacion al electrometro de +400 V corriente continua. Las
medidas no fueron tomadas hasta alcanzar un equilibrio en el sistema. Luego, en la consola
del linac se programo, el modo de tratamiento, la energia del haz, el tiempo de irradiacion,
cantidad de dosis liberada por unidad de tiempo fue de 50 [UM/min] a una tasa de 320,
DFS de 100 cm y campo de 10x10 cm? y se fue cambiando de posicién a la cdmara de
manera manual hasta llegar a la superficie. Se tomo los datos y llevé estos a la hoja de
calculo Excel para poder graficar las curvas de PDD y a partir de ellos, determinar los
parametros fisicos del haz de fotones que son importantes en la determinacion de la tasa de

dosis absorbida.

3.2.4.2 Calibracién de la unidad de tratamiento

A partir de las curvas de PDD se determind la profundidad donde la dosis es maxima,
dimax, haciendo uso del fantoma automatizado se localizé la CI a la profundidad de Z=10
cmy 20 cm, se mantuvo la distancia fuente cAmara SAD =100 cm, se procedié a verificar
este valor usando una regla milimetrada. En seguida, se procedié a realizar las mediciones
en cada posicion mostrada en la Fig. 3.22 para ello se programd en la consola del Linac, la
energia, en modo fotones, tasa de dosis, cuyo valor fue de 100 UM. Se anotd en una tabla,

los resultados mostrados por el electrometro. Con el cual se obtuvo el TPRg 10
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10cm S5D=00
20 cem S8D=80

Camara .
Camara

FIG. 3.22. Posicionamiento de Cl para medidas del TPRyo 10

Seguidamente se procedi6 a ubicar la camara en la posicion de referencia z=5 cm tal
como se muestra en la Fig. 3.23 y se mantuvo SSD =100 cm y se proyecté un con campo
10x10 cm?, enseguida se procedio a verificar el valor de posicionamiento usando una regla
milimetrada, se programé en la consola del Linac la energia, en modo fotones, tasa de
dosis cuyo valor fue de 100 UM. Se anotd en una tabla los resultados mostrados: (i)
electrémetro, (ii) termdémetro y (iii) bardmetro, la cual se repiti6é cinco veces en promedio.
Cabe sefialar que la determinacion de la tasa de dosis absorbida se realizd mediante el
protocolo TRS-398, desarrollado por la divisién de salud humana de la organizacion
internacional de energia atémica (OIEA), quien indica que para la calibracion de fotones
de alta energia se requieren calcular algunos factores de influencia tales como:

a) Correccion por polaridad, b) Correccion por recombinacion, c¢) Presion y temperatura

etc. Se detalla informe de calibracién Worksheet en Anexo Il.

FIG. 3.23. Posicionamiento de Cl en Zref para calibracion en fantoma de agua.
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3.25 Determinacion de las unidades monitor para la irradiacién del fantoma

El TPS calcula las unidades monitor (UM) a partir de la prescripcién de la dosis, por lo
que primero se procedi6 a obtener valores de dosis en puntos de prescripcion de forma
experimental en el fantoma de térax por lo que se irradio el fantoma para las geometrias de
los casos (1-3) descrito en el item 3.2.5 con 100 UM y se calculé la dosis usando el
método de camara de lonizacion método descrito en el item 3.2.3 con la dosis calculada se
prescribio en el TPS y previo al célculo de las UM se pasO por una serie de pasos

asumiendo que ya se comisiono el tomografo al planificador los cuales fueron:

i) se cargo al TPS las imagenes DICOM en este caso las imagenes del fantoma de torax;
ii) se ubico el ISOTAC(intercepcion de las fiducias colocadas en el paciente, sirven de
referencia en el posicionamiento del paciente); iii) se limpio las imagenes; iv) se ubico el
ISO(punto de Prescripcion); v) se determind la cantidad de campos a irradiar; vi) se
normalizo al 100 % segln los pesos de los campos; vii) se prescribié la dosis del
tratamiento y el TPS calcula las UM para la irradiacién, adicionalmente se activo
correcciones por densidades y se selecciond variacion en los algoritmos por lo que las
UM cambiaron al variar las curvas de correccion por densidades : Atlas, estandar frente

ala calibrada.
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3.2.6  Planificacion de tratamiento en fantoma antropomorfico

Como paso previo a la irradiacion se hizo la tomografia del fantoma para obtener
imagenes necesarias para la planificacion, el barrido de las tomografia se realizé en
condiciones de tension 120 kVp, mAs modulado segun el peso del fantoma, posicion de
ingreso cabeza primero-supino, con un FOV de 50 cm, tamafio de matriz 888x1284,
espesor de corte de 0.625 mm. Se le colocaron los fiduciales haciendo coincidir con los
laser externos e internos dos laterales y uno central para el fantoma representado en
la Fig. 3.24a.

FIG. 3.24. a)Disposicion del fantoma en el tomografo, b) vista sagital en el software
del tomografo, c)vista axial en el software del tomografo.

Figura 3.24 (b, c). Son las imagenes de las vistas sagitales y axiales de la tomografia del
fantoma de la Fig. 3.24a las que se gravaron en un CD-ROOM en formato DICOM el que
se ingreso al sistema de planificacion CAT3D en la carpeta rtping donde se guardan todas
las imagenes por defecto. Se verifico la correcta lectura de HU, en el planificador se
considerd que una diferencia de hasta 20 HU dentro de una misma ROI correspondia a una
misma densidad electronica relativa [19].
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Casos a evaluar:
CASO1

En este caso se verificd lo observado en los PDD para los casos clinicos activando
correccion por densidades, seleccionando las curvas y aproximaciones disponibles en el
algoritmo del planificador CAT3D-MEVIS como se muestra en la Fig.3.27., en la Fig.
3.25 se representa los puntos de prescripcion S1, S2, S3 y los puntos de célculo C1, C2 Y
C3.

FIG. 3.25. Fantoma de térax campo 10X10 cm? con los puntos
evaluados y de prescripcion.

a) En el planificador se selecciond las imagenes del fantoma de térax vy en la
planificacion se le agreg6 los siguientes parametros: i) punto de prescripcion S1, ii)
campo de 10x10 cm?, iii) angulacién del gantry 180° iv) colimador 180° v) se selecciond
correccion por densidades en homogéneo, atlas, estandar y calibrado, vi) se selecciono el
método de calculo de dosis : Fast Mode, Pencil-Beam 8x8, Pencil-Beam 4x4 y Pencil-
Beam 4x4 maximun accuracy. Con estos pardmetros se le entrego la dosis prescrita al

fantoma y se tomaron los datos de dosis en los puntos C1, C2y C3.

b) En el planificador se selecciond las imagenes del fantoma de torax y en la planificacion
se le agrego los siguientes pardmetros: i) punto de prescripcion S2, ii) campo de 10x10
cm?, iii) angulacion del gantry 180° iv) colimador 180° v) se seleccion correccion por
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densidades en homogéneo, atlas, estandar y calibrado, vi) se seleccioné el método de
calculo de dosis : Pencil Beam 4x4 maximun accuracy. Con estos parametros se le entrego

la dosis prescrita al fantoma y se tomaron los datos de dosis en los puntos C1, C2y C3.

¢ ) En el planificador se selecciond las imégenes del fantoma de térax y en la
planificacién se le agrego los siguientes parametros: i) punto de prescripcion S3, ii)
campo de 10x10 cm?, iii) angulacién del gantry 180° iv) colimador 180° v) se selecciond
correccion por densidades en homogeéneo, atlas, estandar y calibrado, vi) se seleccioné el
método de calculo de dosis : Pencil-Beam 4x4 maximun accuracy. Con estos parametros
se le entrego la dosis prescrita al fantoma y se tomaron los datos de dosis en los puntos
Cl,C2yCs.

CASO 2

En este caso también se verificd lo que se observé en los PDD para los casos clinicos
activando correccién por densidades como se muestra en la Fig.3.26., seleccionando las
curvas y aproximaciones disponibles en el algoritmo del planificador CAT3D-MEVIS en
la Fig. 3.25 se representa los puntos de prescripcion S1, S2, S3 y los puntos de calculo
C1,C2,C3,C4yCh.

FIG. 3.26. Fantoma de térax campo 20X20 cm? con los puntos
evaluados (C1, C4, C5) y de prescripcion (S1,S2,S3).

En el planificador se seleccion6 las imagenes del fantoma de térax, en la planificaciéon se
le agrego los siguientes parametros: i) punto de prescripcion S1,S2 y S3 ii) campo de
20x20 cm?, iii) angulacién del gantry 180° , iv) colimador 180°, v) se selecciond
correccion por densidades en homogeéneo, atlas, estandar y calibrado, vi) se seleccioné el

método de célculo de dosis Pencil-Beam 4x4 maximun accuracy. Con estos parametros
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se le entrego la dosis prescrita al fantoma y se tomaron los datos de dosis en los puntos C1,
C2,C3,C4yCh.
CASO 3

En este caso se adicion6 cufias virtuales y la angulacién del Gantry se cambié a 90°
los célculos se hicieron activando correccidn por densidades, seleccionando las curvas y
aproximaciones disponibles en el algoritmo del planificador CAT3D-MEVIS como se

muestra en la Fig.3.27.

En el planificador se selecciond las imagenes del fantoma de torax, en la planificacion
se le agregd los siguientes parametros: i) punto de prescripcion S1, ii) campo de 10x10
cm?, iii) angulacién del gantry 90°, iv) colimador 270°, v) se le agrego cufias virtuales en
Cwi15, CW30, CW45 y CW60), vi) se selecciond correccion por densidades en
homogéneo, atlas, estandar y calibrado, vi) se seleccion6 el método de calculo de dosis :
Pencil-Beam 4x4 maximun accuracy. Con estos parametros se le entrego la dosis prescrita

al fantoma y se tomaron los datos de dosis en el punto C1.

Cat3D Dose Model Settings @
Normalization II(DLIJ [%]

Narmalization Point
(* |socenter
(™ Depth of max. dose

o S—

Dose Computation Method

. FaT M S Fast Mode™
2 Fast Mode * FastMods ,\\\
4~ C PencilBeam8x8 © PerciBean®s
[ -~ |
'\\ " PencilBeam 44 & Penci-Beam 4x4 /
\_\ = . -,,/
& Pencil-Beam maximum accuracy .~

—c SEREEL

—_—_

Dose Gnd
" Auto " Coarse * Fine
[ ok | Cancel |

FIG. 3.27. Menu CAT3D seleccion de modos de calculo [20].
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CAPITULO IV

RESULTADO Y DISCUSIONES

4.1. CONTROL DE CALIDAD DEL TOMOGRAFO PARA SU USO EN
RADIOTERAPIA

4.1.1 Determinacioén de la uniformidad y la constancia de los HU en un

medio uniforme

a) Uniformidad:

Siguiendo el procedimiento sefialado en el item 3.2.1.1 se obtuvo los valores
mostrados en la Tabla 4.1 estos datos muestran que la variacion esta dentro de los valores
de tolerancia propuesta por el grupo de trabajo de radio fisica del GOCO (Grup Oncologic
Catala Occita) [13].

TABLA 4.1. Uniformidad de la lectura
de HU en un Unico corte axial.

N° RO HU
1 0.20+0.08
3 0.21+0.09
5 0.22+0.08
7 0.24+0.08
9 0.26+0.07

Diferencia maxima del
valor central frente a los
valores extremos. 0.10

Tolerancia <5
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b) Constancia temporal:

Siguiendo el procedimiento sefialado en el item 3.2.1.1 se obtuvo los valores
mostrados en la Tabla 4.2. La media y la desviacion estandar de los HU indican que su
variacion esta dentro de los valores de tolerancia propuesta por el grupo de trabajo de
radio fisica del GOCO (ver Fig. 4.1) [13].

0,5 — HU
0,4 /
0,3 ,‘ \
2 0,2 / | = \ e Promedio
3 L \
c 01 \
o
8 o0 X Limite
2 01 /12345678 9100112131415161718192021122232425 Maxima
a Desviacion
0,2 == Limite
-0,3 \’ Minima
04 Desviacion
Lectura N2

FIG. 4.1 Reproducibilidad de HU en un corte axial en material homogéneo.

TABLA 4.2. Constancia de los HU en el tiempo.

HU Limite Maxima  Limite Minima Desviacion Constancia
Lectura N° Promedio Desviacién Desviacion Estandar <5
25 0.018 0.259 -0.224 0.242 \/
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4.1.2  Precision geométrica dentro de un corte, distancia entre dos puntos de la

imagen

Siguiendo el procedimiento sefialado en el item 3.2.1.2 se obtuvo los valores
mostrados en las Tablas (4.3 — 4.4).

TABLA 4.3. Distancia entre dos puntos en direccion horizontal.

CAT3D TAC Experimental ~ Tolerancia 2 mm
80.6+0.1 81%0.1 81+0.5 0.4

TABLA 4.4. Distancia entre dos puntos en direccion vertical.

CAT3D TAC Experimental Tolerancia 2 mm
102+ 0.1 102+0.1 1015+ 05 0.4

Se verificd que las distancias entre las fiduciales en las imagenes transferidas al
tomografo y posterior al planificador de tratamiento CAT3D Fig. 3.10.c coincidieron
numéricamente con los valores reales sin sobre pasar los niveles de tolerancia propuestos
por la guia GOCO utilizada en este  trabajo. Las medidas experimentales de las
dimensiones del fantoma de térax y la comparacion de las HU medidas con los ideales se

muestran en el Anexo 1.

4.1.3 Registro derecha —izquierda

Como se explico en el item 3.2.1.3 en la verificacion de orientacion derecha izquierda
se obtuvo en el tomégrafo simulador y en el planificador CAT3D en las vistas axiales

coronales y sagitales resultados satisfactorios, como se verifica en la Fig. 3.11.b
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4.1.4. Alineacion de los laseres y los centradores luminosos internos del TC
gue definen el plano del corte

a) Concordancias entre el centrador luminoso externo y el centrador
luminoso interno del TC

Como se explico en el item 3.2.1.4.a al realizar el desplazamiento de la mesa del
centrador externo al interno visualmente se verifico que la variacion es menor a la tolerancia

de 2mm establecido para esta prueba. Tal como se muestra en la Fig. 3.12.

b) Alineacion de luces de centrado internas con plano de corte

Como se explicd en el item 3.2.1.4.b al realizar la prueba se comprobo que al
disponer de marcas al fantoma en su superficie visualmente se aprecia la imagen

axial en la Fig.13 que no hay variacién tal como se verifica en la Fig. 3.14.

TABLA 4.5. Coincidencia del centrador luminoso y el plano de corte.
Tolerancia +/- 2 mm

Coincidencia del centrador luminoso interno
del tomdgrafo y el plano de corte. Coincidencia Diferencia

Coincidencia del haz de radiacién

y el Plano de corte Sl 0,5

Coincidencia del haz de radiacién

y el detector SI 0,5
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42 METODO ESTEQUIOMETRICO

a) Unidades hounsfield de los materiales

Siguiendo los procedimientos del item 3.2.2 para la toma de datos de las unidades
hounsfield de los materiales (calibrador). Se tomaron las lecturas que se muestran en las

tablas y graficas siguientes:

TABLA 4.6. Lecturas de HU para el Aluminio(AL).

LECTURA Limite Maxima Limite Minima
Ne HU - AL Promedio desviacion desviacion Promedio
1 2882,8 28818 2884,6 2879,1 2881,8
2 2878,3 288138 2884,6 28791 pesyiacion
3 2884,8 28818 2884,6 2879,1 2.8
4 2877,8 28818 2884,6 2879,1 Maximo
5 28840 28818 2884,6 2879,1 28848
6 28847 28818 2884,6 2879,1 Minimo
7 2880,5 28818 2884,6 2879,1 2877,8
e HU - AL
2885,0 -
—
< .
S5 == Promedio
I
o 2882,0 -
]
c
S .
) Limite
3 2879,0 Maxima
a \'} Desviacion
e Limite
2876,0 Minima
Desviacion

Lecturas N2

FIG. 4.2. Desviacion de los HU del Aluminio(AL).
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TABLA 4.7. Lecturas de HU para el Teflon (C,F,).

Lectura Limite Maxima Limite Minima
N° HU — Teflébn Promedio Desviacion Desviacion Promedio
1 943.81 939.3 942.4 936.3 939.3
2 937.2 939.3 942.4 936.3 Desviacion
3 936.2 939.3 942.4 936.3 3.0
4 936.16 939.3 942.4 936.3 Maximo
5 942.52 939.3 942.4 936.3 943.8
6 940.19 939.3 942.4 936.3 Minimo
7 938.31 939.3 942.4 936.3 936.2
945
— HU -
5 \ TEFLON
= 943 \ -
'—
S5 \ /\ Promedio
T 941
o \ / N\
°
5 939 \ 4 Limite
(8] .
.g \ / Maxima
& 937 | Desviacion
o H Limite
935 Minima
Desviacion
1 2 3 Lectu‘r}as N2 > 6 /
FIG. 4.3. Desviacion de los HU del Teflon (C,Fy).
TABLA 4.8. Lecturas de HU para el Nylon (CsH1;ON).
Lectura Limite Maxima Limite Minima
N° HU - Nylon6  Promedio Desviacion Desviacion Promedio
1 67.82 68.6 69.4 67.8 68.6
2 69.4 68.6 69.4 67.8 Desviacion
3 69.46 68.6 69.4 67.8 0.8
4 67.59 68.6 69.4 67.8 Méaximo
5 67.82 68.6 69.4 67.8 69.5
6 69.35 68.6 69.4 67.8 Minimo
7 68.84 68.6 69.4 67.8 67.6
70
© e HU -
S 69,5 NYLONG6
>
z. 69 / \ /\ Promedio
o) N
2 / \ /
% 68,5 y 4 A | y
\g / \ / Limite
5 68 \ Maxima
';5 \ Desviacion
g 67,5 e | imite
67 Mlnlr-na-
Desviacion

1

2 3 Lectuzrlas N2 >

6

7

FIG. 4.4. Desviacion de los HU del Nylon6 (CsH1;ON).

54



IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES

Los datos mostrados de HU, corresponden al tomografo OPTIMA CT 580 y son los
que caracterizaron la energia efectiva de este equipo para su inclusion en el sistema de

planificacion de tratamiento CAT3D.

Los valores de desviacion en las Tablas (4.6-4.8) vistos en las Fig. (4.2-4.4), se observa
que de estos materiales no sobrepasan los valores recomendados de no exceder + 20 HU

dentro de una region del mismo material.
En este método se establecidé una parametrizacién del coeficiente de atenuacion lineal
cuyos datos se muestran en la Tabla 4.9 definidos en la ecuacién 2.13 el cual evidencia la

independencia del escaner con el material calibrador tal como se muestra en la Fig. 4.5.

TABLA 4.9. Valores de la relacion Tipo y=mx de los materiales.

Materiales Y X o
Nylon 0.369 0.450 0.879
Teflon -0.438 -0.480 0.911

Aluminio -4.256 -4.918 0.865

y =0,8646x - 0,0065
R?=1

valores de la variable y

valores de la variable X

FIG. 4.5. Independencia del escaner con el material calibrador.

Permitiendo expresar el HU de cualquier material empleando la composicién elemental y

la densidad electrénica de los materiales del cuerpo humano, se calcul6 sus HU con la
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ecuacion 2.10. Como se muestra en la Tabla 4.10 y su representacion grafica se muestra en

la Fig. 4.6.

TABLA 4.10. Unidades Hounsfield de materiales del cuerpo humano.

Densidad electronica de los materiales

-1100,00

Materiales Pea Zeta HU
Aire 0.00 1.03 -998.99
Pulmén 0.26 1.01 -740.41
T.adiposo 0.95 0.86 -99.30
Med. Amarilla 0.98 0.84 -74.11
Mama 1.01 0.94 -11.88
Testiculos 1.03 1.01 35.16
Cartilago 1.08 1.07 118.57
Hue. Esponjoso 1.15 1.36 407.19
Hue. Cortical 1.78 1.81 2168.17
1,60
1,20
-500,00 100,00 700,00 1300,00  1900,00

Valores de HU

FIG. 4.6. Curva de unidades Hounsfield Vs. densidad electrénica calibrada.
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4.3 INTEGRACION DEL TOMOGRAFO AL SISTEMA DE PLANIFICACION
4.3.1 Declaracion del tomégrafo en el TPS CAT3D

Para la integracion del tomdgrafo en el planificador de tratamiento se siguid los pasos
del item 3.2.3.1 el cual permite editar un nuevo tomdgrafo. Se agreg6 la curva que se
analizo en el punto de calibracién estequiométrica cuyos valores son los de la Tabla 4.10 y

su grafica la mostrada en la Fig. 4.6.

También se ha presentado la curva estandar y atlas del sistema de planificacién
CAT3D cuyos datos se muestran en la Tabla 4.11 y 4.12 respectivamente y su
representacion gréfica en la Fig. 4.7 y 4.8.

TABLA 4.11 Valores DER Vs. Valor pixel estandar (Med.Phys.19, 1992/ CT, H,0=1000).

HU Pea
0 0
1000 1
1200 1.20000005
3000 2
_ 2,5 -
b
® 2 -
€
]
15
s 1 -
9
()]
T 0,5 -
T
c
8 O T T T T T T 1
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500
Valores Pixel

FIG. 4.7. Curva de valor pixel Vs. Densidad electronica estandar.
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TABLA 4.12 Valores DER Vs. Valor pixel ATLAS (Contour density codes).

HU Pea
0
0

16 0.30000001

26 1

60 1.29999995

255 1.29999995
s 1,4 -
3 —
g 1,2 A
T 1 -
<
S 0,8 -
c
= 0,6 -
3
o 0,4 -
]
3 0,2 -
§ ) G T T T T T 1
2 50 02 0 50 100 150 200 250 300

Valores Pixel

FIG. 4.8 Curva de valor pixel Vs. Densidad electrénica atlas.

2,00

Densidad electronica de material

Valor HU

0,00
-1300,00  -600,00 100,00 800,00  1500,00 ~ 2200,00  2900,00

FIG. 4.9. Curvas de valor pixel Vs. Densidad electrénica de los modelos
estandar y atlas frente al calibrado.
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IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES

Figura 4.9 compara las curvas preestablecidas por el planificador (atlas y estandar) frente a
la calibrada representada en la Fig. 4.6 especifico del tomografo OPTIMA CT 580 a
utilizar en los tratamientos en la aplicacion de correcciones por heterogeneidades en el

calculo de dosis que es donde se aplican estas curvas.

Los valores de densidades electronicas de la curva atlas estdn desde 0 a 1.3
aproximadamente y le corresponde los valores de HU comprendidos entre 0 y 250 en
contraste con lo que la curva calibrada para los valores de densidad estan desde 0 a 1.8
aproximadamente y le corresponde valores comprendidos entre -1000 y 2200 HU. Con

lo que la diferencia es evidente en la grafica.

Para HU mayores a partir 60-250 la densidad que le asignara la curva atlas a los
materiales serd 1.3 no hara distincion de densidades mayores a partir de estas lecturas el
cual estaria dejando de lado lo que es hueso cortical y asumiria que su mayor densidad
estd en hueso esponjoso(trabecular) cuyo porcentaje en el cuerpo esta descrita por la
Tabla 4.13, estas variaciones no consideradas por la curva son las que se evidencian en el
calculo de dosis en los casos evaluados. Ya que el TPS calcula la deposicion de dosis en
base a la informacién de su densidad electronica y es esta la que se mantiene invariante

a partir de 250 HU hacia adelante.

TABLA 4.13. Porcidn de hueso trabecular y cortical en las areas esqueléticas
Para la medicion de la masa dsea por la absorcién de fotones.

Hueso Hueso

Hueso Sitio Cortical % Trabecular %
Radio Medio 90 10
Distal 75 25
Fémur Cuello Femoral 75 25
57 43
Trocanter 50 50
Columna Lumbar 50 50
34 66

Con respecto a la curva estandar, los valores de densidades electronicas de la curva estan
desde 0 a 2 aproximadamente y le corresponde los valores comprendidos entre 0 y 3000
HU, se observa que su tendencia en el comportamiento es similar a la calibrada pero la
curva estandar tiene pocos datos comparado con la calibrada por ello la diferencia
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significativa en la variacion de HU entre una curva Yy la otra ya que la curva calibrada
da los valores mas aproximados por tener una mayor cantidad de valores entre pasar

de un medio a otro.

Alavez en laFig. 4.9 laUnica curva que considera las regiones negativas de HU es la
calibrada y son valores que relaciona a densidades menores al agua, por lo que podemos
decir que la curva calibrada es mas realista y deja de lado las consideraciones ideales
que asumen la curva estandar y atlas de considerar solo HU positivas siendo agua su
menor valor. En las tomografias usadas en teleterapia hay regiones menores de HU
relacionadas a valores de densidad electrénica (Ver Tabla 4.10) el limite de estas regiones
es el aire y pueden encontrarse en  pulmones, recto asi como también en lo senos
paranasales. Por consiguiente si usamos en el céalculo de dosis las curvas estandar y
atlas en estas zonas, el resultado es que el TPS asumird como minima densidad el agua
y asignara a cualquier valor de densidad el mismo HU, por lo que no tendria una

variacion por debajo del agua en los resultados.

4.3.2 Representacion gréafica de la densidad de pixel en el TPS CAT3D

Siguiendo los pasos del item 3.2.3.2, donde se obtuvo la Fig. 3.20 que nos muestra la
capacidad del planificador de diferenciar la variacion del valor de pixel de un medio a
otro pasando de un medio global de acrilico en el cual tiene cavidades insertadas cada
5cm como son teflon nylon y aluminio en direccion antero posterior, el comienzo y el
termino del recorrido del perfil en la grafica es idéntica ya que el material es el
mismo cosa que no sucede con las cavidades insertadas. Cabe resaltar que de los tres
materiales la segunda cavidad Nylon estd a 10 cm de la superficie es la que no sufre
una variacién notoria en la grafica ya que el valor de pixel es muy similar a la de
acrilico esto es porque el valor de su densidad electronica con respecto a la del acrilico
tiene una variacion menor del 2.6 % y el teflon y aluminio 60 % y 102 % mayor
respectivamente. En la Fig. 3.21 el recorrido lo realizamos en otra seccién de los cortes
axiales, donde solo el material es de acrilico por lo cual el perfil se mantiene invariante
en todo el recorrido y en la Fig. 3.22 vemos el mismo caso que en la Fig. 3.20 pero el

recorrido es de forma horizontal.
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433 PDDenel TPS CAT3D

Siguiendo los pasos del item 3.2.3.3 se obtuvieron los datos del PDD

desactivando las correcciones.

120

100

80

% Dosis

40

20

activando y

TABLA 4.14. Porcentaje de dosis en profundidad del CLINAC 2100C en el

planificador CAT3D (fotones open field — medio homogéneo)

z(cm) M;i(D) PDD (%)

0 32.3 17.87 556 152.6 84.45 1473 938 51.91
0.06 53.9 29.83 6.02 149 8246 1519 91.7  50.75
0.52 151.6 83.90 6.48 1457 80.63 1565 89.2  49.36
0.97 174.8 96.73 6.94 142 7858 16.11 871 4820
1.43 180.7  100.00 74 1391 76.98 16.57 852 4715
1.49 180.7  100.00 7.85 1356 75.04 17.03 832 46.04
1.55 180.7  100.00 831 1329 7355 17.49 80.9 4477
1.61 180.6 99.94 8.77 129.3 71.56 17.94 788 43.61
1.66 180.6 99.94 9.23 126.3 69.89 18.4 77.1 42.67
1.72 180.5 99.89 9.69 1234 68.29 1886 752 4162
1.78 180.5 99.89 10.15 120.3 66.57
1.83 180.4 99.83 10.61 117.1 64.80
1.89 180.1 99.67 11.06 1143 63.25
2.35 176.5 97.68 11.52 1113 61.59
2.81 173.6 96.07 11.98 1089 60.27
3.27 170.2 94.19 12.44 106.3 58.83
3.73 166.7 92.25 129 103.6 57.36

4
0 5 15

10
Profundidad

20

FIG. 4.10. PDD en planificador CAT3D sin correccion (medio homogéneo).
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Los datos de la Tabla 4.14 fueron tomados del planificador utilizado en este trabajo el
CAT3D. Con el cual se

correcciones por densidad en el planificador con lo que

disponibles mostradas en la Fig. 4.11.

construyd su gréfica,

se selecciond

CT

AaTLAas ~ Contour
> HZO=18a8 .
CAalLTERACTON ESTEQUIOMETRICA

Hed . Phe»= .

desitr» codes
19 ., 1992

FIG. 4.11 Curvas disponibles para las correcciones en el planificador CAT3D.

seguidamente se procedio a activar

las 3 curvas

Las cuales al seleccionarlas muestran la data que se utiliz6 como se muestra en la Fig

4.16.

TABLA 4.15. Porcentaje de dosis en profundidad del CLINAC 2100C
en el planificador CAT3D (correccion - atlas)

z(cm)

M(D) PDD (%)

0.06
0.52
0.97
1.43
1.49
1.55
1.61
1.66
1.72
1.78
1.83
1.89
2.35

34.7
57.9
159.5
173.9
174.8
174.3
173.8
173.6
173.3
173.1
172.8
172.5
171.9
166.7

19.85
33.12
91.25
99.49
100.00
99.71
99.43
99.31
99.14
99.03
98.86
98.68
98.34
95.37

5.56
6.02
6.48
6.94
7.4
7.85
8.31
8.77
9.23
9.69
10.15
10.61
11.06
11.52

141.4 80.89

137 78.38
133.6 76.43
129.7 74.20
126.6 72.43
123.7 70.77

120 68.65
116.3 66.53
113.4 64.87
110.3 63.10

107 61.21
104.1 59.55
101.3 57.95

98.1 56.12

14.73
15.19
15.65
16.11
16.57
17.03
17.49
17.94

18.4
18.86

81.7
79.7
77.2
75.2
73
711
69.1
67.1
65.3
63.9

46.74
45.59
44.16
43.02
41.76
40.68
39.53
38.39
37.36
36.56

62



IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES
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FIG. 4.12. PDD en planificador CAT3D con correccion atlas.

TABLA 4.16. Porcentaje de dosis en profundidad del CLINAC 2100C
en el planificador CAT3D (correccion — estandar)

z(cm) M;(D) PDD (%)

0 335 18.50 556 147.7 81.56 1473 88.8 49.03
0.06 55.9 30.87 6.02 1416 78.19 1519 86.1 47.54
052 1569  86.64 6.48 1375 75.92 15.65 81.6 45.06

097 1773 97.90 6.94 134 73.99 16.11 77.6 4285
143 181.1  100.00 74 1314 7256 16.57 754 41.63
149 180.8 99.83 7.85 1282 70.79 17.03 73.2 40.42
155 180.6 99.72 8.31 1249 68.97 17.49 712 39.32
1.61 180.4 99.61 8.77 1205 66.54 17.94 695 38.38
1.66 180.3 99.56 9.23 117.7 64.99 184 68 37.55

172 180.1  99.45 9.69 1152 63.61 18.86 66.2 36.55
1.78 180 99.39 10.15 1119 61.79
1.83 179.8  99.28 10.61 108.8 60.08
1.89 1793  99.01 11.06 106.6 58,.86
235 1746 9641 1152 1039 57.37
281 1713 9459 11.98 1015 56.05
3.27 1686  93.10 1244 99 5467
3.73 1644  90.78 129 96.4 53.23
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FIG. 4.13 PDD en planificador CAT3D con correccion estandar.

TABLA 4.17. Porcentaje de dosis en profundidad del CLINAC 2100C
en el planificador CAT3D (correccion - calibrado)

z2(cm) M(D) PDD (%)

0 54.6 42.76 6 1029 80.58 1531 62.7 49.10
005 64.1 50.20 6.4 993 77.76 1553 61.2 47.92
045 975 76.35 6.8 96,5 7557 1593 58 4542
0.84 119.9 93.89 719 947 74.16 16.32 55.7 43.62
124 1265 99.06 759 941 73.69 16.72 54.6 42.76
1.29 126.8 99.30 799 918 71.89 17.12 533 41.74
134 1271 99.53 8.38 89.2 69.85 1751 52 40.72
139 1274 99.77 8.78 87.1 68.21 17.91 50.8 39.78
1.44 127.7  100.00 9.18 857 67.11 1831 49.9 39.08
149 1276 99.92 958 835 65.39 18.7 48.7 38.14
154 1275 99.84 9.97 81.7 63.98 19.1 47.8 3743
159 1274 99.77 10.37 79.8 62.49 195 47 36.81
164 127.3 99.69 10.7 781 61.16 19.89 456 35.71
203 1254 98.20 112 76.8 60.14 2029 44.6 34.93
243 1234 96.63 115 747 5850 20.69 43.2 33.83
283 122 95.54 119 735 57.56 21.09 418 32.73
322 1195 93.58 123 717 56.15 2113 414 3242

3.62 117.6 92.09 1275 705 5521 2118 41 3211

4.02 1148  89.90 13.15 68.8 53.88
442 1131 8857 1354 66.9 52.39
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FIG. 4.14. PDD en planificador CAT3D con correccion calibrado.
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FIG. 4.15. Influencia en el PDD usando curvas de correcciones
atlas, estandar y calibrado en el TPS-CAT3D en fantoma de térax.

65



IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES

Podemos indicar que en los casos de aplicacion se usaron cada una de las curvas al
seleccionar los modos que se muestran en la Fig. 3.30, representados en la Fig. 4.15
en la que se aprecia la variacion entre (a) y (b) con respecto a (c) esta variacion en el
PDP es evaluado con el valor experimental y los calculos realizados por el planificador
en los casos de aplicacion mostrados en el item 3.2.5 en los casos (1-3).

105 1~

100 1 ﬁl = HOMOGENEO
95 4 By

ATLAS
90 lj
= B STANDAR
85 1 m Ku
80 w¥y * CALIBRADO
]
h [ ]
75 RS .
70 f} ]
X
65 - B m
60 -
L
55 .
50
45 - w<
40
35

30 M : : : .

0 5 10 15 20
Profumdidad (cm)

% Dosis

FIG. 4.16. PDD en el TPS CAT3D usando las correcciones homogéneo, atlas
y estandar frente a la calibrada en fantoma de térax.

Figura 4.16 presenta 4 curvas de PDD en medio homogéneo y usando las correcciones de
atlas, estandar y calibrado, en el fantoma de térax de acrilico con sus insertos de nylon

teflon y aluminio.
4.4 Método camara de ionizacion

El método de camara de ionizacion siguié el proceso del item 3.2.4 para medir la
dosis, construir el PDD en medio acrilico y en el fantoma de torax, para poder

comparar en los puntos asignados de los casos evaluados en el fantoma de torax.

66



IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES
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FIG. 4.17. PDD medida con C.1. y las del TPS en medio homogéneo, estandar, atlas y
calibrada en el fantoma de tdrax.

Figura 4.17 representacion del PDD del fantoma heterogéneo con Acrilico, Teflon, Nylon
y Aluminio irradiado con un haz de fotones donde hay variacién de densidad en los puntos:
5, 10 y 15 cm de profundidad. Esta grafica muestra que la curva que tiene menor
desviacién con respecto a la calibrada es la curva estandar y la que muestra mayor
desviacién es la curva correccion homogéneo. Estas curvas las comparamos con la medida

experimental con C.I.

En las zonas donde el material termina y comienza otra densidad se produce una
variacion en el PDD, se observa por ejemplo que a la profundidad de 5 cm esta el inserto
de teflon, el cual tiene una densidad electrénica relativa al agua de 1,86 esta es mayor que
la del acrilico de 1,16 por lo que la atenuacion del haz es mucho mayor. En la interface
entre la inhomogeneidad y el acrilico hay una pérdida de equilibrio electronico y dentro
de la inhomogeneidad la dosis crece y més alla de la inhomogeneidad la dosis decrece
nuevamente este comportamiento también se da a 15 cm de profundidad en el inserto de

aluminio con una densidad de 2,34.
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En el medio Acrilico —Tefldn, se aprecia en el teflon una inflexion positiva a pesar de
tener un coeficiente de atenuacion mayor que el medio anterior tanto el acrilico como en
nylon al ser de menor densidad son los medios mas cercanos que contribuyen con su
radiacion dispersa al teflon, no solo compensando si no aumentando un poco la dosis en

ese medio.

medio Acrilico — Nylon, se aprecia en el Nylon una inflexion negativa a pesar de tener
un coeficiente de atenuacion menor que los medios anteriores (acrilico — teflon - acrilico)
pero también hacer notar que la cantidad de fotones primarios en esta profundidad ha
ido reduciendo por la absorcion y atenuacion de los medios atravesados por la
radiacion y a esto sumarle que el medio siguiente acrilico-aluminio tiene un mayor
coeficiente de atenuacién el cual hizo una descompensacion(disminucion) en la radiacion
dispersa que contribuye en ese medio.

medio Acrilico — Aluminio, se aprecia en el Aluminio nuevamente una inflexion
negativa por el coeficiente de atenuacion mayor que los medios anteriores (acrilico —
teflon — acrilico) pero también hacer notar que la cantidad de fotones primarios en esta
profundidad ha ido reduciendo por la absorcion y atenuacion de los medios
atravesados por la radiacion y a esto sumarle que el medio siguiente es acrilico el cual
tiene un menor coeficiente de atenuacion el cual hizo una compensacién(aumento) en la
radiacion dispersa que contribuye en ese medio por ello la inflexién negativa no es muy

pronunciada.
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4.4.1 Porcentaje de dosis en profundidad
Para el porcentaje de dosis en profundidad se sigui6 el procedimiento descritos en el

capitulo 3 del item 3.2.4.1
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FIG. 4.18. PDD (202 vs PDD (zcriliccy) CLINAC2100C 6 MV CAMPO 10X10 cm?

Figura 4.18. PDP medido en agua y acrilico cuyas diferencias es debido a los coeficientes
de atenuacion y absorcion. El acrilico al tener mayor coeficiente de atenuacion del orden
de 1.025 respecto al agua muestra una menor absorcién en profundidad. Esta es la

caracteristicas principal en los casos planificados en el fantoma de térax que contiene

diversos insertos.
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4.4.2 Calibracion de la unidad de tratamiento

Para la calibracion se siguio el procedimiento descrito en el capitulo 3 del item 3.2.4.2
del cual se obtuvo el TPRyy 10 con las mediciones en cada posicién mostrada en la Fig.
3.28.

TABLA 4.18 Valores de nC para el TPRyg 10

Lecturaso Lecturayo
2.616 1.775
2.618 1.777
2.617 1.778
2.617 1.778
2.618 1.778

Promedio 2.617+0.001 1.777+0.001
TPR2010 0.679

De los procedimientos del capitulo 3 se anotd en las siguientes tablas los resultados de los
factores de influencia: a) Correccion por polaridad, b) Correccién por recombinacion y c)
Presion y temperatura.

TABLA 4.19. Medidas de cargas en nC para los factores de influencia
Polarizado y variado 1/2V.

+400V -400V +200V
2.875 2.885 2.874
2.875 2.885 2.874
2.873 2.887 2.874
2.873 2.886 2.874
2.869 2.885 2.874
2.873 2.887 2.874
2.869 2.886 2.874

Promedio 2.872+0.001 2.886+0.001 2.847+0.000
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TABLA 4. 20. Medidas de Presion y temperatura para los factores de influencia.

Presion(hPa) Temperatura(C°)

100
99.8
99.9
99.9
99.9

19.6
19.6
19.7
19.7
19.7

Promedio 99.9+0.1

19.6x0.1

TABLA 4.21. Factores de influencia en la calibracién del Clinac2100c.

Recombinacion
Polarizacion

Presion y temperatura
Calidad del haz Kqq

1.003
0.998
1.015
0.990

Con estas medidas se procedié a llenar el worksheet (ver detalle en anexo2)

encontrandonos dentro de la tolerancia de +2 % en la calibracion del acelerador

Clinac2100C de la clinica Radiocologia S.A.
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4.5 Determinacién de las unidades monitor para la irradiacion del fantoma

Para determinar en el TPS las UM para la irradiacion del fantoma se siguié el
procedimiento descrito en el capitulo 3 del item 3.2.5. Con lo que se obtuvo las lecturas en
nC con la C.1. a través del electrdmetro en las cavidades presentadas en los casos (1-3) con
lo que para el calculo de dosis se siguid el procedimiento del TRS-398[1]. Desarrollado en
el anexo 2. Este protocolo, que incluye un cédigo practico de referencia para dosimetria en
un acelerador lineal, se basa en factores de calibracion en términos de dosis absorbida en
agua para la cAmara de ionizacién para un haz de 6 MV.

Valores de dosis en el interior de los insertos:

Debido a que en el interior de los insertos no puede realizarse un barrido continuo con
el detector situado en la guia como se realiza en el fantoma de agua, se ha situado la
camara en el interior de diversos insertos dentro del fantoma de térax y se han tomado
medidas utilizando la cadmara de ionizacion tal y como indica la Fig. 3.24, podemos

obtener cinco medidas de dosis en el interior de los insertos.

La dosis absorbida en cada uno de los insertos fue obtenida a partir de 10 medidas
tomadas en cada punto y asi obtener un valor representativo de carga registrada en la
camara de ionizacion. Se tomaron ademas medidas en algunos puntos del eje central en
profundidad en el fantoma de acrilico sin insertos para tener referencias y usarlas en la

normalizacion de las curvas.

La dosis se calcula como: D(GY)=L (corregida)*Np,w*Kelect* Kool *Ks*Ka.q , donde L(corregida)
es la lectura directa del electrdmetro corregida por el factor de influencia de presion y
temperatura en nC. Puesto que los protocolos de dosimetria proporcionan un conjunto de
factores de correccion para convertir ionizacion en dosis so6lo para medios acuosos, las
medidas de dosis tomadas con la camara de ionizacion en la region de la heterogeneidad
necesitan un factor de correccion. Para obtener este factor, se ha aplicado la teoria de la
cavidad de Bragg-Gray [3,18] donde la dosis absorbida en el medio se relaciona con la

absorbida en agua mediante:
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Dagua = DhetSagua,het 4.1

Donde S, gya,ne: €S la relacion de poder de frenado agua-medio.

La descripcion de la teoria de cavidad de Bragg-Gray Yy el protocolo de dosimetria aplicado
en las medidas experimentales se encuentra explicada mas detalladamente en el item 2.2.6.
La relacién de poderes de frenado para los materiales usados en este trabajo fue tomado
del NIST, los valores de poder de frenado para los insertos utilizados se muestran en la
tabla 4.22 y puede verse en detalle en el ANEXOVI.

Con la dosis calculada se prescribié en el TPS para cada caso y el TPS a través de su
algoritmo de calculo convolucién/superposicion determino las UM para el ISO(punto de
calculo) al activar las correcciones por densidades que no es otra cosa que usar las
curvas de DER, las UM cambian para mantener la dosis prescrita. La cual se verifica

en los casos de aplicacion (1-3).

TABLA 4.22. Factores de Poder de Frenado.

Material Poder de frenado Sw,het
Nylon 1.842 0.995
Teflon 1.553 0.907

Aluminio 1.537 0.830
Water 1.850 1,000

Air 1.711 0.924

4.6 Planificacion de tratamiento en fantoma antropomarfico

Para la realizacién de las planificaciones se sigui6 el procedimiento descrito en el
capitulo 3 del item 3.2.5 Estas planificaciones se muestran como una verificacion de la
aplicacion de la variacion que se evidencia al integrar a un servicio de radioterapia el
tomagrafo especifico usado en el estudio topogréfico ya que los mapas de voxeles son los
usados en estas imagenes por los algoritmos de los TPS para los célculos de deposicion de
dosis. Por lo que es de vital importancia comisionar el tomografo usado en los TPS para
su aplicacion clinica. En los casos mostrados la comparacién se hace frente a los

calculos medidos con la C.1
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IV. RESULTADOS Y DISCUSIONES

CASOS EVALUADOS:
CASO1 CAMPO 10x10 cm?

En este caso se evaluaron los puntos de prescripcion en S1, S2 y S3 y se tomaron los
datos en los puntos C1, C2 y C3. Tal como se muestra en las Fig. (4.19- 4.22). Las
medidas estan en Gy.

Para los puntos S1, S2 y S3 en los puntos de evaluacion C1, C2 y C3 tolerancia (81): 3%

» 1S0:S1
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FIG. 4.19. Fantoma de térax correccion FIG. 4.20. Fantoma de térax correccion
densidad HOMOGENEO. densidad ATLAS.
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FIG. 4.21. Fantoma de t6rax correccion FIG. 4.22. Fantoma de térax correccion

densidad ESTANTADAR. densidad CALIBRADO.

Medidas de dosis tomadas en los puntos C1, C2y C3
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TABLA 4.23. Comparacidn de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el casol con ISO en S1.

Puntos de C.lx&p (%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis (%)
Medida HOMOGENEO  CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL)  Difer(HOM)  Difer. (CAL)
Cl(teflony ~ 042%1.70 0.44 0.43 0.01 0.01 253 1.83
c2(nylon) 033+151 0.34 0.32 0.01 -0.01 4.27 2.48
C3(AL) 02141 .51 0.22 0.21 0.02 0.01 6.01 3.22
> 1S0: S2
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FIG. 4.23. Fantoma de térax correccion FIG. 4.24. Fantoma de térax correccion

densidad HOMOGENEDO. densidad en ATLAS.
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FIG. 4.25. Fantoma de térax correccion FIG. 4.26. Fantoma de térax correccion
densidad en ESTANTADAR. densidad en CALIBRADO.

Medidas tomadas en los puntos C1, C2y C3
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TABLA 4.24. Comparacion de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el casol con ISO en S2.

Puntos de Clx&p0(%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
Medida HOMOGENEO CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
C1(teflon) 0.47 £ 2.02 0.48 0.48 0.01 0.01 2.81 2.15
C2(nylon) 0.36 £ 1.62 0.37 0.35 0.02 -0.01 4.02 -1.6
C3(AL) 0.23 + 1.56 0.24 0.22 0.02 -0.01 6.94 -2.78
» 1S0O:S3
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FIG. 4.27. Fantoma de térax correccion FIG. 4.28. Fantoma de tdrax correccion
densidad HOMOGENEO. densidad en ATLAS.

e o) e -y s T it 30y o i T
AT e WS ) B> S SN O AT G ot
it Tresntd o artn s mertsm .. - e S iraaal SABIIS 6 Biee et  Sumiewn . -
FIG. 4.29. Fantoma de térax correccion FIG. 4.30. Fantoma de t6rax correccion
densidad en ESTANTADAR. densidad en CALIBRADO.

Medidas tomadas en los puntos C1, C2y C3
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TABLA 4.25.Comparacién de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el casol con ISO en S3.

Puntos de C.l£&p0(%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
Medida HOMOGENEO CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
C1(teflon) 0.52 £2.02 0.54 0.53 0.01 0.01 2.63 1.48
C2(nylon6) 0.44 +1.69 0.46 0.43 0.02 -0.01 4.62 -2.03
C3(AL) 0.25 £ 1.56 0.26 0.25 0.02 0.01 4.98 2.18

Al realizar las comparaciones entre los valores de dosis a lo largo del eje central del haz
en los 3 puntos evaluados mostrados en la Tabla 4.23, se observa que las desviaciones
obtenidas alcanzan un méximo de 6.1 % considerando medio homogéneo y un 3.22 % al
activar la curva calibrada en el inserto de aluminio. Ambos resultados muestran la
dificultad del algoritmo de poder modelar la deposicién de la dosis al pasar de un medio
de mayor densidad a otro de menor densidad. Hay una disminucion de la desviacion hasta
valores de 1.83 % en teflon y -2.48 % en Nylon al activar la curva calibrada.

Este comportamiento al prescribir en el punto S1 se mantiene al prescribir en los puntos S2
y S3 como se muestra en las Tablas 4.24 y 4.25.

Las Fig. 4.19-4.30 son las representaciones de las isodosis en la tomografia del fantoma de
torax usados en el sistema de planificacion, donde se aprecia la variacion de las isodosis al
activar las diferentes correcciones (Homogéneo, estandar, atlas y calibrado). Este
indicativo visual pone en evidencia los cambios en la entrega de dosis al no usar la curva

DER vs HU que corresponde a cada tomdgrafo.
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CASO 2

En este caso se evaluaron los puntos de prescripcion en S1, S2 y S3 y se tomaron los
datos en los puntos C1, C2, C3, C4 y C5. Tal como se muestra en las Fig.( 4.31-4.34), Las
medidas estan en Gy.
Para los puntos S1, S2 y S3 en los puntos de evaluacion C1, C2, C3, C4 y C5 tolerancia
(63): 4 %
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FIG. 4.31. Fantoma de torax Campo 20X20 cm? correccion
densidad CALIBRADO punto prescripcion S1.
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FIG. 4.32. Fantoma de térax campo 20X20 cm? correccion
densidad CALIBRADO punto prescripcion S3.
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FIG. 4.33. Fantoma de térax campo 20X20 cm? correccién
densidad CALIBRADO punto de célculo C4.
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FIG. 4.34. Fantoma de térax campo 20X20 cm? correccién
densidad CALIBRADO punto de calculo C5.

» 1S0: S1

TABLA 4.26. Comparacion de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el caso 2 con ISO en S1

Puntos de C.l£&p4(%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
Medida HOMOGENEO  CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
C1(teflon) 045+2.04 0.46 0.46 0.01 0.01 251 2.07
CoAire)per 034175 0.36 0.33 0.02 -0.01 4.87 -3.87
C5(Aire) o 038179 0.40 0.37 0.02 -0.01 6.40 -3.49
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» 1S0O: S2

TABLA 4.27 Comparacion de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.1. para el caso2 con ISO en S2.

Puntos de C.l£&p0(%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
Medida HOMOGENEO  CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
C2(Nylon) 040£1.71 0.40 0.41 0.01 0.01 1.74 2.50
CA(AIre)oer 037+171 0.39 0.37 0.01 -0.01 3.61 -2.03
C5(Aire) iz, 041+182 0.44 0.41 0.02 -0.01 571 -2.14
» 1S0O: S3

TABLA 4.28. Comparacion de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el caso2 con 1SO en S3.

Puntos de C.l£&p (%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
Medida HOMOGENEO  CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
C3(AN) 0.28+1.49 0.29 0.29 0.04 0.00 2.32 161

CA(AireJogr  0.40£1.62 0.41 0.39 002 001 3.40 214
CS(Aire)z 046172 0.48 0.45 0.00 0.01 5.65 258

Al realizar las comparaciones entre los valores de dosis en los 3 puntos evaluados
mostrados en la Tabla 4.26, se observa que las desviaciones obtenidas alcanzan un maximo
de 6.4 % considerando medio homogéneo y un -3.87 % al activar la curva calibrada en el
punto C5 y C4 (aire). Ambos resultados muestran la dificultad del algoritmo de poder
modelar la deposicion de la dosis al pasar de un medio de mayor densidad a otro de menor
densidad. Hay una disminucion de la desviacion hasta valores de 2.07 % en C1 al activar la
curva calibrada.

Al prescribir en los puntos S1, S2 y S3 la diferencia local de dosis aumenta y es mayor al

no usar la calibracion como se muestra en las Tablas 4.27 y 4.28.

Las Fig. 4.31-4.34. Son las representaciones de las isodosis y de los puntos evaluados en la
tomografia del fantoma de térax usados en el sistema de planificacion, donde se aprecia la
variacion de las isodosis al activar correcciones (calibrado). Este indicativo visual pone en
evidencia los cambios en la entrega de dosis al no usar la curva de densidad electrénica

relativa vs unidades hounsfield que le corresponde a cada tomagrafo.
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CASO 3
En este caso se evaluo en el punto de prescripcion en S1y se tomd los datos en el punto
C1. Tal como se muestra en las Fig. 4.35-4.38.

Para el punto S1 y en el punto de evaluacion Cl1, tolerancia (31): 4 %

» 1S0O: S1
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FIG. 4.35. Fantoma de térax FIG. 4.36. Fantoma de térax
cufa CW15. cufia CW30.
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FIG. 4.37. Fantoma de térax FIG. 4.38. Fantoma de torax
cufia CW45. cufia CW60.
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TABLA 4.29. Comparacidn de los datos calculados en el TPS con los
Medidos con C.I. para el caso3 (cufias virtuales). Con 1SO en S1.

Punto de Cufias C.l+§po(%) Dosis calculada con el TPS Error Absoluto Diferencia Local de Dosis
e Virtuales HOMOGENEO  CALIBRADO EA(HOM) EA(CAL) Difer. %(HOM) Difer. %(CAL)
CW15 0.27+1.63 0.28 0.28 0.01 0.01 353 2.80
C1efion) CW30 0.25£1.61 0.26 0.24 0.01 -0.01 431 -3.99
Cwas 0.23+1.61 0.24 0.23 0.01 -0.01 521 -2.58
CW60 0.20£1.58 021 0.20 0.01 0.00 4.34 212

Al realizar las comparaciones entre los valores de dosis en el punto evaluado mostrado
en la Tabla 4.29, se observa que las desviaciones obtenidas alcanzan un méximo de 4.34 %
considerando medio homogéneo y un -3.99 % al activar la curva calibrada.

Ambos resultados estan influenciados por las cufias tal como se muestra en las Fig. (4.36-
4.39). Por lo que el algoritmo de calculo del TPS ahora tiene una variante adicional al
modelar la deposicién de la dosis al pasar por la interface de un medio de una densidad a
otra. Esta diferencia local de dosis evidencia los cambios en la entrega de dosis al no usar
la curva de densidad electrénica relativa vs unidades hounsfield que le corresponde a cada

tomografo.

En las 3 configuraciones evaluadas las desviaciones alcanzadas en medio homogéneo
sobre pasaron las tolerancias establecidas y al activar la curva caracteristica del tomografo
esta desviacion se ajustdé a las tolerancias dejando en evidencia la necesidad de su

integracion a los sistemas de planificacion.
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CAPITULO V

CONCLUSIONES

En la actualidad en los tratamientos de radioterapia el uso de las imagenes tomograficas
juega un papel muy importante en la entrega de la dosis, debido a que considera la
variacion de la densidad electrdnica de los tejidos. Por lo que el control de calidad de los
tomografos es indispensable en el aseguramiento de las condiciones clinicas del tomografo

previo a su uso clinico en radioterapia.

La principal ventaja del método estequiometrico, es que solo es necesario un material
calibrador para generar las curvas de densidad electrénicas vs HU y en consecuencia poder

integrar el tomdgrafo al sistema de planificacion en radioterapia.

El método Cl, es la herramienta con la que colectamos los valores de dosis medidos en
las diferentes heterogeneidades y con la que podemos tener valores experimentales a ser
comparados con los calculados por el sistema de planificacion en la verificacién de los
tratamientos. Este método nos permite conocer directamente la dosis puntual generada en

base a la cantidad de UM y su geometria.

La planificacion de tratamiento en el fantoma antropomorfico se realiz6 para evaluar la
variacion del célculo de dosis al integrar el tomografo al sistema de planificacién con la
que se obtuvo valores esperados conforme a los PDD experimentales. Los resultados
obtenidos en los casos evaluados nos muestran que la mejor aproximacion a los valores
medidos son usando la calibracion estequiometrica frente a los estandares propios del
equipo. Ya en la evaluacion de los casos los valores alcanzan hasta un 6% de
diferencia con respecto a la dosis local, esta es la consecuencia de que los métodos de
correccion no modelen adecuadamente el efecto de la radiacion dispersa en la dosis local
ya que el método de calculo esta basado en una caracterizacion exponencial de la dosis

en profundidad y esta aproximacion es buena solo cuando la dispersién es minima.
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V. CONCLUSIONES

En todos los casos evaluados el porcentajes de desviacion es mayor al considerar
el medio homogéneo, pero si se inicia el procedimiento de calibracion correctamente y
se selecciona kVp en que se realiz6 la tomografia hay una reduccion de la desviacién de
la dosis hasta en un 3 % tal como se detalla en la Tabla 4.23 del casol.

Esto implica un aumento o disminucion de la dosis.

En los 3 casos evaluados los valores de desviacion nos muestran que es indispensable
realizar la correccion por densidades debido a las inhomogeneidades del fantoma de lo
contrario las desviaciones presentadas estarian fuera de la tolerancia. En el caso 2y 3
aun activando estas correcciones, hay puntos donde superamos la tolerancia por la
deficiencia del modelamiento del algoritmo en el célculo de dosis al pasar de un medio de

una densidad mayor o menor segln el caso.

También se implementd este método en otro planificador donde se utilizaron casos
reales en la planificacion y se obtuvieron valores de desviacion de hasta 4 Gy por la dosis
prescrita al considerar a los pacientes como medio homogéneo es decir como si fuera
un fantoma de agua, también se evidencia una variacion al no seleccionar el k\Vp con el
que se realiz6 la tomografia. Este estudio se detalla en el Anexo V. Como los resultados
de desviacion en la entrega del tratamiento a los pacientes disminuyen al usar la
calibracion estequiometrica se debe optar por el uso de este método, que contribuye a
garantizar la calidad del tratamiento. Teniendo en consideracion que toda implementacion
y comisionamiento debe ser verificado cuidadosamente tal como se realizd en la

evaluacion de todos los casos
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ANEXO |

COMISIONAMIENTO DEL TOMOGRAFO SIMULADOR - CAT3D V. 7.09.10

Realizado Por : Ing. Cesar Picon C.
Fantomas . Torax de acrilico
Procedimiento:

¢ Si hizo una tomografia al fantomas de torax.
e Las iméagenes se pasaron al sistema de planificacion Cat3D V 7.09.10

e En la pantalla del monitor se midieron las distancias A,B y C con el sistema de
medicion del cat3D

e Se grafico en la impresora los cortes axial y sagital del fantoma

Comparacion de distancias

A B C
Pantalla Monitor 30.54 21.28 25.89
Grafico 30.5 21.25 26.00
Experimental 30.5+0.5 21.35+0.5 26.1£0.5

Comparacion de numeros CT

En el monitor se ubico el cursor en puntos de acrilico y aire y se determinaron sus
nameros CT en el monitor (p)

Acrilico Aire
CT # Determinado 1117 - 1180 27 - 67
CT # ideal 1100 - 1200 0 - 50

Conclusién: Tanto las distancias cuanto los nimeros CT estan dentro de los margenes
deseados.
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INFORME TECNICO DE CONTROL DE CALIDAD DEL TOMOGRAFO

SIMULADOR OPTIMA CT580

Realizado Por: QC DOSE sac.

QC DOSE sac

CONTROL DE CALIDAD

5. PROCEDIMIENTO:

5.1. Equipos de medida: Evaluador de haces de rayos X con detectores externos:
Detector de estado sdlido, Marca: UNFORS, Modelo: 8202031-H Xi R/F 8MAM
Detector Platinum, Serie: 180902, Detector de estado solido para Tomografia,
Marca: UNFORS, Modelo: 8202041-B Xi CT Detector Platinum, Serie: 177252,
Detector de estado sdlido de radiacion dispersa y de fuga, Marca: UNFORS, Modelo:
8202062-C Xi Survey Platinum Plus Detector, Serie: 177281, Fantomas de abdomen

y crineo, Marca: FLUKE BIOMEDICAL, Modelo: 76-424-4156.

5.2. Punto de referencia: El punto medio de la superficie del detector de radiacion ubicado
en ¢l isocentro del gantry y la dosis es calculada en las posiciones establecidas en los

fantomas de abdomen y de crineo,
6.  MEDICIONES Y RESULTADOS:
6.1. Inspeccion Fisica:

PRUEBA ACEFTABLE
Estado del gantry, girar libremente, indicadores de posicion operativos Si
Estado de la mesa del paciente: no deben desplazarse libremente Si
Estado de los indicadores de la técnica de exposicién: (consola / gantry) Si
Aire acondicionado en el ambiente: recomendado Si
Estado del sistema audible de comunicacion: debe ser clara Si
Manual del equipo accesible para ¢l operador Si
6.2. Tension del Tubo:
e PRUEBA, __RESULTADO TOLERANCIA ACEPTARLE
Repetibilidad (%) 2.0 S +10% Si
Exactitud (%) 1.5 < £10% Si
6.3 Tiempo de Exposicion:

PRUERA RESULTADO TOLERANCIA ACEPFTABLE
Repetibilidad (96) 20 < £10% Si
Exactitud (%) 1.0 < 10% Si

INTORME TECNICO W 9% . (O INWE.1) CERTIFICADG CC N 22 Pdging 2 de $
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ANEXO |

QC DOSE sac

CONTROL DE CALIDAD

6.4. Determinacion de la Filtracion Total:
PRUEBA RESULTADO | TOLERANCIA ACEPTABLE
Capa Semirreductora (mm. AL) 5.0 235 Si
6.5 Repetibilidad, Linealidad de la Exposicin y Rendimiento del Tubo:
PRUEDA RESULTADO TOLERANCIA ACEFTABLE
Repetibilidad (%) 0.7 $210% Si
Coeficiente de linealidad (%) 2.1 < & 20% Si
Rendimiento o | m. de distancia 62.0 50 « 100 Si
(uGy/mAs)
6.6, Sistema de Colimaciin:
PRUEBA RESULTADO | TOLERANCIA |  ACEFTABLE
Distancia eotre ¢l haz luminoso 1.0 <2 mm si
Interal v ¢l haz de radiacion ) =5a
Distancia entre el haz luminoso 1.8 <3 um si
interno / externo N =4 )
6.7, Alineamiento de la mesa en relacion al Gantry:
‘ PRUEBA RESULTADO | TOLERANCIA |  ACEFTABLE
Coincidencia del eje longitudinal de la
mesa con ¢l plano vertical que pasa )
por el isocentro y con el indicador 30 S 8t
luminoso sagital
6.8, Movimiento Longitudinal de la mesa:
PRUERA RESULTADO | TOLERANCIA ACEFTABLE
Diferencia entre In distancin recorrida 03 +2 mm Si
¥ la indicada en el gantry 1

INFORME TECNION W= 19 - (0 INOSKA£2

CERTIFNCAD) ©C N2
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ANEXO |

QC DOSE sac.

CONTROL DE CALIDAD

6.9. Inclinacion del Gantry:
" ANGULOS e e Y
PRUERA UTILIZADOS RESULTADO | TOLERANCIA | ACEFTABLE
Verificar el desvio entre 0 0 ¥ Si
el dngulo medido y el +3°
dngulo nominal indicado 2 - 8
en el gantry -30 0.5 £3° Si
6.10.  Espesor de Corte:
FRUEBA CORTES RESULTADO | TOLERANCIA | ACEFTABLE
UTILIZADOS (mm) (mm)
2.5 1.0 1 mm Si
Calcular  la  diferencia | Si
entre el valor nominal y el 5.0 1.0 AR
valor medido del espesor 7.4 1.0 L1 mm Si
de corte seleccionado
7 10,0 1.0 + 1 mm Si
6.11.  Ruido, Calibracién y Uniformidad del Nimero CT:
PRUEBA RESULTADO TOLERANCIA ACEFTARLE
Ruido (%) 0.3 1.0% Si
Exactitud del ndmero CT 33 +4UH Si
Uniformidad del ndmero CT 2.8 +5UH Si
6.12.  Resolucidn de Bajo Contraste:
PRUEDA RESULTADO TOLERANCIA ACEPTABLE
Determinar ls capacidad del
sistema para discriminar objetos 3 <Smm Si
de bajo contraste (didmetro)
INFORME TRONICO N5 19908 . OC INWE12 CERTIFICAING €€ N2 Paginad de S
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Al QC DOSE sac

CONTROL DE CALIDAD

6.13.  Resolucion de Alto Contraste:

_PRUEBA RESULTADO TOLERANCIA ACEPTABLE
Determinar la resolucion de alto

contraste  sobre  diferentes 4 >4 pliem Si
condiciones - B

6.14. Evaluacion de la Dosis:

. MSAD
. , 1 L CIor | MSAD ; . 4
t*m.' KV | mAs | t(y) (mm) | (mm) | mGy | mGy "‘.:(.3‘)“(.’ ACEPTABLE
Cranco | 20 | 320 | 20 | s | 3938 | 3938 50 si |
Abdomen | 120 | 223 | 097 | § s | 2082 | 2082 25 Si

L. G. swm.i ;ﬁ&a

Fisico autorizado en Control de Calidad
Lic, IPEN N® 440-07

INFURME TECNICO N* 1991 (K ISE-12 CERTIFICADO €C N 1dM 12 Paging S de §
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ANEXO 11

CERTIFICADO DE CALIBRACION DE CAMARA DE IONIZACION
CILINDRICA PTW-TN31010

B — PTW

PYW-Freiburg, | éracher Str. 7 79115 Freiburg, Germany T +A0(0V761- 4D055-0  FAX 149 (0)761- 49055-70  E-Mail info@plw.de

Calibration Object

Radiation Detector

Detector [REF] TN31010 [SN] 005742
Detector Type lonization Chamber :
Manufacturer PTW-Freiburg
Customer Clinica Radioncologia Order No.:  AU1303699
Av. Paseo de la Republica, 36500,San Order Date ; 2013-10-16
Isidro
Lima 27
Peru
Calibration Results
Measuring Quantity Absorbed Dose to Water (D)
Detector Calibration Factor Npw = 3.013°10°Gy/C
Beam Quality Correction Beam Nuality Cbrrectién Factor k;_\ Unce-rgiﬁty -
Hee . 1.000 1.1 %
Reference Conditions Beam Quality: ®co
Temperature: 293.2 K (20°C)
Air Pressure: 1013.2 hPa
Relative Humidity: 50%
Chamber Voltage/Polarity: + 400 V
lon Collection Efficiency: 100 %
Calibration Date 2013-10-22
Recalibration Interval 2 years (recommended)
’ - PTW-Freiburg .
Freiburg, 2013-10-22 Physikalisch<Technische

Werkstatten Dr! Pychlau GmbH

(Signature)
Page1/2



ANEXO Il

2

PTW page2/20f  Calibration Certificate No. 1304189
Calibration Conditions and Set-up
Climatic Conditions Temperature Range: (2942+3)K / (21£3)°C

Alr Pressure Range: (1000 + 50 ) hPa

Rel. Humidity Range: (40+20) %

Beam Quality and Geometry Quality  Filter [mm)] *HVL [mm] SDD [cm] Size [em]
“Co - . 100  10x10
Quality: Beam qualities according to DIN 6806-5 / DIN §809-4
Filter: Total fitration (inherent and additional filters)
HVL: Half value layer at the point of measurement
SDD: Distance between radiation source and reference point
Size: Field size at reference point, diam. - Field Diameter

Reference depth:  5gom®H,0

Detector Arrangement Chamber axis perpendicular to radiation beam axis
Line on chamber body faced towards the radiation source
Reference point position at stated measuring depth / distance fo the
radiation source (For further information see manual and data sheet of detaclor.}

Dose and Dose Rate Absorbed Dose To Water min.: 5.0 107 Gy ! max.; 5.0 Gy
haorbed Dose ToWater rate -min.: 50 mGyimin /max.-300-mGy/min

Polarity Effect < 0.3 % ({not accounted for in the detector calibration faclor )
Saturation Correction Factor ks = 1.000

Leakage Negligible during calibration

1. The uncertainty stated corresponds to the double standard deviation (k=2). The standard deviation was
calculated according to 150 GUM from the parlial uncertainties arising from the standard used, the calibration
procedure, the environmental conditions and shorl time effects of the object of measuremenl. The
uncertainties stated are composed of the uncertainties of the calibration procedure and those of the specimen
during calibration. A share for the long-term instability of the object under calibration is not included.

2. The calibration is traceable to national standards of the German National Laboratory, PTB, Braunschweig.
This calibration certificate may not be reproduced other than in full except with the permission of the issuing
laboratory. This certificate is valid only with the ionization chamber showing the intact sticker with the
certificate number. Calibration factors of chambers having been opened for repair are not comparable to
previous calibrations. Calibration certificates without sighature are not valid.

3. The components of the calibration object fully comply with the respective specifications given in the data sheet
and user manual.
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ANEXO Il

HOJA DE CALCULO PARA LA DETERMINACION DE LA DOSIS ABSORBIDA
EN AGUA PARA HAZ DE FOTONES DE ALTA ENERGIA PARA EL
ACELERADOR CLINAC 2100C DE LA CLINICA RADIONCOLOGIAS.A.C.

Worksheet for the determination of the absorbed dos e to water
in a high-enerqy photon-beam

User: Radioncologia 5.A.C.

Date:

1. Radiation treatment unit and reference conditions for D', o, determination

2. lonization chamber an

Accelerator. CLINAC 2100C

Mominal dose rate:

Reference phantom:
Reference ield size:

Reference depth z 2y :

320,0
water
10x10 cm=xcm

5,0

PTW 31003 flexible

lon. chamber model

Chamber wall materal:
Waterpmoofsleew materal:
Phantom window materal:

Abs doseto-water calibration factor 2

Calibration quality &5 [+] Co-60[_] photonbeam

If @4 is photons, give TPR 25 19

Reference conditions ©r calibration
Pa: 101,3

Polarizing potential Vy: 400 W

Calibration polarty: []+ve [¥]-ve

kPa Ty

Mominal Acc Potential: 3 MY
MU min™ Beam qualty, @ (TPR 1 0,679
Setup: [#] 55D ] saD
Rek&rence distance: 100 Cm
g cm?®
EI Serial Mo.: bhrd2
PMMA  thickness: 0,078 gcm®
thickness: g cm®
thickness: g cm?®
Newo = 0,3013 [«IGy/nc [JGyirdg
Calibration depth: 5 gcm®
20,0 C Rel. humidity: 50 %o

[#] co rected for polarity effect

Userpolanty: []+ve [#]-wve

Calibration laboratory:

Electrometer model:

Calib. separately fom chamber:
Ifwes Calibration laboratory:

3. Dosimetry reading © and correction for influence quantities

i}

fiii}

Uncomected dosimeter reading at V¥ ; and user polanty:

Corresponding accelerator monitor units:
Ratio ofdosimeter reading and monitor units:

P: 100,0 kPa T:
Electrometer calibration factor Keaer -
Polarity comection ©  mg at Vv Ms =

AAPM Cate: 11108/ 2010
UnidosE T10010 Seral no.: 9
[#¥]yes  [Jre Range setting: nC
Date:
2872 M [re
100 Mu
M, = 00287 [ncmu O] rdg/mu

20,6 C Fel. humidity: 50 %
_(2732+TY P, _
(2732+T) P

- 1,015

1,0000 [Incirdg dimensionless

2,872 rdg at -V ¢: M. = 2,586
N L e
pal I - ﬂ,Q’Q‘E
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ANEXO Il

(ivy Recombination correction (two-wltage method)

Polarizing woltages: V1 (normal) = 400 \% V, (reduced) = 200 \%
Readings at each ¢ V: M, = 2,857 M, = 2,847
Beam type: pulsed [] pulsed-scanned
Voltage ratioV, / V, = 2,0000 Ratio of read. M, / M, = 1,004
ap = 2,3370 a; = -3,6360 a, = 2,2990
2
M M
k,=a,+a,| —> |+a,| —>| = 1,003 "9
M, M,
Corrected dosimeter reading at the wltage V1 :
MQ = Ml kTP lﬁelec kpol ks = 0,0292 nC/MU ] rdg /MU
4. Absorbed dose rate to water at the reference depth, z,¢;
Beam quality corr. factor for user quality Q: kaQo = 0,9901
taken from Table 6.I11 [] other, specify:
Dyo(Zr ) =Mg Np g, Koo, = 0,0087 Gy/MU
5. Absorbed dose rate to water at the depth of dose maximum, z .,
Depth of dose maximum: Zex = 1,50 gcm?
(i) SSD set-up
Percentage depth-dose at z s fora 10 x 10 cm x cm field size
PDD(z,s 50 gcm?)= 87,70 %
Absorbed-dose rate at z ppy :
Duo(Zna)=100D,,o(Z, )/ PDD(Z,4 )= 0,009928 Gy /MU
(if) SAD set-up
TMR at z s for a 10 cm x 10 cm field size:
TMR(z,s 50 gcm?)=
Absorbed-dose rate at z gy :
DW,Q(Zmax )= DW,Q(Zref )/TMR(Zref ): Gy/ MU
Notes: Div. De Fisica Médica: FIRMAS: Lect. +400 Lect. -400v Lect. +200V
Msc. César Picon Ch. 2,875 2,885 2,847
PhD. Sandra Guzman C. 2,875 2,885 2,847
Lic. Richar Pinedo C. 2,869 2,887 2,847
2,873 2,887
2,87 2,887
2,87 2,886
Promedio 2,872  2,886166667 2,847
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ANEXO 111

CALCULOS REALIZADOS PARA DETERMINAR LA DOSIS EN LA FASE
EXPERIMENTAL DE LOS CASOS EVALUADOS UTILIZANDO CLINAC 2100C

1. MEDICIONES PARA EL CASO1
1.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1
Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) | L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10  Promedio

Punto C1 155 1549 155 155 1549 1549 1549 1549 1548 1.549 1.549
Punto C2 108 108 1088 109 109 1.082 108 1084 1.085 1.085 1.085
Punto C3 0.826 0.825 0.824 0.824 0.828 0.826 0.826 0.828 0.828 0.827 0.826
P(kPa) 100 99 100 100 100 100 100 100 100 100 99.9
T(°C) 20 19 19 195 195 19 20 20 20 20 19.6

Factor de correccion por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climaticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

Py(273.15 + Ty)

- =1.016
TP ™ pr(273.15 4+ Ty)

Lecturas corregidas por presion y temperatura:

Para puntO Cl L(corregida) = L(media)*K(T'P) = 1.57 nC
Para puntO CZ' L(Corregida) = L(med|a)*K(T'P) = 110 nC
Para punto C3: L (corregida) = L(media)*K(t,p) = 0.839 nC

Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:

D(GY)= L (corregida) *No.w(GY/NC)*Ketect™* Kpo* Ks*Ko,0* Sw het
Para punto C1 : D(Gy) = 0.48 Gy
Para punto C2 : D(Gy) = 0.32 Gy
Para punto C3 : D(Gy) = 0.23 Gy

PUNTO PRESCRIPCION EN S2
Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10  Promedio
Punto C1 1714 1715 1712 1712 1712 1712 1712 1714 1713 1714 1.713
Punto C2 11934 1.1932 1193 1.1934 1.193 1.193 1193 1.193 1.1934 1.1934 1.1932
Punto C3 0.9033 0.9034 0.903 0.9032 0.903 0.9033 0.903 0.9032 0.9034 0.9034  0.9032
P (kPa) 100 99 99.8 100.2 100.1 100.1 100.1 100.2 100.2 100.3 100
T(°C) 20 20 205 195 195 20 20 20 20 20.5 20
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ANEXO Il

Factor de correccion por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climéticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

Py(273.15 + Ty)

TP = pe(273.15 + Ty)

Lecturas corregidas por presion y temperatura:

Para pUﬂtO C2. L(corregida) = L(media)*K(T’P) = 1.20 nC
Para puntO C3 L(Corregida) = L(media)*K(T’P) = 0.9149 nC

Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:

D(GyY)= L corregida)*Npow(GY/NC)*Keject* Kpol* Ks*K,0* Sw et
Para punto C1 : D(Gy) = 0.47 Gy
Para punto C2 : D(Gy) = 0.36 Gy
Para punto C3 : D(Gy) = 0.23 Gy

1.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10  Promedio

PuntoCl1 1917 1916 1915 1917 1916 1917 1916 1915 1915 1916 1.916
Punto C2 14584 14582 1.458 14585 1458 14584 1.4584 1.4585 1.4583 1.4584 1.458
PuntoC3 0997 0.995 0996 0997 0.995 0.995 099 099 0.997 0.997 0.9961
P (kPa) 99.9 99.7 99 99.8 1001 1001 100.1 100.2 100.2 100.3 99.94
T(°C) 19.9 19.8 19.7 195 195 20 19.8 19.8 198 19.8 19.76

Factor de correccidn por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climéticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

_ Py(273.15 + Ty)
TP = pe(273.15 + Ty)

=1.013

Lecturas corregidas por presion y temperatura:

Para punto C1: L (corregida) = L(media)*K(,p)= 1.94 nC

Para punto C2: L (corregida) = L(media)*Kr,py= 1.4769 nC

Para punto C3: L (corregida) = L(media)*K(T,py= 1.009 nC
Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:
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D(GyY)= Lcorregida)*Now(GY/NC)*Ketect* Kpol* Ks*Kg,0* Sw et

Para punto C1 : D(Gy) = 0.52 Gy
Para punto C2 : D(Gy) = 0.44 Gy
Para punto C3 : D(Gy) = 0.25 Gy

2. MEDICIONES PARA EL CASO?2
2.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10 Promedio

Punto C1 1653 1645 1646 1648 1647 1648 1646 1647 1653 1.648 1.6481

PuntoC4 1233 1231 1232 1233 1231 1232 1233 1231 1232 1,232 1.232
PuntoC5 1.359 1357 135 1359 1357 135 1357 135 1359 1.357 1.3573
P (kPa) 100 100 99.9 100 100 100 100 100 99.9 100 99.98
T(°C) 19.9 19.8 19 195 195 19 19.9 20 20 20 19.66

Factor de correccidn por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climéticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

Py(273.15 + Ty)

TP = pe(273.15 + Ty)

Lecturas corregidas por presion y temperatura:
Para pUﬂtO Cl L(Corregida) = L(media)*K(T'P) = 1.6678 nC
Para puntO C4 L(Corregida) = L(med|a)*K(T'P) = 12467 nC
Para pUﬂtO C5 L(correg|da) = L(med|a)*K(T'P) = 137358 nC
Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:
D(Gy): L(corregida)*ND,W(Gy/nc)*KeIect*KpoI*Ks*KQ,Q* SW,het

Para punto C1 : D(Gy) = 0.45 Gy
Para punto C4 : D(Gy) = 0.34 Gy
Para punto C5 : D(Gy) = 0.38 Gy
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2.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10 Promedio

Punto C2 132 1317 1315 1315 1318 1316 1316 1315 1314 1315 1.3161
PuntoC4 1338 1335 1335 1338 133 1336 1336 1335 1335 1.337 1.336
PuntoC5 1486 1485 1482 1482 1486 1485 1482 1484 1487 1484 1.4843
P (kPa) 100 99 100 100.2 100.1 100.1 100.1 100.2 99.8 100.3 99.98
T(°C) 20 20 20.5 19.5 19.5 20 20.1 20 20.2 20.2 19.96

Factor de correccion por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climaticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

_ Py(273.15+ Ty)
TP = pr(273.15 + Ty)

=1.013

Lecturas corregidas por presion y temperatura:

Para puntO CZ' L(Corregida) = L(media)*K(T’P) = 1.333 nC
Para punto C4: L (corregida) = L(mediay*K¢r,py= 1.353 nC
Para pUI’]tO C5. L(correg|da) = L(med|a)*K(T’P) = 1.503 nC

Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:

D(GY)= L corregida) *No,w(GY/NC)*Keiect™* Kpo* Ks*Ka.0* Sw et
Para punto C2 : D(Gy) = 0.40 Gy
Para punto C4 : D(Gy) = 0.37 Gy
Para punto C5 : D(Gy) = 0.41 Gy

2.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

Mediciones Experimentales:

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10 Promedio

Punto C3 112 1119 112 1119 112 1119 112 1119 11195 112 1.11955

Punto C4 1424 1421 1421 1421 1421 1421 1421 1422 1425 1425 1.4222

PuntoC5 1.641 1639 1635 1639 1635 1639 1635 1638 1.639 1.64 1.6380
P (kPa) 99.9 99.7 100 99.8 100.1 100.1 100.1 100.2 100.2 100 100.01
T(°C) 19.9 19.8 19.8 19.8 19.8 20 19.8 19.8 19.8 20 19.85

Factor de correccion por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climaticas de referencia Toy Po. Se calcula como:
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_ Py(273.15 + Ty)
TP = pe(273.15 4+ Ty)

=1.013

Lecturas corregidas por presion y temperatura:

Para punto C3: I—(corregida) = I—(media)*K(T,P) - 1.134nC
Para pUﬂtO C4. L(corregida) = L(media)*K(T’P) = 1.44 nC
Pal’a pUﬂtO C5 L(Corregida) = L(media)*K(T’P) = 1.659 nC

Las lecturas de dosis registradas en los puntos de estudio:
D(GY): I—(corregida)*ND,W(Gy/nc)*Kelect*KpoI*Ks*KQ,Q* Sw,het

Para punto C1 : D(Gy) = 0.28 Gy
Para punto C2 : D(Gy) = 0.40 Gy
Para punto C3 : D(Gy) = 0.46 Gy

3. MEDICIONES PARA EL CASO 3
3.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

Mediciones Experimentales fueron tomadas en C1. :

Lectura(nC) L1 L2 L3 L4 L5 L6 L7 L8 L9 L10 Promedio

CW15 0998 0997 0995 0997 0.995 0997 0995 0996 0996 0.996 0.9962
CWa30 0.9258 0.9257 0.9258 0.9257 0.9258 0.925 0.9252 0.9255 0.925 0.9256 0.92551
CW45 0.846 0.845 0.844 0845 0.844 0.845 0844 0845 0.844 0.844 0.8446
CWe60 0737 0735 0736 0735 0738 0.735 0.736 0.736 0.736 0.736 0.736
P (kPa) 100 100 100.1 100 100 100 100 100 99.9 100 100
T(°C) 19.9 20 19 19.5 19.5 19 20 20 20 20 19.69

Factor de correccion por presion y temperatura en las medidas efectuadas respecto a las
condiciones climaticas de referencia Toy Po. Se calcula como:

_ Py(273.15 + T)

TP = pe(273.15 + Ty)
Lecturas corregidas por presion y temperatura:

=1.012

Para CW15 L(corregida) = L(media)*K(T'P) = 1008 nC
Para CW30 L(Corregida) = L(media)*K(T’P) = 09366 ﬂC
Para CW45. L(corregida) = L(media)*K(T’P) = 0.8547 nC

101



ANEXO Il

Para CW45. L(Corregida) = L(media)*K(T’P) = 0.7448 nC

Las lecturas de dosis registradas en el punto de estudio:

D(Gy): I—(corregida)*l\l D,W(Gy/nc)*Kelect* KpoI*KS* KQ,Q* SW,het

Para CW15 Cl1:
Para CW30 Cl1:
Para CW45 C1:
Para CW60 C1:

D(Gy) = 0.27 Gy
D(Gy) = 0.25 Gy
D(Gy) = 0.23 Gy
D(Gy) = 0.20 Gy
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ANEXO IV

CALCULOS REALIZADOS PARA DETERMINAR LAS
INCERTIDUMBRES EN LOS CASOS EVALUADOS

1. INCERTIDUMBRE DE LA CAMARA DE IONIZACION:

La incertidumbre de la cAmara de ionizacion para la primera desviacion estandar (K=1).
INCERTIDUMBRE TIPO B.

& 0011
o =—5— =0.0055

La incertidumbre mostrada fue calculada mediante el valor de incertidumbre de
&k2 = 1.1% corresponde a la segunda desviacion estdndar (K=2) que consta en el
certificado de calibracion No. 1304189 emitido por el fabricante (PTW- Freiburg) de la
camara de ionizacién PTW TN31010 serie: 005742.

2. INCERTIDUMBRE POR LA RADIACION DE FONDO:

Las lecturas de la radiacion de fondo se realizd6 usando la camara de ionizacion con el
Clinac2100c en condiciones de colimador totalmente abierto, se tom6 las lecturas en
360s registrandose lecturas constantes para el calculo de la incertidumbre combinada se
considerd la incertidumbre de tipo Ay B.

Desviacién estandar del valor medio INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= 02

_ \/(0.01—0.01)2+(0.01—o.01)2+(o.o1—o.01)2+(o.01—o.01)2+(0.01—0.0.1)2+(o..01—0.01)2+(o.01—0.01)2
6

= 0.00 [nC]

1
S;valor_medido =sx) = \/_ﬁ S(xi) = 0.00 [nC)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre por la radiacion de fondo INCERTIDUMBRE COMBINADA.

5fOTldO = \/(fgalor_medido+ T%esolucién) = 0.0057 [nC]
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3. INCERTIDUMBRE EN LAS LECTURAS REGISTRADAS

Para los diferentes casos evaluados caso (1-3), para el célculo de las incertidumbres se
tomaron en cuenta la incertidumbre de la medida (incertidumbre tipo A) y la

incertidumbre de resolucién (incertidumbre tipo B)

3.1 MEDICIONES PARA EL CASO1
3.1.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1:
Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i1

~0,00063 [nC]
1

fvalor_medido = S(f) = S(xi) = 0.0002 [nC]
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
fresoluci()n = \/g = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EML‘ = \/(fgalor_medido+ Eesolucién) + fjgondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

_Ew, 0008 _
T M, 1549 °°7

E’Ml'
PUNTO C2:

Desviacidn tipica del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s(q) = | =3, —%)? = 0,0082 [nC]

n-—1
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_ 1
Evalor_medido = S(x) = In S(xi) = 0.001 [nC]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
Eresolucién = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(Egalor_medido+ Eesolucién) + E)%ondo = 0.0081 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

oo Ew, (00081 _
MiT M. T 1.0854 07

PUNTO Ca:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

n
1
) = [—— . — )2
() = =g ) =)
=1
=0,00155 [nC]

1
Evalor_medido =s(x) =— S(xi) = 0.00049[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

SMi = \/(Esalor_medido+ rzesolucién) + fjgondo = 0.008 [TLC]
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Incertidumbre relativa de la medida.

€y, 0.008

i = M;  0.8262

=0.97%

3.1.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C1:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= 0)?

=0,001 [nC]

1
fvalor_medido = S(f) =— S(xi) = 0.0003 [nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
&resotucion = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

gMi = \/(Egalor_medid0+ Eesolucién) + E]%ondo = 0.0086 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, _0.0086

= = 0,
M;  1.713 0-50%

EIML'

PUNTO Cz2:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

sGr) = |-=¥m (- %)? = 0.00018 [C]

n-1
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_ 1
fvalor_medido =s(x) = N S(xl') = 0.000057 [nC)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
Eresolucién = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(Egalor_medido+ Eesolucién) + E)%ondo = 0.0080 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

oo €m; _ 0.0080
Mi™ M, T 1.1932

=0.67%

PUNTO Ca3:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mz:(xi —x)?
i1

=0,00015 [nC]

_ 1
S;valor_medido =s(x) =— S(xi) = 0.000047[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
fresolucic’m = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EML‘ = \/(fgalor_medido+ Eesolucién) + f]%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

_ €y, _0.008
~ M; 0.9032

&', = 0.89%
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3.1.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO C1:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
=1
—0.0008 [nC)

1
ngalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.0025 [nC]
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = NG = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

gMi = \/(fgalor_medido+ rzesolucién) + f]%ondo = 0.0084 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

,_Ew _00084
$mi = M, 1916 "

PUNTO Cz2:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —x)?
=1

=0.0001 [nC]

1
S;valor_medido = S(f) = _Tl S(xi) = 0.0003 [nC]

N
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Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = T = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EMi - \/(gvalor_medido+ resolucién) + ffondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, 0.0080
f M; =457 =

M; ~ 1.458

= 0.55%

PUNTO Ca3:

Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0,00087 [nC]

_ 1
fvalor_medido = S(x) = S(xi) = 0.00027[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

SMi = \/(Egalor_medido+ rzesolucién) + 5]%ondo = 0.0085 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, 0.0085

flMi - a7

M;  0.9951

= 0.85%
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3.2 MEDICIONES PARA EL CASO2
321 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = [ ) (= D)2
i=1

=0.0027 [nC]

1
$vator medido = S(X) = —= s(x;) = 0.00085 [nC]
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
&resotucion = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EMi = \/(Egalor_medido+ Eesolucién) + E]%ondo = 0.0081[nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

,_Ew_00081
Smi = M, 1481 777

PUNTO C4:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
=1
~0.0082 [nc]

3 1
‘fvalor_medido = S(x) = S(xi) = 0.0026 [nC]
Vn
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Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = T = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(Egalor_medid0+ Eesolucién) + E}%ondo = 0.0085 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

,_Ew 00085
Sm; = M; 1232 7

PUNTO C5:

Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0.0012 [nC]

_ 1
fvalor_medido = S(x) = S(xi) = 0.00038[n(]
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(fsalor_medido+ rzesolucién) + ’f]%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

,_Ew_ 0008 o
Smi = M; 13573 77

111



ANEXO IV

3.2.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C2:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i1
0.0018 [nc]

1
Evalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.00057 [nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
Eresolucic’)n = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EML‘ = \/(fgalor_medido+ Eesolucién) + fjgondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€u, 0.008
=i = 0.61%

S M; ~ 1.316

PUNTO C4:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i1
0.0012 [nc]

1
Evalor_medido = S(f) =— S(xi) = 0.00038 [n(]
Vn
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Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = T = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EMi - \/(gvalor_medido+ resolucién) + ffondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

,_Ew 0008
gMi_Mi_1.336_' 0

PUNTO C5:

Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0.0018 [nC]

1
fvalor_medido = S(f) = S(xi) = 0.00057[nC]
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(fsalor_medido+ rzesolucién) + ’f]%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, _ 0.008

= — 0,
M;  1.4843 0.54%

EIML'
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3.23 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO Ca3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

n
1
s(x) = mZ(xi —x)?
i1
~0.00049 [nC]

1
Evalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.00015 [n()
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
Eresolucién = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EMi = \/(fsalor_medido+ Eesolucién) + ’f}%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

- _Ew, _0008 _
MiT v, T 112

PUNTO C4:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
=1
—0.0017 [nC]

1
Evalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.00054 [nC)
Vn
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Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = T = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EMi - \/(gvalor_medido+ resolucién) + ffondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

o Ew 0008
M7y, 1422 007

PUNTO C5:

Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0.0022 [nC]

_ 1
fvalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.00069[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

8Mi = \/(fsalor_medido+ rzesolucién) + ’f]%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.
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3.3 MEDICIONES PARA EL CASO 3

3.3.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1: uso de cufias virtuales CW15, CW30, CW45, CW60.
CW15:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= 0)?

=0.001 [nC]

1
Evalor_medido = S(f) = \/_% S(xi) = 0.00032 [nC]
Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
fresoluci()n = \/g = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EMi = \/(Egalor_medido+ Eesoluci()n) + E]%ondo = 0.008[nC]
Incertidumbre relativa de la medida.

€y, _ 0.008

S M; — 0.9962

= 0.80%

CWa30:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0.0003 [nC]

1
fvalor_medido = 5(92) = S(xi) = 0.000095 [nC]
Vn
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Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
resotucion = T = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EMi - \/(gvalor_medido+ resolucién) + ffondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, _ 0.008

= = 0,
M, ~ 09255  287%

EIMi
CW45:

Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —X)?

=0.00069 [nC]

_ 1
fvalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.00022[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC)
$resolucion = T = 0.0057 [nC)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EMi = \/(fsalor_medido+ r%esolucién) + "ngondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.

€y, 0.008

= = 0.959
M, 08446 ° 5%

flMi
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CW60:

Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

n
1
S = | ) (= D)2
i=1
—0.00094 [nC]

1
fvalor_medido = S(f) = S(xi) = 0.00029[nC)
Vn

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

0.01[nC]
Eresolucién = \/§ = 0.0057 [nC]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EMi = \/(fsalor_medido+ Eesolucién) + ’f}%ondo = 0.008 [nC]

Incertidumbre relativa de la medida.
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4. INCERTIDUMBRE DE LA TEMPERATURA

Para el célculo de las incertidumbres de la temperatura (incertidumbre combinada) se
tomaron en cuenta tanto la incertidumbre de los valores de la temperatura registrada
durante las mediciones en cada punto (incertidumbre tipo A), la incertidumbre de la
resolucion del termometro (incertidumbre tipo B), y la incertidumbre de su exactitud
(incertidumbre tipo B). la temperatura inicial T¢=20 °C(Anexo 2).

4.1 MEDICIONES PARA EL CASO1
4.1.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1,C2y C3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x;) = mZ(xi —x)?
=1

=0,04594 [°c]
3 1
S;valor_medido = S(x) = \/_ﬁ S(xi) = 0.014 [°C]
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.3[°C]
Sexactitud = K = 2 = 0.15[°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

¢ _ Resolucion  0.1[°C] 0.06[°C]
resolucion \/§ \/§ .

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

_ 2 2 2 _ o
8Ti - \/(fvalor_medido+ resolucién) + Eexactitud =0.16 [ C]
Incertidumbre relativa de la medida.

_Er 016 _ o
BT, 20 0 7

!
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4.1.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C1,C2y C3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s(x) = ﬁZ(xi —x)?
=1
03333 [°C]
1
fvalor_medido = S(f) = ﬁ S(xi) = 0.10 [°C]

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.3[°C]
$exactitud = K = 2 = 0.15 [°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°C]

gresolucién = \/§ \/§
Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

0.06[°C]

— 2 2 2 — °
8Ti - \/(fvalor_medido+ resolucién) + 'fexactitud =0.19 [ C]

Incertidumbre relativa de la medida.

, _En 016 o
A

4.1.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO C1,C2y Cs3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= 0)?

=0,157[°C]
1
gvalor_medido =s(x) = ﬁ S(xi) = 0.05 [°C)
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Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactltud 0.3[°C]
Eexactitud K 2 = 0.15 [OC]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resoluczon 0.1[°C)

‘fresolucién = \/§ \/§
Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

= 0.06[°C]

— 2 2 2 _ °
STL - \/(fvalor_medido+ resoluci()n) + Eexactitud =0.17 [ C]

Incertidumbre relativa de la medida.

_ &y 017
LT, T 20

!

= 0.85%

4.2 MEDICIONES PARA EL CASO 2
4.2.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1,C4vy C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= 0)?

—0,3949 )
’fvalor_medido S(x) = T S(xl) 0. 125 [°C]

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.3[°C]

Sexactitud = K = 2 = 0.15 [°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucwn 0.1[°C)

gresolucién - \/§ \/§

= 0.06[°C]
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Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
STi - \/(fvalor_medido+ resolucién) + gexactitud =0.2 [OC]

Incertidumbre relativa de la medida.

, _Er_020_
Ty T 200

4.2.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C2, C4y C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i=1
~0,3335 [°C]

1
fvalor_medido =s(x) = ﬁ S(xi) = 0.10 [°C]

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.3[°C]
$exactitud = K = 2 = 0.15 [°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°C]
Eresolucion = \/§ = \/§ = 0.06[°C)

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 — °
gTi - \/(fvalor_medidcﬁ resoluci(’)n) + Eexactitud =0.19 [ C]

Incertidumbre relativa de la medida.

B 019 o
aTT, 20 0 07
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4.2.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO C3,C4y C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i1

—0,08498[°C]
1
fvalor_medido = S(f) = \/_ﬁ S(xi) = 0.027 [°C]

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.3[°C]
Sexactitud = K = 2 = 0.15 [°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°(]

resotucion = \/§ = \/§ = 0.06[°C]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 — o
STi - \/(fvalor_medidzﬁ resoluci(’m) + ’fexactitud = 0.16 [ C]

Incertidumbre relativa de la medida.

, _En 016 o
a7, 20 0 7

4.3 MEDICIONES PARA EL CASO 3
4.3.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1. Cudas virtuales CW15, CW30, CW45 Y CW60.
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s(x;) = \/ﬁ n (x;—%)?  =0.4148 [°C]
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_ 1
fvalor_medido = S(x) = In S(xi) = 0.13 [°C]

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud _ 0.3[°C]

$exactitud = K = 2 = 0.15[°C)

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

¢ _ Resolucion  0.1[°C] 0.06[°C]
resolucion \/§ \/§ .

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
8Ti - \/(gvalor_medido+ resolucic’m) + fexactitud =0.2 [OC]

Incertidumbre relativa de la medida.

_Er 020 _
T, 20 7

&,

5 INCERTIDUMBRE DE LA PRESION
5.1 MEDICIONES PARA EL CASO1
5.1.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1, C2y Ca:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = | ) (= D)2
i=1

=0.3162 [hPq]

~ 1
Szvalor_medido =s(x)=— S(xi) = 0.099 [hPd]
Vn

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.4[hPa]
$exactitua = K = 2 = 0.2 [hPd]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.
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Resolucion _ 0.1[kPa]

Eresoluci()n = \/§ = \/§
Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

= 0.06[hPq]

— 2 2 2 —
EPi - \/(gvalor_medido+ resolucién) + gexactitud = 0.23 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

_ &, 023
P, 1013.2

&, = 0.023%
5.1.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C1, C2y C3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s(x) = | ==Y, —x%)?  =0.3771[nPa]

n-1
_ 1
S;valor_medido = S(x) = \/_ﬁ S(xi) =0.12 [hPa]
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.4[hPaq]
Sexactitud = K = 2 = 0.2 [hPaq]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion 0.1[°C]
$resolucion = NG = 73 = 0.06[hPa]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EP - \/(gvalor_medido+ resolucién) + gexactitud =0.24 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

&, 024
P, 10132

&, = 0.023%
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5.1.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO C1,C2y C3:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = [——= ) (= )2

=0.3806[kPa]

fvalor_medido = S(f) = \/— S(xl) 0. 12 [hPa]
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

¢ Exactltud 0.4[hPa]
exactitud = K 2

= 0.2 [hPa]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion 01[ C)

Eresoluci(’)n - \/§ \/§

= 0.06[rPa]

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

\/(fvalor medido+ resolucton) + gexactltud =0.24 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

! EPi
o = P, 1013.2

= 0.023%

5.2 MEDICIONES PARA EL CASO 2
5.2.1 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1,C4 vy C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
S = [——= ) (= D)2
i=1

=0.042 [hPa]
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1
Evalor_medido =s(x) = ﬁ S(xi) = 0.013 [hPq]
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactltud 0.4[hPq]
Eexactitud K ) = 0.2 [hPaq]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°C]

Eresolucic’m - \/§ - \/§

Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

= 0.06[hPq]

\/(Evalor medido+ resoluaon) + fexactltud =0.21 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

br_ 021 _ 0.020%
P, 10132 7

r_
gZf?i_

5.2.2 PUNTO PRESCRIPCION EN S2

PUNTO C2, C4y C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s(x;) —\/ Z ' (x; —%x)?2 = 0.3706 [hPa]

fvalor_medido s(x) =—= S(x )=0. 12 [hPa]

\/—
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactltud 0.4(hPa)
Sexactitud = K 2 = 0.2 [hPaq]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°C]

fresoluci(’)n - \/§ - \/§

= 0.06[kPa]
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Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

EPi = \/(Egalor_medido+ Eesolucic’m) + gezxactitud = 0.24 [kPa] ANEXO IV

Incertidumbre relativa de la medida.

&, 024

— —_— 0
P, ~ 10132 024%

/
i

5.2.3 PUNTO PRESCRIPCION EN S3

PUNTO C3,C4y C5:
Desviacion estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

s() = |30, (x; —©)?  =0.1663[rPa)

n—

1
gvalor_medido = S(f) == S(xi) = 0.052 [hPa]
Vn

Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.4[hPa]
$exactitua = K = 2 = 0.2 [hPd]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion  0.1[°C]
= = 0.06[hPa]

‘a;resolucién = \/§ \/§
Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

— 2 2 2 —
EPi - \/(fvalor_medidtﬁ resolucién) + fexactitud =0.21 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

&, 021
P, 10132

&, = 0.021%
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MEDICIONES PARA EL CASO 3

5.2.4 PUNTO PRESCRIPCION EN S1

PUNTO C1. Cufas virtuales CW15, CW30, CW45 Y CW60.
Desviacién estandar del valor medido INCERTIDUMBRE TIPO A.

1 n
s(x) = mZ(xi —x)?
i1

=0.047 [hPa]

Evalor_medido S(x) = S(xl) 0. 015 [hPa]

\/—
Incertidumbre de la exactitud INCERTIDUMBRE TIPO B.

Exactitud  0.4[hPa]

Sexactitud = K = 2 = 0.2 [hPq]

Incertidumbre de la resolucién INCERTIDUMBRE TIPO B.

Resolucion _ 0.1[rPa]

fresoluci(’m = \/§ = \/§
Incertidumbre absoluta de la medida INCERTIDUMBRE COMBINADA.

= 0.06[Pa]

— 2 2 2 —
EPl - \/(Evalor_medido+ resolucién) + gexactitud =0.21 [hPa]

Incertidumbre relativa de la medida.

Ep. 0.1
! — 1 — 0,
$pi = P,  1013.2 = 0.021%
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6. INCERTIDUMBRE DEL FACTOR DE CORRECCION POR PRESION Y
TEMPERATURA (K1 p)

La incertidumbre del factor de correccion por presion y temperatura (K:;), se determina
mediante la siguiente ecuacion:

aMCC 2 72
aTi ) {:Ti + (

a1\4(:(: aMCC
EkT_P = \/( aMl )2 El\zll + ( aPl )2 {:Pgl

€y p = €s laincertidumbre absoluta del factor de correccion por presion y temperatura.
M. =esel promedio de las lecturas realizadas corregidas por presion y temperatura.
M; =esel promedio de las lecturas realizadas sin realizar ninguna correccion.

$m; =eslaincertidumbre de las lecturas realizadas.

T; = esel promedio de las lecturas de temperaturas registradas al momento de realizar
las pruebas.
$r, = eslaincertidumbre relacionada a la temperatura.
P; = es el promedio de las lecturas de presion registradas al momento de realizar las
pruebas.
¢p, = eslaincertidumbre relacionada a la presion.
Sk . . ., L,
Ekpp = <k“’) * 100 = Incertidumbre Relativa del factor de correccion por presiony
’ TP
temperatura

OM ¢ oM. oM

2 Z 2 - %zz %22 %22 " fk,
CASO1 § g & T P .23 DO

M; oM, aT; aP; krp
S1/C1 0.01 0.16 0.23 101 0.08 0.02 0.02 1.56
S1/C2 0.01 016 023 101 0.06 0.01 0.01 1.24
S1/C3 0.01 016 0.23 1.02 0.04 0.01 0.01 1.08
S2/C1 0.01 019 0.24 101 0.09 0.02 0.02 1.91
S2/C2 0.01 019 024 101 0.06 0.01 0.01 1.42
S2/C3 0.01 019 024 101 0.05 0.01 0.01 1.21
S3/Ci1 0.01 0.17 0.23 1.01 0.10 0.02 0.02 1.93
S3/C2 0.01 0.17 0.23 1.01 0.07 o0.01 0.02 1.54
S3/C3 0.01 017 023 101 0.05 0.01 0.01 1.24

130



ANEXO IV

CASO 2 g %-%l Elz) i 061‘13: ﬂngcic 3;‘;’) cic fors = j(%) & o, G, Errp = <‘;"TT:> *100
S1/C1 001 020 0.21 1.01 0.08 0.02 0.02 1.92
S1/C4 0.01 020 0.21 101 0.06 0.01 0.02 1.55
S1/C5 0.01 020 0.21 101 0.07 o0.01 0.02 1.64
S2/C2 001 019 024 1.01 0.07 0.01 0.02 154
S2/C4 001 019 024 1.01 0.07 0.01 0.02 1.55
S2/C5 0.01 019 024 101 0.08 0.02 0.02 1.68
S3/C3 0.01 016 021 101 0.06 0.01 0.01 1.24
S3/C4 001 016 021 1.01 0.07 0.01 0.01 1.45
S3/C5 0.01 016 021 1.01 0.08 0.02 0.02 1.60
CASO3 2 8 8 3@”:;: ’3;; ic ’3:; Cic s j(”’,ﬂ,in;jm oL Cprd g, = (i’::) £ 100

sycicwis 001 021 0.16 1.01 0.05 0.01 0.01 1.35
sycicws3o 0.01 0.21 0.16 1.01 0.05 0.01 0.01 1.29
sycicwas 001 021 0.16 1.01 0.04 0.01 0.01 1.23
sicicweo 0.01 021 0.16 1.01 0.04 0.01 0.01 1.14
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7. INCERTIDUMBRE RELATIVA DE LAS LECTURAS REGISTRADAS (f,’\,,Q)

CASO1 ) ) ' , K
EML' EKT,P fKelect EKle EKS f Mg \/ E K T, p K elect prol fK s
S1/C1 052 156 0 0.15 0.4 1.70
S1/C2 0.75 124 0 0.15 0.4 151
S1/C3 0.97 1.08 0 0.15 0.4 151
S2/C1 05 191 0 0.15 0.4 2.02
S2/C2 0.67 142 0 0.15 0.4 1.63
S2/C3 089 1.21 0 0.15 0.4 1.56
S3/C1 0.44 193 0 0.15 0.4 2.03
S3/C2 055 154 0 0.15 0.4 1.69
S3/C3 085 124 0 0.15 0.4 1.56
CASO2 ) : : : 2
EMi EKT’p fKelect EKpol %—Ks fMQ \/f KTP Kelect prol st
S1/C1 055 192 0 0.15 0.4 2.04
S1/C3 0.69 1.55 0 0.15 0.4 1.75
S1/C4 059 164 0 0.15 0.4 1.79
S2/C2 0.61 154 0 0.15 0.4 1.71
S2/C4 059 155 0 0.15 0.4 1.71
S2/C5 054 1.68 0 0.15 0.4 1.82
S3/C3 0.71 124 0 0.15 0.4 1.49
S3/C4 057 1.45 0 0.15 0.4 1.62
S3/C5 048 1.6 0 0.15 0.4 1.72
CASO 3 r ! ! ! ! !
EMi EKT.P EKelect fKI"” fKS fMQ JE KTP Kelect EKpal EKZS
S1/C1/Cwi15 0.8 1.35 0 0.15 04 1.63
S1/C1/CW30 0.87 1.29 0 015 04 1.61
S1/C1/CwW45 0.95 1.23 0 015 04 1.61
S1/C1/Cwe0 1 1.14 0 0.15 04 1.58
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8. INCERTIDUMBRE TIPICA RELATIVA ESTIMADA DE Dy, q (§p,¢(%)):

Presentamos el calculo de las incertidumbres que se han tomado en cuenta para el
calculo de la incertidumbre total de las mediciones realizadas para cada caso, para

determinar las incertidumbres de las pruebas utilizaremos la siguiente ecuacion:

’ 04 — 2 2 2
'3 D,Q(A)) = \/ fMQ + fND,w,QO + f"c.oo

Donde:

¢p,o(%): Es laincertidumbre relativa estimada de la dosis absorbida en el puto de estudio
Expresada en porcentaje.

f,’vio : Es la incertidumbre relativa de las lecturas registradas en el punto de estudio.

12 . Es la incertidumbre relativa del factor de calibracién de la cAmara de ionizacion

ND.W,QO :
utilizada.
§,q, - Eslaincertidumbre del factor de Correccion por la calidad del haz de radiacion.
T (04) = 2 2 2

CASOL E;"’Q f;\’D,W.Qo f;(Q'Qo fD’Q( /0) \/EMQ ’ fND'W'QO * EKQ-Q()
S1/C1 1.70 0.01 0.01 1.70
S1/C2 151 0.01 0.01 1.51
S1/C3 151 0.01 0.01 1.51
S2/C1 2.02 0.01 0.01 2.02
S2/C2 1.62 0.01 0.01 1.62
S2/C3 156 0.01 0.01 1.56
S3/C1 2.02 0.01 0.01 2.02
S3/C2 1.69 0.01 0.01 1.69
S3/C3 156 0.01 0.01 1.56
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CASOZ Smo  SNowo, SKooy $b,0(%) = \/ f;‘zfo * E;‘Z’D.w.oo * E,"Z'Q.Qo
S1/C1 2.04 0.01 0.01 2.04

S1/C4 1.75 0.01 0.01 1.75

S1/C5 1.79 0.01 0.01 1.79

S2/c2 1.71 0.01 0.01 1.71

S2/C4 1.71 0.01 0.01 1.71

S2/C5 182 0.01 0.01 1.82

S3/C3 149 0.01 0.01 1.49

S3/C4 162 0.01 0.01 1.62

S3/C5 1.72 0.01 0.01 1.72

CASO 3 Eg  Eowo, Koo $0,0(%) = J fig + &) * €y

S1/C1/Cwi15 1.63 001 0.01 1.63
S1/C1/CW30 1.61 0.01 0.01 1.61
S1/C1/Cw45 161 001 0.01 1.61
S1/C1/Cwe0 158 0.01 0.01 1.58

Como se puede apreciar en la tabla anterior, en ninguno de los casos se ha superado la

tolerancia de £ 2.5% recomendada por la OIEA, documento [8].

dosis a un paciente.

Para el

suministro de
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ANEXO V

CASOS EVALUADOS EN EL SITEMA DE PLANIFICACION DE
TRATAMIENTO EN RADIOTERAPIA MIRS V.5.0.00.

e Se evaluaron 4 casos representativos : Meningioma, Prostata , Mieloma y mama
v Meningioma cerebral operado.

EEEEET T LT T

54 Gy en 27 sesiones = 2 Gy por sesion

UM por sesién
S.C. ESTANDAR 80KV 100KV 120KV 140 KV
OBL. SUP 104.9 91.6 108.9 109.5 110 110.6
OAR 107.8 105.7 1179 1194 120.7 121.7
OPL 135.5 123.8 144.7 146.1 1475 148.4

CAMPO

Total UM 348.2 321.1 3715 375 378.2  380.7

Gy/ sesion 1.84 1.70 1.96 1.98 2.00 2.01
Gy total 49.72 45.85 53.04 53.54 54.00 54.36
Diferencia 4.28 8.15 0.96 0.46 0.00 0.36

Observacion: este caso se usé tres campos donde se prescribié 54 Gy en 27 fracciones. Al
no usar correccion se entrega una dosis de 49.7 Gy, faltando entregar 4.3 Gy al
tratamiento, lo que equivale a 2.14 sesiones, la mayor desviacion se observa al usar la
curva estandar propia del TPS. De 8.15 Gy lo que equivale a una entrega de dosis de 45.9
Gy, lo que equivale a 4 sesiones menos. Al usar las curvas de calibracion la desviacion
disminuye hasta en 0.36 Gy y por encima 0.96 Gy de la dosis prescrita. Concluyendo que
los resultados mejoran usando la curva de calibracion generada en este trabajo respecto al

usar la estandar y medio homogéneo.
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v’ Prostata.

SR ET &)

S

46 Gy en 23 sesiones = 2 Gy por ses ion

Planl: BOX
UM por sesion

CAMPO S.C. ESTANDAR 80 KV 100 KV 120 KV 140 KV

A 64.3 57.5 66.1 66.4 66.6 66.9

P 58.8 52.1 58.3 58.3 58.1 58.3

L 82.5 68.6 86.5 87.1 87.4 88.2

R 82.7 65.8 84.5 84.9 85.2 85.7
Total UM 288.3 244 295.4 296.7 297.3 299.1

Gy/ sesion 1.94 1.64 1.99 2.00 2.00 2.01
Gy total 44.61 37.75 45.71 4591 46.00 46.28

Diferencia 1.39 8.25 0.29 0.09 0.00 0.28

20 Gy en 10 sesiones = 2 Gy por sesion

Plan2: REDUCCION(MOLDES)
UM por sesion
CAMPO S.C. ESTANDAR 80 KV 100 KV 120 KV 140 KV
A 60.8 54.1 61.4 61.4 61.6 61.6
R 78.1 62.9 81.9 82.2 82.6 83.2
L 80.2 62.1 81.4 81.4 81.3 81.7
OPR 58.9 46.8 58.9 58.9 58.8 59
OPL 58.5 47.2 59.3 59.3 59.4 59.6
Total UM 336.5 273.1 342.9 343.2 343.7 345.1
Gy/ sesion 1.96 1.59 2.00 2.00 2.00 2.01
Gy total 19.58 15.89 19.95 19.97 20.00 20.08
Diferencia 0.42 4.11 0.05 0.03 0.00 0.08
Diferencia
total 1.812 12.355 0.341 0.122 0.000 0.360
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Observacion: este caso se tratd en dos fases. la primera usando la técnica caja usando
cuatro campos donde se prescribié 46 Gy en 23 fracciones y la segunda fase 20 Gy en 10
fracciones usando 5 campos y protecciones conformados de cerroben. Al no usar
correccion se entrega una dosis de 64.2 Gy, faltando entregar 1.81 Gy al tratamiento, lo
que equivale aproximadamente a 1 sesion, la mayor desviacion se observa al usar la curva
estandar propia del TPS. De 12.35 Gy lo que equivale a una entrega de dosis de 53.65 Gy,
lo que equivale a 6 sesiones menos. Al usar las curvas de calibracion la desviacién
disminuye hasta en 0.34 Gy y por encima 0.36 Gy de la dosis prescrita. Concluyendo que
los resultados mejoran usando la curva de calibracion generada en este trabajo respecto al
usar la estandar y medio homogéneo.

v Mieloma mdltiple.

SRR )

14 Gy en 7 sesiones = 2 Gy por sesion

UM por sesion

CAMPO ,

S.C. ESTANDAR 80 KV 100 KV 120 KV 140 KV

P 85.3 78.1 86.4 86.4 86.8 86.9

OPL 125.9 108.5 127.1 127.5 127.9 128.2
OPR 128.6 127.1 120.4 120.4 120.4 120.8
Total UM 339.8 313.7 333.9 334.3 335.1 335.9

Gy/ sesion  2.03 1.87 1.99 2.00 2.00 2.00
Gy total 14.20 13.11 13.95 13.97 14.00 14.03

Diferencia 0.20 0.89 0.05 0.03 0.00 0.03
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Observacion: este caso se uso tres campos donde se prescribié 14 Gy en 7 fracciones. Al
no usar correccion se entrega una dosis de 14.2 Gy al tratamiento, la mayor desviacion se
observa al usar la curva estandar propia del TPS. De 0.89 Gy lo que equivale a una entrega
de dosis de 13.11 Gy, lo que equivale a 1/2 sesién menos. Al usar las curvas de calibracion
la desviaciéon disminuye hasta en 0.05 Gy y por encima 0.03 Gy de la dosis prescrita.
Concluyendo que los resultados mejoran usando la curva de calibracion generada en este
trabajo respecto al usar la estandar y medio homogéneo.

v' Mama izquierda. Uso de prétesis.

50 Gy en 25 sesiones = 2 Gy por sesion

UM por sesion

CAMPO P

S.C. ESTANDAR 80 KV 100 KV 120 KV 140 KV

TG-INT 104.9 91.6 108.9 109.5 110 110.6
TG-EXT 107.8 105.7 117.9 119.4 120.7 121.7
Total UM 212.7 197.3 226.8 228.9 230.7 232.3

Gy/ sesion 1.84 1.71 1.97 1.98 2.00 2.01
Gy total 46.10 42.75 49.25 49.6 50.00 50.25

Diferencia 3.9 7.25 0.75 0.4 0.00 0.25

Observacion: en este caso se uso dos campos donde se prescribidé 50 Gy en 25 fracciones.
Al no usar correccion se entrega una dosis de 46.1 Gy faltando entregar 3.9 Gy al
tratamiento, la desviacion es mayor en este caso al no usar correccion, pues la mama tiene
insertado una pratesis. Al usar las curvas de calibracion la desviacion disminuye hasta en
0.75 Gy y por encima 0.25 Gy de la dosis prescrita. Concluyendo que los resultados
mejoran usando la curva de calibracidn generada en este trabajo respecto al usar la estandar

y medio homogéneo.
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National Institute of
Standards ond Technology

Physical Meas. Laboratory

ESTAR: POTENCIAS DE FRENADO Y RANGOS PARA ELECTRONES

El programa ESTAR calcula el poder de frenado, los parametros del efecto de densidad, el
rango y las tablas de rendimiento de radiacion para electrones en varios
materiales. https://physics.nist.gov/PhysRefData/Star/Text/ESTAR.html

NYLON: NYLON TP ANG TY PG

(T ' w' ' w’ '
Vamrgy IMeV

TEFLON:
' T ™ YT T
»
L
3
2 '}
f
Ul V! 4 !
10,07 ' ' 0! w '
Vmergy (MY
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ANEXO VI

ALUMINIO: ALUMINUM OXIDE
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AlR:
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