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CAPITULO UNO 

TELETERAPIA 

l./ /NTRODUCCION 

Los radionúclidos tales como el Radio-226. Cesio-137 y Cobalto-60 se han utilizado como 
fuentes de rayos y para teleterapia'. Estos rayos y son emitidos por los radionúclidos debido a que 
sufren una desintegración radiactiva; de todos los radionúclidos, el Cobalto-60 es el más utili7.ado 
para la teletcrapia. La razón de esta selección sobre el Radio y el Cesio es que tiene la actividad 
específica más alta posible (Ci/g) y la más alta energía promedio de fotones . Estas características 
para los tres radionúclidos se comparan en la Tabla 1. 1. Además de que el Radio presenta mayor 
autoabsorción y producirlo tiene un costo muy elevado comparado con el Cesio-137 y el Cobalto-
60. 

Tabla 1.1 . CARACTERISTICAS DE LAS FUENTES USADAS EN TELETERAPIA 
Radioni1clido Vida Media Energía de Valor r ' Actividad especifica alcanzada 

(A11os) de los rayos Y ( ""' 'J en la práctica (Ci/g) 
1 ·111 

Radio-226 1622 0.1:3 (Prom) 0.825 -o.98 
l'ihrado con 
0.5 mm de 
platino 

Ccsio-13 7 30.0 0.326 -so 
Cobalto-60 5.26 1.17, 1.33 1.30 -200 

La terapia de radiación para -!nfcrmedades malignas y benignas es técnicamente dificil y 
potencialmente peligrosa: una de las obligaciones de los médicos radioterapéutas es optimizar el 
tratamiento. entregando la dosis de radiación adecuada al volumen indicado y minimizar la dosis 
de la estructura normal que no se requiere irradiar. Para alcanzar esta meta en el proceso del 
tratamiento se requiere de la simulación, planeación del tratamiento y colocación del paciente. 
así como del cálculo preciso de la dosis. 

La necesidad principal de realizar esta tesis surgió de observar la gran incertidumbre que se tiene 
en todo el proceso de planeación para la terapia con radiación ionizante. Desde el momento en 
que el médico inicia la auscultación del paciente, se inicia la planeación médica y. de acuerdo 
con la Comisión Regulatoria Nuclear (CRN) para el programa de control de calidad en el 
tratamiento del cáncer, se establece que la planeación médica y la plancación fisica no deben 
diferir más del 3% en las mcdicias realizadas para la obtención del tamaño de la zona o volumen 
de tratamiento (volumen blancc·' y volumen tumoral) y los cálculos óptimos de la dosimetría en 
la planeación fisica. Es un hecho que la colocación del paciente realizada por los técnicos 
radiotcrapcutas es donde se lleva la mayor parte de la incertidumbre, por la dificultad que se 

1 T di:h:rnpiu e~ un 1~nnino general oplicado 11 lrJlamicn1os con haces cs1crnos en los cuaks las fucn1~~ de radiación ~!'tán ;..1 una 
grJn distancia t 100 cm ) del pacicrHc. 

2 Consiantc de la raride1. de exposición ( T). Para un allo vnlur de ( r). allo scrA la r:1pidc.1 de cxposiciUn en 1:1 !>alida dd ha1 J..: 
radiaciún de l., fu..:nte utilizada en tclclc1 11pia. 

J El n1lumcn hlanco con~istc del área dc-·ndc ~ tiene el 1unior demostrado y éste rcquicn: ier irrodi:ido a una Jusis ab~m~ida 

esp..:cilica. 



presenta al colocar al paciente exactamente en la misma posición y en las condiciones con las 
que se hizo la simulación. La CRN establece que la posición del paciente no debe diferir del 2%, 
con respecto a la posición óptima. Una vez que se consiga no rebasar estos límites tendremos un 
tratamiento de excelente calidacL 

En la práctica nos damos cuenta de que para alcanzar este propos1to, se requiere que en la 
plancación fisica de aquellos ;ratamientos en los que es necesario proteger órganos que no 
requieren ser irradiados, se considere la reducción del campo debido a las protecciones ya que 
podría ser contraproducente. 

Los campos' que se utilizan c:n teleterapia son rectangulares pero al momento de proteger 
aquellos órganos que no son materia de irradiación, estos campos toman una forma irregular y, 
además, son reducidos. Algunos médicos no tomando en cuenta esta situación, realizan los 
cálculos para los campos rectangulares abiertos, es decir, sin protecciones; otros dicen que, 
efectivamente, al colocar las protecciones se reduce el campo y el cálculo que realizan es ver 
cuanto se reduce en área para luego adaptarlo a un campo cuadrado equivalente' 

Es por eso que el Departamento de Física del Instituto Nacional de Cancerología brindó todo el 
apoyo para realizar este proyecto, con la finalidad de encontrar la mejor opción del 
planteamiento antes mencionado y con la posibilidad de encontrar alternativas para garantizar 
una mejor calidad en la aplicación de haz de radiación en la región de interés en el pacicmc. 

El objetivo principal de esta tesis consiste en determinar la dependencia de la irregularidad de los 
campos, para tratamientos personalizados, con la rapidez de dosis suministrada al paciente en la 
región de interés y encontrar en qué casos el comportamiento de la rapidez de dosis para 
ciertos tratamientos se puede generalizar. Para ello se realizaron mediciones de la rapidez de 
dosis del equipo de teletcrapia de 6°Co (Theratron 1000) del Instituto Nacional de Cancero logia 
con un equipo dosimétrico con la confiabilidad requerida. 

En el capitulo uno se da una pequeña introducción a la telctcrapia, así como, de las fuentes 
utilizadas para su aplicación y la problemática de la misma, en el capítulo dos se describen los 
conceptos básicos de fa interacción de la radiación electromagnética con la materia. 
mencionando las cantidades quc: describen un haz de radiación. En el capítulo tres se definen los 
conceptos básicos que se utili:~an en la dosimetría, como dosis y kcrma con sus respectivas 
unidades, que dan la pauta para comprender los efectos que produce la radiación al incidir en la 
materia, así como la teoría de cavidades. Posteriormente se describen los sistemas de medición 
de la radiación ionizante como lo es la cámara de ionización. En el capítulo cuatro se describen 
los conceptos que fom1an la ba:;c de la dosimetría clínica. En el capitulo cinco se hace mención 
del protocolo que se utilizó pHra la realización de fas medidas de la rapidez de dosis. En el 
capítulo seis se muestra los métodos utilizados para la obtención del campo cuadrado 
equivalcme. Finalmente en el capitulo siete se muestra el desarrollo experimental y los 
resultados que se obtuvieron a través de la dosimetría comparados con los resultados que se 
obtuvieron con los dos métodc•s frecuentemente encontrados en la literatura por reducción en 
área y por el método de Clarkson. 

• El campo es el oir"•:i form;Jda por los cofirnadorcs en la salida del hv. de radiación parJ un 1ra1amicnto dclcrminó>do. 
' Un c;unpo cuadrado cqui\'alentc es un c.1mpo cuadrado formado de aproximar los valon:s del porccn1ajc de dosis ob1cn1dos dc 

un ca.11po mcgul.u. 



CAPITULO DOS 

INTERACC/ON DE LA RADIACION ELECTROMAGNET/CA CON LA MATERIA 

1.J RADIACJON ELECTRO/lf,IGNE:T/CA 

La radiación electromagnética de interés en la fisica de radiaciones ionizantes se clasifica. de 
acuerdo con su origen, de la siguiente manera: 

• los rayos y, que son radiacioues electromagnéticas que acompañan a las transiciones nucleares; 
cuando un núcleo está en un estado excitado, éste puede decaer rápidamente a su estado base a 
través de la emisión de 1no o varios rayos y, los cuales son fotones de radiación 
electromagnética como los rayos X o luz visible. Los rayos y tienen energías típicas en el 
intervalo de 0.1 a 1 O Me\·. características de la diferencia de energía entre los estados 
nucleares, y sus correspondí !ntes longitudes de onda entre 1 O' y 100 fm. Estas longitudes de 
onda son muy cortas en comparación con otros tipos de radiación electromagnética que 
nomialmente encontramos; la luz visible, por ejemplo, tiene longitudes de onda de 10' veces 
más grandes que los rayos y. 

la radiación de frenado o rayos X continuos, que son el resultado de la desaceleración de 
electrones libres u otras partí::ulas cargadas; 

• los rayos X característicos, que son emitidos en transiciones atómicas de electrones ligados a 
las capas K, L, M, .... , en los átomos; y 

• la radiación de aniquilación, que se produce cuando un electrón y un positrón se combinan. 

La energía cuántica de cualquiera de estas radiaciones puede expresarse como E=lt v, donde "es 
la frecuencia de la radiación y /, es la constante de Planck. Las interacciones de estos fotones con 
la materia son independientes de su origen y dependientes únicamente de su energía. De aquí en 
adelante se usará el término fotón para referirse a cualquier radiación electromagnética de las 
mencionadas anteriormente, sin importar su origen. 

Hay ciertos procesos que causan que los rayos y se dispersen o absorban en un medio. Cuando 
hay dispersión, el fotón cambia de dirección y puede ceder parcialmente energía al medio, y 
cuando hay absorción el fotón cede totalmente su energia al medio. 

Los procesos por los cuales los fotones interaccionan con la materia son los siguientes: 

1. Efecto fotoeléctrico, 

2. Efecto Compton, 

3. Producción de pares, 

4. Dispersión de Rayleigh, e 

5. Interacción fotonuclear. 



Las primeras tres interacciones ;on las más importantes para la dosimetría de la radiación, ya que 
el resultado de la interacción es la transferencia de energía de los fotones a los electrones del 
medio con el que interaccionan, los cuales imparten esa energia a la materia. 

La dispersión de Rayleigh es de poca importancia en este trabajo porque es una interacc1on 
elástica en la que el fotón es ;implemente desviado un pequeño ángulo con poca pérdida ele 
energia, ocurre a energias mi:nores que 0.16 MeV, si el medio con el que interacciona la 
radiación es agua. La interacción fotonuclear sólo es importante arriba de unos cuantos MeV, en 
agua ocurre a energías mayores que 8 Me V. La probabilidad de ocurrencia del efecto 
fotoeléctrico, del efecto Compton, y la producción de pares depende de la energía del fotón 
incidente (E,=hv), y del número atómico Z del medio irradiado con el que interacciona la 
radiación (ver Fig. 2.1 ). 

.... 
o 

'"CI 
Q.) 

'"€ 
o 
"' ~ 

Ci3 
'"CI 
o ..., ·s 

-o 

< 
c:i 
~ 

120 

100 

Efucto 
80 fotoeléctrico 

dominante 
60 

40 

20 

o .. 
10-· 10-1 10° 10 1 102 

Energía del fotón, enMeV 
Figura 2.1 Importancia relativa de los tres procesos principales de interacción de 
ravos y con la materia. Las curvas muestran los valores de Z y de E. para los cuales la 
pr~babilidad del evenlo de los procesos contiguos son iguales. [EV55]. 
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2.J.I EFECTO FOTOELECTR/Cl' 

El efecto fotoeléctrico es un fenómeno en el que un fotón interacciona con un electrón atómico 
ligado al átomo y se lo arranca (Fig. 2.2). En este proceso toda la energia inicial /rn, del fotón se 
transfiere al electrón atómico. La energia cinética del electrón expulsado (llamado fotoelectrón) 
es igual a 11 v.. -E, donde E, es la energía de amarre del electrón. Las interacciones de este tipo se 
pueden dar con electrones que se encuentran en las capas K, L, M o N. Después de que el 
electrón ha sido arrancado del átomo se crea una vacante en la capa, por lo que el átomo queda en 
un estado ionizado. La vacante puede ser ocupada por un electrón orbital externo con la emisión 
de rayos X característicos. Hay también la probabilidad de emisión de electrones Auger, los 
cuales son electrones producidos por un mecanismo alternativo, donde los átomos pueden 
disponer de toda o parte de la energía de amarre que no haya sido gastada por un rayo X 
característico, cediéndoscla a uno o a varios electrones de órbitas más externas. Si no se ha 
emitido un rayo X caractcrístic:i, entonces toda la energía de amarre se dispone para el proceso 
Auger [FA94a]. 

Ya que la energía de amarre de la capa K para tejido suave es de alrededor de 0.5 keV, la energía 
de los fotones característicos ¡:roducidos por absorbedores biológicos es muy baja y se puede 
considerar como localmente absorbida. Para energías de amarre altas y materiales con número 
atómico grande, los fotones característicos son de energía alta, y pueden depositar energías a 
grandes distancias comparadas con el alcance del fotoelectrón. En tales casos, la energía local 
absorbida se reduce por la energía emitida como radiación característica (también llamada 
radiación de fluorescencia), por lo que se considera como energía remotamente absorbida. 

Atomo 

hYo (Fotón) 

'"'-.;""-.._f',,../ ... , ... f'-...J 

Rayos X 
Caracteristicos 

Figura 2.2 .lustración del efecto fotoeléctrico. 

Electrones 
Auger 

N 

e (Fotoelectrón) 
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La probabilidad de la absorción fotoeléctrica depende de la energía del fotón, como se ilustra en 
la Fig. 2.3, donde el coeficieme másico de atenuación fotoeléctrico es graficado como una 
función de la energía del fotón. Los datos se muestran para agua, que representa un número 
atómico bajo, similar al del tejido, y para plomo, representando un material con un número 
atómico alto. La gráfica rcpr•!sentada para agua es una linea recta con una pendiente de 
aproximadamente -3, obtenicnd·J la siguiente relación entre ( rlp) y la energía del fotón: 

rlp a:; 11 (/rn,)' (2.1) 
donde Tes el coeficiente de ate1uación para el efecto fotoeléctrico, p es la densidad del material 
absorbedor y Ir vn es la energía ele los rayos y incidentes en el material. 
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Fic.ura 2.3 Coeficiente másico de atenuación fotoeléctrico ( rfp) contra la 
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plon~o (Z.rr= 8.!) [GR57]. 
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La gráfica para plomo tiene di!;continuidades alrededor de los 15 y 88 keV, éstas son llamadas 
bordes de absorción y corresponden a las energías de amarre de las capas L y K, un fotón con 
energía menor que 15 keV no tiene la energía suficiente para expulsar un electrón de la capa L. 
Así, por debajo de 15 keV, la interacción está limitada a los electrones de la capa M o de las 
capas más externas. Cuando el fotón tiene una energfa igual a la energía de amarre de la capa L. 
ocurre el efecto de resonancia y la probabilidad de la absorción fotoeléctrica llega a ser muy alta. 
Más allá de este punto, si se aumenta la energía del fotón, la probabilidad de la atenuación 
fotoeléctrica decrece aproximadamente como llh v' hasta la siguiente discontinuidad, el borde de 
absorción K. Para este punto en la gráfica, el fotón tiene 88 keV de energía, la cual es suficiente 
para expulsar al electrón de la capa K. Como se ve en la Fig. 2.3, la probabilidad de absorción en 
plomo para estas energías críticas aumenta dramáticamente por un factor de alrededor de 1 O. 

Los bordes de absorción o disccontinuidadcs para agua no se dibujan en la gráfica porque el borde 
de absorción K para agua ocurr<: para fotones de energías bajas (-0.5 keV). 

Los datos de varios materiales nos indican que la atenuación fotoeléctrica depende fuertemente 
del número atómico del material absorbedor. La siguiente relación aproximada es: 

rlpoc Z' (2.2) 

Estas relaciones forman la base de muchas aplicaciones en diagnósticos radiológicos. La 
diferencia en Z de varios tejido; tales como hueso, músculo y grasa amplifica la diferencia en la 
absorción de rayos X, para los que el modo primario de interacción es el fotoeléctrico. En 
radiología terapéutica, los hac1:s de energías bajas producidos por máquinas de ortovoltaje o 
superficial causan una alta absorción de energía innecesaria en hueso debido a la dependencia de 
Z'. Combinando las dos relacio11es (2.1) y (2.2) tenemos que: 

r/poc Z 1
/ (hv)' (2.3) 

La distribución angular de los electrones emitidos por el proceso fotoeléctrico depende de la 
energía (h v..) del fotón. Para fo10nes de baja energía, los fotoelectrones son emitidos con mayor 
probabilidad a ángulos cercano:; a 90º con respecto a la dirección del fotón incidente. Confom1e 
la energía del fotón aumenta, los fotoelectrones tienden a ser emitidos en la dirección del fotón 
incidente. 

:!./.-' EFECTO COMPTON 

En el efecto Compton el fotón interacciona con un electrón "libre". El término libre significa aqui 
que la energía de amarre del electrón es mucho menor que la energía del fotón incidente. El 
electrón recibe parte de la energía del fotón y es emitido a un ángulo ()respecto de Ja trayectoria 
inicial del fotón (Fig. 2.4 ). El fotón con energía reducida es dispersado a un ángulo t/J. El efecto 
Compton puede analizarse en ti:m1inos de una colisión entre 2 partículas, un fotón y un electrón. 
Aplicando las leyes de conservación de Ja energía y momento, uno puede llegar a las siguientes 
relaciones: 
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a(l - cos t/J) E = ,, V o --':.....,,--....:...-'---
1 + a (l - cos t/J) 

/JI''= /J V l 
0 

1 + a (l - cos t/J) 

C•Js O = (1 + a ) tan 2.. 
2 

(2.4) 

(2.5) 

(2.6) 

Donde h 1~. h ,,. y E son la:i energías del fotón incidente, fotón dispersado y electrón, 

respectivamente, y a= 
1
"'-. donde 111 .. e' es la energía de la masa en reposo del electrón, 0.511 

111
0
c· 

MeY, si /111. está expresado en MeV, entonces a= 
111

'0 (FA94b]. 
0.511 

e (Electrón Compton) 

EIEictt·ón "libre" 

Figura 2.4 Jiagrama ilustrativo del efecto Compton 

2.1.2. / DEPENDENCIA DEL EFECTO COMPTON CON LA E.VERGIA Y NL'.ltERO ATOMICO 

Ya se había mencionado antes que el efecto Compton es una interacción entre un fotón y un 
electrón libre y que este efecto •lCurre cuando la energía del fotón incidente es grande comparada 
con la energía de amarre del electrón. Esto está en contraste con el efecto fotoeléctrico, el cual 
ocurre cuando la energía del fotón incidente es igual o ligeramente mayor que la energía de 
amarre del electrón, por lo que. cuando la energía del fotón aumenta hasta la energía de amarre 
del electrón K. el efecto fotoel~ctrico decrece rápidamente con la energía y el efecto Compton 
llega a ser más importante. Sin ~mbargo, como se ve en la Fig. 2.5, la probabilidad de que ocurra 
el efecto Compton también decrece cuando la energía del fotón aumenta. 
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Ya que la interacción Compton involucra esencialmente electrones libres en el material 
absorbedor, es casi independiente del número atómico Z, de donde el coeficiente másico de 
atenuac1on Compton (alp) es independiente de Z y depende únicamente del número de 
electrones por gramo. Aunque el número de electrones por gramo decrece ligeramente pero 
sistemáticamente con el númc ro atómico, algunos materiales, excepto el hidrógeno pueden 
considerarse como si tuvieran aproximadamente el mismo número de electrones por gramo (tabla 
2.1 ), por lo cual a'p es aproximadamente el mismo para todos los materiales, excepto el H. 

Con base en lo anterior, si la cnergia del haz está en la región donde el efecto Compton es el 
modo más probable de interac1:ión, aproximadamente la misma atenuación del haz ocurrirá en 
cualquier material de igual csp•!sor másico'. expresado en g/cm'. Por ejemplo, en el caso de un 
haz de rayos y de '"Co que il'teracciona por el efecto Compton, la atenuación por g/cm' para 
hueso es aproximadamente la misma que para tejido suave. Sin embargo, 1 cm de hueso atenuará 
más que 1 cm de tejido suave, porque el hueso tiene una densidad electrónica' (p, ), más alta. Si 
la densidad de hueso es de 1.85 g/cm' y la del tejido suave de 1 g/cm', entonces la atenuación 
producida por 1 cm de hueso secá equivalente a la producida por 1.65 cm de tejido suave: 

( ) (p,)11 • (I \ 1.85~ 'cm'{'·3.00xlO"(electroneslg) 1 65 lcm "dº = cn11x , .. 3 = . cm 
(pJ.

11
,,.,,.

10 
1.00 'cm· ,.3.36.rl o- (electrones I g) 

i 
~ c3 

C> 

"* -2 
ti ~§ 

~ ~c::io ~ 

·~ 
c. 

~ 'lii 
c3 

100 

10 

1 

0.1 
0.01 

1 1 1111 
0.1 

1 1 1 1 111 1 11111 
1 10 

Enc•·eto. del Fotón (1\1.(e'V) 

Figura 2.5 E~quema del coeficicmc electrónico Compton ,crc contra la energía 
del fotón. El coeficicnle m3sico (o/p) se obtiene multiplicando el coeficicmc 
electrónico ror el nümcro de electrones por gramo para un material dado 
[HU69]. 

1 Espesor m;isico es igual al espesor hneal muh1plicado por la densidad. i.c. cm x glcm1""gtcm= 
! Densidad electrónica se ha definido como el nümcro de dcclrones por gramo o como el nümcro de electrones por centímetro 
cübico 
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Tabla 2.1 Número de electronl"s por gramo de varios materiales 

Material Densidad Número 

Hidrógeno 
Carbón 
Oxígeno 
Aluminio 
Cobre 
Plomo 

Grasa 
Músculo 
Agua 
Aire 
Hueso 

(g/cnr1
) Atómico 

0.0000899 1 
2.25 6 
0.001429 8 
2.7 13 
8.9 29 
11.3 82 

0.916 
1.00 
1.00 
0.00129~ 

1.85 

Número Atómico 
Efectivo 

6.92 
7.42 
7.42 
7.64 
13.8 

Ní1mero de Electrones 
Por Gramo 
6.00xlO 
3.0lxl023 

3.0lxl023 

2.90xl023 

2.7Sxl023 

2.38xl023 

3.48xl023 

3.36xl023 

3.34xl023 

3.01x1023 

3.00xl023 

Datos de Johns HE. Cunningham JR. The physics of radiology 3rd ed. Springfield. IL: Charles C Thomas, 1969. 

1./.3 PRODUCC/ON DE PARES 

Si la energía del fotón es mayc1r que 1.022 MeV, el fotón puede interaccionar con la materia a 
través del mecanismo de producción de pares. En este proceso el fotón interacciona fuertemente 
con el campo electromagnético de un núcleo atómico y es absorbido creándose un par que 
consiste de un electrón negativo (e·) y un electrón positivo (e•), (Fig. 2.6). Ya que la energía de 
la masa en reposo del electrón es equivalente a 0.511 MeV, se requiere una energía mínima de 
1.022 MeV para crear el par ele electrones, por lo que la energía umbral para el proceso de 
producción de pares es 1.022 McV. La energía del fotón por arriba de este umbral se transforma 
en energía cinética de escas paitículas. La energía cinética total disponible para el par positrón­
elcctrón está dada por (lt 1· - 1.022) Me V. Las partículas tienden a ser emitidas hacia adelante en 
la dirección relativa al fo1ón incidente. 
La distribución más probable ele energía para cada partícula es la mitad de la energía cinética 
disponible, aunque cualquier distribución de energía es posible. Por ejemplo, en un caso extremo, 
es posible que una partícula pueda recibir toda la energía mientras la otra no reciba nada. El 
proceso de producción de pares es un ejemplo de un evento en el cual la energía se convierte en 
masa, como lo predice la ecua•:ión de Einstein, E=mc'. El proceso inverso, la conversión de 
masa en energía, ocurre cuamlo un positrón se combina con un electrón para producir dos 
fotones, llamados radiación de lmiquilacíón. 

to 



e (Electrón) 

Fotón 

(Positrón) 

Figura 2.6 Diagrama ilustrativo del proceso de pr~ducción de pares. 

:!. /.4 COEFIC/El\TE DE.~ TENUAC ION 

Cuando un fotón incide sobre un material no existe manera de saber qué tan lejos llegará antes de 
sufrir una interacción y qué tipo de interacción experimentará. Lo que realmente se estudia no es 
un fotón sino el comportamiento de un haz de fotones cuando entra en la materia. Si se observa lo 
que pasa con un haz de fotones cuando entra a la materia se notará que algunos fotones 
interaccionan con ésta y que otros pasan a través de ella. Las interacciones que experimentan 
algunos fotones, descritas anteriormente. hacen que unos fotones sean absorbidos dentro del 
material y que otros sean dispersados con respecto a la dirección original del haz. A este proceso 
se le llama atenuación. 

El coeficiente lineal de atenuación es la probabilidad de que un fotón interaccione con el medio 
irradiado, por unidad de longitud (µ, tiene unidades de cm·'). Los valores del coeficiente lineal de 
atenuación indican la rapidez a la cual los fotones interaccionan con la materia conforme la van 
atravesando, y estos valores están relacionados inversamente con la distancia promedio que los 
fotones recorran antes de interaccionar. En general el coeficiente de atenuación depende de la 
encrgia del fotón y la naturaleza del material. Ya que la atenuación producida por un espesor x 
depende del número de electrones en este espesor, µ depende de la densidad del material. Por lo 
que, dividiendoµ por p. el coeficiente resultante(µ lp) será independiente de la densidad; a µlp 
se le conoce como coeficiente másico de atenuación. Este es un coeficiente más fundamental que 
el coeficiente lineal, ya que la densidad se factorizó y esta dependencia con la naturaleza del 
material no involucra la densidad pero si la composición atómica. 

El coeficiente másico de atenuución tiene unidades de cm'/g ya que µlp =cm·' /g/ cm'. Cuando 
utilizamos ¡úp para el cálculo de la atenuación de un haz de fotones de la ecuación 2.7. el 
espesor se expresará como p\· c:l cual tiene unidades de g/cm'. ya que µ-r-(µ/p )(pr) y p\=(g I 
cm')(cm). 
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(2.7) 

Donde l(x) es la intensidad transmitida a través de un espesor x e l. es la intensidad incidente en 
el absorbedor. 

2.1.S CAPA /IEMJRREDUCTORA (C/IRJ 

El tém1ino capa hemirreductora (CHR) se refiere al espesor de un absorbcdor de composición 
específica requerido para atenuar la intensidad del haz a la mitad del valor original. Aunque la 
calidad de todos los haces puede estar descrita en términos de la C!iR, la calidad del haz de los 
rayos y está usualmente descrita en términos de su energía o de sus nucleidos de origen los cuales 
se conocen por su espectro de emisión. Por ejemplo, la calidad del haz de rayos gamma emitido 
de una fuente "''Co puede estar en ténninos de 1. 17 y 1.33 Me V (con un promedio de 1.25 Me V) 
o simplemente como haz de "Co. La capa hcmirreductora está relacionada con el coeficiente 
lineal de atenuación por: 

CHR = ln2 
µ 

J.1.6 COEFICIENTE DE TRA.\'SFERENCIA DE ENERGIA 

(2.8) 

Cuando un fotón interacciona con los electrones en el material, una parte o toda la energía del 
fotón es convertida en energía cinética de los electrones. Si solamente una parte de la energía del 
fotón es cedida al electrón, el propio fotón es dispersado con una energía reducida. El fotón 
dispersado puede interaccionar nuevamente con una transferencia parcial o total de energía a los 
electrones, por lo que un fotón puede experimentar una o múltiples interacciones en donde la 
energía perdida por el fotón es convertida en energía cinética de los electrones. 

Si consideramos un haz de fotones que atraviesa un material, la fracción de la energía transferida 
por el fotón como energía cinética a partículas cargadas por unidad de espesor del absorbedor 
está dada por el coeficiente de transferencia de energía (µ.). Este coeficiente está relacionado con 
µcomo sigue: 

E" 
µ,, = hvµ 

(2.9) 

Donde E,. es la energía promedio transferida como energía cinética a partículas cargadas por 
interacción. El coeficiente másico de transferencia de energía está dado por µ,,:p. 

2.1.7 COEFICIENTE DE ABSORCION DE ENERGIA 

Muchos de los electrones que: se mueven a causa de los fotones perderán su energía por 
colisiones inelásticas (ionización y excitación) con electrones atómicos del material. Otros, 
dependiendo del número atómic:o del material. perderán energía por interacciones de frenado con 
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el núcleo. La energía de la radiación de frenado es radiada fuera del volumen local como rayos X 
y no se incluye en los cálculos de energía absorbida localmente. 
El coeficiente de absorción de energía (µ,,,) está definido como el producto del coeficiente de 
transferencia de energía (µ,,) y ( 1-g) donde g es la fracción de la energía de partícula cargada 
secundaria que se pierde por radiación de frenado en el material. 

µ •• = )1,, (1 - g) (2.10} 

Como antes, el coeficiente másico de absorción de energía está dado por µ,./p. 

Para interacciones que involucran tejido suave u otro material con una Z baja, donde los 
electrones pierden su energía principalmente por ionización debido a colisiones, la componente 
por radiación de frenado es despreciable, por lo que µ,.=µ, •. Estos coeficientes pueden diferir 
apreciablemente cuando la energía cinética de las partículas secundarias es alta y el material 
atravesado tiene un número atómico alto. 

El coeficiente de absorción de energía es una cantidad importante en radioterapia ya que permite 
la evaluación de la energía absC1rbida en el tejido, una cantidad de interés en la predicción de los 
efectos biológicos de la radiación. 

;u PARTICULAS CARGADAS 

Mientras los fotones interaccionan con la materia por los procesos fotoeléctrico, Compton, o 
producción de pares, las partículas cargadas (electrones, protones, partículas ex y núcleos} 
interaccionan principalmente a través de los campos eléctricos de éstas produciendo ionización y 
excitación. Es posible que ocurran colisiones radiativas en las que la partícula cargada 
interacciona por el proceso de radiación de frenado; este proceso es más importante para 
electrones que para partículas cargadas pesadas. 
La partícula cargada interacciCtna o colisiona mediante fuerzas de Coulomb entre el campo 
eléctrico de la partícula que viaja y el campo eléctrico de los electrones orbitales y núcleos de los 
átomos de la materia. La colisión entre la partícula y los electrones atómicos provoca la 
ionización y excitación de los átomos. La colisión entre la partícula y el núcleo provoca la 
pérdida radíativa de energía o radiación de frenado. Las partículas cargadas pesadas sufren 
dispersión pero con muy poca pérdida de energía debido a que tiene una masa grande comparada 
con la masa de los electrones. 
La razón de la pérdida de energía cinética por unidad de longitud que recorre la partícula (dE/d~I 
es conocida como el poder de frenado (S ). La cantidad ( S/p) se le conoce como el poder másico 
de frenado. donde pes la densidad del medio, y usualmente tiene unidades de Me V cm'/g. 
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:!.2.1 PERDIDA DE ENERGIA DE LOS ELECTRONES 

Los electrones, por su masa rc·lativamente pequeña, sufren gran multiplicidad de dispersión y 
cambios en la dirección de m.~vimiento, y pueden interaccionar con el campo eléctrico del 
núcleo emitiéndose la energía perdida por los electrones en fonna de radiación de frenado 
(bremsstrahlung). 

El proceso de radiación de frenado es el resultado de la "colisión radiativa" (interacción) entre un 
electrón, con una gran velocidad, y un núcleo. El electrón mientras pasa cerca del núcleo puede 
ser deflectado de su trayectoria por la acción de las fuerzas de atracción coulombianas y el 
electrón pierde parte de su energía en forma de fotón, un fenómeno predicho por la teoría general 
de Maxwell de la radiación elc.:tromagnética, donde dice que la energía se propaga a través del 
espacio por campos electromagnéticos. El electrón, con este campo electromagnético asociado, 
cuando pasa en la vecindad dd núcleo, sufre una deflección y aceleración repentina, y como 
resultado parte de toda esta energía se propaga en el espacio como radiación electromagnética. El 
mecanismo de la radiación de frenado se ilustra en la Fig. 2.7 

Núcleo 

Figura 2 7 Ilustración del proceso de radiación de frenado. 
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CAPITULO TRES 

DOSl/llETRIA 

J./ /JOS/S 

La cantidad de dosis absorbida ha sido definida para describir la cantidad de energía depositada 
en el medio, para cualquier tipo de radiación ionizante, incluyendo partículas cargadas y sin 
carga; de todas las energías, por unidad de masa. Una definición usual de dosis absorbida, o 
simplemente dosis, es el cociente dcldm, donde dces la energla media impartida por radiación 
ionizante en un material de masa dm. La unidad antigua de dosis es el rad (un acrónimo de dosis 
absorbida) y representa la absorción de 100 erg de energía por gramo del material absorbedor. 

1 rad = /00 erglg = J <t·"J/kg 

La unidad en el SI para dosis absorbida es el gray (Gy) y está definido como: 

IGy= /J!Kg 

Por lo que la relación entre el gray y el rad es 

J q,. = 100 rad 
o 
Jrad = 10·-'qv 

3.2 EQUILIBJUO DE PART/CULA CARGADA 

El equilibrio de partícula cargada en un volumen V existe si cada partícula cargada de un tipo 
dado que sale de V con una encrgla dada es reemplazada por una partícula idéntica de la misma 
energía que entra en V. En la fig. 3.1 se observa el electrón e, que entra al volumen V con 
energía cinética T igual a la energía con la que sale el electrón e, del mismo volumen. Si e, emite 
un rayo X de frenado, con energla hv,, e, emitirá otro con energía hv,. Si este último fotón es 
absorbido dentro del volumen, produciendo un electrón secundario e'.. no habrá otro electrón que 
penetre en el volumen que lo sustituya, rompiéndose el balance de entrada-salida que se necesita. 
Para que exista el equilibrio c:s necesario que el fotón h V: salga del volumen sin tener una 
interacción. En térn1inos de valores esperados, si existe equilibrio de partícula cargada, entonces 
el valor esperado de la energía que entra en un volumen V es igual al valor esperado de la energía 
que sale de V. 

Por lo tanto, el concepto de equilibrio de partícula cargada sólo es válido para volúmenes lo 
suficientemente pequei\os para permitir el escape de fotones originados por pérdidas radíativas. 
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En particular, si las partículas cargadas son electrones se dice que ocurre equilibrio electrónico. 

J.J EXPOSIC/ON 

Figura 3. l Concepto de equilibrio de partícula cargada. caso 
panicular d: equilibrio para electrones [AT86]. 

La exposición, es una medida de la ionización producida en aire por fotones. La ICRU [IN80a] 
define a la exposición (X) conm el cociente de dQ!dm, donde dQ es el valor absoluto de la carga 
total de iones de un signo producida en aire cuando todos los electrones (negatrones y positrones) 
liberados por fotones en aire de una masa t/111 son completamente detenidos. 

X=t/Qldm 

Corriente de 
ionización 

Figura 3.2 Diagrama que ilustra el equilibrio electrónico en una cámara de aire libre. 
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En el sistema internacional de unidades (SI), la unidad de exposición es el Coulomb por 
kilogramo (C/kg) pero la unidad especial es el rocntgcn (R) 

IR = 2.58x I ü' Clkg aire 

La definición de exposición cst:i ilustrada, en la Fig. 3.2. Un haz de rayos X atraviesa aire y pone 
en movimiento un conjunto de electrones por el efecto fotoeléctrico, efecto Compton o 
producción de pares. Estos electrones rápidos producen ionización a lo largo de su trayectoria. 
Debido al campo eléctrico producido por el voltaje aplicado a través de las placas colectoras de 
iones, la carga positiva se mueve hacia la placa negativa y la carga negativa se mueve hacia la 
placa positiva. Esto constituye una corriente. La carga colectada de cualquier signo puede 
medirse con un electrómetro. 
De acuerdo con la definición de exposición, los electrones liberados por los fotones en un 
volumen especifico (sombreado en la Fig. 3.2) deben depositar toda su encrgia por ionización en 
el aire encerrado por las placas (región de colección de iones) y la carga iónica total de cualquier 
signo se mcdiria. Sin embargo, algunos electrones producidos en el volumen específico depositan 
su energía fuera de la región de colección de iones y ésto5 no son medidos. Por otro lado, los 
electrones producidos fuera del volumen cspeci fico pueden entrar en la región de colección de 
iones y producir ionización. Si la carga perdida es compensada por la carga ganada, existe una 
condición de equilibrio electrónico. Este es el principio de la cámara de ionización en aire libre. 

J.4 REL,/C/ON ENTRE KER/\fA, EXPOSICION Y DOSIS ABSORBIDA 

La cantidad kcrma (K) (energía cinética transferida a partlculas cargadas) se define como .. el 
cociente de e/E,,. y dm, donde dErr es la suma de las energías cinéticas iniciales de todas las 
partículas cargadas (electrones y positrones) liberadas por partículas no cargadas (fotones) en un 
material de masa dm" (IN80b]. 

K = dE,, (3.1) 
dm 

La unidad para el kcm1a es la misma que para la dosis, es decir, J/kg. El nombre en unidades del 
SI es el gray (Gy) y la unidad especial es el rad. 

Para un haz de fotones que atraviesan un medio, el kerrna en un punto es directamente 
proporcional a la fluencia de energía de fotones 'f' y está dado por: 

K=r(~) (3~ 
donde JI,, 1 p es el coeficiente másico de transferencia de energía para el medio promediado sobre 
el espectro de fluencia de energia de los fotones. 

(µ;· )=('~ )(1-g) (3.3) 

donde JI,., p es el coeficiente másico de absorción de energía y g es la fracción promedio de 
pérdida de energía de un electrón en el proceso radiativo. Por lo tanto, 

(3.4) 
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Una mayor parte de la energía cinética de los electrones en materiales de bajo número atómico 
{aire. agua, tejido suave) es ga;tada por colisiones inelásticas {ionización y excitación) con Jos 
electrones del átomo. Solamente una parte pequeña se gasta en las colisiones radiativas con Jos 
núcleos atómicos {radiación de frenado). 

El kem1a puede dividirse en do~ componentes: 

K = K'º' + K'ªd (3.5) 

Donde K"" y K"'' son los componentes de colisión y radiativa del kerma, respectivamente. De las 
ecuaciones 3.4 y 3.5, 

K'ºI = 'f'( µ;• ) {3.6) 

y 

K'"d = 'f'( µ,.X g ) 
p 1-g 

(3.7) 

3.4. / E.\"POSICION I" KF.RMA 

Vimos que la exposición está definida como dQ!dm donde c/Q es la carga total de iones de un 
mismo signo producida en aire 1:uando todos los electrones liberados por fotones en aire (seco) de 
masa c/111 son completamente detenidos en aire. 

La exposición es la ionización i:quivalente al kemia de colisión en aire. Esto se puede calcular de 
K'º1 conociendo la carga de ioJnización producida por unidad de energía depositada por los 
fotones. La energía requerida para producir un par de iones en aire seco es casi constante para 
todas las energías de los electrones y tiene un valor de W = 33.97eV I par de iones [B087]. Si e 
es la carga electrónica (=1.60Zx!0· 09C), entonces IV le es Ja energía promedio requerida para 
producir un par de iones por unidad de carga de ionización producida. Ya que 1 e V = J .602x 1 o·'" 
J, w 1.., =33. 97 J/C . La exposición (X) está dada por: 

X=(K'º') (:...) 
º'' w (3.8) 

de las ecuaciones 3.6 y 3.8, 

(- ) ( ) X='f'. µ,. :._ 
ª" w . P rJfr no· 

(3.9) 
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J.4 . .! DOSIS ABSDRBIDA )' KERMA 

La relación entre dosis absorbida (D) y el kemrn de colisión K'o1 se ilustra en la fig. 3.3 cuando un 
haz de fotones entra a un medio. Mientras el kerma es máximo en la superficie y decrece con la 
profundidad, la dosis inicialmente se incrementa a un valor máximo y luego decrece a la misma 
razón que el kerma. Antes de que las dos curvas se encuentren, el incremento de los electrones es 
menor que el total, y 

P=DIK'º' <1 (3.10) 

donde Pes el cociente de la dosis absorbida en un punto dado y el kerma de colisión en el mismo 
punto. 

.:a 
"' o 

A 

Profundidad o espesor de la pared 

Figura 3.3 Relación entre la dosis absorbida D y el kerma de colisión (Ko1) 
para un haz de fotones de megavoltaje. Pes la razón de dosis absorbida entre 
el kem1a de colisión. El punto designado como c.p.e. es el centro de 
producción de cleotrones [LOS 1]. 

Debido al intervalo de incremento de los electrones, el equilibrio electrónico total no existe 
dentro de haces de fotones de megavoltajes. Sin embargo, conceptualmente el equilibrio 
electrónico existiría si se supusiera que la atenuación de los fotones fuera despreciable a través de 
la región de interés. Entonces, 

P=DIK'º' =I (3.11) 

Para profundidades más grandes que el alcance máximo de los electrones, hay una región de 
cuasi equilibrio, llamado equilibrio electrónico transitorio, en el cual 

p ... D/K'o1>1 (3.12) 

En la región de equilibrio transitorio, pes mayor que la unidad debido al efecto combinado de 
atenuación del haz de fotones y el movimiento predominante de los electrones. La relación entre 
la dosis absorbida y la flueni:ia de energía de fotones 'f' en el punto donde el equilibrio 

19 



electrónico transitorio existe está dada por: 

(3.13) 

Suponiendo que D, es la dosis puntual en un material dentro de un haz de fotones, si se coloca 
otro material, entonces D.-, la dosis en el segundo material, se relaciona con D, por: 

(3.14) 
3_ = (pµ,., I p), ~', 
D, (pµe. I p). ~'. 

El factor P se ha calculado para 0°Co y otras energí~ d~ fotones en aire, agua, poliestireno, 
carbón y aluminio (LOS!]. El resultado muestra que el valor de p depende de la energía, no del 
medio. Para 60Co se ha utilizad0 el valor de P=l.005. 

3.4.J CA LCUl.O DE LA DOSIS ABSORBIDA A PARTIR DE LA EXPOSICION 

La determinación de la dosis absorbida a partir de la exposición se realiza fácilmente bajo 
condiciones de equilibrio electrónico. Sin embargo, para energías en el intervalo de MeV, la 
fluencia de electrones que producen la dosis absorbida en un punto es característica de la fluencia 
de energía de los fotones a ciena distancia de la cascada electrónica. Consecuentemente, puede 
ser apreciable la atenuación de los fotones a esa distancia. El cálculo de la dosis absorbida a partir 
de la exposición cuando el equilibrio electrónico riguroso no existe es más dificil, ya que se 
requiere de las correcciones debido a la dependencia con la energía. Por lo tanto, este cálculo 
queda limitado prácticamente para fotones con energías mayores que las del 0° Co donde la 
dependencia con la energía se considera nula. 

En la presencia del equilibrio de· partícula cargada (EPC), la dosis en un punto en cualquier medio 
es igual a la parte del kenna de colisión, i.e., P =l. La dosis para aire (D.,.,) bajo estas 
condiciones está dada por (ver ecuación 3.8) 

-(K'"') =XW D,,;,~ - air~ (3.15) 
e 

insertando las unidades 

D.,,,(J/kg) = X(R) 2.58 x 10 .. (C/kg) 33.97 (J/C} = 0.876xlo·'((Jlkg)IR)X(R) 

Ya que l rad = 10·' J/kg 

D.;,, (rad) = 0.876 (rad I R) X(R) (3.16) 

Por ejemplo, de la ecuación 3.16 se ve que el factor de conversión de roentgen a rad para aire, 
bajo las condiciones de equilibrio electrónico, es 0.876. 
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J.5 CAMARA DE IONIZACJON E/V AIRE LIBRE 

La cámara de ionización en air.: libre o estándar es un instrumento empleado en las medidas de 
exposición como se acordó en ~u definición. Generalmente, se utiliza como un estándar primario 
para la calibración de instrumentos secundarios designados para un campo usual. La instalación 
de la cámara de aire libre está por lo tanto confinada a algunos de los laboratorios estándares 
nacionales. 
Una cámara de aire libre está representada esquemáticamente en la Fig. 3.4. Un haz de rayos X, 
originado desde un punto focal S, está definido por un diafragma O;, y pasa centralmente entre un 
par de placas paralelas. Un alto voltaje (un campo del orden de 100 V/cm) es aplicado entre las 
placas para colectar los iones producidos en el aire entre ellas. La carga es medida para una 
longitud L definida por las líneas de fuerzas limitada por el borde de la placa de colección (C), 
más la mitad del espacio entre el electrodo de colección y el de resguardo (G). Las líneas de 
fuer;:a son rectas y perpendiculares al colector debido a los alambres y a las placas de resguardo. 

VOLUMEN DE COLECCION 

[ 111 fi.--::J_-. __ 
V CAJA 

,. . ·· ErolPLOJl.IADA 
..--~~~~~~....,...~-+~~~~~~~~ ...... 

.• .· 
ALAMBRES 

DERESCUARDO 

1 .... 
1 

ELECTRODO 
DI! COL'ECCION 

AL 
l!LECTROMEmO 

ELEC'IRODO 
Dl!Rl!SGUARDO 

Figura 3.4 Diagrama esquemático de una cámara de aire libre. 

--

Los electrones producidos por el haz de fotones en el volumen específico (sombreado en la Fig. 
3.4) deben depositar toda su .:nergía por ionización en. aire entre las placas. Así mismo es 
necesario que la distancia entre el haz y las placas sea mayor que el alcance de los electrones 
liberados por el fotón incidente. Además, para que el equilibrio electrónico exista, la intensidad 
del haz (fluencia de fotones por unidad de tiempo) debe mantenerse constante a través de la 
longitud del volumen especifico, y la separación entre el diafragma y la región colectora de iones 
debe exceder el alcance del electrón en aire. 

Si t.Q es la carga colectada medida en coulomb y pes la densidad (kglm') de aire, entonces la 
exposición Xp en el centro del volumen específico (punto P) es: 
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d.Q 
X,, = ·------, R 

pA1,L 2.58xl0 
(3.17) 

donde A,. es el área de sección transversal (en metros cuadrados) del haz en el punto P y L es la 
longitud en dirección del haz del volumen del colector (en metros). En la práctica, es más 
conveniente establecer la exposición (X) en la posición del diafragma. Suponiendo que f, y f, son 
las distancias de la fuente de rayos X al diafragma y al punto P, respectivamente, ya que las 
intensidades en los puntos P y D;, están relacionadas por el factor de la ley del inverso cuadrado 
(f, / f,)', el cual también relaciona el área del haz en el diafragma y en el punto P, la exposición 
Xn en D, está dada por: 

X,,= .1'.Q I R 
pA,,L 2.58xto·• 

donde A11 es el área de la apertura del diafragma. 

(3.18) 

Una medida segura con la cámara de ionización de aire libre requiere considerable cuidado. 
Algunas co1Tecciones que usualmente se deben considerar son: 

a) corrección por atenuación en aire. 
b) corrección por recombinación de iones. 
c) corrección por el efecto de temperatura y presión. 
d) corrección por ionización producida por fotones dispersados. 

Hay limitaciones en la diseño de una cámara de aire libre para las medidas de exposición para 
haces de rayos X de alta energía. Conforme la energía del fotón aumenta, el alcance de los 
electrones liberados en el aire crece rápidamente. Es necesario aumentar la separación de las 
placas para mantener el equilibrio electrónico. Una separación grande, sin embargo, crea 
problemas de un campo eléctrico no unifom1c y una gran recombinación de iones. Aunque la 
separación de las placas puede reducirse utilizando aire a altas presiones, el problema se 
mantendrá debido a la atenuación en el aire, dispersión del fotón, y reducción en la eficiencia de 
la colección de iones. Debido a estos problemas, hay un limite superior en la energía del fotón a 
partir del cual la exposición no podrá ser medida de manera precisa. Este limite ocurre alrededor 
de 3 McV de energía del haz de radiación. 
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3.6 TEORIA DE CAVIDADES (RELACION DE BRAGG-GRA 1/ 

La detenninación de la dosis absorbida a partir de la exposición está sujeta a algunas limitaciones 
principales. Por ejemplo, no puede hacerse para fotones con energía por encima de 3 MeV y en 
casos donde el equilibro electrónico no se lleva a cabo. Además, la exposición está definida 
únicamente para rayos X y rayos y y por esta razón los métodos para el cálculo de dosis a partir 
de la exposición no son válidos para partículas cargadas. La teoría de cavidades de Bragg Gray, 
por otro lado, se puede utilizar sin tales restricciones para calcular la dosis directamente con las 
medidas de la exposición realizadas con la cámara de ionización. 

De acuerdo con la teoría de Bragg-Gray, la ionización producida en una cavidad llena de gas 
localizada en un medio está relacionada con la energía absorbida en ese medio. Cuando la 
cavidad es lo suficientemente pequeña como para que su introducción dentro del medio no altere 
el número o distribución de electrones que existirían en el medio si no se introdujera la cavidad, 
entonces la siguiente relación de Bragg Gray se satisface: 

w ( X'"' D."d=J, .. S.p, 
e 

(3.19) 

Donde D,,,,.,1 es la dosis absorbida en el medio (en la ausencia de la cavidad), Jg es la carga de un 
signo producida por ionización por unidad de masa del gas de la cavidad, y ( S /p)8 mcd es la razón 
media pesada entre el poder de frenado másico del medio y del gas para los electrones que 
atraviesan la cavidad. El producto de J8 ( W/e) es la energía absorbida por unidad de masa de gas 
en la cavidad. 
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CAPITULO CUATRO 

DOSIMETRIA CLINICA 

4.1 DISTRIBUCION DE DOSIS A PROFUNDIDAD 

Confonne el hnz penetra en un medio, la dosis absorbida varía con la profundidad. Esta 
variación depende de condiciones como: la energía del haz, la profundidad, el tamaño del campo 
de radiación, la distancia de la fuente al punto de interés, y el sistema de colimación del haz. 

Un paso esencial en la dosimetría es establecer la variación de la dosis a profundidad a lo largo 
del eje central del haz. Existe un gran número de cantidades, que se han definido para estos 
propósitos, algunas de estas son el porcentaje de dosis a profundidad [H078], la razón tejido-aire 
[J053, J058b, CU65, GU66], la razón tejido-fantoma [KA65, SA68, H070], y la razón tejido­
máximo [H070, KH80]. Estas cantidades son usualmente derivadas de medidas hechas en 
fantomas de agua utilizando cámaras de ionización pequeñas. Aunque otros sistemas de 
dosimetria tales como los dnsímctros tcrmoluminiscentes (TLD). diodos y películas son 
utilizados, las cámaras de ionización son preferidas por su mayor precisión y porque su 
dependencia con la energía es mínima. 

4.2 PORCENTAJE DE DOSIS A PROFUNDIDAD 

Una manera de caracterizar la distribución de dosis en el eje central es normalizarla a cada 
profundidad con respecto de la dosis a una profundidad de referencia. La cantidad porcemaje de 
dosis a profundidad puede definirse como un cociente, expresado como un porcentaje, de la dosis 
absorbida para cualquier profundidad d entre la dosis absorbida para una profundidad de 
referencia fija d0 , a lo largo del eje central del haz (Fig. 4.1 ). El porcentaje de dosis (P) a una 
profundidad des: 

DJ 
P=-100 

DJo 
(4.1) 

Para rayos X de alrededor de 400 kV P y rayos X de baja energía, la profundidad de referencia es 
usualmente la superficie d0 = O. Para altas energías, la profundidad de referencia se toma como la 
posición del p111110 de dosis absorbida máxima (do= d,,J. En la práctica clínica, el punto de dosis 
absorbida máxima en el eje central es algunas veces llamado la dosis máxima, dosis entregada, o 
simplemente la D ....... 

D, 
D,,~, =--100 

p 
(4.2) 

por lo que el porcentaje de dosis se ve afectado por la energía del haz, el tamaño de campo del 
haz de radiación. la distancia de la fuente a la superficie y la distribución de dosis en el eje 
central. 
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Figura 4.1 Por..:cnlaje de dosis a profundidad (D,/D.10)100. donde des 
cualquier profundidad y d0 es la referencia a la profundidad de dosis 
n1áxima. 

4.J RAZON TEJIDO-AIRE 

La razón tejido-aire (TAR) fue introducida por Johns et al. [J053] en 1953 y fue originalmente 
llamada la "razón tumor-aire". En aquel tiempo, esta cantidad fue específicamente prevista para 
realizar cálculos en teleterapia de rotación, donde la fuente de radiación se mueve en un círculo 
alrededor del eje de rotación el cual usualmente está localizado en el tumor. Aunque la distancia 
fuente-superficie (DFS) puede variar dependiendo de la forma del contorno de la superficie, la 
distancia de la fuente al eje del campo se mantiene constante. Ya que el porcentaje de dosis a 
profundidad depende de la DFS, se le debe aplicar al porcentaje de dosis a profundidad una 
corrección para ajustar esta variación, procedimiento que es engorroso de aplicar rutinariamente 
en la práctica clínica. Una cantidad más simple es la TAR que ha sido definida para eliminar la 
dependencia con la DFS y para facilitar los cálculos, no solamente para teleterapia de rotación, 
sino también para técnicas isocéntricas' estacionarias asi como para campos irregulares. 

La razón tejido-aire está definida como la razón de la dosis (DJ) en un punto dado del fantoma y 
la dosis en espacio libre (D,,) para el mismo punto. Esto está ilustrado en la Fig. 4.2 para una 

calidad de haz dada, la T AR depende de la profundidad d y del tamaño de campo r,, a esa 
profundidad: 

(4.3) 

1 La técmi:a isocCntrica es aquella donde el haz puede ser coloc3do en diferentes direcciones pero el pun10 de intersección del eje 
del colinudor y el eje de rotación del gantiy siempre es el mismo. 
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Figura 4.2 Ilustración dt• la definición de razón tejido-aire TAR ( el. 1-,1 )=0,1tD1, 

4.3.I EFIXTO DE LA DISTANCIA DE LA FUENTE Al PUNTO IRRADIADO EN LA TAR 

Una de las propiedades más imponantes de la T AR es que se considera independiente de la 
distancia del punto de interés a la fuente, debido a que se cuenta con una aproximación 
usualmente válida con una precisión del 2% sobre el intervalo de distancias usadas clínicamente. 

Ya que la T AR es la razón de las dosis D,1 y D1, para el mismo punto, la dependencia de la 
fluencia de fotones con la distancia deja de ser importante. Por lo tanto, la T AR representa 
modificaciones de la dosis para un mismo punto, únicamente debido a la atenuación y dispersión 
del haz en el fantoma, comparadas con respecto a la dosis para el mismo punto en el minifantoma 
(o fantoma de equilibrio) puesto en aire libre. Ya que el haz primario se atenúa exponencialmente 
con la profundidad, la T AR para el haz primario es únicamente una función de la profundidad, no 
de la SSD. El caso de la componente dispersada, sin embargo, no es tan obvio, no obstante Johns 
et al. [J058a], han mostrado que la contribución de la componente de dispersión a la dosis en 
profundidad es casi independiente de la divergencia del haz y depende únicamente de la 
profundidad y el tamaño de campo a esa profundidad. Por lo tanto consideraremos que la razón 
tejido-aire, la cual involucra la componente primaria y la componente de dispersión del haz en la 
dosis a profundidad, es independiente de la distancia a la fuente. 

J.J VARIACION DE LA TAR CON LA E.VERGIA, LA PROFUNDIDAD Y El. TAMAÑO DE CA/llPO 

La razón tejido-aire varía con la energía, profundidad y tamaño de campo de manera muy 
parecida a la variación del porcentaje de dosis en profundidad. Para haces de megavoltajes, la 
razón tejido-aire es máxima en la región de incremento que se encuentra a la profundidad de 
máxima dosis (d .. ,) y decrece con la profundidad más o menos exponencialmente. Para un haz 
angosto o un tamaño de campo de O x O', en donde la contribución por dispersión a la dosis es 
despreciable, la T AR, a distancias mayores que d.. varía de manera aproximadamente 
exponencial con la profundidad 

~Un campo de ChO es un campo hipotCticc• en donde la dosis en profundidad es cscncrnlmcntc debida a los fo1oncs primarios. ha1 
puntual 
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TAR (d,0) = e-i•1d-d.1 d> d. (4.4) 

Donde '"ji es el coeficiente de atenuación promedio del haz para un fantoma dado. Conforme el 
tammio de campo va aumentando, la componente de dispersión en la dosis aumenta y la variación 
de la TAR con la profundidad llega a ser más compleja. Sin embargo, para haces de megavoltaje, 
para los cuales la dispersión es minima y en la dirección del eje central del haz, la variación de la 
T AR con la profundidad puede ser aproximada por una función exponencial, utilizando un 
coeficiente de atenuación efectivo (µef) para un tamai\o de campo dado. 

4.5 FACTOR DE DISPERS/Of\" PICO (PSI-) 

El factor de dispersión pico o "peak scattcr factor" (definido en [BJI 7) para fotones con energias 
mayores que 400 keV, 137Cs y 60Co) es simplemente la razón tejido-aire a la profundidad de 
máxima dosis en el eje central del haz. Esto puede definirse como la razón de dosis en el eje 
central a la profundidad de máxima dosis con respecto a la dosis en el mismo punto en el espacio 
libre. ~atcmáticamentc se escribe: 

o 

PSF =D.~, 
D,, 

Donde r., •. es el tamailo de campo a la profundidad d. de la máxima dosis. 

(4.5) 

(4.6) 

El factor de dispersión, como la razón de tejido-aire, es independiente de la distancia a la fuente y 
depende únicamente de la calidad del haz y del tamailo de campo. La Fig. 4.3 muestra los 
factores de dispersión para varias calidades de haces y áreas de campo. El PSF aumenta con el 
tamai\o de campo hasta un valor máximo, el cual ocurre para haces que tienen una capa 
hemirreductora entre 0.6 y 0.8 mm de Cu, y luego disminuye como función de la capa 
hemirrcductora. Para haces de ortovoltaje con una filtración usual, el factor de dispersión puede 
ser 1.5 más alto para ciertos tamailos de campo. La dosis cerca de la superficie es alrededor de un 
50% mayor que la dosis en espacio libre o, en términos de exposición, aumenta un 50% la 
exposición en la piel comparada con la exposición en aire. 

Para los haces de 60Co y energías más altas, el factor de dispersión es mucho más pequeño. Por 
ejemplo. el PSF para un campo de JO x 10 cm2 para 60Co es 1.036. Esto significa que la D ..... será 
de 3.6% más grande que la dosis en el espacio libre. Este aumento en la dosis es el resultado de la 
radiación dispersada que llega al punto d,.., fundamentalmente de lugares con tejido en exceso. 
Conforme la energia del haz aumenta, la dispersión se reduce aún más y por lo tanto también el 
factor de dispersión. Arriba de los 8 MV, la dispersión a la profundidad de D..,, llega a ser 
despreciable y el factor de dispersión se aproxima al mínimo valor de la unidad. 
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Figura 4.3 Variación de los factores de dispersión con la calidad de 
haz (capa h..:mirreductora). Estos datos son para campos circulares. 
Datos de la Asociación de Físicos de Hospital. 

4.6 CURlºrl DE JSODOSJS 

La distribución de la dosis a profundidad en el eje central por si misma no es suficiente para 
caracterizar el haz de radiación, el cual produce una distribución de dosis en un volumen 
tridimensional. Por lo que, par.i representar las variaciones volumétricas o planares en la dosis 
absorbida, las distribuciones se dibujan por medio de curvas de isodosis, las cuales son líneas que 
pasan a través de puntos de igual dosis. Las curvas usualmente son dibujadas para intervalos 
regulares de dosis absorbida y expresadas como un porcentaje de dosis con respecto a un punto 
de referencia. Las curvas de isodosis representan niveles de dosis absorbida de la misma manera 
que se utilizan las isotermas para el calor e isóbaras para la presión. 

La gráfica de isodosis para un haz dado consiste de una familia de curvas de isodosis usualmente 
dibujadas para incrementos iguales de porcentaje de dosis a profundidad, representando la 
variación en la dosis como una función de la profundidad y la distancia transversal desde el eje 
central. Los valores de la dosis a profundidad de las curvas están normalizados con respecto al 
punto de máxima dosis en el eje central o para una distancia fija a lo largo del eje central en el 
medio irradiado. Las curvas de isodosis normalizadas con respecto a la dosis máxima se aplican 
cuando un medio es irradiado a una distancia fuente-superficie constante (SSD) 
independientemente de la dirección del haz. Las curvas de isodosis normalizadas a una cierta 
profundidad más allá de la proti.mdidad de dosis máxima, correspondiendo al eje de rotación de 
una unidad de terapia isocéntrica, se usan en terapia de rotación y en tratamientos isocéntricos 
estacionarios. La Fig. 4.4 muestra ambos tipos de curvas de isodosis para haces de rayos y de 
6°Co. donde SAD es la distancia de la fuente al plano perpendicular al eje central del haz. 
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El examen de las curvas de isodosis revela algunas propiedades generales de la distribución de 
dosis de los rayos y • 

1. La dosis a cualquier profundidad es mayor en el eje central del haz y decrece 
gradualmente hacia las orillas del haz. 

2. Cerca de los bordes del haz, la razón de dosis decrece rápidamente como una función de 
la distancia lateral del eje del haz, depende del tamaño de la fuente, la distancia fuente­
superficie y la distancia de la fuente al diafragma. 

3. Cerca del borde del haz (región de penumbra'), la caída de la rapidez de dosis es causada 
no solamente por la penumbra geométrica sino también por la dispersión del lado 
reducido, por lo que, la penumbra geométrica no es la mejor medida de la agudeza del haz 
cerca de los bordes. En lugar de ello, se puede utilizar el tém1ino de penumbra fisica. El 
ancho de la penumbra fisica se define como la distancia lateral entre dos curvas de 
isodosis específicas a una profundidad especifica ( e. g .• la distancia lateral entre el 80% y 
el 20% de las lineas de isodosis a la profundidad de D.u,). 

4. Fuera de los limites geométricos del haz y de la penumbra, la variación de la dosis es el 
resultado de la componente de dispersión del campo y de la fuga y dispersión en el 
sistema de colimación. Más allá de la zona de colimación, la distribución de la dosis es 
gobernada por la dispersión lateral en el medio y la fuga en el cabezal de la máquina 
(muchas veces llamado protecció11 terapé11tica o protección de /afueme). 

La Fig. 4.5 muestra la variación de la dosis conocida como el perfil del haz a través del campo a 
una profundidad especifica. El tamaño del campo se define como la distancia lateral al 50% de la 
dosis máxima a una profundidad de referencia. 

Otro camino para describir la variación de la dosis a través del campo, es dibujar curvas de 
isodosis en un plano perpendicular al eje central del haz (Fig. 4.6) las cuales se utilizan para la 
planeación del tratamiento en el que los tamaños de campo se determinan con base en una curva 
de isodosis (e. g., 90%) que cubra adecuadamente el volumen del blanco'. Para alinear el haz se 
hace coincidir el campo de luz con el 50% de lineas de isodosis del haz de radiación proyectado 
en un plano perpendicular al eje del haz y al estándar SSD o SAD. 

~ Penumbra cs. la región que comprende lo; bordes de un campo formado por una haz de radiación. en los cuales la rapidc.t. de 
dosis cambia rápidamente como función dio! la distancia desde el eje del haz. 
" El volumen blanco consis1c en aquellos tumores demostrados. si existen. y cualquier otro 1cjido con presumible tumor. Es1c es 
el \'Ofumcn que requiere ser irradiado con una dosis absorbida especifica. 
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A B 

Figura 4.-1 Ejemplo d.: una curva de isodosis. A, del tipo SSD, haz de rayos y de 
60

Co, 
SSD = 80 cm, tamaño de campo = t O x 1 O cm' en la superficie. B, del tipo SAD, haz de 
60Co, SAD = 100 cm. profundidad del isocentro = 10 cm, tamaño de campo al isocentro = 
to x to cm'. Datos del Hospital de la Universidad de Minnesota. Unidad de 61JCo. tamaño 
de la fuente = 2 cm. 
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Figura 4.S Perfil de la dosis a profundidad mostrando la variación de la dosis en un campo. 
Haz de rayos y de '°Co, SSD = 80 cm, profundidad = 1 O cm, lamailo de campo en la 
superficie = 1 O x 1 O cm=. Las líneas punteadas indican el con tomo del campo geométrico a la 
profundidad de 10 cm. 

Figura 4.6 Sección transversal etc la distribución de isodosis en un plano 
perpendicular al eje central del haz. Los valores de isodosis es1án normalizados al 
100% al ccnlro del campo. 
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CAPITULO CINCO 

CALCULO DE LA RAPIDEZ DE DOSIS DE ACUERDO CON EL REPORTE TECNICO 
No. 277 DEL O/EA 

5.1 SISTEMA DE J\IEDIDA DE DOSIS 

El sistema dosimétrico utilizado en este trabajo consiste generalmente de un electrómetro (a 
menudo calibrado por separado en función de la carga o de Ja corriente por unidad de escala) y 
de una o más cámaras de ionización, cada una usada con diferente finalidad. 

5.1. I CAR.KTER/STICAS DE LA CIMARA DE IONIZACION 

Es conveniente usar una cámara cilíndrica (del tipo dedal) para medidas de la calidad del haz de 
radiación gamma de "'Ca, a la cual se le ha de añadir un capuchón para que exista equilibrio 
electrónico. El espesor de la pared junto con el del capuchón debe ser de 0.4 g/cm' a 0.6 g/cm'. ya 
que es resistente y sencillo de usar en un fantoma de agua. El volumen de la cámara debe ser 
aproximadamente de 0.1 cm' a 1 cm'. Este intervalo de tamaños es un compromiso entre la 
necesidad de sensibilidad sufici~nte y la capacidad de medir la dosis en un punto. Estos requisitos 
se cumplen en cámaras cilíndricas con diámetros internos que preferiblemente no rebasen los 7 
mm y tengan una longitud interna de 25 mm como máximo. Durante su uso la cámara debe estar 
alineada de tal manera que la fluencia de energía sobre su sección recta sea uniforme. 
Consecuentemente la longitud de la cámara debería establecer el valor mínimo del campo en el 
cual se pueden hacer las medidas con ella. 

La fabricación de la cámara debe ser tan homogénea como sea posible, pero se reconoce que, por 
razones técnicas, lo más probable es que el electrodo central sea de un material diferente al de las 
paredes y, por supuesto, la elección de todos estos materiales juega un papel muy importante para 
asegurar que la respuesta con la energía sea uniforme. No es necesario que la pared de la cámara 
y el del capuchón de equilibrio electrónico sean del mismo material, pero es esencial que se 
conozca la composición de ambos. 

Es también necesario que la cavidad de aire no esté cerrada herméticamente. El diseño debe ser 
tal que se produzca rápidamente un equilibrio con la condición de presión exterior. En la tabla 5.1 
se muestran algunas características importantes de cámaras de ionización utilizadas para 
dosimetría clínica. 
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TABLA 5.1 CAMA RAS DE IONIZACION USADAS PARA DOSIMETRIA CLINICA (CARACTERISTICAS) 

Longitud Radio Material t,...o1 
Interna Interno Pared g·cnf2 

(mm) (mm) 

CAPINTEC 0.07 cm3 PR-05P mini-cámara 6.0 2.0 C-552 0.210 
CAPINTEC 0.14 cm3 PR-05 mini-cámara 12.0 2.0 C-552 0.210 
CAPINTEC 0.65 cm3 PR-06C tipo Farmer 22.0 3.2 C-552 0.050 
CAPINTEC 0.65 cm3 PR-06C tipo Farmer 22.0 3.2 C-552 0.050 
CAPINTEC 0.65 cm3 PR-06C tipo Farmer 22.0 3.2 C-552 o.oso 
CAPINTEC 0.60 m1 (del AAPM) 23.8 3.25 Grafito 0.046 
EXRADIN 0.5 cm1 Al (capcn11,1 2 mm) 9.7 4.7 C-552 0.182 
EXRADIN 0.5 cm3 Al (caperuza 4 mm) 9.7 4.7 C-552 0.182 
EXRADIN 0.5 cm' T2 9.7 4.7 A-150 0.115 
EXRADIN 0.05 cm3 TI Shonka min 7.2 2.0 A-150 0.117 
FZS 0.4 cm 1 TKO 1 impermeable 12.0 3.5 Delrin 0.071 
FAR WESTTECH 0.1 cm3 lC-18 9.5 2.3 A-150 0.183 
NE0.20cm 1 2515 7.0 2.95 Tufnol 0.074 
NE 0.20 cm3 2515/3 7.0 3.15 Grafito 0.0655 
NE 0.20 cm' 2577 8.3 3.15 Grafito 0.0655 
NE 0.60 cm' Farmcr 2505 ·54.·59• 24.0 2.95 Tuínol 0.075 
NE 0.60 cm3 Farmer 2505 "59-'67' 24.0 2.95 Tufnol 0.075 
NE 0.60 cm' Farmcr 2505/A '67-'74' 24.0 2.95 Nylon 66 0.063 

Material 

""' Capuchón g·cm·~ 

Poliestireno 0.568 
Poliestireno 0.568 
C-552 0.924 
Poliestireno 0.539 
PMMA 0.547 
PMMA 0.625 
C-552 0.356 
C-552 0.712 
A-150 0.450 
A-150 0.450 
Delrin 0.430 
A-150 0.386 
PMMA 0.543 
PMMA 0.543 
Delrin 0.5515 
PMMA 0.415 
PMMA 0.545 
PMMA 0.545 



5.1 ELECTROMETRO 

La carga (o corriente) inducida en una cámara de ionización es muy pequeña y ha de medirse con un 
instrumento de medida de carga muy sensible llamado electrómetro. Tales instrumentos son 
delicados y hay que manejarlos con cuidado. Idealmente el electrómetro debe tener una lectura 
digital y debe tener una resolución de cuatro dígitos o 0.1 % de la lectura. El cambio en la respuesta 
debido a la falta de estabilidad no debe exceder ± 0.5% por año. El electrómetro y la cámara de 
ionización se pueden calibrar por separado. Sin embargo en algunos casos el electrómetro es parte 
integral del sistema de dosimetría y la cámara de ionización y el electrómetro han de calibrarse como 
una unidad. 

5.J FANTOMA 

Se recomienda el agua (por la semejanza con el tejido humano) como medio de referencia para 
medidas de dosis absorbidas para haces de fotones. Fantomas de plástico en forrna de láminas tales 
como policstircno, acrílicos y "agua sólida" se pueden usar como fantomas sólidos, pero la 
determinación de la dosis se debe referir siempre a agua. No obstante, hay que tener mucho cuidado 
con los fantomas de plástico no-conductor (especialmente si éstos están hechos de bloques sólidos) 
ya que varias investigaciones han demostrado que se puede producir acumulación de carga, 
especialmente con haces de electrones [GA84, AN86b]. Esto produce un campo eléctrico muy 
grande alrededor de la cámara que dirigirá el flujo de electrones hacia la caddad, produciendosc una 
señal amplificada. Este efecto puede causar un error de varias unidades por ciento; por consiguiente, 
las medidas para la detem1inación de la dosis, al menos con haces de electrones, deben siempre 
hacerse en agua o en plásticos conductores. 
Las dimensiones del fantoma deben ser tales que para el campo mayor que se vaya a emplear, haya 
un margen de 5 cm en los cuatro lados a la profundidad de medida. También tiene que haber un 
margen de 5 cm tras la máxima profundidad a medir, ver la Fig. 5.1. 

Figura 5.1 Fantoma de agua de referencia para 13 dc1em1inación de dosis 
absorbida. Se muestra el uso de una cámara de ionización de tipo dedal para la 
detemtinación de dosis absorbida a la profundidad de refcr<ncia en el fantomi. 
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5.4 GEOMETR/A DEL llAZ DE &IDIACION 

Las posiciones ele tocios los componentes del conjunto experimental han de ser conocidas, se han de 
poder describir y han de ser reproducibles. Están incluidos el haz y el sistema de colimación, el 
fantoma y la posición del dosímetro dentro del fantoma. Los parámetros relevantes se muestran en la 
Fig. 5.2 

SSD 

Profundidad, Z 

E;jede 
rotación 

Fuenle de Radiación 

c...,. ceométrlco 

Culpa luminoso y 
ku de Raalación 

\ 

Figura 5.2 Geometría del haz. El eje de rotación del colimador, el eje 
geométrico del haz y el CJC del haz de rad1ac1ón coinciden en la figura 
aunque en la práctica pueden exis1ir pequeñas diferencias. También pueden 
discrcpnr el campo geométrico y el campo luminoso. El haz de radiación 
debe coincidir con el haz luminoso. 
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5.4./ AL/NEACION Y POSICION DEL HAZ 

Antes de detenninar la dosis absorbida, hay que comprobar la alineación de los diferentes ejes del 
haz. Hay que considerar cuatro ~jcs que son: 

l. El eje de rotación del colimador, o el eje alrededor del cual gira el colimador (Fig. 5.3). Esfe 
es el eje mecánico básico al que los otros se refieren. 

Eje de rotación 
del colimador 

., 1 

(_~ 
Figura 53 Definición del eje de rotación del colimador 

2. El eje geométrico del haz: ésta es la línea que pasa por el centro efectivo de la fuente y el 
centro de los colimadores que limita el haz final. 

3. El eje del haz de radiación: ésta es la linea que pasa por el centro de la fuente y el centro de 
gravedad del área en el plano de referencia' en la que la dosis absorbida sobrepasa el 50% de 
la dosis máxima absorbida en ese plano. (Generalmente el centro de gravedad coincide con el 
punto de intersección P, definido por AP, = BP; y CP; = DP, para un campo rectangular como 
en la Fig. 5.4) 

4. El eje del haz luminoso: Este se define como la línea desde el foco de la fuente de luz y el 
centro de gravedad del área en la que la intensidad luminosa sobrepasa el 50% de la 
intensidad máxima de luz en la superficie del fantoma (el centro de gravedad coincide, 
generalmente, con el punto de intersección P·, definido por AP". = BP", y CP·. = DP·, para un 
campo rectangular como el de la Fig. 5.4). 

l El plano de referencia es perpendicular al eje de radiación del haz a la profUndidad de referencia. 
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Figura 5-4 Simetria del campo y alineación del haz luminoso con el haz de radiación. Se 
coloca una película radiográfica perpendicular al eje central del haz de radiación con los 
bordes del campo luminoso marcados con un metal a presión y se expone. Se debe 
anotar la rotación angular del colimador para cada irradiación y relacionarla con la 
orientación de la película. Se recomienda colocar material {lucita) encima de la placa 
para proporcionar equilibrio electrónico. Los bordes del haz se localizan. a partir de 
medidas densitométricas de la pe1ícula radiográfica irradiada barriendo el campo. atli 
donde la densidad óptica es el 50% de la del centro del campo; los bordes del campo 
luminoso están marcados (De la Ref. [NASI]). 

La alineación de estos ejes se puede verificar por los siguientes procedimientos: 

1. Eje del colimador: la fig. 5.5 muestra un dispositivo sencillo de alineación que se puede fijar 
al colimador del equipo. El centro de este dispositivo se ha de conocer con exactitud y ha de 
haber un puntero de proyección. Al girar· el colimador sobre su eje, el punto debe describir 
un circulo de diámetro ~ 2 mm a la SSD normal. El eje de este circulo es el centro del 
colimador. El centro efectivo de la fuente de radiación debe hallarse en el eje del colimador. 
Se puede verificar su posición cuando se comprueba el eje de radiación. 
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---·-- Punte1·0 

Figura 5.5 Disposilivo de alineación usado para la detenninación del eje 
(de rotación) del colimador. 

2. El eje del haz de radiación se puede verificar usando una cámara de ionización en un 
fantoma de agua o usando placas radiográficas entre las láminas de un fantoma de plástico y 
obteniendo perfiles de dosis a ángulos perpendiculares entre si como se muestra en la fig. 
5.4. Debe llevarse a cabo una investigación especial para averiguar si, para las calidades del 
haz en uso, el perfil de dosis absorbida relativa, medido en un fantoma de agua, puede ser 
aproximado por las curvas de densidad relativa de la película usando un fantoma de plástico. 
Los perfiles deben ser barridos para determinar en cada perfil los puntos a 50 %' y el punto 
equidistante entre ellos (punto central). La posición de estos puntos centrales define el centro 
del haz de radiación para la orientación del colimador dada. Debe entonces girarse el 
colimador 180° y repetir el proceso. Si estos puntos centrales están localizados dentro de un 
diámetro de 2 mm a la SSD normal, se puede deducir que la fuente está en el eje de rotación 
del colimador y también el eje de radiación. 

3. La forma más fácil de verificar la coincidencia del haz luminoso con el de radiación es 
utilizando película radiográfica. La película deberá ser colocada de acuerdo con el 
procedimiento descrito en el punto 2. Se puede indicar el haz luminoso en la placa a base de 
colocar indicadores de plomo en los lugares adecuados; alternativamente se puede usar un 
bolígrafo para marcar el haz luminoso directamente a través de la envoltura de la placa. La 
inspección de las diferencias entre la imagen del haz de radiación al nivel (dosis) del 50 % y 
las marcas del haz luminoso determinará si el campo luminoso y el campo de radiación son 
simétricos y si la simetría se mantiene girando el colimador. La tolerancia entre el campo 
luminoso y el campo de radiación no debe exceder los 2 mm por lado de los campos. Este 
proceso ha de repetirse para las orientaciones Oº, 90º, 180º y 270° del brazo de la unidad de 
tratamiento. 

2 En algunas unidades de radioterapia el h.iz de radiación se define al 80% o 90°/o nivel de isodosis. Se puede uuhzar este critcm.>. pero 
entonces debe ser usado uniformemente p:ira todo el equipo del departamento. 
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S.S DETERMINACION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

S.S./ CO.\'D/CIO/\'ES DE REFERENCIA r FACTORES DE CORRECCION 

El factor de calibración de una cámara de ionización es el cociente entre el valor verdadero de Ja 
magnitud a medir y el valor indicado en las condiciones de referencia. Se describe la condición 
de referencia como un conjunto de magnitudes de influencia para las cuales el factor de 
calibración es válido sin necesidad de factores de corrección. Las magnitudes de influencia se 
definen como magnitudes que no son el objeto de la medida, pero que influyen en la magnitud que 
se está midiendo. Pueden ser de naturaleza diferente, por ejemplo, temperatura, humedad y tensión 
de red; pueden proceder del dosimetro (p. c. envejecimiento, corriente de fuga, calentamiento) o 
pueden ser magnitudes relacionadas con el campo de radiación (por ejemplo: la calidad de la 
radiación. la rapidez de dosis, el tamaño del campo y la profundidad en un fantoma). Al calibrar 
un dosimetro se mantienen tantas magnitudes de influencia en las condiciones de referencia como 
sea posible. sin embargo, hay que corregir generalmente por ciertas magnitudes como 
temperatura. presión, humedad. rapidez de dosis y efecto de polaridad. para generar la "influencia .. 
correspondiente a las condiciones de referencia. Las Tablas 5.2 y 5.3 recomiendan condiciones de 
referencia para ambos, la calibración de las cámaras de ionización y la medida de Ja dosis 
absorbida. con respecto al campo de radiación. 

Efecto de calentamiento: Antes de hacer medidas con una cámara de ionización, se 
debe esperar un tiempo suficiente para que la cámara alcance equilibrio térmico. 

• Corriente de fuga: La corriente de fuga debe ser insignificante comparada con la 
corriente obtenida en las medidas de interés. Se debe notar que las fugas pueden ser 
mucho mayores durante una irradiación que las fugas sin irradiación [8066, MAS 1 ]. 

Efecto de la polaridad: Se debe examinar el efecto de polaridad de la cámara, especialmente 
para cámaras plano-paralelas y el valor debe hallarse dentro de los limites establecidos 
en Ja Tabla 5.4. Este efecto puede ser grande para electrones de baja energía. El valor 
promedio de las corrientes (o cargas) medidas con ambas polaridades del voltaje de la 
cámara se considera la mejor aproximación de la corriente de ionización verdadera. Sin 
embargo. en situaciones prácticas, se usa generalmente solo una polaridad, ya que la 
corrección, cuando se empican las cámaras recomendadas aquí, debe ser pequeña. 

Presión y ·temperatura: Con cámaras de ionización abiertas al aire la masa de aire en el 
volumen de la cámara de ionización durante la medida puede ser diferente de la masa de 
aire presente en la calibración, por lo tanto, el factor de corrección que hay que aplicar a la 
corriente medida es: 

rp _ P,,(273.2+T) 
TP - P(273.2 + r.,) (5.1) 

donde P y T son la presión y temperatura del aire durante la medida y P. y T. son los 
valores de referencia (generalmente 1O1.3 kPa y 20 ºC) indicados en el certificado de 
calibración. 
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TABLA 5.2 CONDICIONES DE REFERENCIA DE LA GEOMETRÍA DE IRRADIACIÓN PARA LA CALIBRACIÓN DE UNA CAMARA 
DE IONIZACION "EN EL SENO DEL AIRE" 

Haz de 
radiación 

Rayos X de 
Energía baja 
(10 kV a 100 kV) 

Rayos X de 
Energía medía 
(100 kV a 300 kV) 

Radiación 
Gammadc'°Co 

Calidad de 
radiación 

0.03 mm Al< HVL:S2mm Al 

2 mm Al <HVL<3 mm Cu 

(hv) = 1.25 Me V 

a) Es prcfcnblc gcncralmenlc calibrar la cinwa de ionización junto con un maniqul. 
b) Debe usarse un capuchón de equilibrio clectronico . 

Distancia desde la 
fuente al centro de 
la cavidad de la 
cámara 

Distancia usual 
de tratamiento 
(calibración) 

Distancia usual 
de tratamiento 
(calíbraciím) 

1 m (a).(h) 

Tamaño del 
campo en 
cmxcm 

)x) 

IOx 10 

IOx 10 
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TABLA 5.3 CONDICIONES DE REFERENCIA DE LA GEOMETRIA DE IRRADIACION PARA MEDIDAS DE DOSIS ABSORBIDA 
USANDO UNA CAMARA DE IONIZACION EN UN FANTOMA. 

Haz de radiación Calidad del haz Profundidad de 
Referencia en el 
fantoma en cm' 

Rayos X de 
baja energía 

O.OJ mm Al< VIL S 2 mm Al Superficie 

Rayos X de 
Energía medía 

Rayos gamma de 137Cs 
Rayos gamma de '"'c:o 

Rayos X de 
Alta energía 

Electrones 

a l'niluntlldad de l'r11 

2 mm Al <HVLS3 mm Cu 

20 

TPR S0.70 
10 

20 
TPR >0.70 

10 

Eo/MeV <5 
5 s Eo/MeV < 10 
10 s Et/Me V< 20 
20 s EJMeV < 50 

h 1.n distancia l.11.11 /'.('!para ra)llS l di;:"'(\, es de O ~r 
e: l.us tamal'los del campo para medidas de alcance son dt!Crcntcs 
d Siempre se debe elegir la profundidad mayor. 

TrR :: . ~~: Rv.lln de dosis a 20 cm y IO cm de profundidad. 

10 

R100 

R""'º ¡• 
R100 o 2' 
R100 o 3d 

Punto efectivo de 
mctlida de la 
cámara de ionización 

Supcrlicic frontal de 
la cámara de ionización 
plano-paralela 

Centro de la cámara 
cilíndrica 

0.35rb 
o.5r• 

o.75r" 

0.Srb 
0.5rb 
o.sr• 
0.5rb 

SSD 

Distancia usual 
de tratamiento 

Tamaño de 
camp11cn 
cmxcm 

3x3 

IOx 10 

10 X 10 
10 X 10 

10 X 10 

IOx 10 

IOx 10' 
IOx 10' 
IOx 10' 
lh 15' 
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TABLA 5.4 RECOMENDACIONES PARA EL DISEÑO DE CAMARAS DE IONIZACION 

Calidad Rayos X de Rayos X de Rayos y, mes Rayos X de Electrones Electrones Electrones 
del haz baja energia energía media Rayos y, 60 Co alta energía E,, <5 MeV 5 MeV < E,, < 10 MeV E,,> IOMeV 

s 100 keV 2: 100 keV 6.6MeV 
Forma de la Plano- Cilíndrica Cilíndrica Cilíndrica Planci-paralela Plano-paralela'' o Cilíndrica 

cámara paralela Cilíndrica 
Dimensión de la Membrana <0.1 g·cm2 <0.1 g·cm2 <0.1 g·cm' < 1 mm'' <0.1 g·cm' <0.1 g·cm' 
cámara (ventana delgada preferiblemente preferiblemente preferiblemente preferiblemente preferiblemente 
frontal o pared) "'0.05 g·cm' o:0.05 g·cm2 o:0.05 l!.·Cm2 o:0.05 1!.·Cm2 o:0.05 g·cm2 

Electrodo Diámetros Diámetros 2 Diámetros2 Diámetros 2 Diámetro S 20 Diámetros 2 mm Diámetros2 
colector 20mm mm mm mm mm mm 

Anchura "nilln >1mm >1mm 
de guarda 

Diámetro de la s7mm s?mm s7mm S4mm s?mm 
c"vidad 

. Miitcri~í·-· ·--r---·- ·---------
"' 

., :·: ·,--: ·' 
.. ., UJ . · . 

Respuesta. ±2% ±2% 
. . ,:;.::': ¡;:,· .. 

limite de ! 
variación . 

(M/K.,,.) .. 

Capuchón+ 0.4 - 0.6 g·cm·2 ; ::. 
pared preferiblemente 

- 0.45 g·cm·2 

Efecto de "'<1% <0.2% <0.2% <0.2% <1% <0.2% <0.2% 
oolaridad 

;1) 1 ;¡ cimmm plam ... l'\o1rilld;i \C tlchc l11...;1)m Cl1"111 rarn l 11 --~ McV 
hl UclinuJo cumu ht d1li:n:m:1a dc n:spuotu i:n tanto por c11.:ntu al haixr d~ arrltdu1c1uila idéuticm. de la clamara cun )' ~m camh1u 1.k pul<Jrnfad (hay quc dar ti1.111pu pura que la aimatn ~ 

estabilice). 
1:) S1..-ria di:si:abk tener una 'i1.-nmna írontn1 lo más dc:lgada posibh:. Sin embargo, si se usa gralihl en la '"1.111an:t. m11...., práctico rcducir su cspcsur por debajo de apmllimadamcntc lrnm (0.17 

g cm·?). porque si no la camara seria muy frigil. 
JI Prcíaihkmi.:nle pnr un mati..-rial lmicu de baju nümc:ru a16mico c:n la pared. las \'atlanaS )' c:I elc:ctmdo central 

r, 



Humedad: La humedad del aire tiene poca influencia en Ja carga producida en Ja 
ca,·idad de Ja cámara excepto cuando se usan materiales higroscópicos tales como el 
plástico A-150 o el nylon [MU86] para la pared de Ja cámara. Si el factor de calibración 
está referido a una humedad relativa del 50%, entonces no se necesitan correcciones en el 
intervalo de humedades relativas del 20% al 70% para temperaturas entre J 5ºC y 
25ºC. Por otra parte, si el factor de calibración está referido a aire seco y las medidas se 
hacen a una humedad relativa del 20% al 70% en un intervalo de temperaturas de 15ºC 
a 25ºC. un factor de corrección de k, = 0.997 es adecuado para radiación gamma de 
''°Co [C077]. 

Recombinación: La ineficiencia del equipo para colectar la carga en el volumen de Ja 
ca,·idad debida a recombinación de iones requiere el uso de un factor de corrección. El 
efecto depende de Ja geometría de Ja cámara, el voltaje de colección aplicado y Ja 
rapidez de producción de carga por la radiación. 

5.6 DETER.\fl/\'ACION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN CONDICIONES DE REFERENCIA 

La geometría de irradiación es Ja mostrada en Ja Fig. 5.1. Los parámetros geométricos deben 
verificarse de acuerdo con Ja geometría del haz de radiación y Ja cámara de ionización se irradia 
dentro del fantoma con agua sin capuchón de equilibrio electrónico. 
La cámara debe disponer de un factor en unidades de dosis absorbida en el aire de la cavidad, 
N0 , conocido: 

(5.2) 

donde g =0.003 para rayos y de 60Co. Valores de k.,,. y km se pueden encontraren Ja Tabla 5.5 
para cámaras de ionización comerciales. Los valores de km en esta tabla no incluyen 
correcciones adicionales para aquéllas cámaras que tienen el electrodo central de un material 
diferente de Ja pared, pero Ja falta de datos para todas las cámaras comerciales hace esta 
corrección incierta. Las correcciones para cámaras "tipo Farrner" son pequeñas (alrededor de 
0.8%). También es posible deterrninar experimentalmente N0 por el procedimiento dado por 
la NACP [~081]. 

Se debe determinar Ja dosis absorbida usando las condiciones de referencia mostradas en la 
Tabla 5.3. Las correcciones de la lectura del electrómetro, Mu. se deben llevar a cabo (por 
ejemplo por recombinación, polaridad, temperatura y presión). 

43 



5. 7 FORMULARIO PARA CALCU/.AR LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA /IN LAS CONDICIONES DE 
REFERENCIA USANDO IIACES DE FOTONES DE "Co 

Nombre: Usuario 

1. Unidad de teleterapia: (Theratron 1 000 [60Co]) 

Energía nominal: 1.25 MeV 
Profundidad en agua del punto efectivo de la cámara: 5 cm. 
Tamaño de campo: 1 O x 1 O cm' a SSD = 80 cm 
Rapidez nominal de dosis del equipo: unidades cGy I mín 

2. Cámara de ionización 

Modelo y número de serie: PTW FREIBURGH 1002-0812 
Radio interno: 2.75 mm 
Material de la pared y espesor: PMMA, 0.06545 glcm' 

Fecha: 

Factor. en unidades de dosis absorbida en el aire de la cámara: 
N,, = 2.496x 10" cGy I C. dado a P0 = 760 mmHg, T. = 22ºC 
Voltaje de polarización: + 400 V 

3. Corrección de la lectura del electrómetro 

Presión, P = 586 mmHg 
Temperatura, T = 18 ºC 

P0 (273.2 + T) 
<1>rp = ) - 1.019 

P(273.2 + T0 

Corrección humedad, Ph =1.000 
P, = 1.000 

4. Rapidez de dosis absorbida en agua 

Calidad del haz. TPR,': (D,. I D,.) para 10 x 10 cm' 

Razón de poderes de. frenado agua I aire (Tabla 5.6), s:f: = 1.133 
Factor por perturbación'. Pu= 0.992 
D.,. ( P"r) = M,. No s:-: Pu= 77.65 x JO·' Gy I min 

1 El factor de pcnurbación es la fracción de ionización debida a clcc1roncs generados en la pared de la cámara (fig. 5.7) y se 
ob1icnc de la siguiente ecuación: 

Ralón de poderes de frenado pared/ aire (Tabla 5.7) 5:;;;r1t = 1.002 

Ra1ón de los coeficientes de absorción de energía Agu2 I Pared (Tabla S.8} {µ~ I p );'..., = 1.113 
Fracción de ionización por electrones gc.-nl'rados en agua. ( 1-y) ... 0.47 

Razón de poderes de frenado agua I aire (Tabla 5.6). s:·:";' = 1.133 

as•~·"(-; I )"'" +(1-a)s"~' p = "" J. .... p ,.,.,.,¡ .. ,.. 0.992 

" s::~· 

44 



1.0 

O.:!> 

0.1 

o.oo_L...~~--,o~.L1,_~~~o:-1,.2=-~~~o~.~>~~~~o~.L ... ,-~~o::..l.~3,-~--,o=".B 

Fspesor de b pana de b c:íinan (gtcri) 

Figura 5.7 La fracción a de ionización debida u los electrones generados en la pared de 
la cámara como función del espesor de la pared, para rayos gamma de 

60
Co. [LE83]. 
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TABLA 5.5 VALORES DE k. y k "'Y DEL PRODUCTO k. k~, PARA ALGUNAS DE LAS CAMARAS 
DE IONIZACION DE LA TABLA 5.1 
Los valores de k. fueron calculado; por Andreo et al. [AN86a] usando la ecuación 5.1. 
No están incluidas las corrcccione' por la no equivalencia a aire del electrodo central; k. se calculó a pan ir 
de datos de Nath y Schulz fNT8 IJ 

k., kan km kau 

CAPINTEC 0.07 cm' PR-OSP min•cámara 1.002 0.988 0.990 
CAPINTEC O. I 4 cm' PR-05 minicámara 1.002 0.989 0.991 
CAPINTEC 0.65 cm' PR-06C tipo farmer (AE cap) 1.006 0.984 0.990 
CAPINTEC 0.65 cm' PR-06C tipo farmer 0.987 0.990 0.977 

(cap. Policstircno) 
CAPINTEC 0.65 cm' PR-06C tipo farmcr 0.993 0.990 0.983 

(cap. PMMA) 
CAPINTEC 0.60 cm' (AAPM) 0.989 0.989 0.978 
EXRADIN 0.5 cm' Al (cap. 2 mn11 1.006 0.985 0.991 
EXRADIN 0.5 cm' Al (cap. 4 mm 1 1.006 0.976 0.981 

k. = aS; .. (11 ... I pJ'.::. .. + (1- a)S";: •• <11 .... I p)·.:-·· (5.1) 

donde a es la fracción de ionización debida a los electrones generados en la pared de la cámara como 
función del espesor de la pared. ver fig. 5.7. 

TABLA 5.6 COCIENTE DE PODERES DE FRENADO ENTRE AGUA Y AIRE s:: A LAS 
PROFUNDIDADES DE REFERENCIA COMO FUNCION DE LA CALIDAD DEL HAZ DE 
FOTONES [AN86b]. 

Calidad del haz Profundidad 
TPR,~' D_.,/D,,.· s:.- de referencia 

(cm) 

o.so 0.44 1.135 5 
0.53 0.47 1.134 5 
0.56 0.49 1.132 5 
0.59 0.52 l.I30 5 
0.62 0.54 1.I27 5 
0.65 0.56 1.123 5 
0.68 0.58 1.1 I9 5 
0.70 0.60 1.116 5 
0.72 0.61 l.III 10 
0.74 0.63 1.105 IO 
0.76 0.65 1.099 10 
0.78 0.66 1.090 10 
0.80 0.68 1.080 10 
0.82 0.69 1.069 10 
0.84 0.71 1.059 10 

C,-137 1.136 5 
Co-60 1.133 5 

SS() •100 cm: obtenido de TP/i:: l<1r &Juste de datos cxpcnmcntalcs 
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TABLA S.7 VALORES s:::.,""' COMO FUNCION DE LA CALIDAD DEL HAZ DE FOTONES, TEORIA DE SPENCER-

ATIIX (ll = 10 keV) [AN86b]. 

Calidad del haz 
T/'/11i~ D21JD111° A-ISO C'-SS2 Dclrin Grafito Nylon PMMA Poliestireno 

en a ua 
o.so 0.44 1.147 0.997 1.083 1.008 1.148 . 1.IOS' ·. 1.114 
0.53 0.47 1.145 0.997 1.082 1.007 1.146 1.104 1.113 
O.S6 0.49 1.142 0.99S 1.080 1.003 1.143 1.102 1.110 
0.59 0.52 1.138 0.992 1.077 1.000 1.139 1.099 1.107 
0.62 O.S4 1.135 0.990 1.074 0.996 1.135 1.096 1.101 
0.6S O.S6 1.130 0.986 1.070 0.992 1.130 1.091 1.100 
0.68 0.58 1.124 0.983 1.065 0.987 1.125 1.087 1.095 
0.70 0.60 1.121 0.980 1.062 0.984 1.121 1.084 1.092 
0.72 0.61 1.115 0.976 1.0S7 0.979 1.1 IS 1.079 1.087 
0.74 0.63 1.108 0.970 l.OS I 0.973 1.108 1.073 1.080 
0.76 0.65 1.101 0.964 1.044 0.967 1.100 1.066 1.074 
0.78 0.66 1.091 0.9S6 l.03S 0.9S9 1.090 l.OS7 l.06S 
0.80 0.68 1.080 0.948 1.026 0.950 1.080 1.047 1.055 
0.82 0.69 1.069 0.938 l.OlS 0.941 1.068 1.037 1.044 
0.84 0.7l l.OS8 0.929 1.005 0.932 1.057 1.027 1.034 

"'Cs 1.149 0.999 1.085 1.011 1.150 1.107 1.116 
"'Co 1.142 0.99S 1.080 1.002 1.142 1.102 1.110 

• SSD = 100 cm Obtenido a partir de TPR,~ por ajuste de datos experimentales. 
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TABLA 5.8 VALORES ( (µ,,, I p)";.:.,i COMO FUNClON DE LA CALIDAD DEL 1 IAZ DE FOTONES [CU86]. 

Calidad del haz 
TPR11~ D20ID10° A-ISO C-552 Delrin Grafito Nylon PMMA 

en agua 

0.53 0.47 1.011 1.110 1.043 1.114 1.015 1.031 
0.56 0.49 1.011 1.110 1.043 1.113 1.015 1.030 
0.59 0.52 1.012 1.110 1.042 1.113 1.015 1.030 
0.62 0.54 1.012 1.110 1.042 1.113 1.015 1.031 
0.65 0.56 1.013 1.110 1.043 1.114 1.016 1.031 
0.68 0.58 1.015 1.109 1.043 1.115 1.018 1.032 
0.70 0.60 1.016 1.108 1.043 1.\\5 1.019 1.033 
0.72 0.61 1.019 1.107 1.043 1.117 1.021 1.035 
0.74 0.63 1.023 1.105 1.044 1.119 1.026 1.038 
0.76 0.65 1.028 1.103 1.045 1.121 1.030 1.041 
0.78 0.66 1.035 1.100 1.046 1.125 1.037 1.045 
0.80 0.68 1.043 1.096 1.048 1.130 1.045 1.051 
0.82 0.69 1.051 1.093 1.049 1.134 1.054 1.056 
0.84 0.71 1.059 1.089 1.051 1.139 1.062 1.062 

'"Cs 1.010 1.111 1.042 1.111 1.013 1.029 
"'Co 1.011 1.110 1.042 1.113 1.015 1.030 

• SS[) = 100 cm Obtenido a partir de TPR,~ por ajuste de datos experimentales . 

Poliestireno 

1.035 
1.034 
1.034 
1.035 
1.036 
1.038 
1.040 
1.042 
1.048 
1.053 
1.061 
1.071 
1.081 
1.090 

1.032 
1.034 



CAPITULO SEIS 

METODOS PARA LA OBTENC/ON DEL CAMPO CUADRADO EQUIVALENTE 

6.1 EL CONCEPTO DE C.4MPOSCUADRADOS EQUIVALENTES 

En un campo muy pequeño (el cual hemos representado como un campo de O x O), la dosis se debe 
únicamente a la radiación primaria. Conforme el tamaño de campo aumenta, la radiación dispersa 
producida por la interacción de los fotones con el medio causa un aumento en la dosis absorbida. La 
cantidad de radiación dispersa <!S mayor a lo largo de la profundidad que en D-•• causando que el 
porcentaje de dosis a profundidad aumente conforme se aumenta el tamaño del campo. Ya que los 
fotones de mayor ~nergía tienen una dispersión predominante en la misma dirección en la que 
penetra en el medio. el porcent1\ie de dosis a profundidad aumenta cuando aumenta el área como se 
muestra en la fig. 6.1. 

80 

70 

"' ·;;; 60 
o 
]~ 50 
"Cl"CI 

Q,I :a '.E'§ 40 

~'E 30 
y ..... ..... c. 
rf. 20 

10 

o 
o 10 20 30 40 50 60 

Tamaño del campo (lado del cuadrado), cm 
Figura 6. t. Porcentuje de dosis a profundidad como función del tamailo del campo ( l O cm de 
profundidad) para h.1ces de fotones de rayos y de cobalto 60. La distancia fuente superficie para 
el haz de fo1ones de rayos y de caballo 60 es de 100 cm. 
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6.2. METODO DEL CUADRADO EQUIVALENTE 

No sólo el área en centímetros cuadrados del campo afecta al porcentaje de dosis a profundidad sino 
también la forma del campo. P11r ejemplo, en los dos campos que se muestran en la lig. 6.2 el área 
total es la misma. Sin embargo, el porcentaje de dosis a profundidad en el campo B es más pequeño 
que en el campo A porque es menos probable que la radiación dispersa de la parte más distante del 
campo B alcance su centro que la radiación dispersa del campo A. donde se ve que el área es 
simétrica alrededor del punto de medida. 

20cm 

IOcm 

A B 

figura 6.2. El área en A. y Bes la misma. pero el campo en B tiene menos contribución n la 
dosis que en A, en el punto de medida (x). por la forma alargada, debido a que llega menos 
radiación dispersa al punto x. 

Se ha mostrado que los valores del porcentaje de dosis para campos rectangulares se pueden 
aproximar por el método cuadrado equivalente [BASJ], [DASO], [DA61], [J049]. Usando la tabla 
6. J un campo de 6 x 20 cm' es equivalente a un campo de 9 x 9 cm'. Por lo tanto, el porcentaje de 
dosis de un campo de 9 x 9 cm' podría utilizarse para realizar los cálculos de dosis en lugar de un 
campo de 6 x 20 cm'. 
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Tabla 6.1 Cuadrados equivalentes de campos rectangulares 

Lado 
cm 

CORTO 

LARGO 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 12 24 26 28 30 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
11 
12 
13 
14 
15 
16 
17 
18 
19 
10 
ll 
24 
16 
19 
30 

1.0 
1.4 2.0 
1.6 2.4 3.0 
1.7 2.7 3.4 4.0 
1.8 3.0 3.8 4.S S.O 
1.9 3.1 4.1 4.8 s.s 6.0 
2.0 3.3 4.3 S.1 S.8 6.S 7.0 
2.1 3.4 4.S S.4 6.2 6.9 7.S B.O 
2.1 3.S 4.6 S.6 6.S 7.2 7.9 B.S 9.0 
l.2 3.6 4.8 S.8 6.7 7.S 8.2 8.9 9.S 10.0 
2.2 3.7 4.9 S.9 6.9 7.8 8.6 9.3 9.9 10.S 11.0 
2.2 3.7 S.O 6.1 7.1 8.0 8.8 9.6 10.3 10.9 11.S 12.0 
2.2 3.8 S.I 6.2 7.2 8.2 9.1 9.9 10.6 11.3 11.9 12.S IJ.0 
2.3 3.8 S.1 6.3 7.4 8.4 9.3 10.1 10.9 11.6 12.3 12.9 13.S 14.0 
2.3 3.9 S.2 6.4 7.S 8.S 9.S 10.3 11.2 11.9 12.6 13.J 13.9 14.S IS.O 
2.3 3.9 S.2 6.5 7.6 8.6 9.6 10.S 11.4 12.2 IJ.0 13.7 14.3 14.9 IS.S 16.0 
2.3 3.9 S.J 6.5 7.7 8.8 9.8 10.7 11.6 12.4 13.2 14.0 14.7 IS.3 IS.9 16.S 17.0 
2.3 4.0 S.J 6.6 7.8 8.9 9.9 10.E 11.8 11.7 13.S 14.3 IS.O IS.7 16.3 16.9 17.S 18.0 
2.3 4.0 S.4 6.6 7.8 8.9 10.0 11.0 11.9 12.8 13.7 14.S IS.3 16.0 16.7 17.3 17.9 18.S 19.0 
2.J 4.0 S.4 6.7 7.9 9.0 10.I 11.1 12.1 13.0 13.9 14.7 IS.S 16.3 17.0 17.7 18.3 18.9 19.S 20.0 
2.3 4.0 S.S 6.8 6.0 9.1 10.3 11.J 12.3 13.J 14.2 IS.I 16.0 16.6 17.6 18.J 19.0 19.7 20.3 20.9 22.0 
2.4 4.1 S.S 6.8 8.1 9.2 10.4 11.S 12.S 13.S 14.S IS.4 16.3 IU IS.O 18.8 19.6 20.J 21.0 21.7 22.9 24.0 
2.4 4.1 5.S 6.9 8.1 9.3 10.S 11.6 12.6 13.7 14.7 IS.7 16.6 17.S 18.4 19.2 20.1 20.9 21.6 22.4 23.7 24.9 2S.O 
2.4 4.1 S.6 6.9 8.2 9.4 10.S 11.7 12.8 13.8 14.8 IS.9 16.8 17.6 18.7 19.6 20.S 21.3 22.1 22.9 24.4 2S.7 27.0 28.0 
2.4 4.1 S.6 6.9 8.2 9.4 10.6 11.7 12.8 13.9 IS.O 16.0 17.0 18.0 18.9 19.9 20.8 21.7 22.S 23.3 24.9 26.4 27.7 29.0 30.0 

Fuente: Cohen M. Jones A. Green D (cds}: Central axis dcplh dose data for use in radiolherapy. Br J Radio! (suppl 11). page 99. 1972. 
:::opyrighl 1972 by !he Dritish lnstitule ofRadiology, London. England. 

6.2. / METODO DEL AREAIPER/Ml':TRO 

Otro método, desarrollado por Sterling [ST64], es igualar un campo rectangular con un campo 
cuadrado si ambos tienen la mismo cociente área/perímetro (AIP). 

Ya que el área (A) del campo rectangular es ab y su perímetro (P) es 2a + 2b, entonces, tenemos 
que: 

AIP= a><.b (6.1) 
2(a+b) 

donde a es el ancho y bes el largo del campo. Si consideramos por ejemplo un campo de 6 x 20 cm': 

entonoccs: 

AIP = -~>< 2º-
2(6+20) 

120 = 2.3 
52 

Para encontrar el A/ P para un c:ampo cuadrado, donde a=b, tenemos que: 

(6.2) 

SI 



AIP= a' a 
4a 4 

En un campo cuadrado de lado 9 cm, por ejemplo, 

Al P = 
9 

= 2.25 
4 

(6.3) 

Encontrando que AIP. para un campo de 6 x 20 cm' y para un campo cuadrado de 9 x 9 cm' son 
aproximadamente iguales, por lo que los datos tabulados para un campo de 9 x 9 cm' (campo 
equivalente) puede utilizarse para encontrar los valores para un campo de 6 x 20 cm'. 

Aunque este método es ampliamente usado en la práctica médica, se debe tener precauc1on al 
aplicarlo porque esta relación de área entre perímetro sólo se cumple para ciertas formas de los 
campos. 

6.3 /lfETODO DE CLARKSON 

Debido a que en radioterapia es muy común encontrar campos formados irregularmente' cuando la 
estructura sensible a la radiación es protegida del haz primario o cuando los campos se extienden a lo 
largo del contorno del cuerpo del paciente con forma irregular, y como los datos (porcentaje de 
dosis en profundidad. razón aire-tejido o razón tejido-máximo) se encuentran normalmente para 
campos rectangulares. es necesario recurrir a métodos para utilizar estos datos para el caso general 
de campos con fom1a irregular. El método más general en esta aplicación fue el originalmente 
propuesto por Clarkson [CL41) y después desarrollado por Cunningham [JH69, CU72]. El método 
de Clarkson se basa en el principio de que la componente de dispersión de la dosis en profundidad, la 
cual depende del tamaño del campo y la forma, se puede calcular separadamente de la componente 
primaria la cual es independiente del tamaño de campo y de la forma. La razón aire dispersión 
(SAR)', se utiliza para calcular la dosis debido a la contribución de la componente dispersa; por lo 
que, si queremos encontrar la SAR para un campo irregular se requiere de los datos de la SAR 
tabulados para campos circulares y para cierta profundidad, es por eso que el campo se deberá dividir 
en /1 sectores trazados desde el punto donde se quiere calcular la SAR hasta el borde o el límite del 
campo como se ve en la fig. 6.3. Se medirá cada sector y para cierta profundidad se buscará la SAR 
en las tablas, ver tabla 6.2. Se entiende que cada sector representa un campo circular de radio igual a 
la longitud del sector. es por eso que ya encontrado, la SAR correspondiente se tiene que dividir 
entre el número de sectores (11). que corresponde a la SAR de un solo sector para luego sumar la de 
todos los sectores. Una vez calculada la SAR total del campo irregular podemos buscar en la misma 
tabla a qué radio corresponde para luego calcular el campo cuadrado equivalente de la siguiente 
manera: 

Area,_,. •. = L x L = L' 

Area, .. ,.,,, = m-' => L' = m-' => L = .¡;;,. 

1 Un campo irregular ~s cualquier campo diferente a un campo rectangular. cuadrado o circula1. 

(6.4) 

(6.5) 

2 La SAR se define como la razón de la dr•sis dispersa para un punlo dado en el fantoma cnlrc la dosis en espacio libre para el mismo 
punto. 



Se realizaron cálculos con el método de Clarkson para el tratamiento de Ca Cu para diferentes 
tamaftos de campo que se obtuvieron al reducirlo cubriendo gradualmente las cuatro esquinas de un 
campo abierto dado y para la simulación del tratamiento craneal se realizaron cálculos para los 
diferentes tamaños de campo obtenidos de cubrir gradualmente la esquina inferior derecha. 

13 12 11 10 9 8 7 6 5 

14 4 

15 3 

16 2 

17 1 

18 32 

19 31 

20 30 

21 29 

Figura 6.3 El campo de 20 x 20 cm2 para un tratamiento de cáncer cervicouterino 
se divide en 32 sectores desde el punto P de interés. 
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Tabla 6.2 Tabla de la SAR a la profundidad de S cm. Interpolando la SAR promedio tenemos que corresponde a un 
radio de 10.75 cm por lo que el campo cuadrado equivalente será de: 

l = .J'ii * r = .J'ii * 10.75 = 19; es decir el campo cuadrado equivalente es de 19 X 19 cm'. 

Radio No. Longitud SAR 
Radio No. 

Longitud SAR 
(cm) fracciona! (cm) fracciona( 

I JO 0.2060 17 JO 0.2060 

2 J0.2 0.2076 18 10.2 0.2076 

3 J0.8 0.2J07 19 10.8 0.2107 

4(A) 
'· 

JJ.3 0.2J38 20(A) J 1.3 0.2138 

5(A) ll.l 0.2J26 21(A) J J.J 0.2126 
: e 

l;;\'.~y.J; 
1 

6(A) '• 0.2138 22(A) J 1.3 ¡ 0.2138 
..... 

7 ··:;~J0.9 ' 
' 

0.2Jl7 23 10.9 0.2117 

8 '.'. J0.2 0.2076 24 J0.2 0.2076 

9 
':,•,.' ' 

··:·.,JO. 0.2060 25 JO 0.2060 

JO J0.2 0.2076 26 10.2 0.2076 

11 J0.9 0.2117 27 J0.9 0.2J J7 

12(A) Jl.3 0.2138 28(A) 11.3 0.2138 

IJ(A) J,'.J 0.2J26 29(A) I J.J 0.2126 

14(A) 11.3 0.2138 30(A) J 1.3 0.2138 

15 J0.8 0.2J07 31 J0.8 0.2J07 

']6 1 J0.2 0.2076 32 J0.2 0.2076 
! 

SAR TOTAL PROMEDIO = 0.2105 



6.4 OBTENCION DEL CAMPO CUADRADO EQUIVALENTE A PARTIR DE LA /llEDIDA DE LA DOSIS 

Debido a que no es posible hacer medidas de la rapidez de dosis para cada campo que se va a utilizar 
en los tratamientos, se hacen trimestralmente medidas únicamente para campos cuadrados entre 6x6 
cm' y 36x36 cm'. 

Para determinar el campo cuadrado equivalente de campos rectangulares o irregulares, se hace una 
medida de la rapidez de la dosis, bajo las mismas condiciones en las que se hicieron las medidas para 
los campos cuadrados, y los valores obtenidos se comparan con los de los campos cuadrados. El 
tamaño del campo cuadrado equivalente es el que tiene el mismo valor de la rapidez de la dosis. 

Si los valores de la rapidez de la dosis están entre los obtenidos para los campos cuadrados, se hace 
una interpolación para obtener d tamaño de campo cuadrado equivalente. 

Como en el sistema de tratamiento sólo se pueden usar campos cuadrados es decir con los lados 
iguales, entonces al hacer el calculo del campo cuadrado equivalente, si se obtiene un tamaño de 
campo con lados de longitud con número fracional, el valor se redondea al número entero mayor más 
cercano si la fracción es <: 0.5 cm y al menor más cercano si es < 0.5 cm. Por ejemplo, si el campo 
cuadrado equivalente es de 17.7xl7.7 cm' entonces se usa un campo cuadrado de 18xl8 cm', si es de 
l 7.4x 17.4 cm' se considera uno de l 7x 17 cm'. 
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CAPITULO SIETE 

DESARROLLO EXPERIMENTAL Y RESULTADOS 

7.1 EQUIPO UTILIZADO 

SALA DE TELETERAPIA CON UNA UNIDAD DE .. Co (Theratron 1000) 

2 SISTEMA DOSIMEm1co MAJlCA PTW 

• Fantoma de acrílico cúbico con un sistema de barrido mecánico para las cámara de 
ionización en los tres ejes (x, y, z) 

• Dos cámaras de ionización cilíndricas Frciburgh M3!002-0812 y M31002-0814 con su 
factores de corrección correspondientes (ver apéndice 1). 

• Electrómetro Freiburgh 075115. 

• Computadora con el software "Mephysto" instalado. 

3 AGUA BIDESTILADA 

4 PROTECCIONES PERSONALIZADAS (ver apéndice 11) 

5 TERMOMETRO 

6 BAROMETRO 
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7.2 F.-tBRICACION DE LAS PROTECCIONES DE CEIUWBEND 

El procedimiento para la fabricación de los bloques de ccrrobend {ver apéndice 111) empieza con un 
simulador radiográfico o una película en la cual el radioterapeuta dibuja los bordes del campo de 
tratamiento indicando las áreas que deben ser protegidas. Las películas entonces se utilizan para 
construir las cavidades divergentes en un bloque de Styrofoam que son utilizadas para hacer los 
bloques de ccrrobend. La fig. 7.1 muestra un corte en Styrofoam con un equipo que consiste de un 
alambre calentado eléctricamente y que pivotea alrededor de un punto simulando la fuente de 
radiación. La película, el bloque de Styrofoam y el cortador se ajustan de tal forma que se obtiene la 
geometria del tratamiento real {misma distancia de la fuente a la película y de la fuente a la 
protección). En la parte final del alambre se traza el contorno de las protecciones sobre la película. 

Si se necesita hacer bloques ·•positivos" tal como los bloques de pulmón (ver fig. 7.2 a), las 
cavidades se cortan en el Styrofoam con el segmento caliente del alambre y subsecuentemente se 
llena con el cerrobend fundido. Si se desea un bloque "negativo" tales como áreas centrales abiertas 
y áreas periféricas bloqueadas (ver fig. 7.2 b), se hace primero un corte interno por fuera del campo 
abierto después un corte rectangular externo para definir el campo colimado con 1-2 cm de margen. 
Las tres piezas de Styrofoam hechas se colocan en una charola de lucita y alineadas relativamente en 
el eje central. La pieza intem1edia, corresponde al área que debe ser protegida, se le quita la parte 
central y se llena la cavidad con el cerrobend. 

1 { I, 
............ "· 

Figura 7 .1 Fotografia del cenador del bloque de Styrofoam 
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Es importante que el cerrobend se vacie suavemente para prevenir Ja fomrnción de burbujas de aire. 
El bloque de Styrofoam debe presentar firmeza, esto se logra apretándolo con una cinta de 
pegamento en Ja parte de abajo para evitar filtración del líquido metálico. Las paredes interiores de la 
cavidad pueden ser rociadas con silicón para liberar fácilmente las piezas de Styrofoam del bloque. 
Los bloques pueden ser montados en charolas de lucita, las cuales son premarcadas con el cruce del 
eje central. 

i 

/ 
a) 

b) 

Figura 7.2 a) Bloque de ccrrobend para protección de pulmones. b) 
bloque comúnmente usado para cabeza y cuello. 

7.2.I DIVERGENCIA DE LA PROTL:CCJON 

Idealmente, los bloques son moldeados de tal forma que sigan la divergencia geométrica del haz, ver 
fig 7.3. Esto minimiza la penumbra de transmisión del bloque (transmisión parcial del haz en las 
orillas del bloque). La divergencia de los bloques ofrece una ventaja para haces con grandes 
penumbras geométricas. Por ejemplo, en el caso de "'Co, la agudeza de los limites marcados por el 
haz en Ja orilla del bloque no es significativamente mejorada por el uso de bloques divergentes. 
Además. para algunas situaciones clínicas no es critico o valioso el tiempo requerido para la 
fabricación de Jos bloques divergentes, los cuales ya han sido invariablemente diseñados para un 
conjunto de tratamientos dados. Por lo tanto, para muchas situaciones se mantienen almacenados 
bloques de cortes rectos de varias formas y dimensiones. 

La divergencia de los bloques es muy conveniente para haces con puntos focales pequeños, ya que el 
lado de éstos sigue la di\"ergencia del haz y se pueden reducir las dimensiones laterales en el diseño 
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de las protecciones para distancias pequeñas de la fuente al bloque sin incrementar la penumbra de 
transmisión del bloque. 

Figura 7.3 Muestra la divergencia de las protecciones debido a que siguen la 
divergencia geométrica del haz. 



7.J MONTAJE DEL EQUIPO DE DOSl/lfETRfA 

Uno de los recursos importante~ de la tecnología en el sistema dosimétrico es el equipo de dosimetría 
marca PTW que se utilizó. Consta de un fantoma de acrílico cúbico con un sistema mecánico de cje.• 
instalado en el interior para el barrido de la cámara de ionización en los tres ejes (x, y. z); dos 
cámaras de ionización cilíndricas PTW Freiburgh M31002-0812 y M31002-0814, una de ellas se 
coloca en el centro del campo y sirve para obtener la lectura de la carga colectada que nos 
proporcionará la rapidez de dosis para cada campo. la otra sirve como referencia únicamente para la 
obtención del perfil del campo. y se coloca en el borde interior del campo: un controlador del 
sistema mecánico de barrido. que permite manejar el movimiento de la cámara de ionización desde 
afuera de la sala del equipo di! tcleterapia y está conectado a una computadora que, mediante el 
software .. Mephysto". mostrará las curvas de perfil para cada campo durante el barrido de la cámara 
de ionización y. por último. para la visualización de la lectura de la carga colectada debido a la 
exposición de la cámara dentro del campo de radiación, el equipo dosimétrico consta de un 
electrómetro PTW Frciburgh 0751 15. 

Los pasos a seguir para el montaje del equipo de dosimetría son los siguientes: 

El fantoma se coloca debajo del cabezal de tal forma que quede centrado con el campo 
luminoso (de preferencia el campo debe ser grande buscando que el borde del campo 
luminoso esté alin<'ado con la orilla de la base del fantoma). el centrado se logra 
fácilmente porque en la base del fantoma tiene marcadas dos lineas perpendiculares cuya 
intersección coincide con el centro del fantoma y éste debe a su vez coincidir con el cruce 
de la sombra de los alambres (ver fig. 7.4) que proyecta en el campo luminoso. 

Figura 7.4 Se muestran los alambres que el haz luminoso proyecta 
sobre la superficie e indican el centro del campo. 
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El fantoma se llena con agua bidestilada, por comodidad primero se hace el llenado a la 
mitad del fantoma para que al momento de subirlo a la altura deseada sea menor el 
esfuerzo, se nivela para que el plano que forma la superficie del agua sea paralelo al 
plano formado por d campo, luego se levanta el fantoma y se coloca la superficie del 
agua a la distancia de tratamiento (80 cm para el equipo Theratron 1000 (6 ºCo]). 

Se coloca la cámara de ionización horizontalmente en el sistema de barrido y se lleva a la 
superficie del agua centrada en el campo luminoso, esta localización es relativamente 
fácil debido a que la punta del capuchón de la cámara tiene un punto central negro 
pintado y cuenta con una línea a la mitad, que indica el centro geométrico de la cámara 
(ver fig 7.5); est•) nos permite colocarla perfectamente alineada, además de que 
contamos con la ayuda necesaria del sistema alineado de láseres, el cual se encuentra 
centrado y a la distancia de tratamiento. 

Figura 7.5 Cámara cillndrica que indica A) el punto negro en 
la punta del capuchón de la cámara B) linea negra a la mi1ad 
de la cámarJ. Ambos nos muestran el centro geométrico de la 
cámara. 

La cámara de ionización ya, centrada en el campo, se coloca a 56.65 mm - 56.7 mm de 
profundidad; esto proviene del protocolo en la dosimetría para equipos de 60Co (Reporte 
Técnico No. 277 de la OIEA, capitulo 5). Esta distancia se escoge debido a que: 

- 50 mm es la profundidad a la que se recomienda obtener la dosimetría para un campo 
de 10 x 10 cm2

• 

- 5 mm es la profundidad para que exista equilibrio electrónico en la cámara dentro del 
agua. 

t .65 mm es el punto efectivo de la cámara que se determina como el 60 % del radio 
interno de la cámara, es decir 0.6x(2. 75mm)=l .65 mm. 

Se realizan tas conexiones, una de las cámaras al electrómetro y la otra al controlador de 
barrido, por medio ele cables largos que nos permiten maniobrar afuera del recinto de la 
unidad de teleterapiu. 

• Se realizan unas primeras mediciones hasta verificar que el electrómetro y la cámara de 
ionización estén estables. 
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Antes de realizar las mediciones es importante colocar el termómetro dentro del fantoma, 
medir la temperatura inicial y la temperatura después de cada irradiación, al mismo 
tiempo se toma la medida de la presión del búnker. 

Una vez montado el equipo se empieza a realizar la dosimetría clínica, ver fig. 7.6. 

7.4 PROCEDIMIENTO PARA EL CALCULO DE LA RAPIDEZ DE DOSIS 

Antes de hacer las primeras mediciones con los campos para cada tratamiento a estudiar se realizó la 
dosimetria del equipo de teleterapia (Theratron 1000 ('°Co]) del Instituto Nacional de Cancerología, 
para los campos cuadrados desde el Sx5cm2 hasta el 36x36cm'; esto tiene dos finalidades: verificar 
que obtengamos datos de la rapidez de dosis que no difieran significativamente de los datos que 
semestralmente se obtienen, considerando el tiempo transcurrido desde la última dosimetría y 
comparar los datos de la rapidez de dosis para un campo cuadrado abierto (sin protecciones) y el 
campo irregular (con protecciones) determinado por el tipo de tratamiento. 

Para el cálculo de la rapidez de dosis en un campo determinado, para !as técnicas ISOCENTRICA y 
POP, se requiere de todos los factores de corrección antes mencionados y de la lectura promedio que 
se obtuvo del electrómetro, como se muestra en las siguientes ecuaciones: 
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TECNICA ISOCENTRICA 

D= <l>,,..Icmnpo•N11 .s::-P.. 
(1 + T). (TMR) 

TECNICAPDP 

¡, = <l>,r. Icompo. N,,. s:.~. P,, 
(/ + T). (PDP) 

(7.1) 

(7.2) 

Donde <t>,P es el factor que corrige los efectos de presión y temperatura y está dado por la ecuación 

5.1. I.-.. ..,1w [nCJ es la lectura del electrómetro proveniente de la carga colectada en la cámara de 
ionización, Nn [cGylC] es el factor de calibración de la cámara de ionización en unidades de dosis 
absorbida por unidad de carga en el aire de la cavidad, P. es el factor de corrección que tiene en 
cuenta la no equivalencia al agua de la cámara de ionización (i. e. material de la pared de la cámara y 
cavidad del aire). S;·:~ es la razón de poderes de frenado entre agua y aire, I [min] es el tiempo de 
exposición a la radiación y T es el tiempo de tránsito de la fuente, factor de corrección que depende 
del tiempo que se tarde la fuente en colocarse en la posición exacta de irradiación, y está dado por: 

T = t(M. -M) 
nM-M. 

(7.3) 

Donde t es el tiempo de exposición a la radiación, M. [nC] es la lectura acumulada del electrómetro 
de /1 veces el tiempo (1/11), M [nC] es la lectura del electrómetro a un tiempo I de exposición. 

TMR (razón máximo tejido), es el cociente de la dosis en un punto especifico en tejido y la dosis en 
el mismo punto cuando éste se coloca a la profundidad de máxima dosis. 

PDP (porcentaje de dosis a profundidad), es el cociente de la dosis absorbida en un punto a una 
cierta profundidad entre la dosis absorbida en un punto de referencia. Normalmente el punto de 
referencia es el punto en donde se encuentra la dosis máxima. 



7.5 APLICACION EN TRATAMIENTO DE CANCER CERVICOUTERINO (CA CU) 

Para una aplicación en el tratamiento de Ca Cu se utilizan dos campos cuadrados: uno en posición 
anteropostcrior {AP) y otro en posteroanterior {PA), con una técnica isocéntrica y lo que se procura 
proteger son las cabezas del fémur, colon e intestinos. Por lo que para un campo típico cuadrado de 
18xl8 cm2 se coloca en cada esquina protecciones, como se ve en la fig. 7.7. Primero se hicieron 
mediciones a campo abierto; es decir, sin protecciones, después para un porcentaje pequeño de área 
protegida y luego aumentándolo hasta obtener un poco más del área protegida usual en el 
tratamiento. 

Figura 7. 7 Áret1 protegida de un campo en un tratamiento de ca cu. 

64' 



7.6 APLICACION EN TRATAMIENTO DE CANCEREN CEREBRO O CABEZA 

Para una aplicación en el tratamiento craneal se utilizan campos rectangulares que cubren toda la 
cabeza, con una técnica POP y lo que se procura proteger son los ojos, las glándulas lagrimales, el 
nervio óptico, el pómulo y el nervio auditivo, por lo que para los siguientes campos de 18xl8 cm'. 
20x20 cm' y 22x22 cm' se colocaron cuatro distintas protecciones en cada campo, como se muestra 
en la fig. 7.8 a. Para cada campo se hizo la dosimetria a campo abierto. Para determinar si existe una 
dependencia con la forma de la protección se simuló un tratamiento craneal con los mismos campos, 
colocando protecciones rectangulares en una esquina y cubriendo diferentes áreas ver fig. 7.8 b. 

a) b) 

Figura 7.8 Área protegida en un tratamiento de cerebro a) Protecciones personalizadas b) 
Proleccioncs rectangulares 



7.7 RESUl.T.4DOS 

CANCER CERV/CO VTERINO 
CAMPO DE IBXIB cm1 

En la figura 7.9 se muestra la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de área protegida: 
se observa que la rapidez de dosis varia en un 0.01% cuando se protege 5.4%. cuando se protege un 
11.3% la rapidez de dosis varia 0.09%, cuando se protege 22.9% In rapidez de dosis varia 0.56% y 
cuando se protege 36.6% la rapidez de dosis varia 1.13%. Esta representación de los datos obtenidos 
durante la dosimetría nos da una idea del comportamiento gradual de la rapidez de dosis al aumentar 
unilbm1cmcnte el área protegida en las cuatro esquinas del campo. 

100 
100.00 

99.8 
.¡a 

"' o 
99.6 '"O 

~ 
~ 

"' 99.4 '"O ·s. 
~ 

.s;! 99.2 
"' '"O 

"' . ....., 
.a 99 = "' ~ o 98.8 =--

98.6 
o 5 10 15 20 25 30 35 40 

Porcentaje área protegida 
Figura 7.9 Rapidez de dosis como función del área protegida en el tratamiento de Ca Cu. 
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En la tabla 7.1 se muestran los tamaños de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la 
reducción por área, el método de Clarkson y las medidas de dosis. 

En la tabla 7.2 se muestran los tamaños de campo cuadrados cuya rapidez de dosis se debe utilizar 
para detem1inar el tiempo de exposición del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los 
métodos mencionados. 

Tabla 7.1 Cuadrados equivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de 
área protegida en el tratamiento de Ca Cu. 

Tamaño de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

% área cubierta reducido por área reducido usando el reducido por 
método de Clarkson dosimetría 

(cm 2
) (cm2

) (cm2) 

0% 18xl8 18xl8 18xl8 

l 7.5xl 7.5 17.3xl7.3 17.9xl7.9 

16.9xl6.9 16.9xl6.9 17.8xl7.8 

15.8xl5.8 15.8xl5.8 J6.9xl6.9 

14.3xl4.3 14.lxl4.l 15.7xl5.7 

cuadrados utilizados para determinar el tiempo de exposición. 

' Tamai\o de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

% área cubierta 
reducido por área reducido usando el reducido por 

método de Clarkson dosimetría 
(cm2

) (cm2) (cm2
) 

0% 18xl8 18xl8 18xl8 

5% 18xl8 17xl7 18xl8 

11% 17xl7 17xl7 18xl8 

23% 16xl6 16xl6 17xl7 

37% 14xl4 14xl4 16xl6 

Se observa que cuando se usa el método de reducción de áreas, que es el que utilizan los médicos. 
para un área cubierta del 5 % el tamat1o del campo es igual que el obtenido a partir de las medidas de 
la dosis, sin embargo, al aumentar el área protegida el campo obtenido por reducción de áreas es 
menor que el obtenido a partir de las medidas de dosis. 
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Cuando se usa el método de Clarkson. los tamaños de campo obtenidos son siempre menores que los 
calculados por medidas de la dosis. Dado que a partir del tamaño de campo se utiliza la rapidez de 
dosis medida para dicho campo. el método más confiable en In detenninación del tamaño del campo 
cuadrado equivalente es el de la medida de la rapidez de dosis. de donde se tiene en este caso, que el 
método de reducción por áreas sólo puede ser aplicado para un área cubierta pequeña (menor o igual 
que 5.4%) y que el método de Clarkson no es apropiado para obtener el tamaño de campo 
equi\'alente. 
Por otro lado. de las medidas de la dosis, podemos concluir que para áreas cubiertas menores o 
iguales que el 11% no se debe hacer una corrección del tamaño del campo. 

SIMULAC/ON DEL TRATAMIENTO EN CEREBRO 
CAMPO DE IBXIB cm' 

En la figura 7.1 O se muestra la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de área 
protegida. Se observa que la rapidez de dosis varía un 0.1% cuando se protege 7.9% del campo, 
cuando se protege un 1 1.11 % hay una diferencia del 0.3% , cuando se protege un 14% existe una 
diferencia del 0.5%, cuando se protege 20.2% hay una diferencia del 1.3% y cuando se protege el 
23.7% se tiene una diferencia del 3.6%. Esta representación de los datos obtenidos durante la 
dosimetría nos da una idea del decremento gradual de la rapidez de dosis al aumentar uniformemente 
el área protegida de la esquina inferior derecha del campo. 

100 
100 

99.5 99.9 

·~ o 99 "C .. 
"C 98.5 N .. 
"C ·a 98 ¡:: .. 
"C 97.5 
.S!, 
.f! 97 e .. 
~ 
o %.S c. 96.4 

% 

o 2.5 7.5 10 12.5 15 17.5 20 2'.!.5 

Porcentaje de área protegida 

Figuro 7.10 Rapidez de dosis como función del área protegida en la simulación del tratamiento en 
cerebro. 
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En la tabla 7.3 se muestran los tamaños de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la 
reducción por área, el método de Clarkson y las medidas de dosis. 

En la tabla 7.4 se muestran los tamaños de campo cuadrados cuya rapidez de dosis se debe utilizar 
para detem1inar el tiempo de exposición del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los 
métodos mencionados. 

Tabla 7.3 Cuadrados equivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de 
área protegida en la simulación del tratamiento en cerebro. 

Tamaño de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

% área cubierta 
reducido por área reducido usando el reducido por 

método de Clarkson dosimetría 
(cm2

) (cm2
) (cm2

) 

0% 18xl8 !Sx!S !Sx!S 

8% J 7.3xl 7.3 16.8x!6.8 17.8xl7.8 

11% 17x17 15.lx15.1 17.5xl 7.5 :. 

· .... ,)'.'.·:' 16.8xl6.8 14.6xl4.6 17.lx17.1 : :' 13%' ··: .. . ' 

16% •_,:\,· 16.5xl6.5 13.6x13.6 15.8x15'.8 ··: 

20 o/~ 16.lxl6.t l l.6xl 1.6 12.3xt2.3 

Tabla 7.4 Campos cuadrados utilizados para determinar el tiempo de exposición. 

Tamaño de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

% área cubierta 
reducido por área reducido usando el reducido por 

método de Clarkson dosimetría 
(cm2

) (cm2
) (cm2

) 

0% 18xl8 18x18 !Sx!S 

8% 17xl7 J7x17 18x18 

11% 17xl7 15x15 18xl8 

1.3 % 17xl7 15xl5 17xl7 

16% 17x17 14xl4 16x16 

20% 16xl6 12x12 12x12 



Se observa que cuando se usan el método por reducción en área y el Clarkson. al proteger del 8% en 
adelante ya se tiene una reducción del tamaño del campo cuadrado equivalente, en tanto que para el 
de la medida de la dosis se observa que no hay una reducción del tamaño de campo cuadrado 
equivalente hasta el 13% del área cubierta obteniendo nuevamente de esta manera, como en el 
tratamiento de Ca Cu, que no se debe hacer la corrección del tamai\o del campo cuando se protege 
hasta un 11 % porque el uso de Ja dosis para un tamaño pequeño nos conduciría a tiempos de 
exposiciones mayores. 

Cuando se utiliza el método de Clarkson se obtiene una mayor diferencia en los tamaños de campo 
para los obtenidos por reducción por área, comparados con Jos obtenidos por la medida de la dosis. 
ya que cuando se protege del 11 % en adelante se tiene una corrección del tamaño del campo en tres 
unidades más, es decir de un campo de 18xl8 cm2 se reduce a uno de !Sx!S cm2

• Cuando se protege 
el 20°0 el método de Clarkson se iguala con Ja de Ja medida de la dosis a un tamaño de campo de 
J 2x 1 ~ cm'. De la tabla 7.4 se observa que el método de Clarkson funciona mejor para áreas 
protegidas grandes siempre y cuando la protección no se aproxime al centro del campo. Esto implica 
que en el método de Clarkson, Ja radiación dispersa que llega al punto de imerés es mayor que Ja 
medida de la dosis conforrne se va aumentando el área protegida. 
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TRATAMIENTO PERSONALIZADO EN CEREBRO 
CAMPO DE lllX/8 cm1 

En la figura 7.11 observam•ls la dependencia de la rapidez de dosis con el porcentaje de área 
protegida para un tratamiento en cerebro, se observa que para un 19% de área protegida se tiene 
un decremento del 2.1% en la rapidez de dosis, cuando se protege el 22% existe una diferencia del 
2.4%. Hasta el momento, el comportamiento de la figura nos indica que va disminuyendo 
gradualmente en forma lineal, pero cuando se protege el 23% existe una diferencia del 5.3% y 
cuando se protege el 26% se tiene una diferencia del 7.9%; esto es. existe una calda pronunciada 
de la rapidez de la dosis en intervalos pequeños de porcentaje de área protegida. 
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Figura 7.11 Rapidez de la dosis como función del área protegida en el tratamiento personalizado en 
cerebro. 
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En la tabla 7 .5 se muestran los tamaños de campo cuadrados equivalentes obtenidos a partir de la 
reducción por área, el método de Clarkson y las medidas de dosis. 

En la tabla 7.6 se muestran los tamaños de campo cuadrados cuya rapidez de dosis se debe utilizar 
para detem1inar el tiempo de exposición del paciente durante el tratamiento, obtenidos por los 
métodos mencionados. 

Tabla 7.5 Cuadrados equivalentes de los tres métodos empleados para los diferentes porcentajes de 
área protegida en el tratamiento en cerebro con protecciones personalizadas. 

Tamaño de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

o/o área cubierta reducido por área reducido usando el reducido por 
método de Clarkson dosimetría 

(cm2
) (cm2

) (cml) 

0°/o t8xl8 18xl8 18xl8 

19% 16.2xl6.2 12.lxl2.l 16.4xt6.4 

22% 15.9xl5.9 l l.8x 11.8 15.9xl5.9 

23% 15.8xl5.8 10.8xl0.8 l 1.6x 11.6 

26% 15.4x15.4 9.8x9.8 8.5x8.5 

Tabla 7.6 Campos cuadrados utilizados para determinar el tiempo de exposición. 

Tamaño de campo Tamaño de campo Tamaño de campo 

o/o área cubierta 
reducido por área reducido usando el reducido por 

método de Clarkson dosimetría 
(cm2

) (cm2
) (cml) 

0% 18xl8 18xl3 18xl8 

19% 16xl6 12xl2 16xt6 

22% 16xl6 12xl2 16xt6 

23% 16xl6 l lxl 1 12xl2 

26% 15xl5 !OxlO 9x9 



Se obser\'a que el tamaño de campo cuadrado equivalente reducido por área se reduce a un l 6x l 6cm' 
cuando se protege el 19%, situación que se presenta en el cálculo de la dosimetria. El método de 
Clarkson disminuye el campo en 4 cm por lado con respecto de los obtenidos en los otros dos 
métodos. es decir, a un tamaño de campo de 12xl2 cm'. El método por reducción en área se conserva 
igual que el obtenido por dosimetría hasta cuando se protege el 22%, pero cuando se protege el 23'Yn 
se tiene una mayor reducción del tamaño del campo obtenido por dosimetria que por el método de 
Clarkson. en donde éste se mantiene en un tamaño de campo de 16xl6 cm', y cuando se protege el 
26% el reducido por área disminuye en uno, es decir l Sx 15 cm' y en el obtenido por dosimetria se 
reduce a un 9x9 cm'· Traducido en dosis de tratamiento, con el método por reducción en área se le 
daria al paciente o al punto de tratamiento una dosis mayor que la dosis planeada convirtiéndose en 
un riesgo para el paciente; De esta manera se concluye que el método por reducciór, por área es 
aceptable cuando se protege en un 22%, para este tipo de protección personalizada; después de 
proteger el 22% del área no se recomienda hacer la corrección del tamaño del campo cuadrado 
equirnlente. El método de Clarkson es inadecuado para este tipo de tratamiento. 



7.8 CONCLUSIONES 

El objetivo principal de esta tesis se originó debido a la gran incertidumbre que se tiene para realizar 
los cálculos de la distribución de la dosis para los distintos tratamientos contra el cáncer. En Ja 
actualidad no se cuenta con ningún método teórico-práctico y confiable para realizar los cálculos en 
un tiempo óptimo ya que existen instituciones con una gran carga de trabajo donde el tiempo juega 
un papel importante para el proceso de estos tratamientos. Se requiere que todo el personal 
involucrado en el procedimiento tenga las herramientas y métodos sencillos para determinar el 
tamaño de campo cuadrado equivalente cuando se utilizan campos irregulares. Para ello es necesario 
que tanto el médico, que es el encargado de que el tratamiento sea el adecuado, como el personal del 
departamento de ftsica estén de acuerdo en que el método a seguir es el correcto. Debido a esto, en la 
tesis se compara el método utilizado por los médicos (reducción en área) con medidas de la rapidez 
de dosis, para los campos irregulares, para determinar el intervalo de validez del método de 
reducción por área, si existe, y/o proponer el tamaño de campo adecuado, para diferentes 
tratamientos y tamaños de área protegida, obtenido a través de las medidas de dosimetría, con la 
subsecuente mejora del tratamiento en beneficio del paciente. 

Además se hicieron cálculos con el método de Clarkson que es usado en algunos programas de 
planeación utilizados en hospitales. 

Se determinó que para el tratamiento de Ca Cu y la simulación de tratamiento de cáncer en cerebro la 
rapidez de dosis decrece unifonnemente como función del área protegida debido a la uniformidad en 
el aumento del área protegida. No sucede lo mismo para el tratamiento de cáncer en cerebro con 
protecciones personalizadas ya que la rapidez de dosis tiene un comportamiento impredecible 
cuando se protege más del 20%; esto se debe a la forma de la protección y a que la región protegida 
está más próxima al centro del campo, que es donde se hace la medida, disminuyendo la zona 
cercana al punto de medida en la que se produce radiación dispersa que puede alcanzar dicho punto. 
Se encontró que los tamaños de campo cuadrado equivalentes calculados por el método por 
reducción en área utilizado por algunos médicos y el método de Clarkson que utilizan muchos de los 
programas de cómputo no corresponden a los tamaños de campo obtenidos por la dosimetría. 

De las medidas de la dosis se concluye que la rapidez de dosis depende del tamaño de campo, el 
porcentaje de área protegida y de su forma, asi como de la posición de la protección dentro del 
campo. 

Dado Jo anterior, el método de reducción por área es inadecuado, para grandes porcentajes de área 
y/o protecciones personalizadas, ya que los tamaños de campo obtenidos sólo dependen del 
porcentaje de área protegida y no del tamaño, forma y posición de las protecciones. 
Para el método de Clarkson el tamaño de campo si depende del porcentaje de área protegida, de la 
forma y de la posición, sin embargo en general disminuye más rápidamente que el obtenido por 
dosimetría, teniéndose entonces que tampoco es un método adecuado para obtener el tamaño de 
campo. 

Se recomienda que para tratamientos de Ca Cu con porcentaje de área protegida mayor que el 1 1 % y 
tratamientos con protecciones personalizadas el tamaño de campo equivalente sea obtenido a partir 
de medidas de la dosis. 



Indudablemente los métodos teóricos utilizados en este trabajo no son tan buenos candidatos para los 
cálculos de la rapidez de dosis en tratamientos en los que, debido a la necesidad de proteger, se 
tienen campos irregulares cuya rapidez de dosis se debe calcular por el método de campos cuadrados 
equivalentes. Es por eso que propongo realizar estudios con nuevos métodos como lo es el de 
Montecarlo y recomiendo reali7.ar un estudio completo de estas medidas en diferentes fantomas 
como son los fantomas antropomórficos de acrílico para obtener conclusiones fim1es y comparar con 
otra~ instituciones. hospitales que realicen estos estudios con equipos de '°Co, ya que la mayoria de 
los nuevos programas en planeación no contemplan cálculos para estos equipos, sólo para 
aceleradores lineales. Esto nos conduciría a la realización de un protocolo para la reducción de 
campo cuadrado equivalente para los diferentes tratamientos, equipos de '°Coy aceleradores lineales, 
con el fin de realizar un ágil, óptimo y certero procedimiento en la planeación de estos tratamientos 
para aquellos hospitales que no cuenten con una base de datos y equipo para manipular esta 
infom1ación. 
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APENDICEJ 

Para el cálculo de Ja rapidez dosis se deben considerar una serie de parámetros y factores de 
corrección los cuales son necesarios para un buen cálculo al momento en que Ja cámara de 
ionización se encuentre en operación; esencialmente son parámetros que dependen de Ja estructura 
de la cámara tales como: material con la que está construida, condiciones de presión y de 
temperatura a Ja que fue calibrada, dimensiones de Ja cámara, etc. Dichos parámetros y factores de 
corrección se presentan a continuación: 

CAMARA DE IONIZACION PTW FREIBURGH M31002-0812 
Radio interno =2.75mm 
Espesor de la pared (PMMA)=0.06545 g/cm' 
k • . k.,,=0.974 
N,=2.924xlo'º R/C 

s.-:::=1.133 

s;::;· = 1.030 
P,,=l.0014 (PMMA) 
Wlc=33.97 JIC 
g=0.003 
P.=760mmHg 
T.=22 ºC 
N,=Nr(W/e)/( I-g)=2.924x 101ºR'C)(33.97J/C)(2.58x 10-4 C/kgR)/(1-0.003) 
N,=2.27x108 Gy/C 
N 0 = Nt( t-g)(k.k,..,)=2.57x 1010cGy/C)( 1-0.003)(0.974) 
N 0 =2.496x 1010 cGy/C 

Donde: 

k. Factor que tiene en cuenta la no equivalencia al aire entre la pared de la cámara de ionización 
y el material o materiales del capuchón de equilibrio electrónico. 

Wlc 
g 

P. 
T. 

Factor que tiene en cuenta la atenuación (absorción y dispersión) en las paredes de una 
cámara de ionización irradiada a efectos de calibración. 
Factor de calibración de una cámara de ionización en unidades de exposición. 
Razón de poderes de frenado entre el agua y el aire. 

Razón de poderes de frenado entre el material de la pared y el aire. 
Factor de corrección que- tiene encuenta la no equivalencia al agua de la cámara de ionización 
(i.e. material de la pared de la cámara y cavidad del aire). 
Energía media gastada en aire por par de iones formados y por unidad de carga del electrón. 
Fracción de la energía de las partículas cargadas secundarias que se pierden en forrna de 
radiación de frenado. 
Presión atmosíérica de rcícrcncia a la que fue calibrada la cámara de ionización. 
Temperatura de referencia de la cavidad de aire de Ja cámara a la que fue calibrada la cámara 
de ionización. 
Factor de calibración de la cámara de ionización en unidades de kerrna en aire. 
Factor de calibración de la cámara en unidades de dosis absorbida en el aire de la cavidad. 
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APENO/CE// 

Las protecciones personalizadas generalmente son hechas de plomo. El espesor del plomo requerido 
para tener una adecuada protección del área dependerá de la calidad del haz y la transmisión a través 
del bloque. Una transmisión del haz primario del 5% a través del bloque se considera aceptable para 
la mayoría de las situaciones clínicas. Si /1 es el número de las capas hemirreductoras, se obtiene esta 
transmisión de la siguiente manera: 

1 
=0.05 

2" (1) 

donde 

n= log20 =4.32 (2) log2 

Por lo que para un espesor de plomo entre 4.5 y 5.0 capas hemirreductoras daría menos del 5% de la 
transmisión del haz primario y cs por lo tanto recomendado para la protección clínica. 

Las protecciones contra la radiación primaria para haces a superficie y de ortovoltajes se fabrican 
fácilmente con láminas delgadas de plomo que pueden colocarse o moldearse en la superficie de la 
piel. Conforme la energía del haz aumenta hacia el intervalo de megavoltaje, el espesor de plomo 
requerido para la protección aumenta sustancialmente y estos bloques de plomo son colocados por 
encima del paciente dentro del haz de radiación en una charola de plástico transparente (acrílico). La 
Tabla 1 da el espesor de la protección de plomo recomendado para varias calidades de haz. 

Aunque el haz primario de transmisión puede reducirse considerablemente usando bloques con 
grandes espesores, la reducción en dosis en la región protegida puede no ser tan significativa debido 
a la predominancia de la radiación dispersada de las áreas abiertas próximas al campo. 

Tabla 1 Espesores minjmos rccpmendndos de las proteccjoncs de plomo 
Calidad del haz Espesor de plomo reQUerjdo 

CHR 1.0 mm Al 0.2 mm 
CHR 2.0 mm Al 0.3 mm 
CHR 3.0 mm Al 0.4 mm 
CHR 1.0 mm Al \.O mm 
CHR 3.0 mm Al 2.0 mm 
fjJ-IR 4.0 mm Al 2.5 mm 

60 
Cs 3.0 mm 

Co 5.0 mm 
4MV 6.0mm 
6MV 6.5 mm 
IOMV 7.0mm 
25MV 7.0mm 

• Estos \'llores apro~imados proporcionan:;''' de la transmisión primaria 
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APENO/CE 111 

Aunque se ha empleado un gran numero de sistemas para moldear el campo y proteger las zonas que 
no se desean irradiar, el introducido por Powers et al. [P073] es muy comtin utilizarlo en 
radioterapia. Este sistema utiliza una aleación con un punto de fusión bajo, metal de Lipowitz 
(comtinmente llamado Cerrobend), el cual tiene una densidad de 9.4 g/cm' a 20ºC (-83% de la 
densidad de plomo). Este material consiste de 50.0% de bismuto, 26.7% de plomo, 13.3% de estaño, 
y 10.0% de cadmio [P073). La ventaja principal del ccrrobend sobre el plomo es que funde 
alrededor de los 70ºC (comparado con 327ºC del plomo) y por lo tanto, puede ser fácil de moldear 
en cualquier fonna. 

El mínimo espesor del bloque de cerrobend requerido para una buena protección puede calcularse de 
la Tabla 1 apéndice 11 usando la razón de densidad relativa al plomo (es decir, multiplicando el 
espesor del plomo por 1.21 ). En el intervalo de Me V para haces de fotones, el espesor más utilizado 
es de 7.5 cm, que es el equivalente a 6 cm de plomo puro. 
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