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Abstract

The purpose of this work is to verify the parameters of a medical linear accelerator used
for external radiation therapy treatment, so the medical linear accelerator deliver the right

amount according to prescription.

The work is divided into four chapters. The first chapter covers the theoretical aspects
related to production and characterization of X-Ray. It begins with a description of the structure
of matter, also with the characterization of ionized radiation and it continues with details of
production of X-rays, the interaction of X-rays with matter and then the radiation detection and
measurement. Above all, the chapter delves into detector types and radiation measurement

methods. The chapter ends with a discussion about methods of radiation protection.

The second chapter presents the main components of the medical linear accelerator and
the role of each part. In this chapter it is presented the external radiation therapy of high energies

with X-ray beams or electron beams and IGRT treatment technique.

The third chapter contains information about the Elekta infinity medical accelerator used
to perform quality assurance tests, which are also described in this chapter. Further to the chapter

are presented the tools used in the quality assurance tests.

The fourth chapter presents the results of the tests carried out: QA mode for isocenter and
MLC mode. Artiscan TM Aquilab software was used for QA Modes and Origini Pro ® software

was used for information statistics.
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Introducere

Cancerul este cauzat de anomalii (mutatii) In ADN-ul celulelor din organism (celulele cresc
necontrolat, formand tumori care se raspandesc in tot organismul). Acesta este cel mai des
diagnosticat la persoane cu varste Thaintate sau medii, dar modificarile celulare apar cu mult timp
in urma. Organismul dispune de mecanisme de apérare in fata acestor mutatii, dar factorii externi
cum ar fi substantele chimice cancerigene din fumul de tigara, radiatiile si unele infectii le pot

distruge.

In Uniunea Europeani principala cauzia a bolii este fumatul. Excesul de greutate,
alimentatia nesdnatoasa, lipsa activitatii fizice si consumul de alcool reprezintd cauze majore la
producerea bolii. Bolile netransmisibile precum cancerul, bolile respiratorii si diabetul reprezinta
principala cauza de deces (80%). In 2020, 4,8 milioane de persoane din UE au fost diagnosticati

cu cancer, adica peste 13 000 de persoane zilnic, 546 in fiecare ord, 9 in fiecare minut. [1]

Radioterapia externd este o metoda tratament cu actiune loco-regionald care utilizeaza
radiatii ionizante in scopul distrugerii celulelor canceroase. Se realizeaza cu ajutorul unui

accelerator medical liniar.

Fizicianul medical este un specialist in fizica sau tehnologia radiatiilor aplicata expunerilor
medicale, care actioneaza sau isi dd avizul In dozimetria pacientului, in dezvoltarea si utilizarea
tehnicilor si echipamentelor complexe, in optimizare, in asigurarea calitdtii, incluzand controlul

de calitate.

Obiectivul acestei lucrdri este de a verifica parametrii unui accelerator medical liniar,
folosit pentru tratamentul de radioterapie externa, astfel incat acceleratorul medical liniar sa livreze

doza pacientului conform prescriptiei medicale, fard a afecta organele de risc.

Lucrarea este alcatuitd din patru capitole. Primul capitol acopera aspecte teoretice
referitoare la producerea si caracterizarea radiatiei X. Incepe cu o descriere a structurii materiei si
a radiatiei, a caracteristicilor radiatiilor ionizante, continuand cu descrierea producerii de raze X,
a interactiunea razelor X cu materia si detectarea si masurarea radiatiilor. Mai mult, capitolul
aprofundeaza tipurile de detector si metodele de masurare a radiatiilor. Capitolul se incheie cu o

discutie referitoare la metodele de radioprotectie.
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Tn al doilea capitol sunt prezentate principalele componente ale acceleratorului medical
liniar si rolul fiecirui component. In acest capitol este prezentati si radioterapia externa de

energii inalte cu fascicule de raze X sau fascicule de electroni si tehnica de tratament IGRT.

Al treilea capitol cuprinde informatii acceleratorul medical Elekta Infinity folosit pentru
realizarea testelor de asigurarea calitatii, care de altfel sunt descrise in acest capitol. In

continuarea capitolului sunt prezentate instrumentele utilizate la testele de asigurarea calitatii.

Tn cel de-al patrulea capitol sunt prezentate rezultatele testelor efectuate: Modul QA

pentru izocentru si Modul MLC.
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|. Fundamentele teoretice ale producerii si caracterizarii radiatiei X

Razele X au fost descoperite in anul 1895 de catre Wilhem Conrad Rontgen in timp ce
studia radiatia catodica intr-un tub de evacuare a gazelor. Atunci el a observat un alt tip de radiatie
care putea fi observata in exteriorul tubului. Aceasta avea putere de penetrare a substantelor opace,
produce fluorescenta si ionizeaza substantele gazoase. Radiatia a fost numita radiatie X.

In primul capitol sunt prezentate fundamentele producerii si caracterizarii radiatiei X,
descrise de la cea mai mica unitate constitutiva a materiei comune atomul, pana la masurile de

radioprotectie.

Structura materiei

Materia este compusa din elemente care difera intre ele prin proprietatile fizice si chimice
ale componentei sale de baza, atomul. Atomul este considerat cea mica particula de materie, avand
o structura care poate fi divizata in componente mai mici. Atomii sunt alcatuiti din nucleu (alcatuit
din mai multi protoni si un numadr similar de neutroni) si unul sau mai multi electroni legati de
nucleu. In nucleu se afla 99,94% din masa atomului si este Inconjurat de un nor de electroni care
se deplaseaza pe orbite in jurul nucleului[2].

Atomii sunt clasificati in mai multe categorii pe baza numarului de neutroni si protoni din nucleu:
1. Izotopi — atomii avand nuclee cu acelasi numar de protoni, dar numar diferit de neutroni.

2. lzotone — atomi avand acelasi numar de neutroni, dar numar diferit de protoni.

3. Izobari — atomi cu acelasi numar de nucleoni, dar numar diferit de protoni.

4. 1zomeri — atomi care contin acelasi numar de protoni si neutroni[2].

Radiatia
Radiatiile electromagnetice se clasifica ca fiind ne-ionizante si ionizante, spectrul acestora

se regaseste In Figura 1.1. Radiatiile ne-ionizante au lungimi de unda mari (o frecventa mai mica
si implicit energie micd) acestea nu au suficientd energie pentru a rupe legaturile chimice dintr-o
molecula, doar pot produce daune termice.

In timp ce radiatiile ionizante au lungimi de unda mici (frecventa inalti deci energie mai
mare). Radiatiile ionizante au suficienta energie pentru a produce ionizari (ruperi de legaturi

chimice) ceea ce inseamna ca pot produce daune la nivel molecular in cazul organismelor vii.
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Figura 1.1. Spectrul Radiatiilor electromagnetice. [3]

Caracteristicile radiatiilor ionizante

Unii izotopi sunt instabili si dau energie (adici dezintegrare) pentru a deveni mai stabili. in
acest context, se spune cd un atom instabil este "radioactiv", iar energia pe care o elibereaza este
denumita "radiatie". Cand radiatia are suficientd energie pentru a ioniza alti atomi (adica pentru a
elimina particulele incarcate negativ numite "electroni") din calea sa, este denumita "radiatie

an

ionizanta". Tipurile de radiatii ionizante includ particule alfa, beta si neutronice; raze gamma; si

raze X.

Sursele de radiatii ionizante includ materiale radioactive si masinarii generatoare de radiatii.
Materialele radioactive pot aparea in mod natural (cum ar fi uraniul si radiul gasite In padmant) sau

pot fi fabricate de om intr-un accelerator sau reactor.

Masinile generatoare de radiatii, cum ar fi masinile medicale cu raze X, produc radiatii
electromagnetice ionizante si nu mai produc radiatii atunci cand sunt oprite. Echipamentele care
contin material radioactiv, cum ar fi unele echipamente de radiografie industriala, nu pot fi oprite
deoarece sursa radioactiva emite radiatii ionizante permanent. Aceste surse trebuie protejate (adica
inconjurate de un material care poate bloca radiatiile) pentru a preveni sau a reduce expunerea la

radiatii[4].

Radiatiile ionizante iau cateva forme: particule alfa, beta, neutroni si radiatie

electromagnetica: gamma si X. In Figura 1.2 este ilustratd puterea de penetrare a diferitelor tipuri
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de radiatii ionizante, variind de la particulele alfa, cel mai putin penetrante, pana la radiatiile

gamma care pot penetra pereti de plumb [3].

Radiatiile ionizante sunt de mai multe tipuri:
1. Radiayia alfa — radiatie formata din particule cu sarcina pozitiva, compuse din doi protoni si
doi neutroni, emisa de izotopi naturali si artificiali.

Caracteristici:

- Nu sunt penetrante, pot patrunde doar in stratul exterior al pielii.

- Pot fi ecranate de o foaie de hartie.

- Prezinta un risc sever la iradiere interna (prin patrunderea radio nuclizilor emitatori alfa

n organism) [5].
2. Radiatia beta — fascicule de electroni sau pozitroni (antiparticula asociata electronului, are
masa egala cu cea a electronului dar sarcina electrica opusa electronului, adica sarcina pozitiva).
Caracteristici:

- Puterea de penetrare e mai mare, avand capacitatea de a penetra pielea.

- Pot fi ecranate de plastic, foita subtire de aluminiu.

- Prezinta un risc mediu la iradierea interna si externa [5].
3. Radiatiile gamma — sunt radiatii electromagnetice de energii inalte sau fotoni emisi din
nucleul unui atom

Caracteristici:

- Au capacitatea de a traversa complet organismul

- Pot fi ecranate de materiale cu numar atomic mare (de exemplu: plumbul (Pb)).

- Prezinta risc radiologic semnificativ la iradierea internd si externa .

- Au cea mai mare energie (mai mare de 100 keV) si cea mai mica lungime de unda.

(3x10"3, mult mai mici decat diametrul unui atom)[5].

<

A & —
B o —F —T
[VAVAVAVN\UA TAVAUAUA] VAVAY, A
Y SRR ARRR  AARAR .
Hartie Aluminiu Plumb
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Figura 1.2. llustratia capacitatilor relative ale celor trei tipuri de radiatii ionizante pentru a
patrunde in materia solida. Particulele alfa sunt oprite de o foaie de hartie, in timp ce
particulele beta sunt oprite de o placa de aluminiu iar radiatia gamma este amortizata atunci

cdnd patrunde in plumb[6].

4. Razele X — radiatii electromagnetice ionizante situate in domeniu spectral dintre radiatiile
gamma si ultraviolete.
Caracteristici:
- Capacitatea de penetrare a tesuturilor mai mica.
- Sunt produse n afara nucleului( la nivelul invelisului electronic).

- Lungimea de unda este intre 0.01 nm si 10 nm [2].

Producerea de Raze X

Un tub cu raze X este un tip de convertor de energie care preia energia electrica si o
transforma in doua tipuri diferite de energie: radiatii X (1%) si caldurad (99%). Deoarece caldura
este un proces secundar nedorit al procesului de conversie, radiatia X se formeaza prin extragerea
energiei din electroni si transformarea acesteia in fotoni. Tn tubul cu raze X are loc acest transfer
de energie particular[7].

Tubul de raze X este alcatuit din douda componente principale:

1. Filamentul (catodul) — incdlzeste electronii prin emisie termoionica.

2. Tinta (anodul) — este lovit de electroni pentru a produce raze X.

Tubul contine filamentul (catodul) si tinta (anodul) si asigurd vid, suport si izolatie
electrica. Sticla este cel mai comun material pentru tuburi, dar tuburile mai pot fi intélnite din
materiale precum ceramica sau chiar metal(Figura 1.3).

Tungsten Anode Electron Beam

Cathode Arm

Anode Arm

X-RayrB:eam
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Figura 1.3. Schema unui tub de raze X [8].

Tuburile rotative (en: rotating envelope tubes (RET)) sunt folosite in unele aplicatii
solicitante, cum ar fi CT. Tn tuburile rotative (ilustrat in figura 1.4), spre deosebire de tuburile
traditionale cu raze X, nu doar anodul se roteste, se roteste Tntregul tub de vid iar anodul este in
contact direct cu lichidul de ricire, ceea ce are ca rezultat imbundtatirea conducerii caldurii si a
performantei [7].

Energia pentru aceasta operatiune provine de la un generator care este conectat la tubul
cu raze X printr-un circuit electric. Generatorul trebuie sa transforme curentul alternativ furnizat
de retea in curent continuu care este necesar pentru tubul de raze X. Acest lucru se face pentru a
asigura ca electronii se deplaseaza pe o singura cale de la catodul incarcat pozitiv la anodul incarcat
negativ [7].

Parametrii electrici kV-tensiunea tubului (diferenta de potential aplicatd peste tub),
mA-curentul tubului si durata expunerii care este in mod normal o fractiune de secundd, sunt

ajustati pentru a controla calitatea si cantitatea radiatiilor X.

Figura 1.4. Tub de radiatie X utilizat in CT.[7]

Metoda conventionala pentru producerea de raze X (Figura 1.5) este de a incalzi un
filament, care elibereaza electroni prin emisie termoionica, accelereaza electronii cu o tensiune
ridicata si le permite sa se ciocneasca cu punctul focal de pe tinta [7]. Aceasta metoda de generare
a radiatiei X este utilizatd in cazul acceleratoarelor liniare de electroni care se utilizeaza in

radioterapia externa pentru tratamentul cancerului.




Havrici Ana Maria Implementarea asigurarii calitatii pentru acceleratorul liniar medical
utilizat in tratamentul cancerului

Accelerator Tube

Bending Magnet

§

Treatment Head

Wave Guide
¥ System

(Bent Beam)

Figura 1.5. Schema producerii radiatiei X in accelerator liniar de electroni [9].

Interactiunile razelor X cu materia

Majoritatea interactiunilor razelor X cu materia se produc cu norul electronic din jurul
nucleului (exceptie in cazul producerii de perechi, cand interactiunea se produce cu nucleul
atomului). Sunt cunoscute patru tipuri de interactiune a fotonilor cu materia :

e Imprastierea coerentd,

o efectul fotoelectric,

e cfectul de imprastiere Compton,

e producerea de perechi.

Aparitia lor este determinatd de numarul atomic Z al obiectului si energia fotonului incident.
La energii mici ale fotonilor incidenti si numere atomice mici predomina efectul fotoelectric, iar
la energii mari predomina formarea de perechi [10].

La energii mai mici este prezent efectul fotoelectric, in timp ce formarea perechilor are loc
la energii mai mari, peste 1022 MeV. Deoarece materialele cu numar atomic mare au o densitate
de electroni mai mare, aceste doud fenomene sunt mai frecvente. Intre cele doua fenomene, la

energii intermediare este prezent efectul Compton (Figura 1.6)[11]
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Figura 1.6. Graficul celor 3 fenomene (energie in functie de numarul atomic)[11]

La energia fotonilor utilizati in diagnosticul medical apar doua tipuri de interactiuni:
absorbtia radiatiei (efect fotoelectric) sau imprastierea ei (efect Compton) si in cazul
tratamentului radioterapiei externe este predominant efectul Compton deoarece se folosesc

energii mai mari de 1022 meV.

Efectul fotoelectric

Prin absorbtie toata energia razei X este preluata de atom fiind transferatd unui electron
care este eliminat din atom. Energia cinetica a electronului va fi egald cu energia in exces fatd de
energia de legatura a electronului cu nucleul atomului. Acest proces este numit absorbtie
fotoelectrica.

Efectul fotoelectric apare cand un foton incident este absorbit total de un electron de pe un
nivel interior. Ca urmare a energiei primite electronul este scos de pe orbitd, cu emisie de
fotoelectron — atomul raméane ion pozitiv. Electronul aflat de un nivel exterior ocupa locul ramas
pe nivelul interior, iar excesul de energie este emis sub formd de radiatie X caracteristica sau
electroni Auger. Electronul Auger este un electron care absoarbe energia unui atom excitat si care
poarta energia absorbitd de la fotonul incident minus energia de legatura sub forma de energie
cinetica.

Astfel efectul fotoelectric datorat fotonilor produce la interactiunea cu materia: radiatii

caracteristice, electroni Auger, fotoelectroni si ioni pozitivi [10].
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Figura 1.7. Efect Fotoelectric [12]

Efectul Compton

Prin imprastiere raza X interactioneaza cu atomul dar apoi continud propagarea pe o
directie modificata fata de cea incidenta (Figura 1.8). Exista doua tipuri de imprastiere: coerenta
si Compton.

Impristierea Compton apare la interactiunea fotonului cu electronii slabi legati de pe
nivelul periferic al atomului. O parte din energia fotonului incident este utilizata pentru eliberarea
unui electron de pe straturile periferice iar fotonul ramas (cu energie mai mica decat a celui
incident) este emis (imprastiat) pe o directie diferitd de a radiatiei incidente. Prin pierdea
electronului atomul devine ionizat pozitiv.

Deoarece energia la momentul coliziunii intre fotonul incident si electronul periferic se
conserva, energia si directia fotonului imprastiat depinde de energia transferata electronului de
recul (electron initial slab legat). Daca fotonul incident are energie mare, cantitatea de energie
pierduta este mica iar unghiul sub care fotonul emis este Imprastiat este mic comparativ cu directia
fotonul incident. Daca energia fotonului incident este mica, fotonul emis este imprastiat aproape
in toate cele trei directii ortogonale ale spatiului. La energii ale radiatiei X de 1MeV (energii
utilizate in radioterapie) Imprastierea fotonilor emisi este aproximativ pe directia fotonului
incident. La energii ale radiatiei X de 100keV (energii utilizate in radiodiagnosticul imagistic)
imprastierea este izotropica. Probabilitatea imprastierii Compton este proportionala cu densitatea

electronica (numarul de electroni de valentd). Directia de deplasare a fotonul emis va forma un
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unghi cu atdt mai mic atd de directia de miscare a fotonului incident cu cat energia fotonului

incident este mai mare [10].

Compton effect

Io)

Fast

electron

’\/\’\ Scattered

photon

Incident photon

Figura 1.8. Efectul Compton[12]

Productia in perechi

Productia in perechi este procesul prin care un foton cu energie foarte mare este complet
transformat intr-un electron si un pozitron. Fenomenul apare cand un foton incident
interactioneaza cu nucleul atomului. Fotonul se transforma intr-o pereche electron-pozitron cu
energia de repaus a fiecaruia egald cu 0.511 MeV. Energia de prag a acestei interactiuni este de
1.022 MeV (suma energiilor de repaus a celor doua particule). Aceastd interactiune conteaza doar
la energii foarte mari ale fotonilor produsi de acceleratoare de particule. Producerea de perechi
este un proces 1n care energia este transformata in materie si se produce in vecindtatea nucleului
[10].

Pair production
Incident photon e _ -

¢~ Positron
ot €lectron
pair

Figura 1.9. Productia in perechi [12].
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Detectarea si masurarea radiatiilor

Instrumentele de masurare a particulelor incarcate, prin inregistrarea sau masurarea
ionizarii provocate de acestea Intr-un mediu sensibil, prin efecte electrice, luminoase sau chimice
se numesc detectori de radiatii. Cu ajutorul detectorilor se pot masura numarul de particule, energia
particulelor sau energia transmisa mediului. Detectorii pot fi clasificati in functie de interactiunea
pe care 0 au cu radiatia ionizanta, particule detectate si caracteristica semnalului obtinut in urma
interactiunii (Tabel 1.1). Cei mai folositi detectori sunt cei care masoara semnalele electrice.
Semnalele obtinute de detectori pot fi sub forma de pulsuri ( fiecare particuld are un raspuns
individual), curent (semnal proportional cu numarul de particule care intrad in detector in unitatea

de timp) sau semnal integral (semnal proportional cu numarul colectat intr-un interval de timp dat)

[13].

Interactiunea Detectorul Particule detectate ~ Semnalul

lonizarea gazului Camera de ionizare Puls, curent, integral
Contorul proportional o.B.().X(e) Puls
Contorul Geiner-
Mueller Puls

lonizarea solidului Detector cu  o,B,y(e),X(e) Puls, curent
semiconductor

Fluorescenta Detector cu scintilatie f3,y(e),ioni Puls

Tabel 1.1 Clasificarea tipurilor de detectori in functie de interactiunea, particulele detectate si
semnal[13]

Detectarea radiatiilor

Pentru a putea detecta radiatii electromagnetice ionizante, trebuie mai intai ca ele sa
interactioneze cu mediul de detectie sau cu un alt convertor potrivit, in scopul producerii de
particule incarcate care sa ionizeze apoi mediul.

In general, metodele de detectie se bazeazi pe procesele de ionizare sau excitare ale

atomilor (moleculelor) la trecerea unei particule incarcate prin substanta din interiorul detectorului.
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Caracteristicile generale ale unui detector:

1. Sensibilitatea: capacitatea detectorului de a detecta si masura radiatiile de interes in prezenta
zgomotelor electronice;
2. Rezolutia energetica: precizia cu care detectorul poate masura energia radiatiei de interes,
precum si capacitatea lui de a distinge diferite tipuri de radiatii;
3. Functia de raspuns: relatia intre semnalul de iesire a detectorului si energia cuantei/particulei
detectate;
4.Eficienta detectorului: fractiunea de cuante/particule detectate din totalul particulelor emise de
o sursd de radiatie;

- eficienta intrinseca: fractiunea particulelor ce este detectate din totalul cuantelor/particulelor
ce intra in volumul detectorului;

- eficienta geometrica: unghiul solid sub care este observata sursa;
5. Timpul de raspuns: timpul dupa care un detector oferd un semnal de iesire in urma unei
interactiuni in volumul acestuia;
6. Timpul mort: intervalul de timp intre inregistrarea a doud cuante (timpul in care detectorul nu

inregistreaza);

Contor Geiner-Mueller

Contorul Geiner-Mueller (Figura 1.10) este un instrument folosit pentru detectarea si
masurarea radiatiilor. Folosind efectul de ionizare produs intr-un tub Geiner-Mueller (elementul
de detectarea a radiatiilor ionizante), contorul poate detecta particule a, B si raze y. Tubul Geiner-
Mueller este umplut cu un gaz (heliu, neon, argon) la presiune joasa si asupra lui se aplica o
tensiune inaltd. Tubul conduce pentru scurt timp sarcina electrica atunci cand o particula sau un
foton de radiatie incidenta face ca gazul sa fie conductiv prin ionizare. lonizarea este amplificata
n interiorul tubului prin efectul de descarcare Townsend (este un fenomen fizic care implica
imprastierea electronilor cu energie scazutd de catre atomii unui gaz nobil [14]) pentru a produce

un impuls de detectie usor de masurat.

Un tub Geiger-Miiller poate detecta prezenta radiatiilor, dar nu si energia acesteia, care
influenteaza efectul ionizant al radiatiilor. In consecinti, instrumentele care misoara debitul de

doza necesitd utilizarea unui tub Geiger-Miiller compensat cu energie, astfel incat doza afisatd sa
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se raporteze la numararile detectate. Electronica va aplica factori cunoscuti pentru a face aceasta

conversie, care este specifica fiecarui instrument si este determinata de proiectare si calibrare [15].

lonizing radiation

Ionized gas atom

Figura 1.10. Contor Geiner-Mueller[15]

Contor proportional

Contorul proportional este un detector de ionizare gazoasd, care este utilizat pentru
masurarea particulelor de radiatii ionizante. Contorul proportional are capacitatea de a masura
energia radiatiei incidente. Contorul produce un impuls de iesire al detectorului care este
proportional cu energia radiatiei absorbitd de detector prin ionizare. Contorul proportional
foloseste o combinatie a mecanismelor unui tub Geiner-Mueller si a unei camere de ionizare si

functioneaza intr-o regiune de tensiune intermediara intre acestea.

Tntr-un contor proportional, gazul de umplere al camerei de ionizare este un gaz inert care
este 1onizat de radiatia incidentd si un gaz de stingere pentru a se asigura ca fiecare descarcare a
impulsului se termina. Particula ionizanta care intrd In gaz se ciocneste cu un atom al gazului inert
si ionizeaza pentru a produce un electron si un ion incircat pozitiv. In timp ce particula cilatoreste
prin camera de ionizare, ea lasa in urma o pereche de ioni pe traiectoria sa, al caror numar este
proportional cu energia particulei daca este complet opritd de gaz. Geometria camerei $i tensiunea
aplicata determina o intensitate scazuta a curentului electric, iar camera de ionizare actioneaza ca
o camera ionicd. Cu toate acestea, cAmpul este suficient de puternic pentru a preveni recombinarea
perechilor de ioni, iar ionii pozitivi se indrepta catre catod si electronii citre anod. In jurul firului
de anod intensitatea cdmpului devine suficient de mare pentru a produce avalanse Townsend care

apare la cateva fractiuni de milimetru de firul anodului. [16]
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Camera de ionizare

Camera de ionizare este o incintd inchisa, de forma cilindrica (Figura 1.11), in care se
gasesc doi electrozi plan-paralel si un gaz sau aer in conditii normale. Se introduce sursa
radioactiva care va determina ionizarea gazului iar schema electronica atasata permite masurarea
curentului electric ce se stabileste intre cei doi electrozi. In urma interactiunii radiatiilor cu
moleculele gazului care umple camera de ionizare, se produc ioni pozitivi si electroni. Numarul
perechilor de sarcini care se produc depinde de natura radiatiei care a interactionat cu moleculele
gazului si de energia lor cinetici. In urma ionizirii produse, ionii pozitivi si electronii pot
interactiona cu atomii gazului din interiorul camerei. Prin transfer de sarcina pot aparea noi ioni
pozitivi, ioni negativi iar prin recombinare atomi neutri. Atunci cand nu se aplica o diferenta de
potential intre electrozii camerei, ionii pozitivi si negativi au o miscare dezordonata. Un numar de
ioni produsi se pot recombina.

Daca intre electrozii camerei de ionizare se aplica un camp electric, ionii pozitivi produsi
sunt deviati spre catod, iar electronii spre anod. Prin colectarea acestor sarcini, in circuitul atasat
camerei apare un curent electric (curent de ionizare). Daca ne referim la trecerea prin camera a
unei singure particule ionizante, atunci producerea si disparitia sarcinilor generate are o variatie n
timp ce determini la bornele unei rezistente R (de sarcini) un puls de tensiune. in functie de
circuitul auxiliar folosit, informatia furnizata de camera de ionizare poate fi sub forma unui curent
de ionizare sau sub forma unor pulsuri succesive create de o succesiune de particule care au
interactionat cu gazul din camera de ionizare[17].

Cylindrical
lonization Chamber

Thimble Aluminum
Cap Stem Insulator

Sensitive entral Guard Ring
VI:Il.Uﬂ'IE ElECtdeE ONCOLOGYMEDICALPHYSICS.COM

Figura 1.11. Camera de ionizare.[18]
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Detectori cu scintilatii
Scintilatori sunt substante care sub actiunea radiatiilor nucleare emit scintilatii (fotoni) in

spectrul vizibil sau ultraviolet. Aceastd metoda de detectie a cunoscut o mare dezvoltare odata cu
realizarea fotomultiplicatorului care transforma scintilatia luminoasad produsa de radiatia nucleara
in scintilator intr-un semnal electric masurabil si numarabil de catre o aparaturda electronica
adecvata. Ansamblu format din scintilator (substante fluorescente) si fotomultiplicator, constituie
un detector de scintilafie.[19] Substantele scintilatoare pot fi solide, lichide sau gaze cu atomi sau
molecule excitabile de catre radiatia absorbitd. Dezexcitarea acestora are loc dupa un timp foarte
scurt (ns) prin emisia unei lumini vizibile sau ultraviolete, caracterizata scintilatorului, numita
fluorescentd. Excitarea poate fi produsi numai de particulele incircate. In cazul neutronilor sau
radiatiilor gamma si X scintilatiile sunt generate de ionizérile si excitarile produse in scintilator de
particule incarcate ce rezultd in urma interactiuni neutronilor sau fotonilor gamma cu substanta
scintilatoare.
Materialul scintilator ideal are urmatoarele proprietati:
1. Are capacitatea de a converti energia cineticd a particulelor incidente in fotoni, cu o
eficientd mare de conversie
2. Conversia este liniard — emisia luminoasa trebuie sa fie proportionala cu energia depozitata,
intr-un interval larg de energii
3. Mediu scintilator este transparent fata de propria lumind emisa
4. Timpul de emisie a luminiscentei este scurt, pentru a putea fi colectate pulsuri scurte cu o
cadenta ridicata
5. Materialul are calitati optice bune si poate fi produs cu dimensiuni adecvate folosirii lui in
scopul detectiei radiatiilor
6. Indexul de refractie trebuie sa fie apropiat de cel al sticle pentru a permite cuplarea eficienta
cu un fotomultiplicator. [19]
Caracteristicile principale ale unui detector scintilator sunt:
1. Eficacitatea de conversie — raportul intre energia emisa de scintilator si energia particulei
incidente
2. Spectrul de fluorescentd- depinde de natura scintilatorului si poate avea maximul de

intensitate la diferite lungimi de unda
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3. Constanta de timp- reprezinta intervalul in care intensitatea fluorescentei scade de cateva
ori fatd de intensitatea maxima

4. Temperatura de lucru — influenteaza emisia de fotoni de catre scintilatorul excitat.
Intr-un detector cu scintilatie au loc o succesiune de procese care produc conversia energiei

radiatiei nucleare in semnal electric.

Energia radiatiei incidente este cedatd prin absorbtie si astfel se produce excitarea si
ionizarea atomilor din detector. O parte din aceasta energie absorbita se emite sub forma de radiatii

luminoase (scintilatii) [19].

Radiation Detection Q /l
Scintillation Detectors @)

Radiation

Measuring
Device

Photocathode

Optical Window

Figura 1.12. Detector cu scintilatii[20]

Detectori cu semiconductori

Un detector de semiconductori este un detector de particule sau raze X care utilizeaza
tehnologia semiconductorilor. O particula cu suficienta energie, intdlneste un semiconductor si va
rupe un electron dintr-un atom al cristalului si Ti oferd o parte sau toata energia sau sub forma de
energie potentiald si cinetica.

Semiconductorul are particularitatea de a comporta ca un conductor atunci cand exista
interactiune cu radiatia si ca un izolator atunci cand nu exista interactiune. Decalajul este energia
minima care trebuie furnizata cristalului pentru ca un electron din banda de valenta sa fie eliberat
n banda de conductie.

Semiconductorul este potrivit pentru masurarea radiatiilor gamma deoarece face posibila
diferentierea curentului cauzat de particule de curentul cauzat de zgomotul termic. Electronul
eliminat in timpul interactiunii poate declansa la randul sau alte ionizari daca regimul de tensiune

la care functioneazd detectorul 1i permite sd dobandeascd suficientd energie cinetica.
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Semiconductorul fiind polarizat de o tensiune 1nalta, purtdtorii liberi (care se obtin din cresterea

temperaturii cristalului) vor fi atrasi spre electrozi si vor genera astfel un curent masurabil intr-un

Bias voltage (typically 10 to 1000 V)
Ly ickne: range
~10um to -5 mm
To signal soted %o
amplifier
5 jonot | %
= H
= '
H
H
H
1
H
< ion of H
- H B
Incident lonizing o holes !
particle :;. : _ g
- H

Direction of
electric field

circuit conectat la detector.

Extremely thin n-type region
(typically ~0.1m thick)

Figura 1.13. Detector cu semiconductor [21]

Caracteristicile unui detector cu semiconductori sunt:
1. Eficienta — detectorii cu semiconductori fiind mai solizi si mai densi sunt mult mai eficienti
decat detectoarele de gaze.
2. Rezolutia energiei —cativa eV sunt suficienti pentru a crea o pereche electron-gol, care este de
aproximativ de 10 ori mai mica decat un gaz si de 100 de ori mai mica decat cu un scintilator.
3. Liniaritatea — deoarece pragul pentru pierdea de energie este scazut, detectorii cu semiconductori
au o liniaritate buna.
4. Timpul de crestere — pot fi foarte rapizi, pot varia de la nanosecunda la secunda in functie de

geometria detectorului si de puterea campului electric [19].

Madsurarea radiatiei
Energia cedata substantei iradiate de catre fascicolul de radiatii intr-un volum de interes

este data de relatia:

€ = Rin— Rex + ZQ [19]

Rin — energia radianta incidenta in volumul considerat,

Rex - energia radianta care iese din volumul considerat,

Q — suma tuturor variatiilor in energiile de repaus ale nucleelor sau particulelor
elementare.[19]

Energia cedata substantei se regaseste ca energie de excitare si de ionizare a atomilor
mediului sau ca o modificare a energiilor de legatura a compusilor chimici sau a retelei cristaline.

Marimea de baza a dozimetriei este doza absorbita, definita ca:
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—1lade
D—pdv [19]

Pe baza interpretarii date fluentei vectoriale a energiei, se poate scrie:
e=[,DpdV=—$GdS =~ [ divGdV s
Din cele doua ecuatii rezulta ecuatia fundamentala a dozimetriei:

D = —1divG [19]
p

Ecuatia fundamentald a dozimetriei exprima faptul ca doza absorbita intr-un volum
elementar de material iradiat de densitate p este cedata de fluenta energiei radiante a unui

fascicol care il strabate. [19]

Marimile dozimetrice. Kerma si doza absorbita

Kerma se refera la energia cedata de fascicul in elementul de masa considerat in care dEy
este energia cinetica transferatd prin interactiunea de catre fotonii, particulelor Incarcate

secundare. [19]

Interactiunea fotonilor si eliberarea electronilor secundari au loc in elementul dm dar
energia preluata de electronii secundari nu este cedatd in dm decat partial. Se definesc si unitatile

de masura a debitului kermei exprimata in Gy/s si debitul dozei exprimata in W/kg:

' dK dD
K= — D=—n9
dt dt
Doza absorbita se refera la orice tip de radiatie ionizantd, pe cand K se refera la radiatii

indirect ionizante ( fotoni si neutroni).

Expunerea

O alta metoda de masurare a radiatiilor gamma este metoda ionometrica, in care se masoara

sarcina sau curentul electric produs prin ionizarea unei mase cunoscute de aer. Expunerea se

defineste ca fiind raportul:
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_ 40
X—dm[m]

dQ — valoarea absoluta a sarcinii electrice totale a ionilor de un singur semn, produsi in aer

Unitatea de masura a expunerii este C/kg. Se defineste si debitul expunerii ( A/Kg).
X
X =—119
7¢ 1191

Echivalentul dozei

Echivalentul dozei, sau doza biologica Hi este produsul dintre doza absorbita D si factorul
de calitate Qj al radiatiei cu care Se opereaza. Factorul de calitate Q;j al unei radiatii este definit ca

factorul de pondere al dozei absorbite si reprezinta eficacitatea biologica relativa a radiatiei. [19]
H=DQi [19]
Unitatea de masura pentru echivalentul dozei este J/Kg si poarta denumirea de Sievert (Sv).

Radioprotectia

Radiatiile ionizate sunt utilizate pe scara largd in industrie si medicind si pot prezenta un
pericol semnificativ pentru sdnatate prin cauzarea de leziuni microscopice a tesutului viu.

Fundamental pentru protectia impotriva radiatiilor este evitarea sau reducerea dozei
folosind masurile simple de protectie de timp, distanta si ecranare. Durata expunerii ar trebui sa
fie limitata la cea necesara, distanta de la sursa de radiatie ar trebuie sa fie maximizata si sursa
protejatd ori de cate ori este posibil. Pentru a masura absorbtia personald a dozei in expunerea
profesionald pentru radiatii externe se folosesc dozimetre personale, iar pentru doza internd ca
urmare a ingerdrii contamindrii radioactive se aplica tehnici de biotestare.

Reglarea absorbtiei dozei:
1. Justificare: Nu este permisa utilizarea inutila a radiatiilor
2. Limitarea: Fiecare individ trebuie protejat impotriva riscurilor prea mari, prin aplicarea limitelor

individuale ale dozei de radiatii.
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3. Optimizare: Acest proces este destinat aplicarii acelor situatii care au fost considerate a
fi justificate Factori in absorbtia externd a dozei:
1. Timp: Reducerea timpului de expunere reduce doza efectiva in mod proportional
2. Distanta: Cresterea distantei reduce doza
3. Ecranare: Sursele de radiatii pot fi ecranate cu material solid sau lichid care absoarbe energia
radiatiei

Absorbtia interna a dozei:
Aportul de material radioactiv poate avea loc prin patru cai:
1. Inhalarea contaminatilor din aer, cum ar fi gazul radon si particulele radioactive.
2. Ingerarea contamindrii radioactive in alimente sau lichide.
3. Absorbtia vaporilor precum oxidul de tritiu prin piele.
4. Injectarea de radioizotopi medicali, cum ar fi tehnetiul-99m Limita de expunere profesionala a
dozei efective este de 20mSv pe an, in medie pe perioade definite de 5 ani iar limita de expunere
publica este de 1mSv pe an [22][23].
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Il. Fundamentele teoretice ale radioterapiei externe (LINAC)

Radioterapia externa este o metoda de tratament care utilizeaza radiatii ionizante in
scopul distrugerii celulelor canceroase, cu efecte secundare minime asupra tesuturilor sanatoase
din jurul celulei canceroase. Acest tip de radioterapie se realizeaza cu ajutorul unui accelerator
liniar medical [19].

Acceleratoarele medicale liniare (LINAC) folosesc campuri RF (radiofrecventd)
neconservative cu microunde in intervalul de frecventd de la 103 MHz (banda L) la 104 MHz
(banda X) pentru a accelera electronii la energii cinetice de 4 pana la 25 MeV. Intr-un linac
electronii sunt accelerati in structuri numite ghiduri de unda, urmand traiectorii drepte. Electronii
(generati de cétre gun-filament termoemitator) urmeaza o cale liniara prin aceeasi diferenta de
potential relativ mica de mai multe ori [19].

La capatul ghidului de unda electronii accelerati se ciocnesc de o tintd de tungsten si se
produce radiatie X. Radiatia X este colimatd pentru a se ajusta dupa forma zonei de iradiere cu
ajutorul unei componente numite colimator.

Tn ultimii 40 de ani, acceleratoarele medicale au trecut prin schimbari pentru a ajunge la
cele mai performante echipamente. Au fost introduse mai multe caracteristici pentru a fi mai
avansate:

1. Fascicul direct; filtru de aplatizare fix; filtru cu pana exterior; diafragme simetrice;

camera de ionizare cu o singurd transmisie; montaj izocentric — Acestea au fost
introduse pentru fotoni de joasa energie (4-8 MV)

2. Tinta mobild si filtru de aplatizare; camera de ionizare cu dubla transmisie; conuri de
electroni — Acestea au fost introduse pentru fotoni si electroni cu energie medie (10-15
MV)

3. Diafragme colimatoare asimetrice sau independente; filtru cu pana motorizat — Acestea

au fost introduse pentru fotoni si electroni de inalta energie ( 18-25 MV)
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Magnetronul

Magnetronul este un dispozitiv care produce microunde. Functioneaza ca un oscilator de
mare putere care genereaza impulsuri de microunde cu o duratd de citeva microsecunde si cu o
rata de repetitie de cateva impulsuri pe secunda. Frecventa microundelor in fiecare impuls este de
aproximativ 3000 MHz. Magnetronul are o constructie cilindrica (Figura 2.1), avand un catod
central si un anod exterior cu cavitati rezonante prelucrate dintr-o bucata solida de cupru. Catodul
este incdlzit de un filament interior, iar electronii sunt generati prin emisie termoionicd. Se aplica
un camp magnetic static perpendicular pe planul sectiunii transversale a cavitatilor si se aplica un
camp electric pulsat intre anod si catod. Electronii emisi de catod sunt accelerati spre anod prin
sectiunea campului electric pulsat. Sub influenta simultand a campului magnetic, electronii se
deplaseaza in spirale spre cavitdtile rezonante, radiind energie sub formd de microunde.
Impulsurile de microunde generate sunt conduse catre structura acceleratorului prin intermediul

ghidului de unda [24].

cathode electron

1/ oo
n\/_v’ path of an

Figura 2.1. Schema magnetron [25].

Gun

Gun-ul (Figura 2.2) produce electroni pentru a fi accelerati prin ghidul de unda. Este
alcatuit dintr-un filament incalzit (800°C-1100°C) care elimind un nor de electroni. Acesti

electroni sunt imediat accelerati de un camp electric scazut ( aproximativ 40kV) [26].
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Figura 2.2. Gun [26].

Ghid de unda

Ghidul de unda (Figura 2.3) este un tub metalic de cupru cu interiorul impartit prin discuri
sau diafragme de cupru cu deschidere si distanta variabila. Ghidul de unda este vidat (utilizand
doud pompe de vid-Figura 2.4) pentru ca electronii sa nu interactioneze cu alte particule ca sa nu-
si piardd din energie. Electronii primesc energie mai mare in timpul accelerarii si pe masura ce ies
din accelerator, ei sunt sub forma unui fascicul de aproximativ 3 mm diametru. Tn acceleratoarele
liniare cu o0 energie scazuta (pana la 6 MV) cu tub accelerator scurt, electronilor au o traiectorie
dreapta si lovesc o tintd pentru a produce raze X. In acceleratoarele liniare cu o energie mai mare,
structura acceleratorului este mai lunga si este asezata orizontal sau in unghi fasa de orizontal.
Traiectoria fasciculului de electroni este deviata intr-un unghi de 90° sau 270° intre ghidul de unda
al acceleratorului si tinta de tungsten. Acest efect este realizat cu ajutorul urmatoarelor: magneti

de indoire, bobine de focalizare si bobine de ghidare[2].

Celule de cupru

Fascicul

Fascicul daelctron | \“ . X
> Y

]/

g /
/
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v \\ ' \— /
) ) | ) [7779%) |
e e

Figura 2.3. Sectiune ghid de unda [27].
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Figura 2.4. Pompa de vid

Bobine de focusare

Bobinele de focusare fac parte din sistemul de transport al fasciculului de electroni. Sunt 2
perechi de magneti (Figura 2.5) aflati in jurul ghidului de unda care produc un cdmp magnetic cu
liniile de forta care ruleaza longitudinal de-a lungul ghidului de unda impiedicand electronii sa se
indeparteaza pe masura ce sunt accelerati. Bobinele de focusare au o forma circulara si se afla la

mijlocul ghidului de unda. (Figura 2.6) [28] .

Figura 2.5. Bobinele de focusare si distributia liniilor de camp magnetic produs de

acestea. [29]

Bobine de ghidare

Alt element din sistemul de transport al fasciculului de electroni sunt bobinele de ghidare.
Bobinele de ghidare sunt 2 perechi de magneti cu 4 poli care au rolul de a exercita o fortd
electromagnetica asupra fasciculului de electroni, mentinandu-l in centrul ghidului de unda,
deoarece electronii pot fi influentati de orice cAmp magnetic extern, cum ar fi cimpul magnetic al
Pamantului. O pereche de bobine de ghidare se afla la inceputul ghidului de unda, iar a doua

pereche se afla la capatul ghidului de unda.(Figura 2.6) [28]
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GHID DE UNDA

BOBINE DE GHIDARE

BOBINE DE FOCUSARE

Figura 2.6. Schema ghidului de undda, bobinelor de focusare si bobinelor de ghidare
[29].
Flight tube
Atunci cand electronii parasesc structura de accelerare, ei intra in flight tube (Figura 2.7.a),
care este un tub in care nu mai are loc nicio acceleratie, transferand electronii in cavitatea de
indoire. Magnetii de indoire (Figura 2.7.b) pozitionati de fiecare parte a cavitatii pot fi utilizati

pentru a schimba directia fasciculului de electroni [28].

FLIGHT ELECTROMAGNETI

1
N
= )

TIIRF

.

Figura 2.7.a Flight Tube. Figura 2.7.b Pozitionarea electromagnetilor pe flight tube

Tratamente cu radiatie X sau fascicol de electroni

In modul cu raze X, fasciculul de electroni accelerat loveste centrul tintei de tungsten cu
grosimea de 1 mm in unghi drept pentru a produce camp fotonic simetric. Cand electronii
accelerati se ciocnesc cu atomii de tungsten, energia este eliberatd in principal sub forma de

caldura, dar si ca fotoni. Acest proces este cunoscut sub numele de radiatie de franare.
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Tn modul de electroni, fasciculul trece central printr-o fereastra subtire de nichel, ilustrat
n Figura 2.8 [29].

Figura 2.8. Fereastra de nichel si tinta de tungsten [29].

Colimator

Scopul de baza al tratamentului cu radioterapie este iradierea unui volum tintd, reducand
in acelasi timp cantitatea de radiatii absorbita in tesutul sanatos. Formarea fasciculului este o
modalitate importantd de minimizare dozei absorbite in tesuturile sanatoase si structurile critice.

Principalele componente ale colimatorului sunt:

1. Colimator primar

2. Filtru de aplatizare secundar

3. Camera de ionizare

4. Filtru pana si obturator

5. MLC

6. Diafragme

7. Sistem optic al MLC

Schema bloc a colimatorului este ilustrata in Figura 2.9.
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(1) Target block (6) MLC leaves (1) Y diaphragms

(2) Primary filter assembly (7) Accessory ring (12) Motorized wedge
(3) Primary collimator (8) Electron applicator (13) Secondary filter
(4) Port1 (9) Shadow tray (14) Difference filter
(5) Ion chamber (10) Mylar crosswire screen (15) Port 2

Figura 2.9. Schema bloc a colimatorului [30]

Colimator primar

Colimatorul primar defineste un cdmp circular maxim, care este fragmentat mai departe
intr-un colimator dreptunghiular reglabil format din doua diafragme superioare si doua inferioare
independente care produc campuri patrate si dreptunghiulare cu dimensiunea maxima de 40x40

cm?[19].

Filtru de aplatizare secundar

Filtrul de aplatizare intr-un accelerator medical standard este situat intre colimatorul
principal si actioneaza ca un atenuator de fascicol sau pentru a crea campuri uniforme in terapia
cu radiatii conforma si cu intensitate modulata (IMRT). Materialele din care poate fi facut sunt
aluminiu, fier, cupru, sau un amestec al acestor componente, care sunt toate caracterizate printr-

un numar atomic mare. Eliminarea filtrului de aplatizare are ca rezultat cresterea dozei[31].

Camera de ionizare

Fascicolui de raze X aplatizat sau fasciculul de electroni este incident pe camerele de
monitorizare a dozei. Sistemul de monitorizare constd in mai multe camere de ionizare sau o
singura camera cu mai multe placi. Functia camerei de ionizare este de a monitoriza rata dozei,

doza integrala si simetria campului. Deoarece camerele se afld intr-un camp de radiatie de mare




Havrici Ana Maria Implementarea asigurarii calitatii pentru acceleratorul liniar medical
utilizat in tratamentul cancerului

intensitate si fasciculul este pulsat, este important asigurarea ca eficienta de colectare a ionilor a
camerelor ramane neschimbatad odata cu modificarea ratei dozei. Dupa trecerea prin camerele de

ionizare, fasciculul este colimat in continuare de catre un continuu colimator mobil cu raze X[2].

Filtru pana si obturator

Cea mai comuna forma de compensator este filtrul pana. Acestea sunt construite din alama,
otel sau plumb. Cand sunt plasate in fascicul, filtrul pand determind curbele de izodoza (suprafete
care unesc toate punctele la nivelul carora are loc absorbtia unor doze egale de energie radiantd)
sa fie Inclinate 1n raport cu axa centrala. Unghiul filtrului pana este definit ca unghiul dintre curba
izodozei si o perpendiculard pe axa centrala la o anumita adancime de referinta, adesea de 10 cm

[32].

MLC (Colimator Multilamelar)

Acceleratoarele moderne sunt echipate cu colimatoare cu mai multe lamele pentru a asigura
un camp cu o forma neregulata (Figura 2.10) si modularea intensitatii pentru terapia Un colimator
constd intr-un numar mare de lamele care pot fi deplasate independent unele de altele pentru un
camp de o forma oarecare (Figura 2.11). Sistemele tipice MLC constau in 60-80 de perechi. O
lamela are o latime de 1 cm sau mai putin, asa cum este proiectata la izocentru (punctul imaginar
in jurul caruia se invarte gantry-ul) . Lamela este facuta dintr-un aliaj de wolfram si au grosimea
de-a lungul directiei fasciculului de la 6 cm la 7,5 cm, in functie de acceleratorul liniar. Unele
sisteme MLC au lamele dublu focalizate, adica lamele formeaza un con neregulat pe o sectiune

transversala care se abate de la pozitia sursei si se deplaseaza pe o carcasa sferica centrata pe sursa

[2].

Figura 2.10. Forma unui camp de iradiere neregulat realizat de MLC
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Figura 2.11. Miscarea lamelor de a forma un cdmp cu o forma neregulata[33]

Diafragmele

Diafragmele sunt situate sub sistemul MLC. Pe axa Oy diafragmele sunt perpendiculare pe
miscarea lamelei si definesc deschiderea longitudinala. Pe axa Ox, diafragmele sunt paralele cu
migcarea lamelei si sunt situate in capatul ultimei lamele. Laturile lamelelor urmeaza divergenta

si In majoritatea cazurilor coincid cu diafragmele pe directia Oy [34].

Sistemul optic de control al MLC

Sistemul foloseste o sursd de lumina in ultraviolete pentru recunoasterea pozitiei lamelelor.
Un reflector (un rubin) este pozitionat aproape de capatul fiecarei lamelei (Figura 2.12). Lumina
proiectatd pe capdtul lamelei este reflectatd inapoi de-a lungul aceluiasi drum ca si lumina
incidenta. Un sistem de separare a fasciculului si oglinda directioneaza lumina reflectata catre o
camera optica. Se formeazad o imagine care arata pozitiile reflectorilor. Deoarece toate reflectoarele
au aceeasi forma si dimensiune, poate fi folositd o tehnicd simpla de recunoastere a caracteristicilor

pentru a deduce pozitiile pentru toate reflectoarelor.
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Avantajele sistemului optic sunt afisarea in timp real al lamelei si rezolutie spatiala
mare.[35].

Figura 2.12. Pozitionarea rubinului pe lamela

Radioterapie Ghidata Imagistic (IGRT)

Este procesul de achizitie de imagini (2D sau 3D) inainte sau in timpul tratamentului de
radioterapie pentru acuratete si precizie ridicata . Scopul tehnici IGRT este de a obtine precizie in
tratamentul tumori si de a evitare a tesutului sanatos. In cazul LINAC-urilor exista doua sisteme
de IGRT cu radiatie X: un sistem de imagistica portala (fascicolul are energie de megavoltaj) si un
sistem de imagistica cu fascicol de radiatie X ce are energie de kilo-voltaj).In cazul imagistici MeV
(EPID) se realizeazd imagistica 2D cu ajutorul unui detector (panel) se sunt pozitionat pe directia
sursei de MeV. Se compune dintr-un panou imagistic opus colimatorului. Radiatia X produsa de
LINAC cad pe un scintilator din panel care emite lumina ce este detectata de o serie de fotodiode.
Imaginile obtinute pot fi utilizate pentru asigurarea de rutind a calitatii prin furnizarea unei
inregistrari a tratamentului, pentru a verifica miscarea pacientului in timpul tratamentului, pentru
a verifica miscarea organelor (cum ar fi cea care are loc in plamani). In cazul imagistici cu sursa
de keV (CB-CT) se realizeaza imagistica 3D, algoritmul de reconstructie volumetrica permite
obtinerea de imagini 3D a volumului tinta si a organelor la risc cea ce duce la o precizie ridicata a
tratamentului. Contrastul in cazul imagistici de keV este mai mare comparativ cu cel de MeV mai
ales in cazul tesuturilor moi. LINAC are adaugat unui tub de radiatie X de diagnosticare si a unui
panel de imagistica montat la 90 de grade pe directia fasciculului MV. Sistemul X V1 poate realiza
imagini plane, secvente de filme si poate reconstrui un set de imagini realizate in timp ce gantry-
ul este rotit intr-o vedere de volum 3D. Acest tip de reconstructie este cunoscut sub numele de CT

cu fascicul de con, deoarece a fost creat dintr-un camp de raze X deschis (in forma de con). [29]
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ViewGT

Figura 2.13. Sistemele de imagistica utilizate pentru tratamentele de radioterapie

externa
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Ill. Tehnica experimentala

Elekta Infiniy™ | Linear Accelerator Radiotherapy Platform

Acceleratorul liniar de electroni Elekta Infinity ofera flexibilitatea clinica pentru a servi o
gama larga de pacienti oncologici. Elekta Infinity permite in cadrul tratamentelor de radioterapie
externa reducerea dozei la tesutul sanatos si o livrare eficientd a dozelor de tratament in tesutul
tumoral, doza corporala neterapeutica este redusa cu pana la 70%.

Pozitionarea si monitorizarea lamelelor in timp real asigurd o precizie de Inalta
performanta. Tratamentele sunt cu 40% mai rapide astfel se reducere disconfortul pacientului.

Elekta IntelliMax monitorizeazd continuu starea de performantd a sistemului si oferd

intretinere proactiva iar in acest fel peste 30% dintre probleme pot fi rezolvate de la distanta [29].

()Elekta

Figura 3.1. Accelerator liniar Elekta Infinity [29].

Task Group 142

The American Association of Physicists in Medicine (AAPM) a infiintat un grup de lucru
(TG) pentru asigurarea calitatii acceleratorului medical sub supravegherea Radiation Therapy

Committee si Quality Assurance and Outcome Improvement Subcommittee.
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TG 142 oferd noi teste si tolerante, precum si recomandari nu doar pentru noi metode
suplimentare de livrare, ci si pentru echipamentele de imagistica utilizate in acceleratoarele liniare.
Printre echipamentele de imagistica utilizate se numara imagistica cu raze X, imagistica portal de
fotoni si CT cu fascicul conic.

Raportul TG a fost creat pentru a tine cont de mai multe tipuri de tratamente pe care le
poate furniza aparatul. TG recomanda niveluri de actiune pe care sd le ia fizicienii pentru a
indeplini sarcini specifice, cum ar fi inspectii, actiuni programate sau actiuni imediate si corective.
Raportul este conceput pentru a permite fizicianului sa adapteze programul QA (asigurarea
calitatii) la propriile nevoi clinice. Existd tabele specializate pentru sistemele cu pand, MLC si
inspectii imagistice, precum si tabele specifice pentru evaluari zilnice, lunare si anuale[36].

LINAC-urile pot functiona intr-0 varietate de moduri. Multe dintre sarcinile de asigurare a
calitatii recomandate de TG-142 pot fi indeplinite in orice mod. Daca oricare dintre teste este
efectuat In modul de service, fizicianul medical calificat trebuie sa verifice daca rezultatul oricarei

testari in modul service este compatibil cu rezultatul oricarei testari in modul de tratament [36].

QA zilnic/saptamanal

Pentru testele de QA zilnice, Task Group recomanda un protocol detaliat pentru a fi folosit
de catre fizician. Protocolul indicd cum trebuie efectuate testele, tolerantele pentru fiecare test si

ce trebuie indeplinit daca testele nu ies conform protocolului. [36].

Procedura Tolerante Aparat mdsurare Timp
Constanta de iesire +3% Camerad de 10-20 min

a fotonilor si ionizare/sistem
electronilor Mosfet
Locatie laser +2mm/+1.5mm/+1mm Indicator frontal 2 min

Distanta +2mm Indicator frontal 2 min
indicatorului

Mirimea +2mm/+1mm 3 min

indicatorului al

colimatorului
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Blocarea usii
Siguranta nchiderii
usii
Monitoare pentru
zona de radiatii
Indicator de

fascicul aprins

QA lunar
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Functional

Functional

Functional

Functional

Tabel 3.1. Testele zilnice QA[36]

1 min

1 min

1 min

1 min

Testele de QA lunare sunt facute de catre un fizician medical, de catre un asistent fizician

medical sub supravegherea unui fizician medical specialist sau de o persoana competenta in caz

de corectare a testului. Pentru acest lucru, protocolul pentru QA lunar ar trebui sa fie disponibil

pentru toate persoanele competente. in caz de trecere pentru tolerant, trebuie anuntat fizicianul

medical competent cat mai repede pentru refacerea testului [36].

Procedura

Toleranta

Aparat masurare

Timp

Constanta iesirii de fotoni

si electroni pe fascicul

Constanta camerei

monitorului de rezerva

Constanta de iesire tipica a

ratei dozei

Constanta profilului
fasciculului de fotoni si
electroni
Céampul de

radiatie(simetric/asimetric)

+2%

+2%

+2%

+1%

+2mm per

diafragma

Fantom solid/cu
apa/ Camera
ionizare calibrata
Fantom solid/cu
apd/ Camera
ionizare calibrata
Fantom solid/cu
apa/ Camera
ionizare calibrata

Film

Film/EPID

45-60 min

10-15 min

10-60 min

15-30 min
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Lasere +2mm/+1mm Indicator frontal 5 min
Unghiul +1° 5 min
colimatorului/gantry-ului
Pozitia diafragmelor +2mm per Hartie milimetrica 15 min
(simetric) diafragma
Pozitia diafragmelor +2 mm per Hartie milimetrica 15 min
(asimetric) diafragma
<1 mm Hartie milimetrica 15 min
Pozitia mesei de tratament +2mm Hartie 15 min
milimetrica/rigla
Constanta de iesire a +2% Fantom solid/cu 15 min
fasciculului apa/ Camera

ionizare calibratd

Functional 1 min
Functional 1-2 min
VMAT QA specific Fantom VMAT QA  20-30 min
pacientului
Tabel 3.2 Teste QA lunare[36]
QA anual

Testele de QA anuale sunt indeplinite de catre un fizician medical deoarece testele anuale
sunt mult mai complexe si necesitd o intelegerea tuturor testelor, echipamentului si componentelor
acceleratorului medical. Raportul anual ar trebui sa includd un rezumat al detaliilor QA anual.
Raportul trebuie verificat, semnal de catre fizicianul medical si trebuie pastrat pentru inspectii.
[36]

Procedura Toleranta Aparat Masurare Timp
Modificarea +1% Rezervor cu apa 60-120 min
planeitati
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campului de
radiatie

Modificarea

simetriei fotonului

fata de baza

Calibrarea output

factor

Output factor
dependent de
dimensiunea
campului
Calitatea
fasciculul
Constanta
factorului de

transmisie

Output factor al
fotonului vs
debitul dozei

Output factor al
fotonului vs
unghiul gantry-
ului

Modul Arc
Calibrare
TBI/TSET
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+1%

+1%

+1%

+1%

+2%

+2% din debitul

dozei clinice

+1% din valoarea

dobandita la gantry

0

+1%
+3%

Rezervor mare cu

apa

Rezervor mare/mic
cu apd/ Camera de
ionizare/
Electrometru

Rezervor cu apa

Rezervor cu apa

Camera ionizare/
Electrometru/
Fantom solid/
Fantom cu apa
Camera ionizare/
Electrometru/
Fantom solid/
Fantom cu apa
Camera ionizare/
Electrometru/
Fantom solid/

Fantom cu apa

Camera ionizare/

Electrometru

60-120 min

120-180 min

30-60 min

60-90 min

30-60 min

30-60 min

30-90 min

15 min
90-120 min
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Accesorii +2% 90-120 min
TBI/TSET

Rotatia la +1mmdelalinia  Setde indicatori 10-15 min
izocentru a de baza frontali

colimatorului

Rotatia la +1 mmdelalinia  Setde indicatori 15-30 min
izocentru a de baza frontali

gantry-ului

Rotatia la +1mmdelalinia  Setde indicatori 10-15 min
izocentru a mesei  de baza frontali

Coincidenta +2mm/+1mm Film/EPID 30-60 min
dintre radiatii si

izocentru mecanic

Unghiul mesei +1° Hartie Milimetrica ~ 10-15 min
Deplasare masain  +2 mm Hartie Milimetrica ~ 10-15 min
toate directiile

Accesorii Functional 10-15 min

stereotactice
Tabel 3.3. Testele QA anuale[36]

AQUILAB

Aquilab este o companie care dezvolta si comercializeaza solutii software avansate pentru
imbunatatirea asigurarea calitdtii echipamentelor de imagisticd medicala (CT, RMN, Medicina
Nucleara, Radiologie), precum si pentru imbunatatirea calitatii tratamentului cu radioterapie.
Aquilab acorda o atentie deosebita aplicarii Politicii de Asigurare a calitatii, deoarece produsele
lor sunt dedicate imbunatatirii calitatii in cabinete medicale[37].

Printre produsele lor se numara si Artiscan. Aceasta este o platforma software utilizata in
oncologia radiatiilor, imagistici medicala si medicina nucleara pentru imagistica completa si
automata si asigurarea calitdtii aparatelor. Designul modular al aplicatiei face simpla efectuarea si

centralizarea tuturor controalelor de calitate pentru fiecare echipament.
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Poate fi utilizat pentru asigurarea calitatii aparatelor de radiologie (CT, RMN, radiografie),

asigurarea calitatii in medicind nucleara (SPECT, PET) sau asigurarea calitatii in radioterapie

externa (EPID, MLC, IGRT)[38].

QUASAR Penta-Guide Phantom

Fantomul Quasar Penta-Guide este instrumentul ales pentru punerea in functiune si testarea
zilnicd a sistemelor de radioterapie ghidatd de imagine (IGRT). Fantomul mentine precizia
sistemelor de ghidare montate pe LINAC, cum ar fi sursa KV (kilovoltaj), sursa MV (megavoltaj)
si X-ray Volumetric Imaging (XVI) utilizdind Cone Beam CT (CBCT). Verificarea intuitiva a
alinierii spatiale si a coincidentei izocentrului pe sistemele IGRT si radioterapia ghidatd de
suprafatda ( SGRT) este posibild prin arhitectura sa simpla si creativa. Designul simplu al
fantomului incurajeaza testarea zilnica pentru a asigura acuratetea imaginilor. Pe suprafetele
cubului se gasesc sfere goale care permite o inspectie intuitiva a calitatii si un sistem unic de inele
de joasd densitate. Este garantatd o precizie de 0,25 mm care asigurd un instrument de calibru

pentru testarile de asigurare a calitatii zilnice[39].

Figura 3.2. Fantomul Quasar[39]
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Calibration Phantom

Un fantom de calibrare are forma unui cilindru sau este de forma unei placi cu densitétile
deja determinate. Sunt utilizate in controlul calitatii pentru a garanta ca fantomul scanat este
reconstruit la valorile corecte de densitate. O abatere de la aceste valori poate indica faptul ca este

necesara intretinerea echipamentelor de imagistica. [40]

Figura 3.3. Fantomul de calibrare
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IV. Rezultate

Scopul acestui studiu este a efectuare procedurile de asigurare a calitatii (QA) si analiza a
rezultatelor la acceleratorul liniar de electroni utilizat pentru tratamentele oncologice de

radioterapie externa din cadrul departamentului de radioterapie al clinicii Amethyst Cluj.

Procedura de asigurare a calitatii utilizata in cadrul acestei lucrari pentru functionarea

optima a masinii de tratament (LINAC) este impartita in doua module distincte.

Utilizand modulul QA pentru izocentru au fost verificati parametrii de dimensiune a
pixelilor atat pentru detectorul de MV cét si pentru detectorul de KV-CBCT (acest parametru este
important pentru imagistica de verificare Tnaintea efectuari tratamentului de radioterapie externa)
si parametrii care permit identificarea izocentrului sursei de MV si a celei de KV raportate la

pozitia teoretica a acestuia.

Modulul MLC permite verificarea functionarii miscarii lamelelor ce colimeaza fascicolul
de raze X utilizat Tn tratamentul de radioterapie. Importanta functionarii corespunzatoare acestor
lamele este data de rolul acestora in calitatea tratamentului deoarece au un rol important in
efectuarea planificarii personalizata a tratamentului de catre fizicianul medical prin intermediul

sistemului de planificare a tratamentului (TPS).

Informarile necesare pentru obtinerea si analiza de date pentru verificarea parametrilor
celor doua module au fost realizate prin diferite achizitii specifice la LINAC utilizdnd probele

standard (fantome), iar tolerantele utilizate sunt cele recomandate de TG-142.

Modulul QA pentru izocentru

Setarea modului si configurarea parametrilor trebuie efectuata Tnainte de a incepe
achizitionarea imaginilor. Pentru a deschide fereastra de configurare a modului, se apasa pe numele

modului Isocenter QA (Figura 4.1).
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Modality
Manufacturer

Model

Name of Workstation
Site nam

RT Image Label
image plane

Figura 4.1. Deschiderea ferestre pentru modul CQ Isocentres

Fereastra pentru configurare este impartita in mai multe elemente (Figura 31):

1. General:
Toleranta MV SDD (mm)
Toleranta KV SDD (mm)
Criterii de legatura imagini-parametri
Zone iradiate din imagini: nivelul de gri al zonelor iradiate din imagini

2. Pixel size: definirea informatiilor necesare pentru a calcula dimensiunea pixelilor
pentru detectoarele MV si kV

3. Izocentru sursa MV: selectarea secventei de achizitie pentru imaginile utilizate in
calculul ,,izocentru sursa MV”

4. |zocentru sursa KV-CBCT

Fantomele folosite la achizitia imaginilor:
1. Calibration Phantom
2. QUASAR Penta-Guide Phantom
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1. Pixel Size

Marimea pixelului este determinata din achizitia de imagine afisata in Figura 4.2. Se obtine
aceasta imagine folosind fantomul de calibrare AQUILAB pozitionat la izocentrul echipamentului

intre sursa de raze X si detector.

Index

. "
of image

Typical
image

Figura 4.2. Imagine pentru pixel size

1.1 Pixel Size al detectorului de MV
Cunoscand distanta dintre BB-uri (marcari metalici din fantom), se determina din
numarul de pixeli dintre BB-uri externe pentru fiecare directie.

Marimea pixelului, data de ecuatia (1), este exprimata in milimetri.

PS, =

I
Ny
ps, = I
Ny 1)
Tx, Ty - distantele teoretice dintre BBS in X 51 Y
Nx , Ny - numdrul de pixeli dintre BBS in X s1 Y
Rezultatul analizei imaginii pentru dimensiunea pixelului n cazul detectorului de MV este

ilustrat in Figura 4.3.
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heoretical mputed

Name of contra : zzzAdquish VI~~~ Control date : 21.09-2021 13:21:04 Devie : QWUI2 Modie :lsocenter Q4 Protocal: ISOCENTER QA

physcs physics  physidst AQUILAB: Amethyst Cluj-Radotherapy %

Figura 4.3. Analiza parametru dimensiune pixel pentru detectorul de MV

1.2 Pixel Size al detectorului de kV
Dimensiunea reald a pixelului in u si v este calculata cu ajutorul fantomului de calibrare

AQUILAB situat la izocentrul intre fascicul si detector.

ps, = -
NH
PS, =
e

Ty, Ty - distantele teoretice dintre BBS in u si v

Nu, Nv - numarul de pixeli dintre BBsin u si v

Rezultatul analizei imaginii pentru dimensiunea pixelului in cazul detectorului de KV este
ilustrat in Figura 4.4, iar datele obtinute raportate la timp sunt prezentate n Figura 4.5. Statistica
acestor informatii se regiseste n Tabelul 4.1 si a fost realizati folosind softul OriginiPro®(Origin:
Data Analysis and Graphing Software) [41].
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Figura 4.5. Datele rezultate
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# No. Mean Standard Sum Minimum Median Maximum
total Deviation

Computed X pixel 41 0,25099 2,38E-04 10,29069 0,25049 0,251 0,25142
size
Computed Y pixel 41 2,51E- 2,36E-04 10,28931 0,25047 0,25099 0,25137
size 01
Computed V pixel 29 0,88609 0,01214 25,6967 0,85117 0,89057 0,89959
size
Computed U pixel 29 0,88386 0,01395 25,63199 0,85434 0,89126 0,8995
size

Tabel. 4.1 Datele statistice obtinute in urma masurdtorilor raportate la timp

2. lzocentrul sursei de MV

Pozitia izocentrului de tratament MV si variatia acestuia sunt evaluate din 8 imagini
(Figura 4.6 ) achizitionate in conditiile mentionate in protocolul de achizitie (4 pozitii cardinale
gantry si pentru fiecare pozitie a gantry-ului, 2 pozitii colimator cu masa de tratament orientata la
0°)

Pozitia centrului cAmpului de iradiere fatd de centrul BBCB radioopac este calculatd
pentru fiecare imagine, dand astfel 4 pozitii pentru CF(X,Y) in planul (X,Y) si 4 pozitii CF(Y,Z)

n planul (Y,Z) al sistemului fix al standardului international IEC 61217.

""g;" Typical image

e Gantry Collimator Table AQUILAB Isocenter phantom

" o~ o o~

3 [0+ o= o=

clclelolalala

Figura 4.6. Imagini pentru izocentrul sursei de MV
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Pozitia izocentrului sursei de MV fata de izocentru teoretic dat de ecuatia (3), este exprimata
in milimetri Tn marcajul de referinta (X, Y, Z) al sistemului fix. Pozitia optima este (X=0, Y=0,
Z=0).

3 (xe, (0%0)+ x. (180°,4))

X, o onIse
My =

4

> (YCF (0°,0)+ Y, (90°,i)+ Y, (180°i)+7Y, (270°, i))

y = s

My 8

Z(ZCF (90°,i)+ ZQ (270°,i))

A= L

My 4

(3)

Xcr (0° 1) - pozitia X a centrului cdmpului de iradiere in raport cu centrul BB radioopac, cu gantry-
ul la 0° si colimatorul in pozitia i

Xcr (180° 1) - pozitia X a centrului campului de iradiere in raport cu centrul BB radioopac, cu
gantry-ul la 180° si colimatorul in pozitia 1

Ycr (0% 1) - pozitia Y a centrului cdmpului de iradiere in raport cu centrul BB radioopac, cu gantry-

ul la 0° si colimatorul in pozitia i

Ycr (90° 1) - pozitia Y a centrului cdmpului de iradiere in raport cu centrul BB radioopac, cu
gantry-ul la 90° si colimatorul in pozitia i

Ycr (180° i) - pozitia Y a centrului cdmpului de iradiere Tn raport cu centrul BB radioopac, cu
gantry-ul la 180° si colimatorul in pozitia i

Ycr (270° i) - pozitia Y a centrului cdmpului de iradiere Tn raport cu centrul BB radioopac, cu
gantry-ul la 270° si colimatorul in pozitia i

Zcr (90°,0) - pozitia Z a centrului cAmpului de iradiere Tn raport cu centrul BB radioopac, cu gantry-
ul 1a 90° si colimatorul in pozitia i

Zcr (270°)1) - pozitia Z a centrului cdmpului de iradiere in raport cu centrul BB radioopac, cu

gantry-ul la 270° si colimatorul in pozitia i

Distanta izocentrului MV fatd de izocentrul teoretic este data de ecuatia 4. Este exprimata

in milimetri in sistemul IEC si valoarea sa optima este 0 mm.
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2 2
d=\X, " +Y," +2Z,,
(4)

Xwmv - Pozitia X a izocentrului MV fata de izocentrul teoretic.
Ywmv - Pozitia Y a izocentrului MV fatd de izocentrul teoretic.
Znv - Pozitia Z a izocentrului MV fata de izocentrul teoretic.

Diametrul sferei (Figura.4.7) de variatie a izocentrului de tratament MV este definit ca de
doud ori distanta cea mai mare dintre centrul ISA MV si centrele campurilor de iradiere CF in
marcajul de referinta (X,Y,Z). Acest diametru este exprimat in milimetri, iar valoarea sa optima

este de O mm.

e of o - s 1 ool e : 20.05-2071 122104 Devce: U2 Mode  sscenser G Protuce  ISOCENTER Q4

s s : hyscst AQUILAS: Amethrst Ch - Radatheragy Ly

Figura 4.7. Rezultatul verificarii distantei izocentrului MV fata de izocentrul teoretic si al

diametrul sferei de variatie a izocentrului de tratament MV.

3. kV-CBCT lzocentru

Pozitia izocentrului kV-CBCT si variatia acestuia sunt evaluate dintr-o achizitie in modul
CBCT. Centrul referintei este determinat din unele sectiuni de scanare si comparat cu referinta
DICOM. Distanta izocentrului kV-CBCT fata de referinta este data de ecuatia (5). Se exprima in

milimetri in referentialul IEC si valoarea sa optima este 0 mm.
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2 2 2
d= '\/X w-cser T YkV—CBCT +Z kV—CBCT
(5)
Pozitia si distanta izocentrului kV-CBCT fata de izocentrul MV (Figura 4.8) sunt date de

ecuatia (6) si este exprimata in milimetri in referentialul IEC. Pozitia optima este (X=0, Y=0, Z=0).

Xapww v = Xspr — Xy

Yipir rsar = Yapwr = Vo

Lipwr sy =Zipw — Ly

2 - 2 2
d= '\/X_?DkV/MV + }3DkV/MV + Z.?DkaMV

(6)

Applications  Control Protocol Results  Options 1

Parometer dsplayed: | Vodated -

KV-CBCT isocentre | Theoretical Isocentre

X(mm) ¥ (mm) Z(mm) Distance (mm)
Shift theoretical Isocentre — kV-CBCT isocentre 058 7 023 83
X{mm) ¥ (mem) 2 (mem) Distance (mm)
Shift MV radiation isocentre — KV-GBCT isogentre [E: 483 12 [
,,,,,,, Results. Expressed i EC 61217 coordinate system
Theoretical isocentre ter

Fixed system according to IEC 61217

—

5

e, e

i Coan

e Y
== fi
e

e

T T
T

]

Name of contra : zzzAqulab XV~~~ Control date : 2109-2021 13:21:04 Device : €32

Modue : Isocenter QA Protocal : ISOCENTER Q&

pr———— AQUILAS: AmethystCh -Radotrerapy ™

Figura 4.8. Rezultatul verificarii distantei izocentrului KV fatd de izocentrul teoretic si

deplasarea dintre izocentru de MV comparativ cu cel de KV.
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Figura 4.9. Rezultatele analizelor raportate la timp

# No. Mean  Standard Sum Minimum Median Maximum
total Deviation
Diameter of spherical 36 0,97918 0,27194 35,25042 0,50171 0,93656 1,46871
volume
Distance theoretical 36 0,85105 0,20407 30,63769 0,42372 0,86807 1,16024
Isocentre kV-CBCT
isocentre

Tabeul 4.2 Datele statistice ale masuratorilor

Datele statistice (Tabelul 4.2) obtinute, raportate la timp (Figura 4.9), au aratat stabilitatea
si fezabilitatea metodelor de analiza a acestor parametrii de functionare a componentelor
acceleratorului liniar de electroni. Deviatia standard a setului de date a permis estimarea
uniformitatii valorilor acestuia, ceea ce a pus in evidenta faptul ca valoarea datelor obtinute sunt

grupate in jurul valorii medii.
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MLC Module

Pentru inceperea modului MLC se deschide fereastra cu numele MLC Elekta (Figura 4.10)

ARTISCAN

AQUILAB

physics physics : physiist AQUILAB: Amethyst Chj - Radotherapy 1

Figura 4.10. Deschiderea ferestrei de configurare a modului MLC

Fereastra de configurare contine mai multe elemente (Figura 4.10):

1. General:
1. Dimensiunea pixelilor folosita pentru calcul
2. Dimensiunea campului
3. Pozitia lamelelor
1. Dimensiunea campului

Acest parametru este utilizat pentru a verifica corectitudinea potrivirii dintre dimensiunea

campului masurat din imagine si dimensiunea reald a cAmpului de iradiere.

Dimensiunea campului (FS) este determinata prin calculul FWHM pentru un profil de nivel
de gri dobandit pe imagine, asa cum este ilustrat in Figura 4.11. Aceastd masurare se face pe patru
profile in X si in Y situate in centrul si marginea cAmpului la mijlocul lamelelor. in functie de
fiecare directie X si Y, se determind valoarea medie a cAmpului, rata de distorsiune si factorul de

scalare.
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Y1

Irradiation field

X1 X2

Y2

VAR
a \_

F5=LMH

A
Y

Figura 4.11. Metoda de masurare a campului de iradiat

Marimea medie a campului este calculatd in X si Y prin ecuatia (7) si exprimata in

milimetri.

SFSx, S Fsy,
FSx = T Mean FSy = Ty
(7

FSxi, FSyi : Dimensiunile campului masurate pe profilul i in X si respectivin Y.

Rata de distorsiune a campului de radiatie in X si Y data de ecuatia (8) este exprimata in

%. Valoarea sa optima este 0%.

FSx Disto = | me =FSXun 0
FSXW

Fsy Disto = e ~Fun 49
Fsymoy

(8)

FSmin, FSmax, FSmean : Valorile minime, maxime si medii ale marimii cAmpului de radiatie.
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Verificarea dimensiunii campului necesita intre una si trei imagini afisate in Figura 4.12.

Campurile trebuie sa fie patrate si dimensiunea lor complet configurabild inclusa intre 5x5cm si
22x22cm.

Index
of n 2 13
image

Typical .
image

Figura 4.12. Imagini pentru dimensiunea campului

Applications  Control  Protocol  Results  Options 7

Parameter deplayed: | vaidated <] ||| megeer [ tmage £2 | tmoge 23

<

4 < MLCELEKTA Agility
. a

Profile 52 988 954
Profile #3 B w52

Profile #4 01 w35

Ceatrat profil soor 955

Aversge 199 955

Theoretical Value 000 s0.00

RTMAGE

T e T
Site name:
e ot
e

Name of control : ZZZAQUILAB, EPIDA~  Control date : 23-03-2022 17:59:20 Device : QLU 1 Modue : MLC ELEKTA Agity Protocol : mic +iolerante.

physcs physics : physcist AQUILAB: Amethyst Clj - Radiotherapy P

Figura 4.13. Rezultatul verificarii dimensiunii de camp de radiatie 10x10 cm.

# No. Mean Standard Sum Minimum Median Maximum
total Deviation
Average field size of field 42 50,11074 0,11554 2104,651 49,81003 50,10603 50,37668
5x5 for X axis
Average field size of field 42 49,76604 0,30419 2090,174 49,20277 49,75673  50,47582
#1 for Y axis
Average field size of field 42 100,0079 0,12163 4200,332 99,7069 100,04 100,1971
10x10 for X axis
Average field size of field 42 99,54475 0,20146 4180,879 98,97647 99,57035  99,93243
10X10 for Y axis




200,4961
200,0311

200,1887
199,5017

199,49
199,0266

8403,895
8378,417
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0,21947
0,24229

200,0927
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199,4861

Tabeul 4.3 Datele statistice a masuratorilor
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20x20 for X axis
Average field size of field
20x20 for Y axis
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2. Pozitia lamelelor
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achizitie.

b

altimii dintre axa de referint

1m

Py

-

Pentru fiecare imagine studiata, calculul pozitiei lamelelor se realizeaza prin determinarea
jumatatea

H

Figura 4.14. Valoarea medie a diferitelor geometrii de campuri

fiecarei lamele, asa cum este ilustrat in Figura 4.15.

distantei la



Havrici Ana Maria Implementarea asigurarii calitatii pentru acceleratorul liniar medical
utilizat in tratamentul cancerului

A
Y
Y

(b)
Figura 4.15 Configuratia pentru pozitia lamelei (a) Identificarea marimilor (b) Valoare

la jumatate de inaltime pe o lamela.

Deviatia standard de masurare a distantei este de asemenea calculata pentru a cuantifica
raspandirea In raport cu valoarea prescrisa. Se citeste diferenta dintre distantele maxime si minime
obtinute pentru fiecare banc de lamele.

Pentru fiecare numarul de lamele a caror pozitie calculata este mai mica de 1 mm, inclus
intre 1 mm si 2 mm si mai mult de 2 mm fatd de pozitia prescrisa, este dat folosind un cod de
culoare:

- mai putin de 1 mm (verde),
- mai mare de 1| mm si mai micd de 2 mm (galben),
- mai mare de 2 mm (rosu).

Calculul pozitiei lamelelor necesita intre una si trei imagini afisate in Figura 4.16. Pozitiile
lamelelor sunt complet configurabile de utilizator, dar trebuie incluse intre —11 cm si +11 cm.

Masuratorile sunt utilizate pentru determinarea pozitiilor medii ale diferitelor lamele,
asociate abaterilor de pozitie, eroarea de pozitie pe fiecare lamela si compararea acestora cu

valorile prescrise.

Index
of n 12 13
image

Typical
image

Figura 4.16. Imagini pentru pozitia lamelelor
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No. Mean Standard Sum Minimu Median Maximu
total Deviatio m m
n
42 50,0097 0,20185 2100,40 49,52922 50,0111 50,33643
3 9 1

42 110,237  0,26751  4629,95 109,8532 110,171 110,8676

3 6
42 110,528 0,28226 -4642,16 -110,959 -110,571 -109,77
42 50,185 0,28387 -2107,77 -50,8372 -50,1668 -49,3114

42 -40,1296 0,31666 -1685,44 -40,7911 -40,1547 -39,1605

42 39,9471  0,27075  1677,77 39,50279 39,9355  40,46697

Tabelul 4.4. Datele statistice ale magsuratorilor
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IV. Concluzii

Tn prezenta lucrare s-a abordat procedura de asigurare a calititii pe acceleratorul liniar de

electroni utilizat pentru tratamentele de radioterapie externa oncologie.

Utilizand doua module de QA pe masina de tratament s-au putut determina parametrii de
functionare a diferitelor componente ale acceleratorului. Aceste doua module au permis verificarea
atat a sistemului de imagistica al LINAC-ului cat si functionarea corecta a lamelor care au rolul de

a colima fascicolul de raze X.

Rezultatele statistice ale acestor masuratori au pus Tn evidenta capacitatea de repetabilitate
si fezabilitate in functionarea acestor componente esentiale pentru livrarea tratamentului de

radioterapie externa corect si specific fiecarui pacient.
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