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Abstract

Radiotherapy, a vital medical specialty for the treatment of malignant malformations, employs
ionizing radiation to induce cell apoptosis. Radiation therapy aims to deliver a prescribed radiation
dose to the target volume while minimizing damage to healthy tissue. Accurate measurement of
ionizing radiation is essential in various domains such as science, industry, and medicine.
Dosimetry, the process or method of measuring the dosage of radiation, plays a crucial role in

ensuring the safe and effective use of ionizing radiation.

This master thesis focuses on the process of commissioning a linear accelerator, specifically
concerning relative dosimetric measurements. These measurements are indispensable to
characterize the photon beam and validating treatment planning systems. In the context of
ionometric measurements conducted within a phantom, it is essential to consider the impact of
replacing the water volume equivalent to the detector cavity used. Displacement corrections are

typically performed by selecting an effective point of measurement (EPOM).

The primary objective of this research was to conduct a comparative analysis of dosimetry in
electron linear accelerators. The study investigated the potential discrepancies that may arise in
the relative dosimetry (especially percentage depth dose curve and beam profile) of a LINAC when
employing an effective point of measurement. The analysis took into account international
radiation dosimetry protocols as well as recommendations from dosimetric instrument

manufacturers.

By systematically examining the variations of the results from the different dosimetric approaches
and their comparison, this research contributed to the understanding of the implications of
measurement methods on dosimetry accuracy. The findings of this study provided valuable
insights for optimizing dosimetry techniques in electron linear accelerators, enhancing the overall

precision and reliability of radiation therapy treatments.
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Abstract

Radioterapia, o specialitate medicald vitala pentru tratamentul malformatiilor maligne, utilizeaza
radiatii ionizante pentru a induce apoptoza celulard. Radioterapia urmareste sa livreze o doza de
radiatii prescrisd in volumul tintd, reducand la minimum deteriorarea tesuturilor sdnatoase.
Dozimetria, procesul sau metoda de masurare a dozei de radiatii, joaca un rol crucial in asigurarea

utilizarii sigure si eficiente a radiatiilor ionizante.

Scopul studiului prezentat in cadrul lucrarii de diploma a fost realizarea unei analize comparative
a dozimetriei relative a unui accelerator liniar medical de electroni, care sa demonstreze importanta
ghidarii practicii fizicianului medical dupd protocoale reglementate international de dozimetrie a
radiatiilor ionizante. Randamentul in profunzime si profilele de doza au fost inregistrate folosind
deplasarea EPOM de 0,6r, respectiv fard a tine cont de aceasta, urmand ca diferentele existente sa

fie cuantificate cu ajutorul notiunii de Relative Dose Difference (Rd dif).

Prin examinarea sistematicd a variatiilor rezultatelor obtinute in urma diferitelor abordari
dozimetrice si prin compararea acestora, aceasta cercetare a contribuit la intelegerea implicatiilor
metodelor de masurare asupra acuratetei dozimetriei. Constatdrile acestui studiu au oferit
informatii valoroase pentru optimizarea tehnicilor de dozimetrie in acceleratoarele liniare de

electroni, imbundtatind precizia si fiabilitatea generald a tratamentelor de radioterapie.
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Introducere

Radioterapia este specialitatea medicala care utilizeaza radiatia ionizanta Tn vederea inducerii
apoptozei celulare in tesutul malign. Principiul pe care se bazeaza radioterapia este livrarea unei

doze prescrise de radiatie in volumul tinta, in timp ce tesutul sanatos sa fie protejat.

Utilizarea radiatiilor ionizante in stiintd, industrie si medicina necesita capacitatea de a masura cu
precizie cantitatea si calitatea radiatiilor ionizante produse de un aparat producator de radiatii. Un
fascicul de radiatie poate fi caracterizat prin doud modalitdti care oferd informatii calitative

(dozimetria relativa), respectiv cantitative (dozimetria absoluta).

Procesul de punere in functiune clinica, numit in continuare comisionare, a unui accelerator liniar
include masuratori specifice ale parametrilor dozimetrici, care sunt necesare pentru a valida

sistemele de planificare a tratamentelor.

Atunci cand sunt efectuate masuratori ionometrice intr-un fantom, trebuie sa fie luat in considerare
efectul inlocuirii volumului de apa echivalent cu cavitatea detectorului folosit. Cand vine vorba de
masuratori dozimetrice, corectiile de deplasare sunt efectuate prin selectarea unui punct de

masurare efectiv (EPOM).

Scopul acestei lucrari este de a analiza comparativ diferentele ce pot sa apara in cazul dozimetriei
relative la un accelerator liniar medical de electroni, datorate utilizarii unui punct de masurare
efectiv. conform protocoalelor internationale de dozimetrie a radiatiilor, respectiv a

recomandarilor producatorilor de instrumente dozimetrice.

Lucrarea de diploma este alcatuita din cinci capitole. Capitolul intdi acopera aspecte generale
despre producerea radiatiei X si utilizarea acesteia in radioterapie. Este de asemenea prezentat
acceleratorul liniar de electroni si componentele principale ale acestuia impreuna cu o caracterizare
a fasciculelor de fotoni. In cadrul aceluiasi capitol sunt oferite informatii despre procesul de

comisionare a acceleratorului liniar medical.

Al doilea capitol descrie notiunile fundamentale de dozimetrie relativa, randamentul in profunzime
si profilul de doza, care fac parte din categoria masuratorilor dozimetrice relative imperativ

necesare pentru a caracteriza fasciculul de fotoni.

Capitolul trei acopera aspecte generale despre camera de ionizare cilindrica si aspecte teoretice

despre teoria cavitatii. Sunt de asemenea prezentate tipurile de fantoame folosite Tn procesele de
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asigurare a calitatii in radioterapie si este definit conceptul de punct efectiv de masurare al camerei

de ionizare cilindrice.

Capitoul patru cuprinde informatii despre acceleratorul medical Varian TrueBeam folosit pentru
realizarea masuratorilor dozimetrice, fiind prezentate instrumentele utilizate in etapa practica, cat

si metodele utilizate pentru realizarea lucrarii de diploma.

Tn cel de-al cincelea capitol sunt prezentate rezultatele testelor efectuate: diferentele procentuale
obtinute pe baza masuratorilor efectuate tinand cont de punctul efectiv de masurare comparativ cu

masuratorile inregistrate in centrul geometric al detectorului.
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Capitolul 1. Acceleratorul liniar medical

Radioterapia este specialitatea medicala care utilizeaza radiatia ionizanta Tn vederea inducerii
apoptozei celulare in tesutul malign, deja confirmat. Principiul pe care se bazeaza radioterapia este
livrarea unei doze prescrise de radiatie Tntr-o0 tinta, in timp ce tesutul sanatos sa fie pe cat posibil
protejat. Progresele tehnologice si medicale care au avut loc in ultimii 20 de ani au Tmpins
radioterapia intr-o era noua, in care se poate atinge cel mai inalt nivel de precizie pentru a reduce

semnificativ doza incasata de organele la risc [1].

Tn anul 1895 Roentgen descopera razele X, fapt care are un impact extraordinar asupra tuturor
stiintelor, tehnologiei si in special medicinei, fiind una dintre numeroasele descoperiri care a avut

loc 1n fizica la sfarsitul secolului XIX-lea si care a dus la modernizarea societatii [2].

Studiul profund in fizica razelor X a declansat utilizarea practica a acestora in industrie si
medicind. Utilizarea radiatiei ionizante cu scop de diagnostic al bolii s-a dezvoltat in ramura de
radiologie moderna de diagnostic, in timp ce utilizarea acestora cu scop curativ al cancerului este

misiunea radioterapiei moderne [2].

Radioterapia cu fascicul extern este cea mai frecvent metoda de tratament folosita in centrele de
radioterapie, implicand o sursa de radiatie ionizanta provenitd din vecinatatea pacientului, Cu un
fascicul bine colimat si conformat pentru zona de interes. Brahiterapia, sau radioterapia interna, se
deosebeste fatd de radioterapia externa prin pozitionarea sursei de radiatie, astfel incdt o sursa

radioactiva poate fi plasata in contact direct cu volumul tumoral ce trebuie iradiat [3].

Tn prezent, aparatul cel mai des folosit in radioterapia externd este acceleratorul liniar medical de
electroni (linac), iar cea mai comuna forma de radiatie ionizanta folosita in tara noastra in practica
clinica este fasciculul de fotoni. Primul accelerator liniar clinic a tratat cu succes cel dintéi pacient
n anul 1953, la Londra [4].

1.1. Componentele acceleratorului liniar modern

Acceleratoarele medicale liniare accelereaza electronii la energii cinetice in intervalul 4-25 MeV.
Electronii folositi in procesul de accelerare sunt generati de un filament termoemitator numit gun
(tunul de electroni) si sunt accelerati in prezenta campurilor RF urmand traiectorii drepte (in
prezenta unei diferente de potential relativ micd) in structura numita ghid de unda. Prin ciocnirea

electronilor cu o tintd de metal greu (de exemplu tungsten) este produsa radiatia X de energie
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inalta. Ulterior, pentru indeplinirea scopurilor radioterapeutice, fasciculul obtinut necesita

modificari la nivelul formei, dar si a intensitatii acestuia. [5].

Linac-urile sunt montate izocentric, si anume toate axele de rotatic a celor mai importante
componente, gantry, colimator si masa de tratament, sa se intalnesca intr-un punct numit izocentru.
,Partile componente ale unui astfel de aparat pot fi clasificate in cinci sectiuni principale ale

aparatului:

e Gantry (cap de tratament) — roteste sursa de radiatie in jurul pacientului si contine elemente
necesare pentru colimarea fasciculului precum folie de imprastiere, filtre de aplatizare,
camere de ionizare, falci fixe sau mobile si colimator multi-lamelar;

e Stand (suport);

e Masa de tratament (ansamblu suport pentru pacient) — miscarea unei mese de tratament
moderne are sase grade de libertate;

e Componente interne;

e Consola de control [1].

In Figura 1.1 este prezentati o schema generald a unui accelerator medical liniar si conexiunile
dintre componentele enumerate mai sus. In realitate, mici deosebiri pot s apara intre aparatele

comercializate, in functie de producétor.

Componentele interne sunt cele cu ajutorul carora se formeaza fasciculul de radiatie, printre care
se evidentiaza: magnetronul, sistemul de injectie, generatorul de unde radio, ghidul de unda de
acceleratie, sistemul de transport al fasciculului, sisteme auxiliare (pompa de vid, sistem de racire),

sistem de colimare si monitorizare a fasciculului [6].
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Figura 1.1. Componentele unui accelerator liniar medical ilustrate schematic [6]

1.1.1. Magnetronul

Magnetronul este componenta a carui rol este producerea de microunde (frecventa de aproximativ
3000 MHz), generand impulsuri cu o ratd de citeva sute de impulsuri pe secundd. Constructia
magnetronului este cilindrica, prezentand un catod central si un anod exterior cu cavitati rezonante,
din cupru. Prin incalzirea catodului sunt generati, prin emisie termoionica, electronii. Sub influenta
campurilor magnetic si electric aplicate, electronii se vor deplasa spre cavitatile anodului eliberand

energie sub forma de microunde [7].

1.1.2. Tunul de electroni

In general, sistemul de injectie este format dintr-un filament de tip dioda. Prin incilzirea catodului
la 800°C-1100°C se elibereaza norul electronic, urmand ca electronii sa fie accelerati de un

potential negativ de ordinul a -25 kV [1].

1.1.3. Ghidul de accelerare

Ghidul de unda este o structurd de forma cilindrica din cupru, in interiorul caruia se pastreaza vid

cu ajutorul unor pompe de vid. Prin acest mod, electronii aflati in procesul de accelerare nu vor

11
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interactiona cu nici o altd particula, deci nu vor ceda din energia acumulata. Tubul prezinta o serie
de discuri (irisuri) cu gauri circulare de dimensiuni reduse in mijloc, care au rol in colimarea
fasciculului de electroni [2]. Electronii primesc energie si sunt accelerati de-a lungul acestei
structuri prin intermediul transferului energetic datorat prezentei cdmpului RF de mare putere

produs de magnetron [7].

1.1.4. Magnetii de deflexie

Magnetii de deflexie sunt reprezentati de niste lentile magnetice responsabile in focalizarea
fasciculului de electroni pe suprafata tintei. Practic, deviaza fasciculul electronii care parasesc
ghidul de unda intr-un unghi de 90°, 270° (acromaticd) sau 112,5° (slalom), pentru a lovi tinta de
tungsten [5]. Acest lucru este dat de constructia fizica a aparatului, ghidul de accelerare fiind
montat paralel cu axa de rotatie a gantry-ului, reducandu-se in asa fel considerabil dimensiunile
acestuia. Tn plus, bobinele de directie si bobinele de focalizare din componenta linac-ului au rolul

de a produce un fascicul bine focalizat, de dimensiuni reduse.

1.1.5. Fasciculul de raze X

Fasciculul de electroni accelerati la o energie cinetica data va intalni o tinta de tungsten de grosime
aproximativ 1 mm. Prin ciocnire se elibereaza energie sub forma de caldura in principal, insa si
sub forma de fotoni (aprox. 10%), procesul fiind cunoscut sub numele de radiatie de franare
(Bremsstrahlung X-rays). Filtrul de aplatizare (flattening filter, FF) este utilizat pentru a reduce
peak-urile din spectrul radiatiei emise, acesta devenind util pentru aplicatii clinice, dar care in
anumite situatii poate sa fie omis [6]. Indepartarea filtrului de aplatizare (flattening filter-free, FFF)
creste intensitatea fasciculului in apropierea axei centrale, astfel fiind redus si timpul de tratament.
In plus, eliminarea filtrului de aplatire reduce doza din afara cAmpului si imbunititeste precizia

modelarii fasciculului [8].

Un accelerator liniar prezinta mai multe sisteme responsabile de colimarea fasciculului de radiatie
X, astfel incat forma acestuia sa respecte cat de mult posibil forma geometrica a volumului tinta.
Colimatorul principal delimiteaza un caAmp de iradiere maxim, care este ulterior ajustat cu ajutorul
falcilor (diafragme mobile independente, doud superioare si doud inferioare) producand campuri
dreptunghiulare sau patrate de dimensiuni mai reduse. Colimatorul multi-lamelar (MLC-multi
leaf-collimator) este 0 componenta de baza, aflatd in gantry, responsabil de modelarea fizica a
campului de iradiere, dupa forma volumului tinta, prin intermediul unui sistem format din lamele.

Tn mod normal, MLC-ul este format din 120-160 (60-80 de perechi) de lamele motorizate, care pot

12
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fi deplasate independent. Grosimea unei lamele poate varia in functie de tipul si de producatorul

acceleratorului, de 1a 0.25 pana la 1 cm, avand ca material principal tungstenul [6].

Odati ce fasciculul este format, este nevoie de un sistem de monitorizare dozimetrica a acestuia.
Astfel ca, in componenta gantry-ului, exista doua camere de ionizare. Camerele de ionizare
functioneaza in mod independent, pentru a monitoriza in orice situatie calitatea fasciculului de

radiatie [5].
1.2. Comisionarea acceleratorului liniar

Dupa etapa de instalare a unui aparat de radioterapie indiferent de modul in care acesta este
proiectat, fizicianul medical are atributia de a efectua un set de masuratori standard, recomandate
de fiecare producator de accelerator in parte, Tnainte de punerea in functiune clinica a aparatului
[13]. Tn continuare sunt prezentate succint etapele de acceptanti, respectiv de comisionare (punere

in functiune) a acceleratorului liniar medical.

Testele de acceptantd sunt procesul prin care fizicianul medical calificat impreund cu un
reprezentant al producdtorului aparatului demonstreaza ca specificatiile continute in comanda sau
licitatia de achizitie sunt indeplinite. Primul pas al procedurii de acceptantd este verificarea
sistemelor de sigurantd si verificdri mecanice. De asemenea, mediul inconjurdtor trebuie sa fie
lipsit de radiatii si pericole pentru personal si pacienti, fiind nevoie de proceduri de radioprotectie
ce trebuie respectate. Datele generate din masuratorile dozimetrice efectuate in timpul testelor de

acceptanta pot fi utilizate ulterior drept etalon de performantd pentru teste de control al calitétii

[13].

Comisionarea este procesul in care sunt pregatite toate procedurile, protocoalele, instructiunile
pentru implementarea clinica, respectiv colectarea datelor dozimetrice specifice masinii. Punerea
in functiune clinica are loc dupd indeplinirea tuturor pasilor necesari, dacad fizicianul medical
responsabil declara ca toate aspectele au fost finalizate si echipamentul poate fi folosit pentru

tratarea pacientilor in siguranta [13].

Procesul de comisionare a unui accelerator liniar se intinde de obicei pe o perioada dea catorva
saptamani, In functie de numarul de energii de fotono si electroni disponibile, cét si de tehnicile
de tratament pe care acceleratorul medical le poate efectua. Cateva obiective de care trebuie tinut

cont n etapa de comisionare are putea fi:

e Verificarea proprietatilor geometrice ale fasciculului;

e Achizitia datelor dozimetrice ale fasciculului de radiatie;
13
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e Organizarea datelor si introducerea acestora in sistemul computerizat de planificare a
tratamentelor;
e Dezvoltarea tuturor procedurilor necesare planificarii tratamentelor;
e Verificarea acuratetei dozei;

e Stabilirea testelor de control al calitatii [13].

Etapele care trebuie parcurse atunci cand se efectueaza calibrarea de baza a unui fascicul de fotoni
sau electroni, produs de un aparat de radioterapie, sunt precis reglementate in protocoale
internationale, nationale si regionale de dozimetrie a radiatiilor sau in codurile de practica
dozimetricd. Cel mai cunoscut protocol international de dozimetrie a radiatiilor este Protocolul
IAEA TRS-398 emis de Agentia Internationald pentru Energie Atomica cu sediul in Viena in anul
2000, intitulat ,,Determinarea dozei absorbite in radioterapie cu fascicul extern”. Acesta oferda
recomandari pentru determinarea dozei absorbite In apa in radioterapia externd cu fascicule de

fotoni.

14
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Capitolul 2. Dozimetria relativa a fasciculului de fotoni

Utilizarea radiatiilor ionizante in stiintd, industrie sau medicind necesitd capacitatea de a masura
cu precizie cantitatea si calitatea radiatiilor ionizante produse de o sursa radioactiva sau de un
aparat producator de radiatii. Precizia este deosebit de importantd in utilizarea medicald a
radiatiilor ionizante atat in faza de radiodiagnostic, cat si in etapa de tratament in cazul pacientilor
oncologici. Livrarea dozei prescrise volumului tintd, implicd o succesiune de decizii cu impact
dozimetric asupra viitoarelor tratamentelor [2]. La nivel global, International Commission on
Radiation Units and Measurements (ICRU) recomanda o acuratete generald in livrarea dozei de
sub 5%, conditie care se aliniaza cu recomandarile de siguranta impuse de Agentia Internationala
de Energie Atomica (IAEA) [9]. Pe langa aceste recomandari, principiul care guverneaza
securitatea radiologica in radioterapie este principiul ALARA (,,cel mai scazut nivel posibil”),

insemnand evitarea expunerii la radiatii care nu au un beneficiu direct, chiar daca dozele sunt mici.

Dozimetria radiatiilor este domeniul care se ocupa cu monitorizarea dozei absorbite sau a debitului
de doza care rezulta din interactiunea radiatiei ionizante cu materia [10]. Doza de radiatii poate fi

determinata fie practic prin masurare, fie prin calcul sau o combinatie a celor doua [11].

Exista doua mari categorii de masuratori utilizate in practica clinica, si mai exact in domeniul
radioterapiei. Un fascicul de radiatie poate fi caracterizat prin doud modalitati care, oferd informatii
calitative, respectiv cantitative. Astfel, se definesc cele doud concepte, si anume: dozimetria
absoluta si relativa. Prima modalitate, dozimetria absoluta face referire la masurarea directa a dozei
de radiatie prin intermediul detectorilor de radiatie, oferind prin acest intermediu o imagine
cantitativa a valorii dozei din fascicolul respectiv. Din punct de vedere calitativ, un fascicul de
radiatie provenit de la un accelerator medical, poate sa fie caracterizat prin intermediul dozimetriei
relative, oferind date legate de simetria, planeitatatea fascicolului, sau chiar despre modul in care

particulele Tsi depoziteaza energia in mediul iradiat.

2.1. Randamentul in profunzime (Percent Depth Dose — PDD)

Masurarea directa a distributiei dozei in interiorul pacientului este practic imposibild, insd pentru
a livra cu succes tratamentul pacientului este imperativ ca distributia dozei in volumul iradiat sa
fie cunoscuta cu precizie si acuratete. Acest lucru se realizeaza de obicei prin utilizarea mai multor
functii care fac legatura dintre doza in orice punct arbitrar din interiorul pacientului cu doza

cunoscuta in punctul de referinta a fasciculului din interiorul unui fantom echivalent cu tesutul [6].
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Tn radioterapie, PDD (Percent Depth Dose) sau randamentul in profunzime reprezinta raportul
dintre doza la o anumita adancime si doza maxima, specifica fiecarei energii. O curba de tip PDD
defineste doza absorbita depusa pe axul central al fasciculului de radiatii intr-un mediu, in timp ce

acesta traverseaza mediul iradiat.

Doza sau debitul de doza in punctul de referinta este determinata in fantomele cu apa pentru un set
specific de conditii de referintd, cum ar fi adancimea, dimensiunea cAmpului si distanta dintre sursa

st suprafatd (SSD).

O distributie tipica a dozei pe axa centrald a unui fascicul de fotoni de megavoltaj este prezentata
in Figura 2.1. Fasciculul intra in mediul iradiat , unde depoziteaza o anumita doza de suprafatd
(Ds). Odata ajuns fasciculul in contact cu materia, doza creste rapid Tn primii centimetrii de la
suprafata, numita zona de acumulare de doza (build-up),atingadnd valoarea maxima la adancimea
Zmax, 1ar apoi scade aproape exponential pand cand atinge o valoare Dex la punctul de iesire din

pacient [6].

Patient
Source

Dy = 100

0 Zmax Depth (2} Zoy

Figura 2.1. Distributia procentuala a dozei pe axa centralad a unui fascicul de fotoni, in functie de

profunzimea (z) mediului iradiat [6]

Tn cazul fasciculelor de fotoni folositi n practicile de radioterapie, doza de suprafata este mult mai

micd decat doza maxima, care apare la o adancime zmax, la cativa cm fata de poarta de intrare a
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fascicului in mediul iradiat. Doza de suprafata depinde de energia fasciculului, marimea campului,
dar si de natura particulelor ce formeaza fasciculul. Astfel cd, o datd cu cresterea energiei
particululelor din fasciclulul incident, profunzimea la care fasciculul isi depoziteaza doza maxima,
Zmax, Va fi mai mare. Pentru un cdmp de referinti, de 10x10 cm? doza de suprafati este de obicei
aproximativ 30% din doza maxima pentru un cAmp de fascicul de cobalt, 15% pentru un fascicul

de raze X de 6 MV si 10% pentru un fascicul de raze X de 18 MV [6].

Regiunea de doza dintre suprafatd (adancimea z = 0) si addncimea z = zmax 1n fasciculele de fotoni
de MV este denumita regiunea de acumulare a dozei (build-up) si este o consecita a stabilirii
echilibrului electronic la nivelul mediului iradiat. Impactul direct al acestei zone, duce la o valoare
maritd a dozei in proximitatea suprafetei in situatia utilizarii unui fascicul de fotoni sau electroni.
Adéancimea maxima a dozei zZmax depinde de energia fasciculului si de dimensiunea campului
fasciculului. Comparativ, pentru un fascicul de ®°Co doza are valoarea maxima la o adancime de
0,5 cm, iar in cazul fasciculelor de fotoni, un fascicul cu energia 6 MV are zmax la aproximativ 1,4

cm, iar unul de 18 MV doza maxima este atinsa la 3,5 cm n profunzime [6].

2.2. Profilul de doza

Distributia dozei de-a lungul axei centrale a fasciculului nu este singura informatie necesara pentru
a descrie doza exacta livrata pacientului. Distributia de doza in spatiul bidimensional este masurata
cu ajutorul profilelor de doza 1n afara axei centrale. Profilul de doza este masurat perpendicular pe
axa centrala a fasciculului la o anumita profunzime intr-un fantom cu apa, pentru o succesiune de

dimensiuni de camp. [7].

Profilul fasciculului de raze X de MV se poate delimita in doua regiuni distincte cu impact

dozimetric semnificativ: zona centrala si zona de penumbra.

Regiunea centrala se extinde de la axul central al fasciculului pana la o distanta de 1-1,5 cm fata
de marginile campului geometric al fasciculului. Tn imediata proximitate a regiunii centrale se
defineste o regiune caracterizatd de o descrestere rapida a dozei odata cu cresterea distantei fatd de
axul central, numitd zona de penumbra, definitd ca distanta dintre dozele de 80% si 20%
normalizate la doza axului central al profilului. Acest fenomen se datoreaza efectului de transmisie

a dozei prin falcile colimatorului care defineste campul de radiatie [6].

In general profilul de doza este normalizat la doza inregistrata in punctul axei centrale a cAmpului.

Tn Figura 2.2. sunt ilustrate exemple de profile de doza pentru doud dimensiuni ale cAmpurilor
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(10x10 cm? si 30x30 cm?) unui fascicul de fotoni cu energie 10 MV, la adancimi de 2.5, 5, 10, 20

si respectiv 30 cm [6].
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Figura 2.2. Exemple de profile de doza, pentru doua dimensiuni de camp, 10x10, respectiv

Distance from central axis axis (cm)

30x30 cm?, la diferite profunzimi [6]

Cei doi parametri care cuantifica uniformitatea cAmpului sunt planeitatea simetria profilului de

doza. Planeitatea este o masurd a gradului de uniformitate a intensitatii unui fascicul pe toata

latimea sa. De obicei, aceasta este definita ca fiind raportul dintre doza maxima si cea minima din

regiunea centrala a fasciculului. Simetria fasciculului este de obicei determinatd la zmax, Care

reprezintd cea mai sensibilda adincime pentru evaluarea acestui parametru de uniformitate a

fasciculului. O specificatie tipica a simetriei este aceea ca oricare doua puncte de doza de pe un

profil de fascicul, echidistante de punctul axei centrale, se afla la o diferenta de maxim 2% unul

fata de celalalt [6].
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Capitolul 3. Detectori s1 sisteme dozimetrice

Dozimetrul de radiatii este definit ca un instrument, un dispozitiv sau un sistem care e capabil sa
furnizeze o citire care evalueaza doza, kerma (definita ca energia cinetica eliberata de catre radiatia
ionizanta in materie), doza absorbita sau doza echivalenta (de obicei masurata in Gray), depusa in

volumul sau sensibil in urma interactiei cu radiatia ionizanta. [14].

Un dozimetru poate fi considerat, in general, o incinta care ocupa un volum V umplut cu un anume
mediu g, inconjurat de un perete (capsuld, strat tampon) w de grosime t, precum este ilustrat in

Figura 3.1.

Figura 3.1. Reprezentare schematica a unui dozimetru cu volumul sensibil notat V, mediul notat

g, iar peretele w avand grosimea t [10].

In radioterapie, masurarea precisd a dozei absorbite de apa ntr-un anume punct si a distributiei
sale spatiale, precum si cea absorbitd de anumite materiale, cum ar fi diferitele tipuri de tesuturi,
reprezintd prima modalitate de analizare a fasciculului. Proprietatile unui dozimetru trebuie sa fie

acuratetea, rezolutia spatiala, precizia, liniaritatea, sensibilitatea si dependenta de rata dozei [14].

3.1. Camera de ionizare cilindrica

Detectorul de radiatii cel mai frecvent utilizat in radioterapie se bazeaza pe efectele produse in
urma interactiunii unei particule incarcate cu un gaz. Majoritatea dozimetrelor umplute cu gaz
detecteaza ionizarea directa creatd de parcursul radiatiei in volumul mediului gazos. Princiul ce
sta la baza masuratorii este fenomenul de transmitere a unui semnal electronic in urma formarii

perechilor de ioni in interiorul detectorului [15].
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Figura 3.2. Componentele interioare ale camerei de ionizare cilindrica cu gaz [16]

Termenul de camera de ionizare este conventional folosit exclusiv pentru tipul de detector care
colecteaza perechi de ioni ce se formeaza intr-o cavitate umpluta cu gaz, fiind de asemenea cel
mai simplu tip de detector. Intre cei doi electrozi din componenta detectorului (Figura 3.2.) se
aplicd un potential de tensiune pentru a genera un camp electric in gazul de umplere. In urma
ionizarii moleculelor de gaz de catre radiatia ionizanta incidenta se creeaza perechi de ioni care se
deplaseaza spre electrodul cu polaritatea opusa acestora. Acest fenomen genereaza curentul de

ionizare care este ulterior masurat de circuitul electrometrului [15], [17].

Camerele de ionizare cilindrice sunt utilizate la scara larga in radioterapia clinica pentru masuratori
cat mai precise de calibrare absoluta a fasciculelor de fotoni si electroni intr-un punct de referinta

dintr-un fantom, dar si pentru masuratori relative ale diferitilor parametri [6].

3.2. Teoria cavitatii Bragg-Gray

Teoria cavitatii reprezinta principiul de baza a modului de functionare a camerelor de ionizare
utilizate in dozimetria radiatiei. Aceasta teorie ofera o relatie matematica intre doza masurata intr-

0 cavitate cu doza in acelasi punct din mediu in absenta cavitatii [18].

W.H. Bragg si L. H. Gray au dezvoltat prima teorie a cavitatii pentru a furniza o relatie intre doza

absorbita In volumul dozimetrului si doza absorbitd de mediul in care acesta este plasat.
Conditiile de aplicare a teoriei cavitatii Bragg-Gray sunt:

e Volumul cavitatii trebuie sa fie suficient de mic pentru a nu perturba fluenta particulelor
incdrcate din mediu (aceastd conditie poate fi indeplinitd numai in prezenta unui echilibru

al particulelor incércate).
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e Doza absorbita in cavitate este depusa Strict de particulele incarcate care o traverseaza (toti
electronii care depun doza in interiorul cavitatii sunt produsi in afara ei si traverseaza

complet cavitatea, neexistand electroni secundari produsi) [7].

Daca aceste conditii sunt indeplinite, conform teoriei Bragg-Gray doza absorbita de mediu poate

fi exprimata 1n functie de doza absorbitd in cavitate, dupa cum urmeaza:

s
Dmud = Di.‘au- {_]
P med,cav

unde Dmed este doza absorbita in mediu 1n absenta cavitatii, Dcav este doza absorbita in cavitate, iar
(S/p) este raportul mediu al puterii de oprire (termenul putere de oprire se refera la pierderea de
energie de catre electroni pe unitate de masa la traversarea unui mediu) a mediului fata de cea a

gazului din cavitate [18].

3.3. Punctul efectiv de masurare (EPOM)

Atunci cand sunt efectuate masuratori ionometrice intr-un fantom cu apa, trebuie sa fie luat in
considerare efectul inlocuirii unui volum de apa echivalent cu cavitatea camerei de ionizare
folosite. Conform formularii teoriei cavitatii, peretii unei camere de ionizare trebuie sa fie dintr-
un material echivalent cu apa. Cu toate acestea, volumul de apa nlocuit cu cavitatea, respectiv
mediul sensibil al camerei cilindrice, nu este neglijabil si poate sa afecteze fluenta electronica.
Doza absorbitd masuratd cu o camera de ionizare cilindricd pozitionata cu centrul geometric la o
anumitd adancime de masurare nu poate fi consideratd ca fiind doza absorbita reala la acea

adancime in apa. Prin urmare, rezultatul masuratorii trebuie corectat cu un factor de corectie [19].

Ipoteza Bragg-Gray afirma ca fluenta electronica prezentd in detector este identica cu cea din
mediul neperturbat (in absenta detectorului) in punctul de interes din fantomul cu apa. Orice

abatere de la comportamentul Bragg-Gray este explicata prin diversi factori de perturbare.
Factorul de perturbatie pg este produsul a patru factori individuali, dupa cum urmeaza:

PQ = (Pdis*Pwai™Pee*Peav)Q.

- Pdis tine seama de efectul inlocuirii unui volum de apa cu cavitatea de aer a camerei de ionizare.

- pwai este necesar cand materialul peretelui nu este echivalent cu apa.

- Peel tine cont de efectul radiatiei asupra electrodului central In timpul masurdtorilor in fantoma.
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- Peav 1a In considerare efectele cavitatii de aer asupra difuziei electronilor, ceea ce face ca fluenta

electronilor sa fie diferita de cea din apa 1n absenta cavitatii.

Factorul de perturbare a deplasarii pgis depinde de calitatea radiatiei, dimensiunile fizice ale
cavitatii de aer, addncimea de masurare si este sub-unitar. Tn cazul fasciculelor de fotoni, pais este
aproximativ constant pentru adancimi mai mari decat zmax si variaza cu adancimea in regiunea de

acumulare a dozei [20].

Cand vine vorba de masuratori dozimetrice, corectiile de deplasare sunt efectuate prin selectarea
unui punct de masurare efectiv (effective point of measurement - EPOM). Distanta dintre axa
centrald a camerei de ionizare la adancimea de masurare si punctul efectiv de masurare este
denumitd in continuare EPOM. Geometria camerei de ionizare cilindrice face ca fotonii sa
penetreze peretele la diferite adancimi, precum este ilustrat in Figura 3.3. Fluenta electronica din
cavitatea de aer este deci reprezentativa pentru un anumit punct din mediul fantomului deplasat pe
axa centrald a camerei. Deplasarile care necesita a fi efectuate depind de dimensiunea camerei

cilindrice [21].

Fascicul de fotoni

EPOM Deplasarea punctului
efectiv de masurare

Centrul geometric
al camerei

Razar

Figura 3.3. Tlustrare schematica a conceptului de punct efectiv de masurare (modificat din [22])

Protocoalele actuale de dozimetrie permit determinarea exacta a dozei absorbite in apa pentru
fascicule de radioterapie externa cu fotoni de inalta energie, raportand o incertitudine standard de

ordinul a 1% [23].

Deplasarea EPOM se obtine prin inmultirea unui factor de deplasare cu raza camerei interioare.
Protocolul IAEA TRS-398 recomanda o deplasare de 0,6r (r fiind raza camerei) pentru fasciculele

de fotoni de energie inalti, in timp ce pentru fascicule de electroni recomandarea este de 0,5r. Tn
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acest protocol se presupune ca efectul de deplasare este aproximativ constant dincolo de valoarea
maxima (in cazul PDD), prin urmare se utilizeaza un EPOM fix pe toata durata inregistrarii dozei

Tn adancime si se permite normalizarea la profunzimea maxima [19].

Cu toate acestea, dovezile experimentale si simuldrile Monte Carlo privind magnitudinea
decalajului demonstreaza ca un EPOM de 0,6r nu este intotdeauna corect. Diverse protocoale
internationale au recomandat diferite valori ale punctului efectiv de masurare, cum ar fi protocolul
TG-51 si DIN-6800 care pentru fascicule de raze X de inaltd energie recomanda o deplasare de
0,5r. IAEA recomanda prin protocolul TRS-277 ca punctul efectiv de masurare sa fie aflat la 0,75
din raza detectorului pentru un fascicul de fotoni cu energia mai mare decat 1 MV [19]. De
asemenea, 1n scopuri practice, pentru masurarea PDD, se accepta o valoare medie de 0,55r atat

pentru fotoni dar si pentru electroni [21].

Studii publicate in literatura de specialitate indica faptul ca deplasarea punctul efectiv de masurare
creste odata cu cresterea adancimii in apa. S-a constatat cd valoarea EPOM este dependenta de

energia campului, de marimea campului si de adancimea de masurare in apa [19].

Prin simulari Monte Carlo, Kawrakow et al. [24] a studiat punctul efectiv de masurare pentru
diverse tipuri de camere de ionizare cilindrice in fascicule de fotoni de megatensiune iar rezultatele

au indicat faptul ca un decalaj de 0,6r nu este adecvat in special in zona de acumulare a dozei.

Pozitia EPOM este de asemenea influentata de caracteristicile constructive ale camerei de ionizare.
Au fost raportate in literatura valori ale punctul efectiv cuprinse intre 0,2r si 0,6r (unde r este raza

cavitatii) pentru un fascicul de fotoni de 6 MV [23].

3.4. Fantomul 3D

Fantomul este termenul general utilizat pentru a descrie materialele care sunt utilizate pentru a
inlocui pacientul in studiul interactiunii dintre radiatia ionizanta si tesutul iradiat cu scopul de a
efectua simulari/masuratori. Materialul din care este fabricat fantomul trebuie sd aiba anumite
proprietati si sa Indeplineasca mai multe criterii: sa absoarba fotonii in acelasi mod ca si tesuturile,
sa imprastie fotonii in acelasi mod ca si tesutul, sd aiba aceeasi densitate si sa aibd acelasi numar

atomic efectiv [20].

Materialul standard si cel mai universal folosit pentru masurdtori dozimetrice ale fasciculelor de
fotoni si electroni este apa, care poseda aceleasi proprietati precum tesuturile moi. Alte materiale
care pot fi folosite pentru confectionarea fantomelor sunt polistirenul, apa virtuala (fantom al carui

material Tmprastie si atenueaza razele X precum apa), sau alte tipuri de plastice [20].
23



Somesan Ana-Maria Studiu comparativ al punctului efectiv de masurare

in dozimetria relativa a acceleratorului liniar
Tn Departamentul de Radioterapie se utilizeazi in mod obisnuit doua categorii de fantome.
Fantomele geometrice sunt adesea cubice sau cilindrice si sunt de obicei realizate din apa sau

plastic [13].

Fantomele geometrice sunt utilizate Tn aproape toate protocoalele de asigurare a calitatii. Ele sunt
utilizate atat pentru mdsuratori simple, cum ar fi cele de calibrare sau de PDD, cat si pentru
verificarea planurilor complexe de tratament. Fantomele de apa tridimensionale motorizate
utilizate pentru calibrarea dozei si pentru testele de comisionare ale acceleratorului liniar medical
sunt suficient de mari pentru a asigura un domeniu larg de masurare in toate directiile spatiale. Tn
general, acestea sunt utilizate impreuna cu camere de ionizare. Cu ajutorul fantomului 3D cu apa
se pot inregistra cu succes masuratori a dozei procentuale in adancime, masuratori ale profilului
fasciculului pentru diferite energii si dimensiuni de camp care variaza in domeniul 1x1 cm pana la

40x40 cm inclusiv [13].

Fantomul cu apa, impreuna cu camere de ionizare sunt indispensabile in practica clinica, in diferite
etape, Incepand de la testele de acceptanta si punerea in functiune a aparatului, pana la reviziile
periodice obligatorii. Desi o masuratoare bidimensionala este adecvata, o scanare tridimensionala
este preferabild, deoarece permite scanarea campului de radiatii In directii ortogonale farda a

modifica configuratia fantomei [25].

Protocoalele actuale de calibrare impun ca masurdtorile de calibrare pentru fasciculele de radiatii

de megatensiune sa fie efectuate in fantome 3D de apa [25].
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Capitolul 4. Materiale si metode experimentale

Partea experimentald a lucrarii de diploma a fost efectuatd in cadrul Laboratorului de Radioterapie
a Institutului Oncologic “Prof. Dr. L. Chiricuta” din Cluj-Napoca, cu ajutorul acceleratorului linial
medical TrueBeam (Varian Medical Systems Inc., Palo Alto, California, U.S) si utilizand fantomul
de apa tridimensional 3D Scanner (Sun Nuclear Corporation, Melbourne, Florida, U.S.).
Masurétorile efectuate in etapa de comisionare, si anume randamentele in profunzime si profilele
de doza au fost inregistrate cu ajutorul camerei de ionizare SNC125¢ (Sun Nuclear Corporation,

Melbourne, Florida, U.S.), cu un volum activ de 0.108 cm?®.

4.1. Varian TrueBeam

Sistemul Varian TrueBeam (ilustrat in Figura 4.1.) este un accelerator liniar utilizat pentru
administrarea dozelor mari de radiatii la nivelul tumoral, reducand in acelasi timp la minimum
doza incasata de tesuturile aflate Tn stricta vecinatate a volumului tinta. Aparatul este utilizat cu
succes 1n centre medicale din intreaga lume pentru a trata tumorile din plamani, ficat, pancreas,

cap, gt si multe alte localizari.
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Figura 4.1. Acceleratorul liniar Varian TrueBeam[26]

Acesta poate fi utilizat pentru toate tehnicile de radioterapie avansata cu fascicule externe, inclusiv

radioterapia ghidatd prin imagisticd si radiochirurgia, radioterapia cu intensitate modulatd,
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radioterapia stereotactica corporald. Sistemul TrueBeam poate furniza tratamente cu pana la 50%
mai rapid, cu o rata de furnizare a dozei de pana la 2400 de unitati monitor pe minut [27]. O unitate
monitor (MU) este o masura a randamentului acceleratorului liniar, astfel incat 1 MU ofera o doza
absorbita de 1 centigray la adancimea dmax pentru o dimensiune de camp 10 cm x 10 cm la distanta

sursa-piele de 100 cm [28].

Masuriatorile de dozimetrie relativa au fost achizitionate cu ajutorul acceleratorului liniar clinic
Varian TrueBeam pentru un fascicul de fotoni cu energia de 6 MV., S-au folosit multiple
dimensiune de cAmp, dupi cum urmeazi: 4x4 cm?, 6x6 cm?, 8x8 cm?, 10x10 cm?, 12x12 cm?,
15x15 cm?, 20x20 cm?, 25x25 cm?, 30x30 cm?, 35x35 cm?,

4.2. Camera de ionizare SNC125c¢

SNC125c (Figura 4.2.) este o camera de ionizare cilindrica rezistenta la apa si are un design care
reduce convolutia regiunilor cu gradient mare de doza in timpul masuratorii profilelor de doza sau
a dozei In profunzime. Aceastd camera este destinatd pentru utilizarea in dozimetria relativa si

absoluta a fasciculelor de fotoni [29].

g4

Figura 4.2. Camera de ionizare SNC125c¢ Sun Nuclear[29]

Cu ajutorul acestei camere de ionizare se pot efectua masuratorile necesare pentru asigurarea
controlului calitatii (QA) acceleratorului liniar si este folositd cu succes in procesul de comisionare

a acestuia, fiind 1In conformitate cu protocoalele internationale de dozimetrie si radioprotectie.

Acest detector este special conceput pentru a fi folosit impreuna cu fantomul tridimensional de la

acelasi producator. Corpul alb al camerei faciliteaza vizualizarea in timpul configurarii
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ansamblului dozimetric si oferd o vizibilitate sporitd asupra liniei negre de pozitionare a camerei
n raport cu suportul detectorului. Aceasta linie permite pozitionarea camerei de ionizare in raport
cu firele reticulare ale acceleratorului, astfel incat punctul efectiv de masurare a detectorului sa fie

pozitionat pe axul central al fasciculului.
Beneficiile utilizarii camerei de ionizare SNC125c¢ sunt:

e Zona de penumbra imbunatatita, fara a pierde puterea semnalului
e Optimizat pentru buna functionare impreuna cu tancul cilindric de apa Sun Nuclear
e Orientarea camerei este mentinutd pe intreaga perioada a scanarii

e Maisoara cu acuratete datoritd diametrului intern scazut [30].

Specificatiile tehnice ale camerei de ionizare sunt urmatoarele:

Volum activ (cm®): 0.108

Lungime activa (mm): 7.05

Diametru activ (mm): 4.75

Sensibilitate (nC/Gy): 3.4

Materialul peretelui: Vopsea 0.05 mm
PMMA 0.30 mm
Grafit 0.25 mm

Electrod de aluminiu: 0.8 mm diametru

Rezistenta la apa: Viton tubing

Tensiunea de polarizare: 400V max

Lungimea cablului (m): 1.5

Conector de cablu: TNC or BNC

Tabel 4.1. Specificatiile tehnice ale camerei de ionizare

TRIAXIAL CABLE

WITH WATERPROCF TUBING Afgfmm 10,69 mm —=
©®6.35 mm -
_ STEMDIAVETER ACTIVE
©®9.91 mm le—| ENGTH—=]
7.05 mm
1
————> g b lj @6 00 mm
T
GEOMETRIC CENTER ACTIVE
OF ACTIVE AREA - DIAMETER
4.15mm @4.75 mm

Figura 4.3. Tlustrare schematica a camerei de ionizare SNC125¢ [30]

Pentru a masura doza relativa absorbitd In mediu au fost folosite doud camere de ionizare de tip

SNC125c de la firma SunNuclear, acestea fiind montate in configuratia fantomului utilizat.
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Prima camera de ionizare este cea folositd pentru masuratorile de doza relativa (Figura 4.4.

dreapta) si este montata pe suportul mobil al fantomului, fiind calibrata in prealabil pentru conditii

de masurare 1n apa.

Figura 4.4. Camerele de ionizare SNC125c utilizate (in dreapta camera field iar in stinga camera

de referinta)

A doua camera de ionizare tip SNC125c¢ este folosita drept referinta (Figura 4.4. stdnga), pentru a
tine cont de radiatia retroimprastiata (fondul de radiatie). Aceasta este plasata in aer, la interfata
dintre fantom si capul de iradiere. Cu ajutorul campului luminos (o sursa de lumind care imita
conul fasciculului de fotoni) verificam ca pozitia camerei de referinta sa fie intr-un colt al campului

de radiatie si ajustam pozitia pentru fiecare dimensiune de cdmp folosita.

4.3. Fantom cu apa 3D Scanner

Construit special pentru modalitatile moderne de tratament, fantomul 3D SCANNER™ (Sun
Nuclear Corporation, Melbourne, Florida, U.S.) permite realizarea rapida si precisa a diverselor
masuratori din protocolul de asigurare a controlului calitatii, deoarece configurarea sistemului se

face automat iar orientarea de scanare este mentinuta pe intreg procesul de masurare. [31].

3D SCANNER functioneaza cu ajutorul software-ului de scanare SNC Dosimetry™, prin

intermediul caruia datale au fost colectate si procesate.[32].

Fantomul este format din mai multe parti componente, care sunt ilustrate in Figura 4.5., dupd cum

urmeaza.

e Stativ cu roti pentru a facilita transportul si instalarea
e Tanc de apa cilindric din PMMA cu platforma motorizata

e Stativ motorizat pentru detector cu suporturi pentru camere de ionizare
28



Somesan Ana-Maria Studiu comparativ al punctului efectiv de masurare
n dozimetria relativa a acceleratorului liniar
e Electrometru integrat

e Controler integrat

Integrated Electrometer Ring Drive Dateciis Holdirs

Vertical Drive Diameter Drive

WaterProof PROFILER™

& TPR Ports Water Tank

sted

MiniLift Modes
Integrated Motor Controller Transport - s

%. 1 47 <
U L VA —
S/ A
/’"ac =W /Q‘

Couch ring

Figura 4.5. Partile componente ale 3D Scanner Sun Nuclear[32]

4.3.1. Configurarea fantomului tridimensional

Fantomul de apa este transportat in camera de tratament si este pozitionat sub capul de iradiere in
asa fel incat sageata neagra sa indice directia gantry-ului. Figura 4.6. este o imagine reprezentativa

achizitionata in etapa de setup al fantomului.
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Figura 4.6. Pozitionarea fantomului 3D Scanner la aparat

Constructiv, acceleratorul este dotat cu un sistem de fire reticulare, care ghideaza pozitionarea
oricui setup in lipsa fascicolului de radiatie. Astfel ca, aceste fire reticulare ajuta sistemul
dozimetric in a fi pozitionat in axul central al fasciculul de radiatie. Pentru o pozitionare exacta si

reproductibild, firele reticulare trebuie s fie centrate, precum se observa in Figura 4.7.
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Figura 4.7. Pozitionarea fantomului pe firele reticulare

Camera de ionizare folosita pentru masuratoare n apa este fixata in sistemul sau de prindere astfel
incét volumul activ sa fie orientat spre centrul tancului. Capacul de pozitionare (setup cap) este
folosit pentru a alinia camera de ionizare la o distanta optima fatd de suport. Camera este introdusa
in acest capac si se verifica alinierea dungilor negre (insemnate pe capac si pe detector) cu firele

reticulare. Aceasta etapa este ilustrata in Figura 4.8.:
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Figura 4.8. Pozitionarea camerei de ionizare SNC125¢ cu ajutorul capacului de setup

Cablurile camerelor de ionizare se conecteaza la electrometru si se aplica tensiunea de 300V. un
SSD de 100 cm atunci cand firul reticular indica pe rigla gradatia corespunzatoare, cum este

prezentat n Figura 4.9.

Figura 4.9. Setarea parametrului SSD la 100 cm
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Figura 4.10 rezuma aparatura utilizata in cadrul acestui studiu, cat si modul in care acceleratorul
TrueBeam este calibrat. Astfel, doud camere de ionizare SNC125c au fost folosite drept camera
de ionizare principald, aflata in incidenta directa in cdmpul de iradiere, si o alta camera pe post de
referintd. Datele masurate si prezentate in continuare au fost rezultate In urma aplicarii unei
tensiuni de -300V la nivelul camerelor de ionizare. Un aspect important este faptul ca sistemul de

dozimetrie utilizat, ofera posibilitatea folosirii sau nu a EPOM-ului.

1. Set Delivery System TrueBeam v
2. Set AutoSetup™ SSD 100.00 i ;)
3. Set Field Detector SNC125¢_Filed v

[ ] use Effective Point of Measurement | [ | Use Offset Detector Holder | | Use High Current Mode

4, Set Reference Detector SNC125¢_Ref v

5. Set Voltage -300V v,

Figura 4.10. Setarea parametrilor de inregistrare in software-ul SNC Dosimetry

Exista posibilitatea de a alege daca masuratorile de dozimetrie relativa sunt inregistrate tinand cont
de deplasarea punctului efectiv de masurare EPOM. Camera de ionizare folosita in partea
experimentald a lucrarii de diploma a fost conceputa astfel incat punctul efectiv al masuratorii sa

fie la 0,6 din raza acesteia [25].

Pentru a putea evalua marimile dozimetrice in contextul actual, masuratorile au fost efectuate atat
folosind punctul efectiv de masurare, respectiv folosind centrul geometric al camerei ca punct de

masurare.

4.4. Masurarea randamentului in profunzime (PDD)

Toate randamentele in profunzime au fost achizitionate pentru energia fasciculului de fotoni de
6MV. Masurdtoarea PDD a fost efectuata pe axa centrald a fasciculului in intervalul de adancime
de la 0 la 35 cm. Campurile de radiatii incluse in studiu au fost: 4x4 cm?, 6x6 cm?, 8x8 cm?, 10x10
cm?, 12x12 cm?, 15x15 cm?, 20x20 cm?, 25x25 cm?, 30x30 cm? si 35x35 cm?. Misuritorile PDD
au fost inregistrate utilizind punctul efectiv de masurare al camerei de ionizare SNC125c situat la
0,6 cm din raza volumului sensibil, dupd care s-au repetat toate masuratorile fara a tine cont de

acest EPOM.
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4.5. Masurarea profilelor de doza

Profilele de doza ale fasciculului de fotoni cu energia 6 MV au fost masurate pentru zece
dimensiuni de cAmpuri cu formi regulati: 4x4 cm?, 6x6 cm?, 8x8 cm?, 10x10 cm?, 12x12 cm?,
15x15 cm?, 20x20 cm?, 25x25 cm?, 30x30 cm? si 35x35 cm?. Acestea au fost achizitionate la
adancimea de 1,4 cm (in cazul energei de 6MV, se suprapune cu adancimea la care doza absorbita
in mediu este maxima) si la adincimea standard de 10 cm. Inregistrarea profilelor de doza a fost
facuta utilizand punctul efectiv de masurare al camerei de ionizare SNC125c¢ situat la 0,6 cm din

raza volumului sensibil, repetandu-se ulterior masuratorile fara a tine cont de acest EPOM.

4.6. Procesarea datelor achizitionate

Post-procesarea datelor dozimetrice cu ajutorul SNC Dosimetry a constat in etapa de normalizare
in cazul randamentului in profunzime, respectiv normalizarea si netezirea profilelor de doza prin

metoda mediei geometrice (geometric mean smoothing).

Normalizarea este definita ca impartirea fiecarui element dintr-un set de valori la valoarea cea mai
mare, cu ajutorul ecuatiei: Nratio(t) = Ratio(t) / NormPoint. in cazul curbelor de dozi in
profunzime NormPoint este doza maxima inregistrata. Profilele de doza au fost normalizate la

doza inregistrata pe axul central al fasciculului.

Metoda de netezire cu ajutorul mediei geometrice utilizeaza regresia liniara pentru a introduce un
efect de netezire, inlocuind discontinuitatea zgomotoasa a datelor cu 0 medie a punctelor din
vecinatate. In cazul profilelor de dozi, zgomotul este mai semnificativ in regiunea centrald a

fasciculului si mai putin semnificativd in zona de penumbra.

4.7. Analiza datelor

Pentru a efectua o comparatie intre masuratorile care au fost efectuate folosind punctul efectiv de
masurare al camerei la 0,6r (cu EPOM) si masuratorile inregistrate in centrul geometric al camerei
de ionizare (fara EPOM) se introduce notiunea de Relative Dose Difference (Rd if), definita dupa

cum urmeaza.
Rd qif (%) = 100 — [(Rd ara Erom / Rd cu epom) * 100],

unde Rd s epom este doza relativa inregistrata intr-un punct din spatiu fara a tine cont de punctul
efectiv de misurare a camerei de ionizare, iar Rd cuerom este doza relativa inregistratd in acelasi

punct folosind notiunea de punct efectiv de masurare.
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Rd qif reprezinta diferenta datelor dozimetrice inregistrate fara EPOM in raport cu cele cu EPOM.

In cazul curbelor procentuale de doza in adancime au fost selectate 5 dimensiuni de campuri de
iradiere simetrice: 4x4 cm?, 6x6 cm?, 10x10 cm?, 15x15 cm? si 25x25 cm?. Diferentele Rd gif au
fost puse in evidentd pentru adancimea de 0,5 cm (in zona de build-up), adancimea de 1,4 cm

(unde doza este maxima) si adancimile de 5 cm, 10 cm, 15 cm, 20 cm si respectiv 30 cm.

Profilele de dozi au fost ilustrate pentru 3 dimensiuni de cAmpuri simetrice: 4x4 cm?, 10x10 cm?
si 25x25 cm?, la adancimile de 1,4 cm si 10 cm. Datorita caracteristicii de simetrie a profilului de
doza, analiza datelor a fost efectuata pentru semi-profile de doza. S-au ales cinci puncte distincte

caracteristice pentru care s-a evidentiat diferenta Rd gif, notate in continuare A, B, C, D si E.

In regiunea centrala a profilului fasciculului, punctul A coincide axului central iar punctul B este
situat la 0,5 cm de marginea exterioara a cAmpului geometric. In zona de penumbra au fost alese
zonele unde doza relativa sa fie aproximativ 80% din doza maxima (punctul C) si aproximativ
50% din doza maxima (punctul D). Coordonata spatiala a punctelor C si D este diferita in functie
de dimensiunea campului analizat. Punctul E a fost ales la 2 cm Tn afara campului de iradiere,
deoarece doza relativa in afara cAmpului are un impact major asupra tesutului sdnatos ce se afld in

jurul volumului tinta.
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Capitolul 5. Rezultate si discutii

5.1. Randamentul in profunzime (PDD)

Pentru ilustrarea graficd a curbelor de dozd procentuald in profunzime pe axul central al
fasciculului a fost utilizat programul SciDAVis. Mai jos sunt prezentate comparativ curbele PDD
achizitionate cu EPOM si fara EPOM pentru cdmpul cel mai mic de iradiere (4cm x 4cm) in Figura

5.1. si cdmpul cel mai mare de iradiere (25cm x 25cm) in Figura 5.2.

O primad comparatie ad oculum a curbelor de doza procentuala in profunzime masurate in cele
doua moduri (utilizdnd sau nu punctul efectiv de masurare a camerei de ionizare) indica o diferenta
notabild in zona de build-up a dozei, o suprapunere in jurul dozei maxime la adancimea de

aproximativ 1,4 cm si mici diferente variabile cu cresterea profunzimii.
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100 o
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Figura 5.1. Doza procentuali in profunzime pentru cAmp de iradiere 4x4 cm? si energie 6 MV
masurata cu EPOM si fard (A). Zoom in regiunea de adancime 0-4 cm (B).
PDD camp de iradiere 25¢m x 25cm
™ faré EPOM

| cu EPOM

B0

8

/

Doza relativi (%)

204

- . . . . - , = e . . . . A
Addincime (cm)

B PDD cimp de iradiere 25cm x 25cm
100 — ~ Firs EPOM

o T cu EPOM

—

.-""" —_—
—

S

Doza relativa (%)
=

50 .
¥ 4
Adancime (cm)

Figura 5.2. Doza procentuald in profunzime pentru cAmp de iradiere 25x25 cm? si energie 6 MV

masurata cu EPOM si fard (A). Zoom in regiunea de adancime 0-4 cm (B).

Aceste diferente au fost cuantificate si exprimate procentual in Tabelul 5.1.
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imensiune
Adincins camp 4x4 em? 6x6 cm? 10x10 cm? 15x15 em? 25x25 em?
0.5 cm 9,995 % 0.196 % 8.8516 % 0,682 % 6,234 %
1l4cem 0,136 % 0.185 %% 0,092 %% 0,138 % 0,137 %
Scm 0,587 % -0,696 % -0.633 % -0.733 % -0,249 %
10 cm -0.544 % -0,528 % -0.366 % -0.606 % -0,361 %
15cm -0.523 % -0,508 % 0,24 % -0.725 % -0.18 %%
20 em -0.387 % -0.438 % -0.4 % -0.647 % -0.36 %4
30 em -0.438 % -0.227 % -0.124 % -0.513 % -0.368 %

Tabel 5.1. Erorile Rd 4if calculate in cazul PDD-urilor

Tn cazul tuturor dimensiunilor de campuri de iradiere, zona de acumulare a dozei (profunzimi de
la 0 la 1,4 cm) din curba PDD prezintd cele mai mai diferente procentuale a dozei relative, cu
valori situate n intervalul 1-13%. Analiza diferentelor Rd gif la profunzimea de 0,5 cm, indica o
diferentd mai mare in cazul cAmpului de 4x4 cm? (9,995%) comparativ cu cdmpul de 25x25 cm?,
pentru cel din urma valoarea fiind de 6,254%. Prin definitie, zona de build-up presupune cresterea
rapida a dozei absorbite in mediu, fiind un motiv pentru care diferentele intre doza absorbitd
madsuratd in punctul efectiv de masurare al camerei si centrul geometric al camerei sa fie in medie

de 8-10%.

La profunzimea Dmax de 1,4 cm diferentele Rd qif calculate au cele mai mici valori: pentru cdmpul
de 10x10 cm? diferenta procentuali este de 0,092%, iar dimensiunea cAmpului nu pare si
influenteze diferenta in doza relativd masuratd la aceastd profunzime, valorile procentule fiind

mentinute in intervalul 0,1-0,4%.

Tn zona de scadere exponentiald a dozei in interiorul fantomului in intervalul 1,5-35 cm, au fost
alese cinci puncte pentru care s-au pus in evidenta diferentele Rd gif, Tn cazul celor cinci dimensiuni
de cAmpuri de iradiere. Rezultatele procentuale variaza atat in functie de profunzime dar si in
functie de dimensiunea de camp. Valorile Rd qif oscileaza in intervalul 0,2-0,8%. Nu s-a obervat
niciun tipar In varianta dozei relative, iar diferenta nu se modificd cu o valoare constanta care ar

putea fi atribuita shift-ului EPOM.
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5.2. Profile de doza la profunzimea 1,4 cm

[lustrarea compararativa a profilelor de doza masurate in punctul efectiv de masura a camerei de
ionizare SNC125c si masurate in centrul geometric al detectorului pentru diferitele dimensiuni de
campuri (4cm x 4cm, 10cm x 10cm si 25cm x 25¢m) la profunzimea de 1,4 cm sunt prezentate in

Figura 5.3. Datele achizitionate in etapa masuratorilor au fost ulterior plotate cu ajutorul
programului SciDAVis.

A Profil de doza cAmp 4cm x 4cm la adancime 1,4cm
A — far3 EPOM
= / = - - . B cu EPOM
80 C
g
% &0
g D
8
8 40
20 I
k. E
-4 3 -2 -1 0 1 2 3
Distanta (cm)
Profil de dozd cdmp 10cm x 10cm la addncime 1,4cm
A -
100 — —_— _\B fu'f’tggf‘”
80 | \c
4 1
g /
e | |
I ( '.
E D
8 ' |
a8 40 |I
|
III
20 I‘.
\”\..__ E
ok _ g
-10 -5 0 5 10
Distanta (cm)

39



Somesan Ana-Maria Studiu comparativ al punctului efectiv de masurare
in dozimetria relativa a acceleratorului liniar

C Profil de doza camp 25cm x 25cm la adancime 1,4cm
A B fara EPOM
100 — A —— cu EPOM
80 C
3
o
2 60
B .
g | D
: |
&8 40
|
20 -
0
-20 -10 0 10
Distanta (cm)

Figura 5.3. Profile de doza la adancimea de 1,4 cm masurate cu EPOM si fara EPOM. (A) Camp
4cm x 4cm. (B) Camp 10cm x 10cm. (C) Camp 25cm x 25cm. Punctele reprezentative pentru

studiu au fost notate A, B, C, D, E pe profilele de doza

Pentru a cuantifica si interpreta diferentele existente intre profilele de doza masurate prin cele doua
moduri mai sus amintite, au fost alese cinci puncte distincte (A,B,C,D si E) de-a lungul semi-
profilului pentru a determina diferenta procentula in regiunea centrala de ,,platou” al profilului, in

regiunea de penumbra si in exteriorul cdmpului, in zona marginala a profilului.

Procentele Rd qir reprezentative studiului profilelor de doza la profunzimea de 1,4 cm au fost

sintetizate in Tabelul 5.2.

4x4 cm? 10x10 cm? 25x25 cm?
A -0,007 % 0,004 % -0,003 %
B -0,098 % -0,431 % 0,072 %
C 1,398 % -0,491 % 0,955 %
D 3,902 % 0,434 % 2,716 %
E -0,113 % -1,562 % -4,603 %

Tabel 5.2. Diferentele procentuale Rd qif calculate pentru profilele de doza la profunzimea Dmax
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In zona axului central al fasciculului de fotoni (punctul A) doza relativa absorbitid de mediu este
maxima, iar diferenta procentuld intre cele doua masuratori are valori minime: 0,007% in cazul

campului de dimensiune redusi 4x4 cm? si -0,003% pentru cAmpul de 25x25 cm?.

In punctul B, situat de asemenea in zona de platou a profilului de dozi, dar la jumitate de
centimetru de punctul exterior al campului, diferentele Rd gif se incadreaza in intervalul procentual
de 0,07-0,1%, exceptie ficand dimensiunea de cadmp 10x10 cm? in cazul cireia eroarea urci la

valoarea de 0,43%.

In zona de penumbri doza relativa scade brusc, iar diferentele calculate pentru punctele C si D

variaza spontan, valoarea minima fiind de 0,4% iar maxima de aproximativ 4%.

Tn regiunea exterioara campului de iradiere, la 2 cm in afara lui (punctul E) s-a inregistrat o valoare
de 0,113% atunci cand inregistram profilul de doza a unui camp de dimensiune redusa, de 4x4
cm?. Pentru un cdmp mare, in cazul nostru de 25x25 cm?, dozi masurata in exteriorul acestuia
utilizand punctul efectiv de masurare prezinta o diferentd procentuald de 4,6% fatd de doza relativa

masurata fara a defini un EPOM.

5.3. Profile de doza la profunzimea 10 cm

Profilele de doza relativd masurate in etapa experimentald a lucrarii de diploma cu ajutorul
programului de dozimetrie SNC Dosimetry sunt ilustrate in Figura 5.4. folosind software-ul de
vizualizare si analiza a datelor SciDAVis. Profilele de doza masurate la profunzimea de 10 cm in
punctul efectiv de masura a camerei de ionizare SNC125¢ si masurate in centrul geometric al
detectorului sunt prezentate si datele sunt analizate pentru trei dimensiuni de campuri

reprezentative: 4x4 cm?, 10x10 cm? si 25x25 cm?,
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Figura 5.4. Profile de doza la adancimea de 10 cm masurate cu EPOM si fara EPOM. (A) Camp
4cm x 4cm. (B) Camp 10cm x 10cm. (C) Camp 25cm x 25cm. Punctele reprezentative pentru

studiu au fost notate A, B, C, D, E pe profilele de doza.

Diferentele procentuale obtinute cu scopul de a studia comparativ profilele de dozd care
caracterizeaza fascicule de fotoni de energie 6 MV de campuri cu dimensiune diversa, masurate in

cele doud moduri (cu EPOM si respectiv fard), sunt sintetizate in Tabelul 5.3.:

4x4 cm? 10x10 cm? 25x25 cm?
A -0,016 % -0,024 % -0,002 %
B -0,433 % -0,25 % 0,028 %
C 0,846 % -0,997 % 0,525 %
D 2,709 % -2,048 % 2,273 %
E 1,917 % 0,913 % 0,273 %

Tabel 5.3. Diferentele procentuale Rd it calculate pentru profilele de doza la profunzimea 10 cm

Pe axul central al fasciculului de fotoni, reprezentat prin punctul A, doza relativa absorbita de
mediu este maxima, iar diferenta procentuld intre cele doud masuratori are valorile: -0,016% 1n
cazul cAmpului de dimensiune 4x4 cm?, -0,002% pentru campul 25x25 cm? iar campului de 10x10

cm? i se atribuie valoarea de -0,024%.

In punctul B, situat in zona de platou a profilului de dozi, la 0,5 cm de exteriorul campului,
diferenta Rd gif are valoarea cea mai micd (0,028%) pentru campul de dimensiune mare, n timp
ce procentul creste odata cu micsorarea campului, atingdnd valoarea de peste -0,4% pentru profilul

campului de 4x4 cm?.

In zona de penumbra, in punctul C care este atribuit zonei in care doza este aproximativ 80% din
maxima, diferentele Rd qif iau valori in intervalul 0,5-1%. Diferente de ordinul a peste 2% au fost

obtinute analizdnd dozele relative inregistrate in punctul D, punct care corespunde coordonatei

uuuuu

In regiunea exterioara campului de iradiere, la 2 cm in afara lui (punctul E), s-a calculat valoarea

de 0,913% corespunzitoare cAmpului de dimensiune 10x10 cm?. Pentru cdmpul de 25x25 cm? Rd
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dif este 0,273% iar in cazul campului de 4x4 cm? diferenta procentuald este mai mare, aproape

atingand valoarea de 2%.

Scopul studiului prezentat in cadrul lucrarii de diploma a fost realizarea unei analize comparative
a dozimetriei relative a unui accelerator liniar medical de electroni, care sa demonstreze importanta
ghidarii practicii fizicianului medical dupa protocoale reglementate international de dozimetrie a
radiatiilor ionizante. Randamentul in profunzime si profilele de doza au fost inregistrate folosind
deplasarea EPOM de 0,6r, respectiv fard a tine cont de aceasta, urmand ca diferentele existente sa

fie cuantificate cu ajutorul notiunii de Relative Dose Difference (Rd gif).

Volumul de apa dintr-un fantom inlocuit de cavitatea detectorului nu este neglijabil, asadar doza
absorbita masurata cu o camera de ionizare cilindrica pozitionatd cu centrul geometric la o anumita
adancime de masurare nu poate fi consideratd doza absorbitd reala la acea adancime in apa.
Protocolul IAEA TRS-398 recomanda o deplasare de 0,6 din raza camerei pentru fascicule de
fotoni de energie inalta, presupunandu-se ca efectul de deplasare EPOM este aproximativ constant
dincolo de valoarea maxima n cazul randamentului in profunzime [19]. Prin urmare, se recomanda

utilizarea unui EPOM fix pe toatd durata masuratorii.

Alegerea parametrilor de masurare utilizati in acest studiu nu a fost aleatoare, ci s-a bazat pe
alegerea unei game largi de dimensiuni de cdmpuri si profunzimi de iradiere relevante in practica
radioterapiei si necesare in procesul de punere in functiune a acceleratorului liniar medical de

electroni.

Tn cazul randamentului in profunzime, rezultatele Rd gif indicd valori minime, in medie 0,1%,
pentru doza maxima inregistratd la adancimea de 1,4 cm. Cu toate acestea, dincolo de valoarea
maxima a dozei, la profunzimi de 5 pana la 30 cm s-au observat diferente semnificative intre cele
doua randamente de doza masurate cu EPOM si fara, cu valori situate in intervalul 0,2 - 0,8%. De
asemenea, se poate concluziona faptul ca deplasarea punctului efectiv de masurare in cazul
camerei de ionizare cilindrice este dependenta de energia fasciculului de radiatie, de dimensiunea
campului de iradiere si de profunzime. La nivelul zonei de acumulare a dozei diferentele
procentuale calculate au fost de aproximativ 6 — 10%, valoarea maxima fiind corespunzatoare celei

mai mici dimensiuni de camp studiate.

Analiza comparativa a profilelor de doza la profunzimile de 1,4 cm si 10 cm pentru diversele
dimensiuni de campuri, achizitionate cu si fara EPOM, indica valori Rd ¢if reduse in zona centrala

(zona de platou) a fasciculului, situate in intervalul 0,01 — 0,4%. Tn zona de penumbr3, caracterizata
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de scaderea brusca a dozei, diferentele sunt considerabile si iau valori intre 0,4 si4%. De asemenea,

se poate observa variatia Rd gif in functie de dimensiunea de camp.

Protocoalele actuale de dozimetrie permit determinarea exactd a dozei absorbite In apa pentru
fascicule de radioterapie externa cu fotoni de inalta energie, raportand o incertitudine standard de
ordinul a 1% [23]. Asadar, rezultatele studiului demonstreaza necesitatea utilizarii punctului

efectiv de masurare in dozimetria relativa a radiatiei ionizante.
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Concluzii

Studiul actual are ca scop analiza comparativa a posibilelor diferente ce pot sa apara in cazul
dozimetriei relative a acceleratorului liniar utilizat clinic, datorate utilizarii unui punct de masurare

efectiv conform protocoalelor internationale de dozimetrie a radiatiilor.

Radioterapia cu fascicul extern este cea mai frecvent metoda de tratament folositd in centrele de
radioterapie. Tn practica clinica sunt utilizate doua mari categorii de masuritori pentru a caracteriza

fasciculele de radiatii: dozimetria relativa si absoluta.

Detectorul de radiatii cel mai frecvent utilizat in radioterapie se bazeaza pe efectele produse in
urma interactiunii unei particule incarcate cu un gaz, iar camera de ionizare cilindrica este cel mai
utilizat tip de detector deoarece permite masuratori precise de calibrare absoluta, dar si masuratori
relative ale diversilor parametri. Tn cazul efectudrii misuratorilor ionometrice intr-un fantom cu
apa, efectul inlocuirii unui volum de apa echivalent cu cavitatea camerei de ionizare folosite

trebuie sa fie luat In considerare. Astfel a fost introdusa notiunea de punct efectiv de masurare.

Rezultatele studiului au indicat diferente procentuale de 0,1 — 0,8% in cazul randamentelor in
profunzime la adancimi de 1,4 pana la 30 cm, in timp ce pentru zona de build-up a dozei diferentele

sunt mult mai mari, valoarea maxima fiind 9,9%.

Profilele de doza inregistrate faira EPOM au prezentat o diferentd de maxim 0,4% in zona centrala
a fasciculului, iar diferentele procentuale calculate luau valori intre 0,4 si4% in zona de penumbra

si Tn exteriorul cAmpului.

Prin urmare, utilizarea radiatiei ionizante in radioterapie necesitd masurarea CU precizie a cantitatii
si calitatii radiatiilor produse de un accelerator liniar medical, pe baza codurilor de practica IAEA,
care reflecta un consens international cu privire la ceea ce constituie un nivel ridicat de securitate
radiologica. Pentru o acuratete de masurare ridicatd, rezultatele studiului indicd necesitatea
realizarii masuratorilor dozimetrice relative utilizand punctul efectiv de masurare, care este
deplasat fata de centrul geometric al camerei de ionizare folosita, la 0,6 din raza. Aceasta deplasare
EPOM recomandata de producatorul detectorului coincide cu recomandarea facuta de IAEA prin

protocolul TRS-398.
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