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GUIA PARA USAR ESTE ESTUDIO 

Esta revisión sobre aceleradores lineales de electrones para uso mé­
dico se ha hecho con base en la experiencia adquirida durante cuatro 
años con el acelerador lineal de electrones para uso médico instalado en 
el Instituto N:!cional de Cancerología. 

El estudio se inicia en el capítulo 1, en el que trataremos los ante­
cedentes históricos de los aceleradores lineales de partículas, el desa­
rrollo de los aceleradores lineales de elect10nes modernos y la descrip­

i ción del funcionamiento de un acelerador lineal de electrones para 
uso médico. 

En el capítulo 2 se presentan las ventajas que tienen los aceleradores 
lineales de electrones en radioterapia, en comparación con los equipos 
de rayos X de baja energía y las unida.des de fuentes radiactivas. Se 
presenta un análisis de los elementos necesarios para adquirir y reem­
plazar equipos de radioterapia y como tema central se presentan los 
criterios para la selección de aceleradores lineales de electrones para 
uso médico. 

En el capítulo 3 se sef!alan las diferentes pruebas de aceptación y 
de rutina que deben realizarse después de la instalación, o de una repa­
ración mayor del acelerador lineal de electrones para uso médico, 
o cuando sean necesarias y así asegurar el óptimo tratamiento de 
pacientes con cáncer. 

En el capítulo 4 se realiza una revisión de los conceptos de dosi· 
metría de rayos X de alta energía, que incluye las componentes que 



contribuyen a la dosis en un punto en un medio dispersor, medició 
de la dosis en agua y tejido, medición de la dosis a profundidades dife 
rentes de la profundidad de dosis máxima, profundidad de calibració 
de rayos X de alta energía, medición de los parámetros de dosis e 
profundidad y mediciones experimentales. 

En el capítulo 5 se describe la calibración del acelerador lineal d 
electrones en la técnica isocéntrica y técnica distancia blanco-piel fija 

En el capítulo 6 se presenta una revisión de los conceptos involu 
erados en la planeación del tratamiento en las técnicas isocéntrica 
distancia blanco-piel fija, para obtener las ecuaciones que permitirá 
calcular las unidades monitor en ambas técnicas; asimismo se dan ejem 
plos de cálculo de unidades monitor en arreglos de campos simples 
y ca1ripos múltiples, así como corregidas por inhomogeneidades. y a 
distancias mayores que la de isocentro. 

En este trabajo se ha adoptado el Sistema Internacional de Unidades 
de Medida (SI) (apéndice A), pero algunas veces se tiene que recurrir 
a unidades tales como el cm, min, etc., debido a su uso común y gene­
ralizado en esta especialidad ya que cambiarlas al SI podri'a crea 
algunas con fusiones. 

En el apéndice 13 se aborda el tema de la profundidad transitoria 
de equilibrio de partículas cargadas (EPC). 

En el apéndice C se describen las pruebas de simetría y aptar.a­
miento del campo de radiación con técnica de película y densitómetro. 

En el apéndice E se da una introducción acerca de las generalidades 
de la planeación del tratamiento, además se describe la organización 
sistematizada de un servicio de radioterapia, asimismo se detallan las 
actividades que realiza el personal adscrito a los departamentos de 
radioterapia y física en los esquemas de tratamiento de enfermos con 
radiaciones ionizantes. En este mismo apéndice se hace énfasis en la 
importancia de la presencia del físico en la radioterapia; se dan también 
las consideraciones que deben tenerse en la planeación del tratamiento. 

En el apéndice F se realiza un resumen y una estimación de las incer­
tidumbres en el tratamiento <le pacientes con aceleradores lineales de 
electrones. 

En los apéndices D, G, H, l y J se presentan diferentes tablas de dosi· 
metría. 
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Capítulo l 

ANTECEDENTES 

1. ASPECTOS HISTORICOS 

La primera propuesta para acelerar iones con un acelerador lineal 
1pleando una fuente de radiofrecuencia fue hecha por el físico 
ustaf Ising en 1925 en Suecia.2 3 El sugirió el concepto de resonancia 

aceleración y propuso un oscilador de chispa y una línea de tras­
isión para proveer de campos eléctricos de radiofrecuencia a los 
ectrodos de aceleración. No existe ningún reporte experimental de 
propuesta. 
El primer reporte de un trabajo experimental con un acelerador 

neal fue el del fís.ico Rolf Wideréie, Noruega, 192843 y su aparato 
considera como el antecesor de todos los aceleradores lineales con 

vidades resonantes, este acelerador de tres electrodos cilíndricos 
axiales a los cuales se les aplicó un campo eléctrico alterno entre el 

ectrodo central y los dos electrodos exteriores. La frecuencia de 
tcrnación fue tal que el potencial de los electrodos se invirtió durante 
tiempo necesario para la inyección de los iones (K+ y Na+) a través 

el electrodo central; los iones experimentaron dos aceleraciones para 
canzar finalmente el doble de la energía que se disponía en el campo 

léctrico transversal. 
La figura 1.1 muestra el esquema de un acelerador del tipo Ising­

ideroe que en la actualidad sólo tiene interés histórico. Los electrodos 
staban formados por una serie de cilindros metálicos, los cuales eran 
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Oscilador de 
radiofrecuencia 

Figura 1.1. Esquema de un acelerador lineal del tipo Ising-Wideroe. 

cada vez más largos, todos los electrodos impares se conectaron a u 
de las ternúnales del oscilador de radiofrecuencia y todos los par 
al otro. Como los iones positivos provenientes de una fuente de iones 
mueven dentro del p1imer electrodo, no están sometidos a ningu 
fuerta, pero al pasar a la región entre los electrodos 1 y 2, entone 
estarán sujetos a un campo eléctrico alterno, si en ese momento 
electrodo 1 es positivo y el 2 es negativo, el campo eléctrico los impu 
sará favorablemente aumentando su velocidad y su energía. Así mie 
tras se mueven dentro del segundo electrodo no están bajo el efect 
de fuerza alguna. Si la frecuencia del oscilador es fija se puede calcul 
la longitud de los electrodos a fin de que mientras el ion lo atravie 
cambia la polaridad del vol taje, de manera que al asomarse el ion ent 
el segundo y tercer electrodo la carga del segundo sea ahora positiv 
y la del tercero negativo para que el ion reciba un nuevo impulso 
su energía y velocidad sigan en aumento, este proceso se debe repet' 
en cada uno de los electrodos.1 

Como la frecuencia de oscilación es constante, también lo será 
tiempo que debe permanecer la putícula dentro de cualquier cavida 
para que reciba impulsos favorables, y como la velocidad va siemp 
en aumento, se requiere que los electrodos sean cada vez más larg 
para que el tiempo empleado en recorrerlos sea siempre el mism 

Para que un ion entre en el tubo cuando éste es negativo y salgad 
él cuando es positivo, la longitud del electrodo (L) será: 

L = vT/2 (1.1' 
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Donde v es la velocidad del ion y T/2 es la nútad del periodo, o sea 
tiempo que el oscilador tarda en cambiar la polaridad de un cilindro 

negativo a positivo. 1 
• 

39 

De acuerdo con la ecuación: 

Ec = qeL = qV (1.2) 

La energía cinética Ec que adquiere una partícula de carga q después 
n impulsos será para un caso no relativista: 

Ec = nVq = nrnv2 /2 (1.3) 

De la ecuación (1.3) obtenemos: 

(1.4) 

Donde v n representa la velocidad alcanzada por la partícula y V 

voltaje pico aplicado. 
Entonces la longitud del electrodo "n" será: 

(1.5) 

De acuerdo con la teoría de la relatividad ningún electrón o partícula 
uede alcanzar una velocidad mayor que la velocidad de la luz en el 
acío, por lo que la longitud de los tubos no puede seguir aumentando 

lúnite y tenderá al valor máxime.: 

L = cT/2 (1.6) 

En la ecuación ( 1.6), c representa la velocidad de la luz. 
El experimento de Wideroe fue reportado por Lawrence en la 

niversidad de Berkeley, Califomia, y de él obtuvo b idea inicial de 
cual desarrolló el concepto de ciclotrón. D.J-1. Sloan, entonces estu­

iante en Berkeley, extendió el acelerador lineal de iones a 10 y más 

lectrodos. 
Hacia 1931 Sloan y Lawrence38 habían acelerado iones de mercurio 

una energía de 1.25 MeV y, en 1934, Sloan y Coates
37 

reporta 
.8 Me V. Los iones rápidos de mercurio se hicieron incidir sobre un 
lanco y produjeron rayos X característicos de baja energía del ele­
nento del blanco, pero no se observaron efectos nucleares. 
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Kinsey 26 aceleró iones de litio a energías superiores a 1 McV ~ 
principio no hubo evidencias de desintegraciones nucleares; pero, 1 

tarde, Kinsey en un trabajo no publicado muestra que se produje 
partículas alfa cuando utilizó blancos de hidrogeniones. Los prime 
aceleradores podían opernr solamente a bajas frecuencias y su uso 
medicina y física nuclear fue insignificante. 

Durante el mismo periodo J. W. Bearns8
' 

3 9 y sus colaboradores 
la Universidad de Virginia lograron acelerar electrones por medio 
ondas viajeras a lo largo de una línea de transmisión, en un arre 
corto de electrodos tubulares con una separación uniforme y coloca4 
dentro de un tubo al vacío, el voltaje pico aplicado fue de 300 k' 
los electrones fueron acelerados a una energía de 1.3 MeV. Estos] 
meros experimentos con ondas viajeras no continuaron su desarrc 
debido a la falta de fuentes de radiofrecuencia de alta potencia pe 
más tarde, este tipo de acelerador llegó a ser realidad con el desarra 
de nuevas fuentes de alta frecuencia y amplificadores de alta poten 
(klystron y magnetron). 

I .2. ACELERADORES LINEALES MODERNOS 

Los modernos aceleradores lineales fueron diseñados por dos gru¡: 
de trabajo, uno en la Universidad de Stanford y el otro en la de C~ 
fornía en Estados Unidos.39 

En el laboratorio de Sranford, W .W. Hansen inició un programa 
la década de los 30 para desarrollar aceleradores lineales y fuen1 
de alta frecuencia y potencia, con la idea de acelerar electrones. Hans 
colaboró con los hermanos Varian en la invención y desarrollo inic. 
del klystron, el cual fue destinado a jug:u un papel muy importan 
en el campo del radar durante la Segunda Guerra Mundial. 

Al final de la Segunda Guerra Mundial se desarrolló una guía de on1 
de ac.eleración, la cual consistió de un tubo circular, que contenía u1 
serie de discos distribuidos a lo largo de su trayectoria: cada dis4 
tenía un hoyo central a través del cual pasaba el haz de electron 
(figuras 1.2 y 1.6); asinúsmo se construyó un amplificador klystr< 
de 3 000 MHz para proveer la adecuada potencia. 

En 1947, Hansen y sus asociados construyeron un acelerador line 
llamado Stanford Mark I, de 3.7 m de longitud y un magnetron, con 14 
cuales aceleraron electrones a una energía de 6 Me V. 
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Después de la muerte de Hansen en 1949, el programa se continuó 
y se amplió por el grupo Stanford, lo que dio como resultado, en 1950, 
a construcción del acelerador Stanford Mark 11, con una longitud de 
3.7 m y una energía máxima alcanzada por los electrones de 35 MeV, 
este acelerador utilizó un amplificador klystron de una potencia de lO 
a 25 MW a 2 855 MHz. 

Años después construyeron el acelerador St1mford Mark III, eon 
una longitud de 90 m y una energía máxima de 1 000 Me V para elec­
trones. Finalmente la culminación de este grupo de trabajo fue la crea­
ción del acelerador Stanford dos millas, cuya longitud es de 3 048 m 
y una energía máxima alcanzada por los electrones de 22.8 Ge V. 

El grupo de la Universidad de California, al final de la Segunda 
Guerra Mundial, desarroll6 un acelerador lineal de protones de 32 Me V, 
bajo la dirección de L. Alvarez y W.K.11. Panofsky. 

En la figurd 1.2 se presenta un diagrama a bloques de un acelerador 
lineal de electrones. Los electrones son inyectados por un cañón de 
electrones a la guía de onda del acelerador con un potencial aproxi· 
mado de 80 kV, es decir, los electrones adquieren una· velocidad igual 
a la mitad de la velocidad de la luz en el vacío. Las ondas electromag­
néticas son alimentadas por un magnetron o klystron a la guía de 
onda rectangular y, a través de ella, a la guía de onda de aceleración; 
las microondas una vez en la guía de onda del acelerador aceleran a los 
electrones hasta Ja energía deseada. 

Modulador ,,,_ __ Fuente de alimentación 

Callón de <lectrones 

llaz de 
electrones 

Figura 1.2. Esquema de un acelerador lineal ·de electrones para uso médico, 
usado actualmente. 



1 .3. TIPOS DE ACELERADORES LINEALES 
DE ELECTRONES 

El acelerador lineal es fündamcntal1ncnte un tubo conductor, usu · 
mente de cobre y de 1m;i forma exacta para contener las ondas elcctr 
magnéticas. La energía del haz es proporcional a la longitud del accl 
rador y a la intensidad del campo eléctrico dentro de la cavidad. Existe 
dos tipos diferentes de aceleradores, el de ondas viajeras y el de ond 
estacionarias .4 0 

ACELERADOR DE ONDAS VlAJEl{AS 

En el acelerador lineal de ondas viajeras. las microondas se inyect 
en la sección de entrada y viajan hasta el extremo final de la guía d 
onda de aceleración, y pennancccn todo el tiempo en fase con lo 
grupos de electrones que están siendo acelerados. En el interior de la 
guía de onda de aceleración se tienen discns conductores, generalmente 
de cobre con un hoyo en el ccntro,7 estos discos están en serie a lo 
largo de la trayectoria del hat de cleclroncs para man tener la velocidad 

Guía de onda de 
accleradón 

Sección 
transversal 

Figura 1.3. Estructura de un acelerador lineal de ondas viajeras, con discos 
de carga en el interior de la guía de onda de aceleración para mantener en f115e 
la velocidad de las ondas electromagnéticas con la de los electrones. 
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Microondas 

,, ~!~¡.<j 
Guta de onda rectangular_. ¡;:; ~ l~l 

t."¡ l..~ 

Campo tl}tmJ!~,!:'1 '"!,,, · , : l' 
eléctrico~-,;>; : ''."! Cavidad de f. . , 

\ K~~;;¿J ·;1·>:~'.~ ~/ acoplarnicnto ~:2 ·;,~: 

Cavidades de 
aceleración 

Sección longitudinal 

:..!, ~; 

electrones 

· .. ! 

. y' 

LJ 
Sección 

transversal 

Figura 1.4. Estructura lk la guía de onda de acelcracit'ln tic un acelerador 
incal de ondas estacionarias. Las cavidades de acoplamiento mantienen la fase 
e 180°. 

e fase del campo de ondas electromagnéticas con la velocidad de los 
'lectrones (figura 1 .3 y 1 .6). 

ACELERADOR DE ONDAS ESTAClONAIUAS 

En el acelerador lineal de ondas estacionarias las cavidades de acele­
ración tienen una cavidad adicional entre ellas para mantener las ondas 
electro magnéticas en una fase de 180° (figura 1.4 ). Este tipo de acele­
radores tienen la ventaja de ser menos sensibles a la temperatura o a 
las variaciones dimensionales y alcanzan la misma energía que uno de 
ondas viajeras en una longitud corta. 

MAGNETRON Y KLYSTRON 

Para acelerar electrones a altas energías es necesario usar una fuente 
de microondas de alta potencia. Los klystron disponibles pueden 
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entregar una potencia mayor que 24 MW pico y 24 kW promedio 
3 000 MHz. Los magnetrones disponibles cpcran a niveles de u 
potencia superior a 4 o S MW pico; sin embargo, estos tubos son men 
confiables y menos estables operacionalmentc que los magnetrones 
2 MW. Así que los aceleradores de baja energía usan magnetrones 
a altas energías se usan los klystron. 

LONGITUD DE LA ESTRUCTURA DE ACELERACION 

La longitud de la estructura de aceleración es detenninada por 
máxima energía de los electrones y por las fuentes de microond 
utilizadas. La máxima energía ganada por los electrones en una estru 
tura con díseiío de ondas estadonarias es de 150 kV/cm en promedi 
mientras que con una estructura de ondas viajeras la energía máxi 
ganaJa es generalmente de 80 kV/cm, o menor. Así un acelerad 
lineal de electrones para uso médico de 4 McV con diseño de ond 
estacionarias puede tener una longitud de 30 cm, mientras que un 
con diseño <le ondas viajeras de 30 MeV requiere de dos estructur 
de aceleración en serie de más de dos metros de longitud cada una d 
ellas. 

1.4. FUNCIONAMIENTO DE UN ACELERADOR LINEAL 
DE ELECTRONES PARA USO MEDICO 

En la figura 1. 6 se presenta un diagrama de un acelerador lineal d 
electrones para uso médico del tipo de ondas viajeras. El magnetro 
genera pulsos de radiofrecuencia <le aproximadamente 3 000 MHz 
tiene una potencia de salida de 2 MW. 

Las microondas generadas por el magnetron son alimentadas a un 
sección de transición (convirtiendo la guía de onda, de una form 
circular a una forma rectangular) y de allí pasan a través de un dieté 
trico de alta potencia, el cual ofrece una impedancia grande a cualquie 
onda reflejada. Posterionnente las ondas entran a la guía de on 
rectangular para finalmente inyectarse a la guía de onda cilíndrica d 
aceleración mediante un transformador. Al mismo tiempo un puls 
de electrones con un potencial de 45 kV del cañón de electrones e 
introducido en la guía de onda de aceleración, entrando con um 
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Cavidad de prcagrupamiento 
de electrones 

1 Discos de carga 
Guía de onJ.a 
de acekrnción 

~~~~~~l-...-1h-ti+~r:rl-r--i~~q~ 

Mo<lula<lor de 
pulsos 

Micrnondas del 
magnctron 

llubina de 
enfocamiento del haz Haz de electrones 

agrupado 

Figura 1.5. lnyec.:ción y agrupamiento del haz de electrones en la primera 
sección de Ja guía de onda de aceleración. 

velocidad de aproximadamente de 0.4 veces la velocidad de la luz40 

(figura 1.5). 
En la primera parte de la guía de onda del acelerador (sección de 

agrupamiento) la velocidad de fase de las ondas viajeras es inicialmente 
igual a la velocidad con la que se inyectan los electrones (figura l .5). 
Así, algunos grupos de electrones son capturados por las ondas elec­
tromagnéticas (un grupo por longitud de onda) y acelerados por la 
componente axial del campo eléctrico de las ondas (figura 1.7). 

La velocidad de fase de las ondas viajeras de radiofrecuencia se 
incrementa a lo largo de la longitud de la guía de onda de aceleración, 
incrementando así la velocidad y energía de los electrones hasta alcan­
zar la energía seleccionada. 

La corriente del haz de electrones varía de acuerdo a la modalidad 
del tratamiento, siendo más pequeíia (unos cuantos miliamperes) en 
la modalidad de electrones que en la modalidad de rayos X. 

La guía de onda de aceleración es enfriada por agua que circula 
en su parte exterior; asimismo es mantenida a un alto vacío (menor 
a 10·5 Torr) por dos bombas de iones. 

Una vez que los electrones son agrupados en la primera sección de 
la guía de onda del acelerador y capturados por las ondas viajeras, la 
velocidad de los mismos se incrementa rápidamente hasta alcanzar 
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una velocidad próxima a la de la luz. En el resto de la guía de onda 
de aceleración, la velocidad de los electrones pennanece aproxima­
dantcnte constante y la energía ganada por los mismos resulta princi­
palmente de un incremento relativista de su masa40 (figura 1.8). 

Para evitar un dcsafocamiento en el haz de electrones, durante la 
aceleración de los mismos, se aplica un campo eléctrico estático axial 
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Pigura 1.8. Velocidad de los electrones en la guía de onda de aceleración en 
función de la energía, siendo v la velocidad de los electrones, m0 la masa del 
electrón en reposo, m es la masa del electrón a la velocidad Ve, e es la velocidad 
de la luz y, E, la energía de los electrones en Me V. 
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en la guía de onda de aceleración por medio de un~ serie de bobin 
de enfocamiento colocadas a ciertos intervalos a lo largo de la guía de. 
onda de aceleración (figura 1.6 ). 

La corrección por cualquier desviación del haz de electrones del 
eje central de la guía de onda es rectificado por dos conjuntos de 
bobinas ccntradoras colocadas en los extremos de la guía de onda 
de aceleración (figuras 1.5 y 1.6 ). 

Las ondas viajeras electromagnéticas que se propagan en la guía 
de onda de aceleración transfieren energía al haz de electrones conti· 
nuamente y la potencia de las microondas no utilizada es absorbida 
sin reflexión por una poderosa carga de radiofrecuencia o es retro· 
alimentada a la guía ele onda rectangular para obtener una energía 
mayor' en los electrones si se desea seguir usando un magnctron en vez 
de klystron. 

Los electrones acelerados viajan en línea recta a lo largo de la guía 
de onda de aceleración hasta una ccímara de deflexión donde son 
deflectados 90° por un campo magnético en algunos casos y en otros 
el ángulo de deflcxión es de 270° (figura 1.9) 

Después de pasar los electrones por la cámara de deflcxión chocan 
con el blanco (modalidad de tratamiento con rayos X) o pasan a través 
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Figura 1.9. Dependencia de la energía de los electrones durante su trayec­
toria en campos magnéticos de deflexión de 90 y 270°. 
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Figura 1.1 O. Producción <le rayos X en un acelerador lineal para uso en 
adioterapia. 

e una ventana delgada de metal (modalidad de tratamiento con elec­
rones). 

ODALIDAD DE TRATAMIENTO CON RAYOS X 

En la modalidad de rayox X los electrones son frenados por un 
lanco de alta densidad (tugstcno) y parte de la energía de los elec­
rones se convierte en rayos X (hremsstrahlung), con una intensidad 
iáxima dirigida hacia la misma dirección de los electrones incidentes 
figura 1.1 O). El haz de rayos X es colimado por un sistema de coli­
nación primario fijo de metal pesado como el plomo, dando una 
arma bien definida al haz de rayos X, con una radiación de fuga dentro 
e los límites pennitidos. 

Después, el haz de rayos X pasa a través de un filtro de aplanamiento 
arJ darle una fonna aplanada al campo de radiación para uso en 
adiotcrapia (figura 1.1 O). Los colimadores móviles permiten selec­
ionar el tamaño del campo deseado para el tratamiento. 
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Figura 1.1 l. Producdón de electrones pafl tratamiento ~n un acelerad 
lineal para radioterapia. 

MODALIDAD DE TRATAMIENTO CON ELECTRONES 

En la modalidad de tratamiento con electrones el bbnco es reem 
plazado por una ventana delgada de metal en la parte superior de 
colimador y los electrones pasan a tm·.?s de ella, r~1ra finalment 
obtener un haz de electrones para tratamiento. El haz és colimado po 
un sistema de colimación primario fijo antes de incidir rn el filtro d 
aplanamiento y darle :.tl haz una forma aplanada, los electrones final 
mente son colimados por 1111 cono aplicador. (le acuerdo .:on el camp 
que se desee obtener pa.ra tratanúento ( figur:i 1.11). 

En ambas modalidades de tratamiento los electrones y los rayos 
pasan a través de una cámara <le ionización tipo Lransmisión par 
controlar la rapidez de dosis, la energía, el aplanamiento y simetría de 
haz, así como la dosimetría del campo de radiación. 

Finalmente el paciente wn cáncer puede ser tratado con rayos 
o con electrones. 
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Capítulo 2 

CRITERIOS DE SELECCION 
DE ACELERADORES LINEALES DE ELECTRONES 

PARA USO MEDICO 

.1. INTRODUCCION 

Si se va a sustituir un equipo de tele terapia o los equipos ya exis­
entes son insuficientes para tratar a la cantidad <le enfermos que llegan 

la institución, entonces surge la necesidad de adquirir un nuevo 
quipo de teleterapia qu~ al menos cubra las necesidades existentes en 
1 departamento de radioterapia. Este nuevo equipo puede ser un acele­
ador lineal de electrones para uso médico. 

En la actualidad un acelerador lineal para uso médico representa 
na alternativa en el tr..itamiento e.le pacientes con cáncer, además 
ermite obtener una mayor optimización del tmtamiento en compa­
ación con los equipos que usan fuentes radiactivas. 

La operación de los aceleradores lineales empleados en radioterapia 
n contraste con los utilizados en investigación es sencilla y tienen 

·ontroles simplificados, monitoreo exacto de la dosis prescrita, flexibi­
idnd en el direccionamiento del haz, un simplificado sistema de vacío, 
controles de seguridad sencillos y confiables, accesorios funcionales 
para ayudar a implementar Ja precisión y la exactitud de la dosis dada 
al tumor durante el tratamiento. 

La selección de un acelerador lineal para uso médico es un trabajo 
de conjunto, en la cual interviene el radioterapeuta, el físico y las 
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autoridades de la institución; el papel que tiene el físico en esta sel 
ción es muy importante ya que él deberá de conocer las ventajas 
desventajas físicas para el tratamiento, la dosimetría, el mantenimicnt 
lugar de instalación para cumplir con las normas de seguridad radi 
lógica, así como de los diferentes aceleradores lineales de elcdron 
para uso médico disponibles en el mercado. 

El acelerador lineal de electrones para uso médico al que pue 
aspirar un departamento de radioterapia privado o institucional en 
país en vías de desarrollo debe ser un acelerador para tratamien 
en general, el cual deberá de efectuar cualquier tipo de tratamiento, ten 
la posibilidad de r~alizar cambios ante una técnica impredecible c 
mínimas dificultades, tener repetibilidad y ser predecible en su funci 
namiento, capaz de mantenerse operable a su máxima eficiencia c 
las mínimas dificultades en su uperación y mantenimiento. capaz 
ajustarse dentro de un espacio asign.tdo. 

El objeto de este capítulo es darle una guía al físico y al radiotcr 
peuta sobre las consideraciones que deben tenerse en cuenta en 
selección de un acelerador lineal para uso médico. 

2.2. CRITERIO PARA REE.\tPL\ZAR EQUIPOS 
DE RADIOTERAPIA 

Los equipos de radioterapia al paso del tiempo sufren desgaste 
llegan a ser tecnológicamente obsoletos. La vida promedio de u 
unidad de radioterapia megavoltaje es de alrededor de 8 afios,11 sup 
niendo que: 

1. El equipo ha tenido un buen mantenimiento a lo largo de su vi 
útil. 

2. Las partes de refacción están listas para usarse y son Jisponiblei 
económicamente. 

3. Las características de operación de este equipo de radioterapia ha.i 
sido las apropiadas. 

Un equipo de radioterapia más allá de su vida útil deberá retirars 
del servicio clínico, debido a la calidad del cuidado que debe tencrs 
con él y su costosa operación para seguir dando tratamientos de buen 
calidad. 
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Además para un equipo en estas condiciones resulta muy difícil que 
umpla con las normas de seguridad radiológica . 

.3. CRITERIOS PARA ADQUIRIR EQUIPOS ADICIONALES 
DE RADIOTERAPIA 

Las ne~sidades para aumentar los equipos de radioterapia y/o 
xpansión del departamento de radioterapia deberá establecerse con 
ase en la carga de trabajo, tendencias de necesidades regionales de los 
ervicios de radioterapia y de los programas o11ciales de la institución. 
demás se debe considerar que: 

1. Los equipos existentes exceden los 300 pacientes/año tratados. 11 

Las características de la carga de pacientes y el tipo de enferme­
dades tratadas indican la necesidad de tener un nuevo equipo que 
puede ser un acelerador con rayos X de alta energía y haces de elec­
trones para asegurar el óptimo tratamiento del pacierite. 

3. La implementación de nuevas técnicas y la participación en inves­
tigaciones clínicas (consumen tiempo) limitan la capacidad de 
carga de pacientes en los equipos. 

2.4. VENTAJAS EN EL USO DE ACELERADORES 
LINEALES DE ELECTRONES EN RADIOTERAPIA 

Las desventajas que presentan los aceleradores lineales de electrones 
de alta energía para uso médico en comparación con los equipos con­
vencionales de rayos X de baja energía y las unidades de fuentes radiac­
tivas son el elevado costo del equipo, instalación, mantenimiento y 
los problemas asociados a su desarrollo. Pero se compensan desde el 
punto de vista físico por las numerosas ventajas que ofrecen estos 
equipos de alta energía, como son: 

1. Al :rnmentar la energía ele un haz de rayos X la dosis máxima 
no permanece en la superficie, sino que se extiende progresivamente 
a mayores profundidades dentro del material irradiado. Este efecto 
tiene valor para el tratamiento de tumores profundos, ya que el por­
centaje de dosis es mayor en tumor y reduce las reacciones cutáneas 
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a la entrada del haz. Sin embargo, el porcentaje de dosis de sali 
es importante en el tratamiento con campos múltiples. 

2. El poder de penetración de la radiación es mayor con alt 
energías; así pues, con la misma dosis pua un tumor profundo, 
dosis al tejido adyacente disminuye al aumentar la energía, es deci 
mejor definición del campo de radiación, menor penumbra. 

3. El mayor poder de penetración de la radiación de alta energ 
da lugar a que el coeficiente de la dosis tumor y la dosis integral 
tumor sean más elevadas. 

4. La absorción de los rayos X de alta energía es más independien 
del número atómico del material absorbente. Por tanto, en el trat 
miento de tejidos no óseos, el hueso recibe relativamente men 
radiación con altas energías que con bajas, para las que el númer 
atómico más elevado del hueso determina una mayor absorción de 1 
radiación ionizante. 

S. Modalidad de haces de electrones. Los electrones de baja energí 
(menor a 1 MeV) han sido utilizados con muy poca frecuencia e 
radioterapia en comparación con los haces de rayos X de baja energí 
Sin embargo, en altas energías los electrones tienen una cierta profun 
didad de penetración en el tejido que es función de su energía. Má 
allá de esta profundidad la dosis disminuye rápidamente hasta un 
cifra insignificante. Así pues, mediante el control de la energía de lo 
electrones se puede regular la profundidad a la que penetra el haz d 
electrones respetando así el tejido subyacente al tumor. 

6. Se obtiene una alta rapidez de dosis a un metro del blanco. 
rapidez de dosis es un factor físico que afecta la respuesta de las célu 
a la radiación, es decir, la rapidez de dosis a la cual se da una dosis 
tumor.2 8 

7. Menor tiempo de tratamiento por campo. 
8. Grandes campos para tratamiento a un metro del blanco. 
9. Grandes campos optimizados a distancias mayores de un metro 

del blanco, ¡;ara tratamiento de cuerpo entero. 
10. Menor probabilidad de movimiento del paciente durante el 

tratamiento. 
11. Ambas técnicas de tratamiento, es decir, tratamientos a iso· 

centro y a distancia blanco-piel fija. 
12. Puede tratar cualquier paciente en cualquier posición. 
13. El acelerador lineal no trabaja con fuentes radiactivas y un¡ 

vez apagado no representa ningún riesgo desde el punto de vista d1 
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guridad radiológica, excepto por la radioactívir\ad en la vecindad 

l blanco para ciertas energías . 

. S. FACTORES A coNSlVERAR EN LA SELECClON DE UN 
ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES 

El uso que se le dará al acelerador lineal de electrones en los esque­

mas de tratamiento en la institución. 
Características técnicas requeridas en un acelerador lineal. 
Rango de energías deseables en el acelerador lineal. 

Modalidad de operación. 
Tipo de acelerador lineal. Disponibilidad de una <n[raestructura de apoyo \mmano y de 
equipo durante la instalación y oporadón del acelerador lineal de 

electrones para uso médico. 
Disponibilidad de espacio físico e instalaciones. 

Costo del acelerador lineal. 

Mantenimiento. 

El uso que se le dará al acelerador lineal de electrones 
en /os esc¡11emas de trata111ie11 to en la instiwció11. 

Antes de proceder a la selección del nuevo acelerador se dcber"1 
stab\ecer \as necesidades que éste cubrirá en \us esquemas de trata· 
·ento del Departamento de Radioterapia. Y además se deberá consi· 

Un acelerador debe tratar por lo menos 300 casos de cáncer 
(pacientes tratados) al año, dentro de los siguientes tres aílOs' 

después de instalado
11

• La carga real de tratamiento para un acelerador en la operación 
clínica (8 horas diarias, cuatro pacientes por hora) es de alrededor 

de 6 000 tratamientos por año. 

• El ln•titu<o ""'º"'' do Canoo.ologfa '" "'"'º 5'5 p,denM/Oio, en pr~ --medio. 'º"º''too"" primem< "'"' de'""" in•tIDadu un .cdo"dor UneID 
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c) Los criterios antes descritos deben ajustarse por: 

i) La dedicación del equipo a propósitos csp0ciales. 
ii) La existencia <le otros equipos y recursos dentro 

titución. 
iii) Tipo de pacientes tratados. 
iv) Disponibilidad del personal especializado, tal como médico 

radiotcrapcutas, físicos, ingenieros de servicio y técnicos d 
radioterapia. 

2. Caracten'sticas técnicas y de seguridad requeridas en 1111 

acelerador lineal {Jara uso médico 10 
• 

44 
• 

4 6 

l. El tamaíío del campo de radiación a un metro del blanco deb 
variar en forma continua desde un ca rnpo de ~ cm X 2 cm a por 1 
menos a un campo <le 40 cm X 40 crn. 

2. La rapidez ele dosis en un campo de 1 O cm X 1 O cm a un metr 
del blanco, debe ser no menor Je 3 .5 Gy /min en la moclali<la<l de rayo 
X y electrones. 

3. El acelerador debe poder realizar terapia en arco con razón de 
dosis variables en forma continua en el rango de 0.005 a O.OS Gy por 
grado± 0.000 2 Gy/grado. 

4. El fab ricantc debed proveer un juego de aplica<lores de electro­
nes de diferentes tamafíos de campo. 

5. El peso de cualquier accesorio con fines 
ser menor de 1 O kg. 

6. El fabricante deberá proveer datos sobre 
neutrones, si éstos existieran. 

7. El fabricante debe demostrar que el acelerador es una máquina 
segura en todos los aspectos y cumple con las normas de seguridad 
radiológica. 

8. El acelerador deberá tener por lo menos dos circuitos de dosi­
metría independientes entre sí, como medida de seguridad en el caso 
de que fallara el canal primario de dosimetría. 

9. Se proveerá de circuitos de se&ruridad de confirmación de trata­
miento, que eviten tratamientos inadvertidos con rayos X cuando el 
tratamiento es a base de electrones y viceversa. 

10. Se deberá proveer de interruptores de paro de emergencia en 
diferentes lugares, en el cuarto de tratamiento y consola de tratamiento. 
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11. Se deberá contar con monitores de simetría y aplanamiento 
1 campo de radiación. 
12. Así como con un sistema de seguridad anticolisión del gantry 

ntra la mesa de tratamiento. 
13. La rotación del colimador deberá exceder los I 80° en ambos 

ntidos ± 0.5°. 
14. El gantry deberá girar a trav¿s de un ángulo que exceda los 

60° ± 0.5°. 
15. La mesa de tratamiento debení girar a través de un ángulo que 

xceda los 180° ± 0.5°. 
16. La al tura piso·isocentro no debe ser mayor de 1.3 111. 

17. Se deberá proveer un distanciador mecánico que defina la <lis· 
ancia blanco-isocentrn. 

18. Se debed proveer una !llesa de tratamiento rígida y funcional. 
19. La mesa de tratamiento debed tener una sección abierta de 

proxirnadarnentc 30 cm X 30 cm para lratamiemo postcro-anterior. 
20. La a.ltura máxima de la mesa de tratamiento será por lo menos 

cm arriba del isocentro y la 111 ínima por lo menos 54 cm debajo del 
socentro ± 0.2 cm. 

21. El desplazamiento longitudinal de la mesa de tratamiento 
debe ser de - SO C!ll a + 50 cm y el lateral de 25 cm a + 25 cm ± 

0.02 cm, con respecto al isocentro. 
22. Todos los movimientos del colimador, guntry y mesa de trata­

miento deben ser motorizados. Además deberán ser posibles los rnovi­
nüentos combinados simultáneos. 

'.D. Los movimientos de la mesa de tratamiento deberán realizarse 
en forma manual y eléctrica. 

24. Se deben proporcionar filtros en cuña de 15, 30, 45 y 60°. 
La activación del material de las cufias no debe representar riesgo para 
el personal que opera el acelerador. 

25. Se deberá proveer una charola portaprotecciones. 
26. Se deberá tener una distancia mínima de 20 cm entre el coli­

mador y el paciente. 
27. Se deberá proveer una escala de luz que indique la distancia 

blanco-piel sobre el paciente. 
Además los siguientes parámetros del acelerador deben ajustarse a 

los limites que previamente han sido establecidos por los organismos 
internacionales, protocolos, autoridades, especialistas en la materia, 
etcétera. 
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28. Las variaciones de la energía nominal de los rayos X y electr 
nes no deben exceder de± 5%. 

29. El aplanamiento del campo de rayos X debe estar dentro 
± 3% del valor promedio, para Jos diferentes tamaños de campo. 

30. La asimetría del haz de radiación debe estar dentro de ± 2 % 
31. La penumbra debe estar dentro de 8 mm. 
32. La contaminación de rayos X en fa modalidad de elcctron 

debe estar entre 1.5 a 3 % a 10 cm Je profundidad en el medio di 
persor. 

33. La variación de la rapidez de dosis a un metro del blanco 
en aire debe estar dentro de ± 5% del valor promedio. 

34. El isocentro mecánico deberá si!r localizado en una esfera d 
2 mm de diámetro. 

35. El isoccntro del campo de radiación debe estar dentro de un 
esfera de l.~ mm de diámetro. 

36. La diferencia entre el campo real de radiación y el campo d 
luz, así como el campo imUcado en lns respectivos monitores de tamañ 
de campo no deben exceder de ± 1.5 mm en cada uno de los lados de 
campo para todos Jos tamafios de campo utilizadus en el tratamiento 

37. La razón entre el porcentaje de dosis en profundidad obtenida 
a 8 y 16 cm para diferentes campos y los valores <le dosis en profun. 
didad publicados no dehen diferir de ± 5 %. 

38. La diferencia entre el isocentro y el centro real del campo de 
radiación deben estar dentro de ± ! .5 111111. 

39. El isocentro sobre la mesa de tratamiento al girarla 180° debe 
estar en un círculo de 2 mm de diámetro. 

40. La radiación de fuga a través del colimador y a un metro del 
blanco no debe exceder de 0.1 % del haz útil. 

41. La estabilidad de la dosis medi<la c011 la rotación del gantry 
en los ángulos O, 90, 180 y 270° debe estar dentro de± 2%. 

42. La radiación de fuga a través de los aplicadores de electrones 
y a 4 cm de la superficie <le ellos no debe exceder de 2% de la dosis 
sobre el eje central. 

43. La exactitud de la dosis ciada a isocentro en un tratamiento 
de arco, no debe diferir de ± 2%. 

44. La dosis dada por el acelérador a isocentro para un campo de 
10 cm X 10 cm debe variar de O a 9.99 Gy ± 0.02 Gy. 

45. Los circuitos <le control deberán producir una señal luminosa 
y /o audible de precaución cuando se inicia la operación del acelerador 
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n pos1c1on de radiación, para alertar a quienes se encuentren en la 
ecinda<l del acelerador, o si por descuido alguien permanece dentro 
el cuarto de tratamiento y pueda éste accionar el paro de emergencia. 

46. Los circuitos de interconexión de protección radiológica del 
cclerador deben ser seguros y confiables. 

El sistema de circuitos de interconexión del acelerador para protec­
ión radiológica tiene dos funciones generales: para prevenir el acceso 
e personal al cuarto de tratamiento cuando el acelerador trabaja en 
osición de radiación; y para interrumpir la operación del acelerador, 
i tal operación produce un nivel de radiación que represente riesgo 
ara el paciente, o personal que opera el acelerador. 

Rango de e11ergú1s deseables en el at'elcmdor lincal 

El rango de energías disponibles en los aceleradores lineales para 
uso en radioterapia, disponibles comercialmente. son: en la modalidad 
de tratamiento con electrones va desde unos cuantos MeV hasta unas 
decenas de Me V (32 Me V) y en la modalidad de tratamiento con rayos 
rayos X va desde 2 MV hasta 25 MV. 

En la selección del rango ele energías que debe tener el acelerador 
lineal que va a adquirirse se deberá tener en cuenta la infraestructura 
de apoyo con que se cuente durante la instalación y operación del 
acelerador. Conforme aurnen ta la energía del acelerador aumentan 
las medidas de protección radiológica, así como la especialización del 
personal de físicos, radioterapeutas, ingenieros de servicio y técnicos, 
lo que se traduce en más altos costos. 

Las energías promedio recomendables en los aceleradores lineales 
para uso médico, en un país en desarrollo como lo es el nuestro, es en 
la modalidad de rayos X de 6 a 1 S MV y en la modalidad de electrones 
de 4 a 14 Me V. Cuando el acelerador dispone de energías mayores que 
éstas se presentan problemas serios de activación del material, es decir, 
producción de neutrones y ozono, por lo que se necesita de personal 
y equipo más especializado. 

4. Modalidad de aperació11 

Es altamente recomendable seleccionar un acelerador lineal para 
uso médico que tenga ambas modalidades de operación, es decir, se 
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deberán tratar pacientes con electrones para tumores supcrficiale 
y también pacientes con rayos X para tumores profundos baj 
la piel. 

5. Tipo de acelerador lineal 

La recomendación es seleccionar un acelerador de tipo isocéntric 
y no del tipo estacionario, ya que si se tiene la técnica isocéntrica 
tiene también Ja técnica distancia blanco-piel fija. 

6. Disponibilidad de una i11ji·aestmct11ra 
de apoyo humano y de equipo du ra11 te la instalación 
y operación del acelerador 

Es frecuente que un departamento de radioterapia en centros pri 
vados o institucionales no tenga el apoyo de un departamento d 
física o de físicos y, por tanto, el médico radioterapeuta se enfrent 
a los problemas de Ja física de la radioterapia y protección radial 
gica por carecer de dicha asesoría. Pero cuando se adquiere un acele 
radar lineal para uso médico se debe ya tener un departamento de 
física establecido, cuyo personal de físicos estén entrenados y califi 
cadas en la especialidad de física de radiaciones aplicadas a radioterapia, 
para hacerse cargo de la calibración, pruebas de aceptación, dosimetría, 
rutinas de buen funcionamiento del acelerador, supervisión del mante­
nimiento y vigilar que se cumpla con las normas de seguridad radio 
lógicas, así como resolver problemas de dosimetría en el tratamiento 
de pacientes en fomia irm1ediata e implementar técnicas para el trata· 
miento con las energías disponibles. 

El acelerador lineal requiere de una constante supervisión por parte 
del físico para asegurar el tratamiento óptimo de los pacientes. 

El departamento de física también deberá contar con un equipo 
mínimo básico que le permita llevar a cabo de manera eficiente su 
apoyo a la operación del acelerador y la dosimetría del mismo. 

Asinúsmo se debe contar con personal médico, radioterapeutas 
entrenados en la planeación del tratamiento del paciente que utilice 
aceleradores lineales con las energías y modalidad disponibles, también 
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e debe tener ténicos en radi.oterapia entrenados para operar el acelc­
ador y personal de mantenimiento para mantener el acelerador en 
>ptimas condiciones de operación. 

El departamento de física será el encargado de establecer un pro­
rama de seguridad radiológica en los procedimientos de operación y 
nantenimiento del acelerador. 

Dispo11 ibilidad de espacio e instalaciones 

La selección del lugar donde se instalará el acelerador es un trabajo 
e conjunto en el cual participan las autoridades de la institución, los 
rquitectos y el departamento de física. Este lugar podría ser el que 
cupa un equipo de radioterapia que será reemplazado por el acele-
ador; en este caso, de ser posible, no se deberá sacrificar las carac­
erísticas del acelerador por un espacio disponible, por ejemplo, si 
'stc espacio es muy pequeño no se podrá tratar pacientes a cuerpo 
entero. 

El cuarto del acelerador debe estar diseñado de tal forma que se 
pueda in traducir el nuevo acelerador y sacar el equipo que se reem­
plazará. 

Si existe el departamento de radioterapia, el acelerador debe quedar 
dentro de él. 

Frecuentemente las casas comerciales dan las guías mecánicas, 
características y blindajes del lugar de instalación y posiblemente 
eligen el lugar, pero estas sugerencias no se deben aceptar en forma 
incondicional, sino que, es el físico como responsable de seguridad 
radiológica el que debe detemlinar si el lugar es el adecuado y si los 
espesores de blindaje que proporciona la casa comercial son los reque­
ridos, es decir, el físico es el que debe realizar los cálculos de los blin­
dajes para asegurar la protección radiológica para quienes trabajan 
con el acelerador. 

Durante la construcción del cuarto del acelerador, el físico debe 
supervisar que se cumpla en fomia estricta el diseño original esta­
blecido, así también deberá verificar que el vaciado del concreto sea 
uniforme y si no se hace el vaciado de una sola vez, se debe especificar 
como va a quedar la segunda parte del colado y comprobar que los 
duetos y contactos tengan las indicaciones descritas en la memoria 
analítica. 

25 



8. Costo del acelerador lineal 

El presupuesto del acelerador deberá desglosarse punto por punt 
y además incluirá el costo de la constmcción del cuarto de trat 
miento, de transporte, instalación y pruebas de aceptación del acel 
rador y el surtido de refacciones. 

También se considerarán los costos de mantenimiento por año, un 
vez que la garantía terniine. 13

• 
46 

Se deberá tener presente cualquier contingencia en el contrato d 
compra-venta; por ejemplo, si se demuestra que el acelerador no cum 
ple las especificaciones solicitadas se deberá prcvccr la cancelació 
del contrato de compra-venta, reembolsando a la institución médi 
la inversión inicial, más el pago de cierto interés sobre la cantida 
previamente establecida. 

En el costo anual de mantenimiento se deberá especificar si s 
incluye mano de obra y refacciones, así como también si al realiza 
el mantenimiento se van a seguir las recomendaciones del fabricant 
respecto a las rntinas de mantenimiento. 

El costo de mantenimiento del acelerador lineal se reduce si en 1 
entrega, éste viene acompañado por un stock de refacciones que será 
utilizados durante Ja vida útil del acelerador. El stock de refaccione 
deberá renovarse continuamente confonne éstas sean utilizadas, po 
lo que su costo deberá incluirse en el costo del mantenimiento del 
acelerador. 

9. Mantenimiento 

Frecuentemente el deterioro de un equipo de radioterapia es debido 
a la baja calidad del personal de mantenimiento y de las refacciones 
usadas: 

En la entrega del acelerador lineal para uso médico a la institución 
se debe cuidar que éste venga acompañado de sus respectivos manuales 
de operación, manuales de servicio correctivo y preventivo y un sufi. 
ciente stock de refacciones para no tener ningún contratiempo en el 
mantenimiento del equipo cuando menos durante los tres años siguien­
tes a su entrega. 

En el mantenimiento del acelerador lineal de electrones para uso 
médico, debe tenerse en cuenta: 
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Tiempo estimado de mantenimiento semanal, mensual, semestral 
y anual; experiencia previa <le este acelerador con otras institu­
ciones mexicanas. 
Complejidad del acelerador para el mantenimiento preventivo y 
correctivo. 
¿Tiene el acelerador facilidad para el mantenimiento preventivo 
y corredivo de partes críticas? (magnetron, ldystron, cañón de 
electrones, etcétera). 
Servicio de fábrica, reputación y disponibilidad. 
Servicio local de calidad disponible, ¿la fábrica provee de entrena­
miento calificado al personal local? 

i. Programas de mantenimiento preventivo y correctivo establecido 
por el fabricante. 
Las re facciones utilizadas en el mantenimiento del acelerador 
deberán ser originales de fübrica o bien <le una calidad equivalente. 
Tiempo estimado desde que se reporta la falla del acelerador hasta 
que llega el personal de mantenimiento. 
Se deberá tener una bitácora de mantenimiento en la cual quede 
registrada toda intervención al equipo, asimismo deberá especificar 
el tipo de intervendón, las refacciones usadas y tiempo de servicio . 

. 6. ACELERADORES LINEALES DE ELECTRONES 
PARA USO 'tEDICO, DISPONIBLES EN EL \fERCADO 

La tabla 2.1 contiene especificaciones Je diferentes modelos de 
celeradores lineales para uso médico fabricados por diferentes com­
añías. La tabla incluye modelos que actualmente se encuentran en 
ervicio en instituciones médicas y nuevos modelos disponibles. 

Algunas especificaciones importantes han sido omitidas para dar 
ugar a la información básica; hay espacios en blanco en la tabla de 
· formación donde ésta es desconocida o incierta. 

Todos los aceleradores lineales de electrones para uso médico tra­
bajan en la banda de frecuencia S de 3 000 MHz correspondientes a 

na longitud de onda en el espacio libre de 1 O cm. La notación para 
la estructura OV es para ondas viajeras y OE es para el diseño de ondas 
estacionarias, la notación DBER indica la distancia blanco-eje de 
rotación. El tamaño del punto focal de rayos X es usualmente de 2 a 
3 mm de diámetro (blanco), algunas unidades pueden tener campos 
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grandes si se incrementa la distancia blanco-piel pero disminuyendo 
rapidez de dosis. 

Las especificaciones de la energía de Jos electrones varía y no pue 
ser comparable, por ejemplo: se puede especificar en términos de po 
ccntaje de dosis en profundidad, o de la energía de Jos electron 
incidentes en el blanco en el vacío, o sobre los filtros de dispersión 
electrones o en la superficie del fantoma. 

La radiación de fuga de los aceleradores lineales presentados en 1 
tabla 2.1 se encuentra dentro de Jos límites máximos permisibl 
establecidos por los organismos internacionales especialistas en 1 
materia, esto es, la radiación de fuga a través del colimador y a u 
metro del blanco no excede de 0.1 % del haz útil. Las espccificacion 
que están entre paréntesis son opcionales. 

Frecuentemente es un riesgo tomar como referencia a una instit 
ción médica extranjera para seleccionar un equipo de radioterapi 

28 



Tabla 2.1. Aceleradores Lineales de Electrones para Use> Médico Desde 196SJ3,B 

Atlo l:'nerg(as All/!Ufo Je l. ong. Total Gent'rador 
Angulo Je .=.-_.;. 1'1es Fvtones 

Aprux. Marca MoJdcJ Disprmi/>lt'S TipcJck Rotuciún <it~ la GuziJ 
Je 

Dej/exi<í11 ~.1.!.tuno Tarna1Jo máx. 
Je Intro- ¡.;,¡,~ I:/('(· Dist'1/,i dt'I dt'Onda Mh·rot11Ult1s Je/ llaz Je o de Campo 
ducciim lll'S lfO!Jl'S (,'antry _l' 1/po 1:7ect. c:_, ""WIA cm' A lm) 

Isocéntrico 
1 1965 l'hilips, Mel SL 75/10 7-10 ~-IO !JBER ·7 J71)c 2.~5 m O\' Magnelron 95° -1_'0 30 X 30 

100 Clll 2 MW 
1 

1965 Eircnwv LllE 5 5 1 socCnt rico ! J 20° ov r1tagnctro11 90° :•Xl 15 X 17 
lllll'R = 1.8 ~11\' 
IDO c111 ¡ 1%7 Efrcmov LllE 25 10,15 10-25 Estacionario JOº (> .5111 ov KI) siron 'JO" :·00 18 Xl8 

Dos 20 )1\1' 

5<? cnoncs ¡ 

1967 CGR-MEV 11.erac •IO 10-25 7.32 lsocéntrii.:o ; 1 os'' ó.O rn OV Klysiron +37°+37' "'\º 38 X 38 
AEC'L Saggit:irc (40) IJBUl ·" 1 J?Oº con llos l/ ~IW . 37° -126° 

105 l'lll fosa) Secciones 

1967 Toshiba LMR 13 10 8-12 lsocéntrico !.210° l.6rn0V Magnclrun 105° "XJ 30 X 30 
!JBER 'º 4.8 MI\' 
100 C/11 

1968 Varian flinac 4 4 lsocCntiicu 360' 0.31110[ Magnctmn Ningu110 : :4 ·10 X 40 
DBEI( ,, 2 MW 
80 Clll 

1969 Applicd Mcvatron 6 - lsocénlrico .l70º 1 rnOE Magnclron 261° :1;0 40 X 40 
Radiation VI llllEll ·" 2 .\IW Acromático 1 

100 t'lll 
1 

1969 Applicd Mcvatron 8, 10 5-11 lsocéntrico 370° 1.3 rn OE Magnetron 261° 
1 

~: L:ü 40 X 40 
l{adiation Xll DBER= 2 MW Acromátic0 

100 C/11 1 
1970 Mitsubishi ML-15 MllB 12 8-15 lsocéntrico .190° 1.7 rnOV K.Jystron 110° ~IX) 30 X 30 

DBER= 5 MI\' 
IOOcm 

1970 SllM l11crapi 4 4 ·- Estacionario 365° 0.35 m OE M•gnetron Ninguno : :o 40 X 40 
Nuclear 2MW 



~ Tabla 2.1. (continuación) 

Ano Energi'as A11gu/ode l,m1g. Total Gt11erador 
Angulo de Fotones Fotones 

Aprvx. Marca Modelo l>isponib/es Tipo.¡,, Rotación de ta Gura de 
De flexión Alá.'Cimo Tama11om<i<. 

de lntro- Fo10- f:tec- Dise11o del de Onda Microondas 
del /faz de D de Campo 

duccián ncs trone1 Gantry y Tipo Elecl. Gy/mi11A cm 2 A /mi 

1970 Varian l .liruc 35 8.~5 7-2>\ bn.:éntrko Ji>O. 2.25 111 ov \1ai!netro11 1 57 lll.00 J' !. J5 
DllER •. = .\11\' ()()'' 

IOOc111 

1970 R.;.idiation !).i, n.Ha: 4 .J lsoi.:éntrko .170' 0.75 111 ov \1.h:r1dron 2h6c J.00 JU X .JO 
Dynamics DBER •· ~ .\111' 1\crondti ... 't' 

IOOrn1 

1971 e<;R-MEV I11cral· tí 6 J51)réntrico J70' 1.1 m OV .\h~mt:tron :6~" 2 . .10 40 X 40 
,\l'.CL SL'ptunu llllFR ~ ~ \1\1' Acromátll'O 

100 cm 

1972 Radiation 1)) narJy lfJ 8 J-30 lsoi:t:!ntrico 370° 2.3 mOV ~fa¡;-.netron :!(>(Je 3.00 35 X 35 
Dynamics DBER •• : ,\1\1' Acromáticu 

100 cm 

1972 Toshiba L\IR .J 4 l5océntrícn 420° 0.3 111 OE .\lagnct1on Ninguno 2.25 40 X 40 
llllloR ~ 2 .\111' 

80/100 ""' 

1972 Toshiba L.\IR 15 10 10-16 lsodntrico .120' 
llBER = 

1.7 111 ov ~lagnctron 105' 3.50 30 X 30 
-l.R MW 

IOOcm 

1973 C'GR-MEV 'íllt!fJC 20 10,18 6-.CO lsucéntrico 370' 2.3 m OV K.lystron no' 4.00 40 X 40 

Satumc IJBER ~ 5 Mii' Acromático 
100 cm 

1973 Philips, Mcl SL 75/20 8, lü 5-20 lsocéntrico 360° 2.5 111 OV \ta¡;nctron 95° 4.00 30 X 30 
DBER ~ ~MW 

IOOcm 

1973 Mitsubishi ML-lM 4 ·- lsocéntrico 
DBER ~ 

380° 0.3 m OE \bgnctron Ninguno 2.24 30 X JO 
2MW 

80cm 



Tabla 2.1. (continuación) 

Año Energ1Íll Angulo de Long. Tmal Generador Angulo de Forone1 Fotones 

Aprox. Disponibles Tipo de Rotaciá11 de la Guia De flexión Máximo Tamallo máx. 

de lntro- Marca Modelo Foto- !:lec· Diseño del de Onda de del Haz de D de Campo 

wcción 11es tro11e1 Ga11try y Tipo Microondas E/ecr. Gy/min A cm' A Jm) 

1974 Mitsubishi ML-JM 2.8 lsucCntricu 380° 0.25 111 OE Ma~nctnHl Ninguno 1.00 30 X 30 
IJBER ~ ~ MW 

HO Cll\ 

1974 Vari:tn Clinac IH 10 (i·l8 lsocJntricu J(J(J" 1.4 m Ol· Klvs!Hlll ~70(' \.00 35 X 35 
DllloR" .<MW :\crr>1náticu 
100 Clll 

1974 Rn<liation llynary 18 6·12 5.18 lsocéntrico .no' 23 m O\' Klvstron 26ú
0 

3.50 35 X 35 
Dynamics DBER 0 s·Mw Acrumáticn 

1()0 Cll\ 

1975 Varian C'linac 12 8 6·12 lsllcéntrico 3h0° l.2m OL Magnctron 270° 3.50 35 X 35 
(ti) (4·9) DBER "' 2 MW r\cn1m;Ítico 

100 Cll\ 

1975 Varían C'linac 6x 6 lsocéntricu 360° Cl..l m OE Maf'.l1Cl!Oll Ninguno 1.92 40 X 40 
llllEH = 2MW 
80 cn1 

1975 Philips, Me! SL 73/5 4·6 -- lsoc¿ntrico 420' J .25 m OV f\.fagnctron 95° 3.50 40 X 40 
DllER= 2MW 
IOO cm 

1976 CGR·MEV 'ílicrac 10 9 6·10 Isocéntrico 370° l.2m0E Magnctron 262° 3.00 40 X 40 
AECL Neptnnc DIJEH= 2 MW Acromático 

IOOcm 

1976 Radiation llynaiay 6 6 - lsocéntrico 370° 1.0111 OV Magnctron 266" 3.00 35 X 35 
Dynamics DBER= 2MW Acwmático 

100cm 

1976 Efremov LUE 15 M 15 10·20 lsocéntrico ± 120° 2.6 mOV Magnctron 270° 3.00 30 X 30 
DBEH= 9MW Acromático 
IOOcm 
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Tabla 2.1. (continuación) 

Ailo Euagún A11g11/od<' /,n11g. 7i>ta/ Gcm·ru1il1r Angu//l Je Fot1Jtlt'S Fotones 
Ariru.t. ,\larca ,\/oddo /Jis¡umi/llcs Jlpod<' Rotac·i<in dt' laG1da de /Ji'}frx frJn .Háximo Tanw1lo mcix. 

c.klntro- 1:010- E/e,. /)iSt'llO dd Je011Ja Mic·n1,mdaJ del /foo de /J dcCtm1¡h1 

dun i1!11 llt'S lfllllt.'S r;unrry y Ti/JO l:lc<I <;y/min A 011 1 A lmJ 

1977 Sicmens Mcvatron JO, IS J-18 lsocéntrico 370° 1.3 m OE Klystron 270c J.00 40 X 40 
XX DBER = 7 MW Acromático 

IOOcm 

1977 Varian Oinac 6 ·- lsocénlrico 360° 0.3 m OE Magnctron Ninguno 2.00 40 X 40 

6/100 DBER = 2 MW 
IOOcm 

1977 Varían Oinac 20 15 6-20 lsocéntrico 360° 1.6 m OE Klystron 270° S.00 35 X 35 
5 MW Acrom.itico 

1977 EMI EMI Four 4 - lsocéntrico 360° 03 m OE Magnetron Ninguno 2.20 40 X 40 

TI1erapy 2MW 

1977 EMI EMl·SIX 6 - lsocéntrico 360° 0,3 m OE Magnctron Ninguno 2.20 40 X 40 

'ílte rapy DBER = 2MW 
lOOcm 

1978 Efremov LUE5M 4.5 4-S lsocéntrico ± 120° 0.6m OV Magnetron Ninguno 2.00 30 X 30 
DBER = 3MW 
lOOcm 

1978 Philips,Mel SL 75/14 8, 10 4-14 Isocéntrico 360° 2.25 m OV Magnetron 95° 3.50 40 X 40 
DBER= 2MW 
IOOcm 

1980 AECL Therac 6 6 - lsocéntrico 360° 
D~~R= 



..a.u,.._,•"~ ....... \-""••••••--- .. -·•¡ 

Ati1' E11t·r~ú1f Angulo de l.01111. foral ch•nt•raJ(¡f Angulo de Fotones Foto11es 

Aprox. 
.Húrcil . HoJdn 

l>is¡11111ibil'.1 Tipo Je Rotad1ú1 Je la (,'1,,;1 

"" 
Dcjf<>xi<in Mil:<imo 70matlomáx . 

de lutro- Foto· /:'il'c· Ducl/o úd de Onda Micr11,atJus dl'l llaz de /) Je Campo 

ducciút1 fll'S lfOIH'S (,'ant(\ y Ti/lt! /:1cct. G1'/111i11A cm' A /111) 

1980 AITL ll1erac cO 8 6-20 hocéntricn 360' 
DUER = 
100 cm 

1981 ATC ll1crapi 4 hocéntrico 

1981 AH' AH'4ch ls0céntrico 

1980 Sic me ns Mevatwn óü 3,4 lsocéntrico 370° Magnetron 270° 2.10 40 X 40 

DBER= Acromático 
100 cm 

1980 Siemens Mevatron 74 10 5·12 ho;:;éntrico 370° l.Jm Magnctron 270° 3.00 40 X 40 

DBER= Acromático 
100 cm 

1980 Siemens Mevatron 67 6 opcio· hocéntrico 370° 1.3 m Magnetron 270° 3.00 40 X 40 

nal DOER = Acromático 
100 cm 

1980 Siemcns Mevatron 77 10, IS 7.¡g lso<:éntrico 370° 1.3 m OE Khstron 270° 3.00 40 X 40 

DBER = i\1W Acromático 
IOOcm 

Varian Clinac 2500 6,24 6-22 lso<:~ntrico 
DBER= 
IOOcm 



Capítulo 3 

PRUEBAS DE ACEPTACION Y DE RUTINA DE UN 
ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES 

PARA USO )fEDICO 

l. INTRODUCCION 

Estudios previos indican que el control de calidad radioterapéutico 
el cáncer requiere de u11a exactitud de la dosis dada a tumor de 

5%.35 L1 exactitud requerida en radioterapia es probablemente la 
1ás crítica de todas las disciplinas oncológicas. Predicciones basadas 
n t~uestro entendimiento de la biología del cáncer, nos indican que 
equeñas diferencias en la dosis dada a1 volumen tumoral puede tener 
fectos profundos en la probabilid3.d de cura del cáncer. Estos estudios 
ñalan que si existen desviaciones de 5 a 10% en la dosis dada al 
mor, éstas pueden ser detectadas clínicamente indicando así la 

alidad del tratamiento. 
Para obtener la exactitud requerida en el tratamiento del cáncer 

on la utilización de aceleradores lineales para uso médico, se requiere 
ue el acelerador se calibre con una exactitud tal que contribuya con 
na incertidumbre máxima en la dosis dada a tumor de ± 2% y para 
ograr esta exactitud es necesario tener un estricto control de la ener­
ía de los rayos X, del tamaño del campo real de radiación, del 
planamíento y simetría del haz de rayos X y de todos los parámetros 
el acelerador que pueden contribuir a la incertidumbre de la dosis a 
umor en el tratamiento terapéutico del cáncer con rayos X. 
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Se entiende por pruebas de aceptación de un acelerador lineal 
electrones para radioterapia la verificación del funcionamiento corre 
del mismo, así como también de los parámetros descritos en el párr: 
anterior, es decir, estos parámetros deben encontrarse dentro de 
límites de exactitud y precisión que previamente se han establecí 
en los protocolos elaborados por comités de científicos. 

Las pruebas de aceptación deberán realizarse al final de la instalad 
del nuevo acelerador, así como también después de efectuada la ruti 
anual de mantenimiento, las pruebas de aceptación se pueden re 
completa o parcialmente al finalizar una reparación mayor del ace 
rador o en las ni tinas periódicas del equipo. 

Es recomendable que las pruebas de aceptación sigan el ord 
establecido aquí, ya que algunas pruebas requieren previamente 
otras. 

El objetivo que se persigue con el presente capítulo es dar una gu 
práctica de las pruebas de aceptación y rutinas periódicas que deb 
realizarse en el acelerador lineal para uso médico con el fin de asegur 
el óptimo tratamiento del paciente con cáncer. 

3.2. PRUEBAS DE ACEPTACION 

1. VERIFICACION DEL lSOCENTRO 

La verificación del isocentro se realiza con la ayuda de dos objeto 
uno es la punta de una aguja montada en un soporte adecuado sob 
la mesa de tratamiento y el otro es el indicador de distancia blanc 
isocentro mecánico. Una vez colocado el distanciador mecánico en 
gantry, este último se orienta en dos posiciones sucesivas a ángul 
rectos, es decir, a O y 90° y se determina una posición para que 
punta de la aguja sea equidistante con la punta del distanciador mee 
rúco, las posiciones lateral y vertical del isocentro se ajustan por 
localización de un punto en el espacio fijo para el cual la punta 
la aguja y la punta del distanciador mecánico sean equidistantes 
girar el gantry O, 90, 180 y 270°·. La misma operación se realiza pa 
el colimador y se encuentra así la posición del isocentro. 2 

Se debe verificar que la separación entre la punta de la aguja y 1 
del distanciador mecánico estén dentro de ± 2 mm cuando el gantry 
el colimador se giran a través de O, 90, 180 y 270°. 
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Angulo <le 
rotación del 

gantry 
¡ 

Angulo de rotación 
del colimador 

Angulo de rotación de 
la me!\a de tratamiento 

Figura 3 .l. Descripción de los diferentes movimientos del acelerador lineal de 
electrones para uso médico con diseño isocéntrico. 

El isocentro es el punto de giro del gantry, colimador y mesa de 
tratamiento (figura 3.1). 

Las variaciones del isocentro deben quedar confinadas a una esfera 
de 2 mm de diámetro. 

2. ALINEACION DE LA CRUZ DE ALAMBRE DEL CAMPO 
DE LUZ CON EL ISOCENTRO 

Esta prueba se realiza con la ayuda de una hoja de papel milimétrico 
y del distanciador mecánico blanco-isocentro. La hoja se coloca sobre 
la mesa de tratamiento y se mar<;a en ella el isocentro. Se 11ace coin­
cidir la intersección de la cruz de alambre con el isocentro marcado 
en la hoja y se gira el colin1ador a través de un án¡,rulo de 360° a inter­
valos de 45°. Verificar que la intersección de la cruz de alambre mar­
cada cada 45° en la hoja y el isocentro se encuentren dentro de un 
círculo de 2 mm de diámetro. El gantry se coloca a 0° en esta prueba. 32 
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3. ALINEACION DEL DISTANCIADOR OPTICO 
BLANCO-PIEL (ESCALA DE LUZ) 

Esta verificación se realiza colocando el gantry y el colimador 
0°. Enseguida, con una hoja <le papel milimétrico sobre la mesa 

Eje 
transversal 

Eje 
longitudinal 

Figura 3.2. Sistema de referencia para mewr los parámetros del haz de radia­
ción. En el plano de mediciones se coloca la película para verificar el campo de ' 
rawación. 
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ratamiento se marca la intersección de la cruz de alambre y después 
e comprueba que el punto <le la intersección de la cruz de alambre y la 
narca de 100 cm de la escala estén dentro de ± 2 mm (usualmente 
a distancia blanco-isocentro es de 100 cm) . 

. ALINEACION DEL CAMPO DE RADlACION 

En las siguientes pruebas, de los puntos 4.1 al 4.5, se utiliza la 
lelícula X-OMAT -TL de Kodak o equivalente. En todas las pruebas 
,e coloca el gantry a 0° y el tamaño del campo se fija con los con­
roles de tamafio de campo que muestran el tamaüo del campo en 
socentro. 

Antes de exponer las películas para verificar el campo de radiación 
se les marca el punto de intersección de la crnz de alambre y cada 
ma de las orillas dd campo por comprobar, con la utilización del 
sistema de referencia de la figum 3.2. 

La película utilizada para verificar la alineación del campo de radia­
ción se coloca a un metro del blanco (en el plano que pasa por el 
isocentro) bajo condiciones de equilibrio electrónico y se expone a 
una dosis de 0.08 Gy (8 rad) con rayos X de la energía disponible en 
el acelerador. 

Las pruebas de alineación del campo de rayos X se realizan expo· 
niendo las placas de película al campo de radiación como se muestra 
el siguiente cuadro: 

Núm. de pelfcula Tammlo del campo Angulo del 
expuesta a isocentro colimador 

1 4cm X 4 cm Oº 
2 4cm X 4 cm 90° 
3 lücm X 10 cm Oº 
4 lücm X 10 cm 90° 
5 25 cm X 25cm Oº 
6 25 cm X 25 cm 90° 
7 40 cm X 40 cm oº 
8 40cm X 40 cm 90° 
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4.1. Alineación del tamaño real del campo de radiación 
con el tamaño de campo mostrado en los 
controles de tamaño de campo. 

Con un densitómetro que tenga una abertura de un milímetro 
diámetro, medir las dimensiones reales del campo de radiación 
ambas direcciones A-B y G-T de todas las exposiciones tomadas en 
punto 4. Las oimensiones reales del campo de rayos X en la pelícu 
está dado entre las líneas de 50% de densidad óptica relativa e 
respecto al centro del campo de rayos X (figura 3.3). 

La diferencia entre el tamaño del campo mostrado en los control 
de tamaño de campo y el tamaño real del campo de radiación medid 
con. un densitómetro debe estar dentro de ± 2 mm. 

Esta prueba pennite verificar la linealidad entre el tamaño rei 
del campo de radiación en el rango de 4 cm X 4 cm a 40 cm X 40 en 

4.Z. Alineación del tamaño real del campo de radiación 
con el tamaño del campo óptico (campo de luz) 

En cada una de las exposiciones tomadas en el punto 4 verifica 
que la diferencia entre el tamaño real del campo de radiación y E 

tamaño del campo de luz (campo óptico) marcado en Ja película ante 

Dimensión re;d <le! 
campo <le radiación 

Campo de radiación 

cm 

Figura 3.3. Gráfica de la dimensión real del e.ampo de radiación en centím1 
tros con respecto a 50% de la densidad Óptica relativa. 
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Campo de luz 
Campo real <le radiación 

"' 100<:< J ·~ 
"' í! 
.Q 
o. 

50% •O 
"O 

"" 'O 

·~ 

8 
0% 

cm 

Figura 3.4. Gráfica del tamaño real del campo de radiación en comparación 
con el campo de luz. 

de Ja exposición estén dentro de ± 2 mm (figura 3.4). La coincidencia 
del campo de luz con el campo real de radiación debe verificarse a dis­
tancias mayores de un metro del blanco.32

• 
33 

4.3. Alincacibn del campo de luz con el campo mostrado 
en los controles de tamaño de campo 

Verificar que la diferencia entre el tamaño del campo de luz y el 
campo mostrado en los controles de tamaño de campo estén dentro 
de± 1.5% en el rango de 4 cm X 4 cm a 40 cm X 40 cm.32 

4.4. Alineación del centro del campo de radiación 

Usando las exposiciones 3 y 4 enHstadas en la sección 4 se procede 
a verificar que la diferencia entre las orillas del campo real de radiación 
y las del campo óptico estén dentro de ± 2 mm. Se comprueba que la 
diferencia entre el centro del campo de rayos X y el isocentro estén 
dentro de ± 1.5 mm. El centro del campo de radiación se determina 
al seleccionar un campo rectangular Jo menos ancho posible y una lon­
gitud de 25 cm y se expone una película en isocentro bajo condiciones 
de equilibrio electrónico al campo de radiación rectangular a ínter-
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valo~ de 45° y el punto en el cual se crucen los campos rectangulares 
es el centro del campo de radiación.32 

Se coloca un filtro en cuila de 45° en el colimador y con una cáma 
de ionización situada en el isocentro bajo condiciones de equilibri 
electrónico, se hacen cuatro mediciones de la dosis en los cuatro ángu· 
los cardinales del colimador (O, 90, 180 y 270°). Las dosis así medidas 
no deberán diferir por más de ± 1 %. 

4.5. Verificación de la penumbra 

La penumbra se define como la distancia que hay entre 80 y 20% 
de densidad óptica. Si se usan las exposiciones 1, 3, 5 y 7 se medirá 
la distancia entre 80 y 20% de densidad óptica en cada una de las 
orillas del campo, la penu1nbra así medida deberá estar dentro de 
8 mrn.33 

S. ALINEACION DE LA MESA DE TRATAiv1IENTO 

El ganhy y el colimador se colocan a O". La mesa de tratamiento 
se sube hasta que su superficie pase a través del isocentro, se coloca 
en ella una hoja de papel milimétrico y se marca el isocentro en él. 
Enseguida, girar Ja mesa 180° a intervalos de 45°, y luego marcar las 
intersecciones <le la cruz de alambre sobre el papel y finalmente veri· 
ficar que todos los puntos marcados estén dentro de un círculo de 
1.5 mm de diámetro. 

6. VERIFICACION DEL APLANAMIENTO Y SIMETRIA 
DEL CAI\·1PO DE RAYOS X 

Las pruebas de verificación del aplanamiento y simetría del campo 
de radiación se efectúan usando el sistema de dosimetría que se muestra 
en la figura 3 5. Este arreglo se compone de dos cámaras de ionización, 
una de ellas es la de referencia y la otra la cámara sonda, dos electró­
metros, un fantoma de agua con movimiento automático de la cámara 
sonda, un control <le movimientos de la cámara sonda, un divisor de 
voltaje y un graficador X, Y. 

42 



Fa moma 
de 

agua 

Control y moniturto 
de Ja crimara wnch 

Electrórnctro de la 
cáma1a de refcrcnci1 

Ueclrómetro di:' 1.i 
d.man sonda 

l>ivisor de 
voltaje Gmf1c1dor 

X, y 

Figura 3.5. Sistema de dosimetría para obtener los perfiles del campo de 
radiación para efectuar las pruebas ele aplanamiento y simetría; asimismo, se pue· 
den obtener las curvas de porcentaje de dosis en profundidad con este arreglo. 

La cámara de ionización de referencia se fija en el extremo del 
campo de radiación sobre la superficie de agua del fantoma, la cámara 
sonda se coloca a 10 cm de profundidad en agua y se moverá en un 
plano transverso al fantoma para obtener el perfil del campo de radia­
ción. La superficie del agua en el fantoma se coloca a 90 cm del blanco, 
la prneba es equivalente para una distancia blanco-superficie de l 00 cm 
y la cámara sonda a 1 O cm de profundidad. 

Las señales obtenidas de las cámaras de referencia y sonda se ampli­
fican en los electrómetros y una vez amplificadas pasan al divisor de 
voltaje del cual se obtiene una señal para el graficador X, Y en el cual 
aparece la gráfica del perfil del campo de rayos X. Se debe tener la pre­
caución que el tamaño del campo de radiación quede completa.mente 
dentro del f antoma. Estas pruebas también se pueden realizar con la 
técnica de película y densitómetro (apéndice C). 

6.1. Verificación del aplanamiento del campo 
de radiación 

Las pruebas del aplanamiento del campo de radiación se realizan 
bajo las siguientes condiciones: el ángulo del ga.ntry y del colimador 
se seleccionan a Oº, el tamaño del campo por verificar se fija con los 
controles indicadores digitales de tamaño de campo y se obtiene el 
perfil del campo de radiación sobre el graficador X, Y. 

Las pruebas de aplanamiento se efect1.'ian sobre los campos de 
4 cm X 4 cm, 1 O cm X 1 O cm, 20 cm X 20 cm, 30 cm X 30 cm y, el 

43 



campo máximo, en los ejes A-B, G-T, G/A-T/B y G/B-T/A (véase fi 
gura 3.2). 

Las variaciones de intensidad sobre el perfil del campo de radiació 
(definido entre los puntos de 80% de dosis relativa) no deberá excede 
de ± 3% del valor promedio numérico del máximo y el mínimo del 
intensidad.33 El valor promedio numérico está dado por: 

Donde V p es el valor promedio numérico, V ms es el valor máxim 
superior del perfil y V mi es el valor mínimo inferior del perfil. 

En la figura 3.6, se da un ejemplo de la prueba de aplanamient 
sobre un campo de 20 cm X 20 cm de rayos X <le 8 MV. 

6.2. Verificación de la simetría del campo de radiación 

Usando los perfiles obtenidos en la sección 6 .1, verificar que la 
asimetría del campo de rayos X esté dentro de ± 2% para todos los 
campos. 

La verificación de la simetría se realiza -en este caso, en particular, 
sobre el eje A-B- por medio de la comparación de las lecturas de 
dosis en cada uno de los puntos escogidos del perfil de rayos X y 
aplicando la siguiente ecuación: 

AA-B = 1/n ([A 1 + A2 + A3 + ... + An])-

([B1 + 82 + B3 + ... + Bn]) 100%/00 

Donde: AA-B es la asimetría en el eje A-B; A1 , A2 , ••• , etc. es 
la dosis en los puntos A1 , A2 , ••• , etc.; B1 , B2 , ••• , etc. es la dosis en 
los puntos B1 , B2 , •• ., etc.; n es el número de medidas sobre el perfil 
y 0 0 es la dosis en la intersección del eje central con el perfil y usual­
mente se toma como 100%. Este mismo procedimiento se sigue para 
verificar la asimetría de los ejes G-T, G/A-T/B y G/B-T/ A. 

En la figura 3.6, se presenta un ejemplo de las pruebas de asimetría 
de un campo de 20 cm X 20 cm de rayos X de 8 MV, en los ejes A-B 
yG-T. 
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Figura 3.6. Verificación del aplanamiento y simetría del campo de radiación. 
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7. VERIFICACION DE LA ENERGIA DE LOS RAYOS X 

El método directo de determinar la m¡íxima energía de los rayos 
con energías mayores de 1.5 MY es a través de reacciones fotonucloar 
en elementos (de alta pureza) con energías de amarre conocidas. 5 

Sin embargo, para verificar la energía de los rayos X en fon 
rutinaria no es necesario comprobarla por métodos directos, sino q 
basta hacer mediciones de porcentaje de dosis en profundidad y con 
pararlas con los valores publicados para un acelerador en particul 

La energía se debe comprobar por métodos directos cuando 
instala el acelerador. 

Para comprobar la energía de los rayos X periódicamente en u 
fanton1a de agua se procede corno sigue: 

1. Se encuentra la profundidad a la cual la dosis se reduce al 503 
por ejemplo para rayos X <le 8 MY: 
Energía: 8 MV, POP* = 50% a la profundidad de 17 cm ± 2 mm 

2. Encontrando el porcentaje de dosis a la profundidad de 10 c 
por ejemplo para rayos X de 10 y 15 MV: 
Energía: JO MV, PDP (74 i 2)% a la profundidad de 10 cm. 
Energía: 15 MV, PDP (77 ± 2)% a la profun(fül<id ele 10 cm. 

En ambos casos, la distancia blanco-supcrtlcie es de 100 c!'1, e 
gantry y el colimador se colocan a 0° y el tamaño del campo es d 
10 cm X 1 O cm a la profundidad de dosis máxima. 

8. VERIFICACíON DE LA RADIACION DE FUGA 
DE LOS COLIMADORES 

Para esta verificación tanto el gantiy como el colimador se colocan 
a 0° y se selecciona un tamaño de campo de 10 cm X 1 O cm a un 
distancia de 100 cm del blanco. Se mide la dosis en aire con una cáma 
ra de ionización bajo condiciones de equilibrio electrónico sobre el 
eje central a la distancia de 100 cm del blanco, la dosis así medida se 
le llama dosis de referencia. 

* PDP es el porcentaje de dosis en profundidad. 
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Figura 3.7. Verificación de la radiación de fuga de los colimadores móviles 

~l acelerador lineal de electrones. 

Los colimadores se cierran completamente y se mide la dQsiS recibida 
n los puntos del perímetro de una superficie circular de 50, 75 y 
00 cm de radio a intervalos de 45°, lv.s medidas se realizan en el 
1lano perpendicular al eje central que se encuentra a una distancia de 
00 cm del blanco (figura 3 .7). 

La dosis recibida en cualquiera de estos puntos no deberá exceder 
le 0.1 % de la dosis de referencia. 

~- VERIFICACION DE LA RADIACION DE FUGA DEL 
CABEZAL DEL COLIMADOR 

El ángulo del gantry se coloca a 90° de tal manera que el haz de 
adiación esté dirigido horizontalmente. Medir la dosis de fuga en 

~l cabezal del colimador en los puntos mostrados en la figura 3 .8. 
:Zxpresar la radiación de fuga como porcentaje de la dosis de referencia. 
~stas medidas se realizan a 100 cm del blanco y en los ángulos incli­
cados en la figura 3.8. 
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Figura 3.8. Verificación de Ja radiación de fuga del cabezal del colimador. 

La radiación de fuga no deberá exceder de 0.1 % de la dosis de reD 
rencia, posteriormente se coloca el gantry a 0° y se repite el proces 
en el plano perpendicular al eje central. 

10. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR 

La calibración de las unidades monitor consiste en igualar las uni 
dades monitor del acelerador a la dosis medida en Gy, ya sea en 
técnica isocéntrica o en la técnica distancia blanco-piel fija. El proce 
dimiento de calibración de las unidades monitor es presentado en e 
Capítulo S. 

11. CALIBRACION DEL MONITOR DE RAPIDEZ DE DOSIS 

La calibración del !11onitor de rapidez de dosis se efectúa colocan 
el gantry y el colimador a 0°, se escoge un tamaño de campo de 1 
cm X 10 cm a la profundidad de dosis máxima, la superficie del fantoma 
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coloca a un metro del blanco y la cámara de ionización se fija a 
cm de profundidad sobre el eje central. La dosis medida se calcula 
la profundidad de dosis máxima y se divide entre el tiempo de 
medición, obteniendo así la rapidez de dosis real. 

2. VERIFICACION DE LA RAPIDEZ 
DE DOSIS VARIABLE 

Si un acelerador puede operar con diferente rapidez de dosis se 
eberá deternúnar la dosis absorbida por urudad monitor para cada 
na de ellas (factor de calibración de rapidez de dosis), también se 
ebe establecer la posible dependencia de la cámara de ionización 
tegrada en el acelerador a diferente rapidez de dosis. Si se obtiene 
n mismo factor de calibración para la diferente rapidez de dosis, 
ntonces la cámara de ionizaciÓQ. de rnonitoreo integrada en el acele­
ador no depende de la rapidez de dosis. 

Si no se obtiene el núsmo factor de calibración para la diferente 
pidez de dosis se debe recurrir al fabricante para que corrija la causa 

e la dependencia. Si no es posible corregir la falla, entonces se debe 
ener un factor de calibración para cada rapidez de dosis y asegurarse 
ue el tratamiento se efectúe con la rapidez de dosis prescrita. 

13. VERIFICACION DE LA DOSIS MEDIDA CON DIFERENTES 
ANGULOS DEL GANTRY 

Esta verificación se lleva a cabo con el gantry y el colimador a 0°, 
el tamaño del campo de 10 cm X 10 cm a isocentro, la distancia 
blanco·superficie de 95 cm, la cámara de ionización se coloca a una 
profundidad de 5 cm en agua y en la consola de tratamiento se selec­
cionan 100 unidades monitor. La dosis así medida la llamaremos la 
dosis de referencia. 

Se repiten los mismos procedimientos descritos en el párrafo anterior 
para los siguientes ángulos del g:mtry: 90, 180 y 270°. Verificar que 
la dosis medida en los diferentes ángulos esté dentro de ± 2 % de la 
dosis de referencia. 

NOTA: En la verificación de los puntos 11 a 13 se puede utiHzar 
una fantoma de agua o de un material equivalente a1 músculo. 
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3.3. PRUEBAS DE RUTINA 

El mantener el acelerador lineal de electrones para uso médico 
buenas condiciones para el tratamiento óptimo de pacientes oo requie · 
que se lleven a cabo ciertas pruebas de rutina que aseguren que 
paciente recibe la dosis prescrita. Estas rutinas deben estar a car¡ 
del Departamento de Física y se efect(ian periódicamente en for .1 

independiente de la rutina de mantenimiento preventivo y correcti1 
establecido en los esquemas de mantenimiento del acelerador.2' 
32, 33 

VERIFICACIONES SEMANALES 

Estas pruebas se deben efectuar semanalmente 
mente si se cuestiona la estabilidad del acelerador). 

Se debe verificar: 

1. La calibración de las unidades monitor en ambas técnicas de tra-
tamiento (isocéntrica y DBP fija). 

2. La coincidencia del campo de luz con el campo real de rayo; X. 
3. El distanciador óptico (escala de luz). 
4. El sistema de protección de dosis (doble canal de dosimet ía). 
5. El buen funcionamiento de los intermptores de paro de e:ncr­

gencia dentro y fuera del cuarto de tratamiento. 
6. El buen funcionamiento del sistema de seguridad de colisión del 

gantry contra la mesa de tratamiento. 
7. El buen funcionamiento de la charola portaprotecciones. 
8. El buen funcionamiento del switch de seguridad de la puer a de 

acceso al cuarto de tratamiento. 
9. Las luces de señalamiento de los diferentes estados del acele ador 

lineal. 

VERIFICACION MENSUAL 

Se deben verificar: 

l. El isocentro. 
2. El tamaño real del campo de radiación en comparación ;on el 
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campo señalado en los controles indicadores digitales de tamafto 
de campo en isocentro. 
La alineación del centro del campo de radiación con respecto al 
isocentro. 
El funcionanúento de tratamiento con arco. 
El sistema de interconexión de los filtros de cuña en conjunto con 
los selectores de tratamiento. 
Visualmente las partes mecánicas incluyendo los colimadores y 
accesorios. 
La exactitud del indicador de distancia mecánico blanco-isoeentro. 
La alineación de la mesa de tratamiento. 
La energía de la radiación. 

VERIFICAClON SEMESTRAL 

Se debe verificar: 

1. La radiación de fuga del cabezal y colimadores del acelerador. 
2. El porcentaje de dosis en profundidad para diferentes tamaños 

de campo, al menos deben verificarse tres campos. 
3. Los factores de transmisión de los !l.ltros en cuña así como de 

sus porcentajes de dosis en profundidad. 

VERIFICACIONES ANUALES 

l. Se debe realizar una calibración completa del aceleradüi. 
2. Revisar y probar el sistema de moni1orco de la dosis de ambos 

canales de dosimetría (linealidad de la cámara de transmisión, 
dependencia de la rapidez de dosis de la cámara, etcétera). 

3. Realizar las pruebas de aceptación. 
Las pruebas periódicas recomendadas no agotan todas las posibles 

verificaciones, sólo se señalan las más importantes, pero no quiere 
decir que las que no aparecen lo sean menos. las pruebas de rutura 
no son excluyentes entre sí. 

!H 



Capítulo 4 

DOSIMETRIA DE RAYOS X DE ALTA ENERGIA 

.l. INTRODUCCION 

El incremento continuo en el uso de aceleradores lineales para pro­
ósitos terapéuticos y de su mayor demanda en la exactitud de la 
osis administrada, ha dado origen al desarrollo de técnicas para el 
álculo de dosis debido a rayos X de alta energía y para la calibración 
e aceleradores lineales para uso médico con énfasis en la región de 
ncremento (build up) en la modalidad de rayos X. 

Actualmente, los laboratorios de estandarización no tienen expo­
iciones estándard para la medición de la dosis o calibración de instru­
entos para rayos X con energías mayores que las del Cobalto-60 
rayos X de 2 MV. 
La medición de la dosis absorbida a altas energías es relativa a una 

xposición de calibración de baja energía por medio de la teoría de 
a cavidad para una cámara de ionización, es decir, para medir la dosis 
bsorbida a altas energías se calibra la cámara de ionización previa-
~1ente con la energía del Cobalto-60 o con rayos X de 2 MV. La expo­
sición de calibración para estos propósitos se hace con Cobalto-60 
en Estados Unidos de Norteamérica y con rayos X de 2 MV en el Reino 
Unido. 32 

Los cálculos de dosis en el punto de interés se efectúan en relación 
a una dosis de referencia, la cual se escoge como la dosis máxima en el 
medio dispersor. 
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Asinúsmo, la medición de la dosis a altas energías o la calibraci 
de aceleradores lineales para uso médico se realiza en un medio d 
persor haciendo uso de un fantoma de agua o de un medio mate 
con número atómico cercano al músculo. 

El propósito de este capítulo es hacer un análisis de la dosimet 
de rayos X de alta energía e incluye una revisión del factor de co 
versión de ex.posición en aire a dosis en agua (C\), profundidad 
calibración, medición de los diferentes parámetro~' de dosis en pr 
fun<lidad y mediciones experimentales. 

4.2. COMPONENTES QUE CONTRIBUYEN A LA DOSIS EN 
UN PUNTO EN UN MEDIO DISPERSOR 

Cuando los rayos X pasan a través de un medio dispersor son abso 
bidos y dispersados produciendo electrones y fotones secundarios. 
En un acelerador lineal de electrones para uso médico, las cornponent 
que contribuyen a la dosis en un punto en el medio dispersor puede 
dividirse en: 

1. Componente de fotones primarios. Son los fotones originad 
en el blanco, 111tro de aplanamiento y sistema de colimación. 

2. Compo11e11 tc de electrones primarios. Son los electrones pr 
<lucidos en el filtro de aplanamiento y sistema de colimación, así com 
también los generados en el blanco y en el aire por el haz primario ci 
fotones. 

3. Componente de electrones secundarios. Son los electrones gene 
radas en el medio dispersor corno resultado de la interacción de fo tone 
y electrones primarios con el medio dispersor. 

4. Compo11ente de fotones sec1111darios. Son los fotones generado 
en el medio dispersor por la interacción de fotones y electrones co 
el medio dispersor. 

La primera y segunda componentes están presentes en el haz d 
rayos X antes de incidir en el medio dispersor, mientras que la terce 
y la cuarta componentes son generadas dentro del medio dispersor 
debido a la interacción de las dos primeras componentes en el medio. 

La componente de fotones primarios es esencialmente la comhi 
nación de fotones proverúentes del blanco no atenuados que sor 
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dispersados por el filtro de aplanamiento y sistema de colimación a 
través <le procesos de dispersión Compton. Como Ja mayoría de los 
fotones dispersados por la interacción Compton son deflectados en 
pequeílos ángulos y en ellos no hay una apreciable degradación de 
la energía. 

Conforme la energía del haz aumenta, también se incrementa la 
generación <le los procesos de producción de pares que contribuyen 
al haz incidente. 

La dosis absorbida en In superficie del medio dispersor debido a 
las componentes de fotones pri111arios y electrones secundarios son 
aproximadamente cero; sin embargo, debido a la presencia de Jos 
electrones primarios, la dosis en la superficie del medio dispersor para 
rayos X de uso 111édico tiene un nlor finito. Por otra parte, a grandes 
profunuidades los electrones primarios no contribuyen a la dosis porque 
tienen un alcance limitado. 

Se había propuesto que la componente de electrones primarios en 
el haz incidente puede deberse a los fotones de baja energía con caracte· 
rístieas diferentes de atenuación; sin e111bargo, estudios recientes han 
mostrado que son electrones producidos en el filtro de aplanamiento y 
sistema de colimación y son electrones de baja energía. 30 

La componente de electrones secundarios es esencialmente de 
electrones producidos por dispersión Compton y producción de pares 
en el medio dispersor. 

La componente de fotones del haz incidente es Ja responsable de la 
atenuación exponencial del haz, más allá de la profundidad de equili­
brio electrónico. 

Los electrones primarios en el haz incidente también generan elec­
trones secundarios en la región de incremento que contribuyen a su 
forma a una cierta profundidad (figura 4.1 ). 

Si se consideran las componentes antes descritas para propósitos 
terapéuticos se espera cí siguiente comportamiento de un haz de rayos 
X de alta energía atravesando un medio dispersor: 5 

a) La forma de la curva del porcentaje de dosis en profundidad 
en la región de incremento y la posición de la región de dosis máxima 
en el eje central son alterados por el cambio de tamaño de campo de­
bido al cambio en las componentes 2 y 3. 

b) La intensidad de Jos electrones primarios decrece con el incre­
mento de la distancia blanco-superficie del fantoma alterando así Ja 
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Figura 4.1. Curva de po1centaje de dosis en profundidad para una distancia 
blanco-piel de 100 cm. 

localización de la dosis máxima y la fonna del porcentaje de dosis en 
profundidad en la región de incremento. 

c) Contrario a la profundidad de dosis máxima, la profundidad 
transitoria de equilibrio de partículas cargadas EPC (apéndice B) se 
espera que permanezca constante independientemente del tamaflo 
del campo o de la distancia blanco-superficie, sobre un inteIValo de 
tamaños de campo de uso clínico.6 

Como consecuencia de lo antes mencionado surgen dos observa­
ciones: la primera por definición nos indica que la cantidad de elec­
trones generados y absorbidos son iguales a la profundidad de equilibrio 
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lectrónico, mientras que la segunda nos indica que la máxima energfa 
e los electrones primarios presentes en el haz de rayos X es similar o 
enor que la de los electrones secundarios en la región de incremento, 

sí los electrones primarios presentes en el haz incidente no penetran 
l medio más allá de la profundidad de dosis máxima . 

. 3. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

La teoría de Bragg-Gray 17
' 

22
' 

24 aplicada a una cámara de ioni­
ación colocada en agua y expuesta a rayos X de una energía E¡._ donde 
A es mayor que la energía de calibración (Co-60 ó 2 MV), requiere 
supone: 

1. Que el equilibrio de partículas cargadas existe en ausencia de la 
ámara de ionización. 

2. Que la cámara de ionización no perturba el flujo de partículas 
·argadas, es decir, que la distribución de la energía de las partículas car­
adas y la dirección del flujo de partículas no se ven perturbadas. 

3. Que la producción de partículas cargadas en la pared de la cámara 
e ionización es despreciable, esto es, que la pared de la cámara no es 
'ferente del medio que le rodea. 

4. Que la razón promedio del poder de frenamiento másico (S) no 
aría con la energía. 

5. Que las partículas cargadas secundarias pierden la energía en 
orma continua en cada uno de los eventos, los cuales son muy nume-

La dosis absorbida en agua medida por una cámara de ionización 
stá dada por la siguiente ecuación:2 7 

Donde Dx es la dosis absorbida en agua al centro ae la cámara, 
Jx es la carga colectada por unidad de masa de aire en la cántara, W es 

el cociente e V /par de iones, e es la carga electrónica, (S/ p )~ X es la 
' razón promedio del poder de frenamiento másico entre el capuchón y 
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el aire a la energía Et.., P-enlP es el coeficiente de absorción másico 
la energía promedio, A es la atenuación efectiva del haz de fotones p 
el agua desplazada por el volumen de la cámara y P es un factor 
perturbación. 

Jx. se puede obtener de dos maneras: una midiendo la carga cole 
tada en la cavidad de la cámara haciendo una medida absoluta de 
masa de aire de la cavidad y la otra calculando la masa indirectament 

La masa de aire que llena el volumen de la cavidad o su volum 
equivalente se puede determinar encontrando la ecuación respecti 
para calcular la dosis en agua al centro de la cámara para la energía 
calibración Ec. Usando una cámara de ionización calibrada y aplican 
la teoría de Bragg-Gray a la dosis medida en agua para la energía E 
obtenemos: 

De =Jc(W/e)(Sfp)p~red (Jien/p) aguad (A·P)c (4. 
aire, c pare , e 

La ecuación (4.2) se puede escribir de la siguiente forma: 

D = L · N ·F · d ·P' e e e c e e (4. 

Comparando las ecuaciones (4.2) y (4.3) se obtienen las siguient 
relaciones: 

Lc·Nc == J,(W/e) 
l.; 

Fe == (S/ ) pared ( ·- I ) agua 
P aire, e µen P pared, e (4.4 

(d. P')c = (A ·P)c 

La ecuación (4.3) establece una relación entre la carga por uruda 
de masa Je y las lecturas obtenidas de la cámara de ionización Le 
Ne es el factor de calibración a la energía Ec, el cual está <la.do por u 
laboratorio regional de calibración; Fe es el factor de conversión d 
dosis en aire a dosis en agua; de es el factor efectivo de atenuació, 
del haz de fotones por el agua desplazada por la colocación de u 
cámara. Note que en la ecuación (4.2) S/p y íienlP son calculadrn 
para el material de la pared de la cámara. 
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Si la masa de aire de la cavidad de la cámara se elimina entre las 
;uaciones(4.2)y (4.3), se obtiene: 

L·N·F·d·P' 
J (W'e) = c c c c c {4 .S) 
c / S pared _ ) agua 

{ /p) aire, c (µenlP pared, e (A· P)c 

Sustituyendo la ecuación (4.5) en la ecuación (4.1), se obtiene: 

D. =L ·N X e c 

-- cap _ agua 
(S/p)aire,i\(µ~n/P)cap,i\ F ºd ,p' (A·P)r... (4.6) 
S pared C agua c c c (A ·P) 

( /p)aire,c µen/P)pared,c c 

La ecuación (4.6) se puede escribir de la siguiente fonna: 4
• 2º• 

2 ' 24, 32' 33 

(4.7) 

Donde: 

- cap - agua 
(S/p) aire i\ (µen/P) cap i\ (A ·P)i\ 

C = ' -' F · d · P' (4.8) A S pared _ agua c c c 
( /p)aire,c(µen/P) pared,c {A·P)c 

La lectura LA_ debe ser corregida por presión y temperatura si no 
e dispone de una fuente de referencia para calibrar la cámara de 
onización . 

.4. SITUACIONES ESPECIALES PARA C.f...27 

La ecuación (4.8) representa a CA cuando el capuchón y el material 
e las paredes de la cámara son diferentes del agua. 

Se consideran los siguientes casos especiales para Cx: 

l. Para una cámara de ionización colocada en agua para medir la 
osis y considerando que el material del capuchón de equilibrio elec-
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trónico es igual al material de Ja pared de la cámara y éstos a su ve 
igual al agua, además los factores de perturbación para A y e son igu 
a la unidad, entonces la ecuación (4 .8) se puede escribir así: 

- . agua 
(S/p) aire X 

CA.= ' 
(Sf ) a~ua 

p aire, e 

A;\ 
(F·d) -

e A c 

Suponiendo que A A.= Ac; entonces CA está dada por: 

Cx.(G,M) 

- agua 
(S/p) aire, X 

Fe ·de 
- agua 

(S/p) aire,c 

(4. 

(4.1 

La ecuación (4.10) fue derivada originalmente por Greene-Masse 
2. Para una cámara de ionización con cierto espesor én la pared 

sin capuchón (s/cap) de equilibrio electrónico expuesta a una radiació 
con una energía E¡._> Ec, entonces el material del capuchón es igual 
del agua, en este caso tenernos: 

( 
"ii_enf P ) pared C (cav) Cx (s/cap) = agua, e i\ 
S/p 

(4.l la 

En la ecuación (4.1 la) se consideran nuevamente los factores de per 
turbación para ;\ y e corno la unidad, así A A. es igual a Ac entonce 
se obtiene: 

( 
µenlP ) pared c ... (s/cap) = -- c ... (G, M) {\ - agua, c {\ 
S/p 

(4.llb 

3. Finalmente se obtiene la expresión para Ci\ cuando el capuchón 
se coloca en la cámara y su material es diferente del agua, es decir, el 
material del capuchón y el de la pared son diferentes al agua, en este, 
caso se obtiene: 

( 
µ /p) d ( µ /p 

C (e/cap)= ~ pare _:n )agua C (cav) 
A S/p agua, e S/p cap, i\ "A 

(4.12a) 
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Aplicando a la ecuación (4.12a) las mismas consideraciones hechas 
ara obtener la ecuación (4.10) se obtiene la siguiente ecuación: 

(
µ /p) d ¡¡ /p) 

C (e/ca ) = ~ pare (~ agua C (G M) 
• A. P - agua e - cap A. X ' 

S/p ' S/p ' 
(4.12b) 

Es importante mencionar que los valores actuales publicados de Ci\ 
o consideran el uso del capuchón de equilibrio electrónico cuando 
e realizan mediciones en un medio dispersor, por lo que no es nece­
ario utilizarlo para medir la dosis en agua. Sin embargo, existe una 
iforente CA. para diferentes situaciones, por ejemplo si la medición de 
a dosis se realiza con el capuchón, entonces se necesita una CA con 
apuchón. 

Desafortunadamente ha habido alguna confusión en Jos procedi­
'entos prácticos de calibración, donde se pregunta si es o no necesario 

sar el capuchón de equilibrio electrónico para realizar medidas en 
fantoma. 

El protocolo de SCRAD36 expresa lo siguiente: "Note que el pro­
ducto LN representa la exposición debida solamente a la energía del 
Co-60 y que el capuchón de equilibrio electrónico con el cual la cámara 
ue originalmente calibrada debe ser colocado en la cámara para todas 
as mediciones hechas en fantoma." Esto implica que como el capuchón 
de equilibrio electrónico fue usado para ca.librar la cámara de ioniza­
ión a la energía del Co-60 es necesario usar el capuchón para medir 
a dosis a altas energías. Sin embargo, la ecuación (4.3) muestra que el 
factor de calibración Ne es usado para detenninar indirectamente la 
masa de aire en la cavidad de la cámara, una cantidad la cual es inde· 
pendiente si se coloca o no el capuchón. La determinación de la masa 
o volumen de aire a través de Ne ha sido enfatizado antes por Johns 
y Cunningham.24 

Por eso, en principio, cuando se usen los valores de CA publicados 
en los protocolos para altas energías, el capuchón no deberá ser usado 
para medir la dosis. Los valores para CA publicados están calculados a 
partir de la ecuación (4.10) y son los calculados originalmente por 
Greene-Massey. 

En las cámaras de ionización, las paredes de acrílico son equivalentes 
al agua y las paredes de carbón son equivalentes al aire para las ener­
gías del Co-60 y rayos X de 4 MV. 
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La Cx. para cámaras con paredes de carbón muestran diforenci 
con la Cx. (G, M) sobre un amplio rango <le energías; sin embargo 
vemos de los valores publicados por Kutcher2 7 estas diferencias 
energías menores de 10 MV son mlnimas, entonces la CA para las cáma 
ras de ionización con pared de ca1·bón es cercano al valor <le C;i.. (G, M) 
esto ocurre debido a que los factores de las paredes de carbón so 
eliminados por los factores de desplazamiento a esas energías; por ot 
parte, el factor de desplazamiento en altas energías es cercano a 1 
unidad. 

De los valores de C;i.. publicados por Kutcher27 se puede obtener e 
tamaño del error que puede ocurrir en la calibración <le rayos X d 
alta eni::rgía usando una cámara de ionización convencional y los valore 
comunes <le C\ (apéndice D). Errores significativos pueden ocurrir par 
energías superiores a los 20 MV. 

Usando los valores publicados de C\ (apéndice O) se pueden llega 
a cometer errores mayores a ) s·:: en la medida de la dosis de un haz 
de rayos X de al ta energía usando cámaras de ionización disponihle 
en el mercado; este error dependerá si se usa o no el capuchón, <lepen 
diendo también del material, espesor y rle la energía Je los rayos X 

Las más recientes consideraciones sobre C\ y la teoría de Bragg-Gray 
' ., 1 'º 33 ' aparecen en los protocolos·' • • -·' publicados reciente .. 1cnte po 

los organismos especialistas en la materia en los' cuales se sustituye el 
valor de C;i.. por una serie de factores que van a depender del tipo de 
cámara de ionización utilizaua, del medio dispersor y de la energía 
del haz de radiación. Asimismo se recomienda en ellos que cada insti· 
tución en particular realice su <losimelría midiendq o calculando todos 
los parámetros necesarios para d cálculo de la dosis en función de los 
equipos que estén usando. 

4.5. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA EN TEJIDO 

La medición de la dosis absorbida en tejido debido a rayos X de 
alta energía se realiza colocando una cámara de ionización en un 
fantoma de agua o material equivalente al agua. Las lecturas obtenidas 
del dosímetro son corregidas por un factor de conversión de dosis en 
agua a dosis en tejido, es decir, la ecuación (4.7) se escribirá: 

(4.13) 
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Donde: Dt es la dosis en tejido, F t es el factor de conversión de 
osis en agua a dosis en tejido y su valor es 0.99 para rayos X de 2 a 
5 MV y 0.98 para rayos X de 25 a 50 MV, estos factores son la razón 
el coeficiente de absorción másico de energía de músculo a agua32 y 

es el factor de corrección por presión y temperatura . 

. 6. MEDICION DE LA DOSIS ABSORBIDA A PROFUNDIDADES 
DIFERENTES DE LA PROFUNDIDAD 
DE DOSIS MAXIMA 

Para obtener Ja dosis a otras profundidades diferentes de la profun· 
"dad de dosis máxima se aplica la siguiente ecuación: 2 

Dmáx 
Dd = POP , . POP d 

max 
(4.14) 

Donde: Dct es la dosis en agua medida a la profundidad d (figu­
a 4.2d), Dmáx es la dosis a la profundidad x de dosis máxima 
figura 4.2b), PDPmáx y PDPd es el porcentaje de dosis a la profun­
. dad de dosis máxima y d respectivamente. 

Sustituyendo Dd de la ecuación (4.14) por Dt en la ecuación (4.13) 
e obtiene: 

(4.14a) 

La ecuación (4.14a) expresa la dosis a la profundidad de dosis 
náxima, pero con la medición de la dosis realizada a la profundidad d. 
Esta ecuación es usada para calibrar las unidades monitor del acelerador 
ineal de electrones en la modalidad de rayos X, en la técnica distancia 
blanco-piel fija. 

4. 7. PROFUNDIDAD DE CALIBRACION DE ACELERADORES 
CON RAYOS X DE ALTA ENERGIA 

La medición de la dosis debida a rayos X de alta energía para uso 
médico debe realizarse a una profundidad donde la mayoría de los 
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Energía del Haz Profundidad 

Cs-137 y Cobalto-60 Scm 

Rayos X de 2 a 10 MV 5 cm 

Rayos X de 11 a 25 MV 7cm 

Rayos X de 26 a SO MV lOcm· 

Tabla 4.1. Profundidades de medición de la dosis para la calibración del h 
de rayos X de alta energía.32 

tumores tienen lugar, es decir, a profundidades más allá del alcance e 
los electrones primarios y de la profundidad de equilibrio electróruci 

La medición de la dosis se realiza en un fantoma de agua o materi; 
equivalente al agua, a una profundidad que previamente ha sido esti 
blecida y va a depender de la energía del haz de rayos X (tabla 4.1 

Las ventajas de colocar la cámara de ionización a profundidad€ 
mayores que la profundidad de dosis máxima son: 

1. La respuesta de la cámara no se ve afectada por los electrom 
contaminantes del haz de rayos X o por la posibilidad de un 
región insuficiente de incremento electrónico. 

2. La cámara se localiza a profundidades a las cuales se da el trat: 
miento, que es la máxima dosis absorbida; así, las diferencias ent1 
los valores de dosis en profundidad, publicados, y los obterudc 
con un acelerador en particular son minimizados. 

3. Se evitan las complicaciones que resultan de la variación de 1 

profundidad de dosis máxima con el tamaño de campo. 

4.8. MEDICION DE LOS PARAMETROS DE DOSIS 
EN PROFUNDIDAD 

Los parámetros para detenninar la dosis en profundidad son cuatrc 
la razón tejido-aire (RTA), el porcentaje de dosis en profundidad (PDP 
la razón máxima de dosis en tejido (RMT) y el factor de retrodispersié 
(FRD).35 

En la figura 4.2 se ilustra en forma gráfica el arreglo experiment 
para medir los diferentes parámetros de dosis en profundidad. Una ve 
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Cámara de 
ionización 

(a) (b) 

Agua 

(e) 

s + d 

Agua Aire 

(d) (e) 

Figura 4.2. Arreglo experimental para medir los diferentes parámetros de dosis en profundidad, donde: S representa la distancia 
blanco-superficie, x es la profundidad de equilibrio electrónico, A es el tamaño del campo a la profundidad de equilibrio electrónico. 



descrita la forma de obtener estos parámetros de modo experimen 
se indicará posteriormente la manera de obtener un parámetro de ot 
a través de relaciones matemáticas. 

En la figura 4.2a se representa una cámara de ionización con s 
paredes de equilibrio electrónico, la cual se coloca en aire libre so 
el eje central del haz de radiación en un tamaño de campo A. La lectu 
obte.nida por el dosúnetro le llamaremos Ll. 

En ia figura 4.2b se representa un fantoma de agua, el cual se lle 
hasta una altura x sobre la cámara de ionización para obtener la má · 
lectura en el dosímetro (dosis máxima). La lectura obterúda es L2 
x es la profundidad de equilibrio electrónico. 

En la figura 4.2c el fantoma se llena con agua a una profundidad 
sobre el centro de la cámara y así se obtiene la lectura L3. En los cas 
de las figuras 4.2a-4.2c, la distancia blanco-cámara no ha cambiad 

En la figura 4.2d, el nivel de agua en el fantoma es otra vez llena 
hasta una distancia S del blanco y la cámara <le ionización se coloca 
una profundidad d bajo la superficie del agua para obtener la lectura 
En todos los casos el tamaño del campo A es constante. 

En la figura 4. 2e la cámara se coloca en aire libre con sus pared 
de equilibrio electrónico a una distancia blanco-cámara de S + d pa 
obtener la lectura LS. 

La razón de las lecturas obtenidas definen los siguientes parámetro 

L2/Ll = FRD(A) = RTA(x, A) (4.15 

L3/Ll = RTA(d,A) (4.16 

L3/L2 = RMT(d, A) (4.17 

IA/L2 = PDP(d, A, S)/100 (4.18 

L4/LS = RTA(d, B) (4.19 

Donde: RTA(x, A) es la razón tejido-aire a la profundidad d 
equilibrio electrónico x para un tamaño de campo A, FRD(A) es E 

factor de retrodispersión para un tamaño de campo A, RTA(d, A): 
RTA(d, B) son la razón tejido-aire a la profundidad d para un tamaf'i, 
de campo A y B, RMT(d, A) es la razón máxima de dosis en tejido a 1 
profundidad d para un tamaño de campo A y PDP(d, A, S) es el poi 
centaje de dosis a la profundidad d para un tamaño de campo A a l 
distancia blanco-superficie S. 
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Las siguientes relaciones se pueden obtener combinando las ecua­
ones (4.15) a (4.19): 
Multiplicando la ecuación ( 4 .15) por la ecuación ( 4 .17) e igualando 

a ecuación (4.16) se obtiene: 

RMT(d, A)== RTA(d, A)/FRD(A) (4.20) 

Aplicando el cuadrado inverso LS/Ll = (S + x/S + d)2 a la ecua­
ón (4.19) obtenemos: 

lA/Ll = (L4/L5XL5/Ll) = (S + x/S + d)2 
• RTA(d, B) (4.21) 

Combinando las ecuaciones (4.15) y (4.18) obtenemos: 

L4/Ll = (L4/UXL2/LI) = 1/100 · PDP(d, A, S)· FRD(A) (4.22) 

Finalmente haciendo Ja ecuación (4.21) igual a la ecuación (4.22) 
nemos la siguiente relación: 

TA(d, B) = (S + d/S + x)2 
• 1/100· FRD(A)· PDP(d, A, S) (4.23) 

Sustituyendo la ecuación (4.23) en Ja ecuación (4. 20) obtenemos: 

RMT(d,B) == (S+d/S +x)2 • 1/lOO·PDP(d,A,S) (4.24) 

Las ecuaciones (4.15), (4.20), (4.23) y (4.24) definen las relaciones 
ntre los cuatro parámetros de dosis en profundidad, además estos 
uatro parámetros dependen de la energía de los rayos X. El RMT, 
TA y el PDP disminuyen con el incremento de la profundidad y 
orno las mediciones del PDP involucra movimientos de la cámara de 
onización, esta cantidad depende de la distancia blanco-superficie. 

Además de los parámetros ya mencionados se tienen otros que 
ambién son importantes para el cálculo de dosis fuera del eje central 
el haz de radiación y para dosimetría de campos irregulares, estos 
arámetros son: la razón dispersión-aire (RDA) y la razón máxima 
e dispersión (RMD). 

Estos parámetros se pueden obtener a partir de los ya conocidos 
·orno sigue: 
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RDA(r, d) = RTA(A, d) - TAO(O, d) (4.2 

RMD(r, d) = RMT(A, d) - TMO(O, d) (4.2 

Donde: TAO es el RTA para un tamaño de campo cero, TMO 
el RMT para un tamaño de campo cero, d es la profundidad a la cu 
se quiere calcular la dosis y A es el área de un campo cuadrado, 
cual da la misma contribución a la dosis por dispersión como la da u 
campo circular de radio r. 

4.9. MEDICIONES EXPERIMENTALES 

En esta sección se verificará el porcentaje de dosis en profundida 
de tres tamaños de campo del acelerador lineal de electrones para us 
médico, en la modalidad de rayos X de 8 MV (SL75-14). 

Una vez obtenidos los valores de porcentaje de dosis en profundida 
se comparan con los valores publicados, es decir, se comparan 1 
valores de porcentaje de dosis en profundidad <le rayos X de 8 M 
p1:1blicados por el British Jounzal of Radiology, supplemcnt 11, "Dep 
Dose Tables for use in Radioterapy" y con los publicados por 
London Hospital de Inglaterra quien tiene un acelerador SL75- l 4 co 
rayos X de 8 MV. 

Posteriormente a partir de los valores de PDP se obtienen los valore 
de la RMT aplicando la ecuación (4.24). En Ja tabla 4.2 y 4.3 se pre 
sentan los datos ya descritos. 

El arreglo experimental utilizado para obtener los PDP es el descrit 
en las figuras 4.2b y 4.2d. 

El objetivo de haber realizado la medición del porcentaje de dos' 
en profundidad de tres tamaños de campo en la modalidad de rayos 
del acelerador lineal de electrones para uso médico, SL75-14, es d 
un ejemplo de la medición de uno de los parámetros de dosis en profun 
didad y a su vez verificar el buen funcionamiento del acelerador, y 
que la diferencia entre Jos valores medidos y publicados están dentr 
de± 2%. 

Los pequeños errores cometidos al medir el porcentaje de dosis e 
profundidad pueden aumentar significativamente al calcular los valore 
del RMT con la ecuación (4.24) para profundidades mayores de 15 cm 
(tabla 4.3) _ La propagación de los errores es debido a cálculos aritmé· 
ticos, por lo que se recomienda medir también los valores de la RMT 
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6 cm X 6 cm /IJcm X /O cm J 5 ('1/1 X J 5 ('/ll 

Prof. (cm) INC * B J R + L 11 ,;¡ 1 N C B J R L 11 1 NC B J R L 11 

1 90.8 92 .5 <Jl 92.7 93.0 92.1 94,8 95,0 

2 100 100 lü(J 100 100 100 100 lOO 
1 ºº 

3 97.l 97 .O 97 3 96.8 97 .O 97.l <J7.4 97 .5 973 

4 92.6 93 .O q: .Y 93,2 q3 .5 93 .2 93.5 94.U 93.8 

5 88.7 89.0 º" h 
89.2 89.S 8l). l 90.0 90:'\ 90.2 

6 84.4 84.5 8.1 .1 86.0 85.5 85 .2 86 .4 87.0 8(i.6 

7 80.9 80.5 t>0.3 8 l.3 81.5 81.3 8.\ .5 r;_u 83.2 

8 76.4 76.5 7() ..\ T!.7 78.0 77.5 80.3 r;o.o 79.8 

9 72.3 7:5 74.2 74.0 76.9 76,8 

10 68.8 69.0 (J.';.7 69.9 71.0 70.5 73 .9 73 5 73.6 

12 62.2 62.0 hl. Q 63.9 64.0 64.0 67.4 67.0 67.7 

14 55.8 56 .O 5 ~. 5 57 .8 58.0 57.0 b2.2 h l.0 62.0 

16 50.4 50.0 5: 7 52.2 53.0 524 60.0 5ü.O 56.9 

18 44.9 54.0 44.9 47.5 47 .5 47.3 52A 5U 52.0 

20 40.6 40.5 40..\ 42.9 43 D 42.8 47.8 4 7.5 47.6 

22 36.S 36.5 .k> J 39.1 39.0 38.9 43 _(, 430 435 

24 32.4 32 .5 '' " 35 .7 35.0 35 .2 40.0 JCJ." 39.8 
~' - • 1 

26 29.3 29.S 2<).4 32 .O EO 31.8 3b.2 36 D 363 

28 26.5 265 26 .6 29.l 29.0 28.8 33. l 33.0 33.2 

30 24.2 24.0 24.0 26.l 2(}.5 26.0 30.2 30.5 30.3 

Tabla 4.2. En esta tabla se comparan los valores de porcentaje de dosis en profundidad de rayos X de 8 MV, obtenidos 
por diferentes instituciones. Los valores presentados del lNC fueron obtenidos con un fantoma de agua con movimientos 
automáticos, un dosímetro Kcitley, una cámara de ionización micro PTW, una distancia blanco-superficie d:i l 00 cm y el 
arreglo experimental de la~ figuras 4.2b y 4.2d. 

* Instituto Nacional de Cancerología. + Brltish Journal of Radiology. tp London Hospital. 



Razón Máxima de Dosis en Tejido 

6 C/11 X 6 C/11 JU C//l X l () 1'111 25 cm X 25 cm 

Prof. (cm) INC LH 1 NC L 11 INC L 11 
1 0.890 0.899 0.909 0.909 0.9J2 0.931 

2 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 

3 0.990 0.990 0.990 0.991 0.993 0.991 

4 0.963 0.%6 0.969 0.%9 0.972 0.973 
5 0.940 0.938 0.9.+5 0.943 0.954 0.955 

6 0.911 0.910 0.929 0.920 0. 1JJ3 0.934 

7 0.890 0.880 0.895 0.81)5 0.919 0.912 

8 0.856 0.850 0.832 0.8()9 0.900 0.893 

9 0.826 0.822 0.847 0.843 0.878 0.874 

10 0.799 0.794 0.813 0.818 0.859 0.853 

12 0.749 0.739 0.770 0.766 0.813 0.811 

14 0.697 0.684 0.722 0.717 0.777 0.770 

16 0.651 0.635 0.675 0.667 0.776 0.730 

18 0.601 0.590 0.636 0.624 0.701 0.686 

20 0.562 0.547 0.594 0.582 0.662 0.647 

22 0.522 0.506 0.559 0.541 0.624 0.608 
24 0.479 0.469 0.528 0.503 0.591 0.574 
26 0.447 0.436 0.488 0.468 0.552 0.540 

28 0.417 0.405 0.458 0.436 0.521 0.505 

30 0.393 0.375 0.424 0.405 0.491 0.474 

Tabla 4.3. Los valores de razón máxima de dosis en tejido (RMT) son obtenidos en el Instituto Nacional de Cancerología 
a partir de la tabla 4.2 y de la ecuación (4.24) y se comparan, como se observa en esta tabla, con los valores medidos y publi­
cados por el London Hospital con un equipo similar. 



Capítulo 5 

CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR 
DEL ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES 

PARA USO MEDICO EN LA MODALIDAD DE RAYOS X 

.1. INTRODUCCION 

La calibración de los equipos de radioterapia consiste en la deter­
inación de la exposición o dosis absorbida por unidad de tiempo o 

or unidad monitor, bajo condiciones específicas en relación a los 
ontroles seleccionados en el equipo. Una calibración completa deberá 

"ncluir la determinación de la rapidez de exposición o rapidez de dosis 
n función del tamatio del campo para las distancias nominales de 

tratamiento. 
En máquinas de radioterapia con fuentes radiactivas la calibración 

se realiza en función de la dosis absorbida a la profundidad de dosis 
máxima en la unidad de tiempo (Gy /min), para una distancia fuente-piel 
nominal de tratamiento y para los diferentes tamaños de campo utili­
zados en el tratamiento de pacientes. En cambio en los alrededores 
lineales para uso médico la rapidez de dosis es de menor importancia 
que las unidades monitor (unidades de dosis del acelerador), debido 
a que en el acelerador lineal no tiene una rapidez de dosis constante. 

Antes de proceder a la calibración se deben verificar las pruebas de 
aceptación ya descritas en el capítulo 3. La calibración del acelerador 
es básicamente relacionar la dosis absorbida a la profundidad de dosis 
máxima con las unidades monitor y dependerá de la técnica utilizada, 

71 



es decir, calibración de las urudades monitor en técrúca isocéntrica o e 
la técnica distancia blanco-piel (DBP) fija en referencia a un tamañ 
de campo. El tamaño de campo en la técnica isocéntrica es a la profu 
didad de isocentro, en cambio en la técnica DBP fija el tamaño d 
campo es a la profundidad de dosis máxima. 

El propósito de este capítulo es presentar el procedimiento y u 
ejemplo práctico para calibrar las unidades monitor en aceleradore 
lineales para uso médico, en ambas técnicas (isocéntrica y DBP fija 

5.2. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR: 
TECNICA ISOCENTRICA 

La calibración de las unidades mo1útor en esta técnica es igual 
las unidades monitor a la dosis absorbida en Gy a la profundidad d 
dosis máxima para un campo de referencia A de 10 cm X 10 cm. 

La ecuación (4.14a) se puede escribir de la siguiente forma: 32 

L'\ -r/> • N • C,\ · F D _ " c t 
máx - RMT (5 .1 

Donde: Dmáx es la dosis en músculo a la profundidad de dos· 
máxima y el RMT es la razón máxima de dosis en tejido para un camp 
A y a una profundidad el de calibración en función de la energía de los 
rayos X (tabla 4.1). 

De la ecuación (5 .1) despejamos a Lx que es la lectura que deberá 
obtenerse con el dosímetro cuando la cámara de ionización se expone 
a los rayos X de una energía Ex, a la profundidad el para un campo A 
de referencia y obtenemos: 

Dmáx' RMT 
Lx = -</>-· -Nc-.-c-..,.,. .-F-t (5.2) 

En la ecuación (5 .2) se sustituye Dmáx = l Gy (100 rad) y los 
valores de Ne, Cx, Ft y <P; el RMT se busca en el apéndice H,para la 
profundidad d de calibración y un tamaño de campo de 10 cm X 10 
cm y se obtiene el valor de L'¡.,_, a esta lectura le llamaremos la lectura 
calculada. 
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Posteriormente en un fantoma de agua se coloca la cámara de ioni­
.ación a una profundidad d en el isocentro, la distancia blanco-isocen­
ro es usualmente de 100 cm en la mayoría de los aceleradores, (figu­
a 5 .1 ); además se selecciona en la consola del acelerador 100 unidades 
onitor y se anota la lectura promedio obtenida, a esta lectura le llama­

emos lectura medida. 
Se debe verificar que la diferencia entre la lectura calculada y la 

ectura medida estén dentro <le ± 2%. Si la diferencia es mayor al 
± 2% se debe ajustar la velocidad de cuenta de las wúdades mo1útor 
(ganancia de la se11al de la cámara de ionización) hasta lograr que esta 
diferencia esté dentro del límite establecido. Una vez logrado este 
procedimiento se tiene la seguridad que 1 Gy = 100 UM (J 00 rad = 
100 UM) en isocen tro a la profurnJidad de dosis máxima para un campo 
AdelOcmXlOcm. 

Utilizando el procedimiento ya descrito para calibrar 100 UM, se 
sustituye en la ecuación (5.2) Dmáx = 0.50, 1.5, 2.0, 2.5, 3.0, 3.5, 
4.0, 4.5 y 5.0 Gy, y se obtienen las lecturas Lf... calculadas respecti· 
vamente; y se obtienen las lecturas medidas correspondientes a 50, 150, 
200, 250, 300, 350, 400, 450 y 500 unidades monitor y si al comparar 
ambas lecturas se encuentra que su diferencia está dentro de ± 2%, 
entonces se tiene la seguridad que el acelerador está calibrado para que 

Blanco 

ioniz:.tciún ;\~ua 

Figura 5.1. Arreglo experimental para calibrar las unidades monitor en téc­
nica isocéntrica, donde DBI es la distancia blanco-isocentro (100 cm), A es el 
tamaño del campo en isocentro (10 cm X 10 cm), des la profundidad de calibra­
ción y x es la profundidad de equilibrio electrónico. 
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0.01 Gy = 1 UM (1 rad =- 1 UM) a isocentro a la profundidad de dosi 
máxima, para un campo de 10cmX10 cm en el rango de 0.50a 5.0 G 

5.3. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR: 
TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA 

Habiéndose ya calibrado las unidades monitor en la técnica isocén 
trica lo más adecuado no sería volver a corregir la velocidad de cuent 
de las unidades monitor para calibrarlas en esta técnica; entonces s 
procede como sigue: se selecciona una cierta cantidad de unidade 
monitor en la consola de tratamiento del acelerador y se mide la dos' 
promedio respectiva a la profundidad de dosis máxima, para un camp 
de 10 cm X 10 cm en Dmáx y utilizando el arreglo experimental de 
figura 5.2 y la ecuación (4.14a). 

La razón de las unidades monitor dadas a la cámara y la dosis medida 
por la misma en Gy es el factor de calibración F c ( UM/Gy) de las uni­
dades monitor en esta técnica. 

El procedimiento para calibrar las unidades monitor en ambas téc­
nicas se puede invertir, es decir, primero calibrar las unfdadcs monitor 

Umara de 
iüni1.adón 

Blanco 

Agua 

Figura 5.2. Arreglo experimental para calibrar las unidades monitor en la 
técnica distancia blanco-piel fija. A es el tamaño del campo l O cm X 1 O cm 
a la profundidad de dosis máxima, d es la profundidad de calibración, DBS es 
la distancia blancC>-fillperficie que usualmente es de 100 cm. DBC es la distancia 
blanco-cámara (100 + d) y x es la profundidad de equilibrio electrónico. 
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n la técnica distancia blanco-piel fija (igualando las unidades monitor a 
na cierta dosis) y después obtener un factor de calibración de las uni­
ades monitor para la técnica isocéntrica. 

Pan1 calibrar las unidades monitor en la técnica distancia blanco-piel 
ija en la que una unidad monitor es igual a 0.01 Gy (l UM = 1 rad) 
on un campo de 1 O cm X 1 O cm y a la profundidad de dosis máxima 
e sigue el mismo procedimiento descrito para calibrar 1 UM == 0.01 
y en la técnica isocéntrica, pero se debe aplicar la ecuación (4.14a) 
el arreglo experimental de la figura 5.2. 

En algunos aceleradores lineales para uso médico, no es posible 
gualar las unidades monitor a una cierta dosis, en ninguna de las dos 
écnicas por problemas técnicos o limitaciones de diseño del acelerador, 
n este caso se obtiene una curva del factor de calibración graficando 
nidades monitor vs valores de la dosis medida en Gy correspondientes 
las unidades monitor seleccionadas en la consola del acelerador para 

n campo de 10 cm X 10 cm y a la profundidad de dosis máxima, en el 
ango de dosis de uso en radioterapia para ambas técnicas. 

S.4. CALIBRACION DE LAS UNIDADES MONITOR DEL 
ACELERADOR LINEAL DE ELECTRONES SL75-14 

l. TECNICA ISOCENTRICA 

Energía de los rayos X 
Medio dispersor (fantoma) 
Distancia blanco-superficie 
Distancia blanco-cámara (isocentro) 
Profundidad de calibración 

8MV 
agua 
95 cm 
100 cm 
Scm 
10 X 10 cm Tamaño de c.1mpo en isocentro 

Dosímetro 
Cámara de ionización 
Capuchón de equilibrio electrónico 

Keitlhey, mod. 616 
Farmer (pared de carbón) 
acn1ico (en la cámara) 

Lccmra calculada 

Dosis a la profundidad de Dmáx 1 Gy (100 rad) 
Ne (factor de calibración de la cámara) 48.7 X 108 R/C 
RMT (razón máxima de dosis en tejido) 0.943 (apéndice H) 
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CA, (factor de conversión de dosis) 
<P (factor de corrección por presión 

y temperatura) 
Ft (factor de conversión de dosis en 

agua a dosis en músculo) 

0.009 3 Gy/R (0.93 rad/ 

1.26 

0.99 

Sustituyendo estos valores en la ecuación (5 .2) se obtiene la siguien 
lectura: 

L = 1.669 x 108 C ó L (X 10- 8 ) = l. 669 C 

Esta lectura es la que debe obtenerse para tener una dosis de 1 G 
a la pr~fundida<l de dosis máxima. 

Lectura medida 

Usando el arreglo experimental de la figura 5 .1 y exponiendo 1 
cámara de ionización a 100 unidades monitor se obtiene la siguient 
lectura promedio: 

L (X 10- 8
) = 1.568 C 

Si Ja diferencia de la lectura calculada y medida es mayor que 2% 
se debe corregir la velocidad de conteo de las unidades monitor y s 
repite el procedimiento para obtener nuevamente la lectura medid 
promedio, es decir: 

L (X 10- 8) = 1.667 C 

Ahora, si la diferencia entre las lecturas calculada y medida e 
menor de 2%, entonces el acelerador queda calibrado de tal fonn 
que 100 UM = 1 Gy (100 UM = 100 rad), para un campo de 10 cm 
10 cm a la profundidad de dosis máxima. 

El factor de calibración (f cal) de las unidades monitor a la profun­
didad de dosis máxima para un campo de 10 cm X 10 cm en la técnica 
isocéntrica es: 

* Apéndice D. 
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Fcal =lUM/O.OlGy 

F cal = 100 UM/Gy 

(53) 

TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA 

Energía de los rayos X 
Medio dispersor (fantoma) 
Distancia blanco-superficie 
Profundidad de calibración 
Distancia blanco-cámara 
Tamaño del campo a Dmáx 
Dosímctro 
Cámara de ionización 
Capuchón de equilibrio electrónico 

osis medida 

8MV 
agua 
100 cm 
Scm 
105 cm 
10 cm X 10 cm 
Keitlhey, mod. 616 
Farrner (pared de carbón) 
acrílico (en la cámara) 

100 
Unidades monitor 
Ne (factor de calibración de la cámara) 
PDP (porcentaje de dosis en 

48.7 X 108 R/C 

89.l % (apéndice I) 
profundidad) 

C)I. (factor de conversión de dosis) 
<P (factor de corrección p9r presión 

y temperatura) 
Ft (factor de conversión de dosis en 

agua a dosis en músculo) 

0.009 3 Gy /R (0.93 rad/R)* 

1.26 

0.99 
1.435 x 10-s e 

LA (lectura promedio) 

Sustituyendo en la ecuación (4.14a) los valores antes mencionados, 

se obtiene: 

Dmáx = 0.910 Gy (91.0 rad) 
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El factor de calibración de las unidades monitor a la profundid< 
de dosis máxima para un campo de 1 O cm X 1 O cm en Dmáx y rn 
distancia blanco-piel de 100 cm es: 

78 

Fcal :: 100 UM/0.9l(X;y 

F cal == 109 .O UM/Gy 

F cal == 1.096 UM/rad 
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Capítulo 6 

CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR EN LA 
PLANEACION DEL TRATAMIENTO 

.. 1. TECNICA ISOCENTRICA 

En contraste con la técnica distancia blanco-piel fija, la técnica 
isocéntrica permite una mayor exactitud en la colocación del paciente 
y a su vez permite un cambio rápido del ángulo del haz sobre él, con 
un simple giro del gantry. 

En la técnica isocén trica el centro del tumor se coloca en el iso­
centro y cualquier cmnbio subsecuente en el ángulo del gantry, el centro 
del tumor perm:mcce en el isocentro sobre el eje central del campo de 
radiación. 

Asimismo, en la técnica isocéntrica, la distancia del blanco al centro 
del tumor y el tarnafio del campo a la profundidad del centro del tumor 
(isocentro) son cantidades que permanecen constantes pero, la distancia 
blanco-piel, tamaño de campo sobre la piel, la dosis en piel y las condi­
ciones de dispersión varían con el ángulo del gantry. 

La principal diferencia en dosimetría entre las dos técnicas es que 
en la distancia blanco-piel fija, el mismo conjunto de curvas isodósicas 
pueden ser usadas para el cálculo de dosis, no importa que el haz ele 
radiación tenga una angulación; sin embargo, en la técnica isocéntrica 
se requiere de un conjunto diferente de curvas isodósicas para cada 
distancia blanco-piel diferente, así como también panr cada angulación 
del haz. 
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En la técnica isocéntrica, la distancia blanco-tumor es fija y la do 
a tumor depende siempre del total de tejido que el haz de radiación 
atravesado para llegar al tumor. 

Como resultado del análisis anterior, las curvas estándard de isodo 
y las tablas de porcentaje de dosis en pr_ofundiclacl son de peque 
valor en la dosimetría y estimación de la distribución de la dosis en 
técnica isocéntrica, por lo que se debe usar un concepto diferente 
dosimetría de rayos X de alta energía. 

RAZON MAXIMA DE DOSIS EN TEJIDO (RMT) 

La razón máxima de dosis en tejido es una extensión de la raz' 
tejido-aire para altas energías, donde las mediuas en aire no son ap 
cables y se deben reemplazar por medidas de la dosis a una cier 
profundidad en un medio dispersor equivalente al tejido en refere 
cía a la dosis medida a la profundidad de dosis máxima. 12

' 
14 

Si efectuamos dos mediciones en un punto sobre el eje centr 
con un espesor el cm de tejido sobre él y la otra solamente con x c 
de tejido, lo suficiente para proveer equilibrio electrónico, la razón d 
esas dos mediciones es el RMT a la profundidad el, es decir: 

dosis a la profundidad den tejido 
RMT= 

dosis a la profundidad x en tejido 

FACTOR DE CAMPO (Fe) 

En el tratamiento con rayos X de alta energía, la dosis sobre el eje 
central se incrementa con el tamaño del campo, debido al aument< 
de la dispersión; por tanto, es necesario defmir un factor de campo (Fe 
que tome en cuenta este efecto para un campo dado. 

dosis a la profundidad de Dmáx' para un campo A 

Fe =dosis a la profundidad de Dmáx' para un campo de 1 O cm X 10 e~ 

Las mediciones del factor de campo se efectúan sobre el eje centr~ 
colocando la cámara de ionización a isocentro bajo condiciones d 
equilibrio electrónico; este factor es análogo al factor ya conocid' 
como factor de retroclispersión para rayos X de baja energía. 
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Se debe recordar que la calibración del acelerador lineal es en refe­
ncia a un campo de 10 cm X 10 cm a la profundidad de dosis máxima 
·ocentro ), es decir, la dosis en tejido a la profundidad de dosis má­
na (isoccntro), para un campo de 10 cm X 10 cm es igual a las 
idades monitor. 

.2. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR: 
TECNICA ISOCENTRICA 

Si el tamaño de campo es mayor o menor que el tamaño de campo 
e referencia ( lO cm X 10 cm), la dosis dada a tumor será mayor 
menor por un factor igual al factor de campo. 
Si hay más tejido entre el blanco y el tumor que el requerido para 

roveer equilibrio electrónico, la dosis a tumor se reduce por un factor 
ual al R'.VIT (el cual puede ser la unidad o menor que ella). 

De los argumentos anteriores se puet.lcn ya calcular las unidades 
onitor por campo/sesión, esto es: 29 

De s 
UM == 

e, s RMT · F 
(6.1) 

c 

Donde UMc s es la cantidad de unidades monitor por campo/se&íón, 
' ara una dosis tumor por campo/sesión <De s); RMT es la razón máxi· 

a de tejido para un campo A y a la profu~didad d; Fe es el factor de 
ampo (apéndice G) y F cal es el factor de calibración de las unidades 
1onitor y su unidad es UM/Gy. 

Si la distribución de la dosis se modifica por la colocación de un 
iltro en cuña, entonces se debe incluir su factor de transmisión (F cu) 
n el dlculo de las unidades monitor, es decir: 

D • F UM = e, s cal 
e, s RMT·F · F c cu 

(6.2) 

Si durante el tratamiento se utiliza una charola portaprotecciones 
debe incluir su factor de transmisión (F ch) en el cálculo de las uni­

dades monitor, esto es: 
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(6. 

En lo sucesivo cualquier filtro que se coloque entre el blanco y 
tumor, su factor de transmisión se incluye en el cálculo de las unidad 
monitor como se describe en los párrafos anteriores. Asimismo se debi 
corregir las unidades monitor por inhornogeneidades (ejemplo 6.1'. 

En el cálculo de la planeación del tratamiento es importante tambi1 
detenninar la dosis nominal estándard (NSD) expresada en ret (r1 
equivalent therapy) y se basa en la tolerancia del tejido nomrnl ady 
cente al volumen tumoral, es decir, la radioterapia es limitada por 
tolerancia del tejido normal a la radiación ionizante. 

La ecuación para calcular el NSD es: 

D 
NSD = -0--11 O 14 

T · ·N -~ 

Donde: D es la dosis total en rad; N es el fraccionamiento del tral 
miento (número de sesiones) y T es el tiempo total en días en el cu 
se da el tratamiento. Para algunas instituciones el NSD es de 1800 ret .: 

6.3. CALCULO DE PLANEACIONES: 
CAMPOS DIRECTOS Y PARALELOS OPUESTOS 
EN TECNICA ISOCENTRICA 

Esta guía es para fines prácticos y no describe bases teóricas 1 

planeación del tratamiento, para mayor información de estas bas 
teóricas, consultar el apéndice E. 

Para el cálculo de la planeación se requieren los siguientes dato 

1. Modalidad del tratamiento, es decir, si el tratamiento es con ray 
X o con electrones. 

2. Energía de la radiación. 
3. Profundidad del centro del tumor (isocentro). 
4. Tamaño del campo en piel o isocentro.* 
5. Dosis a tumor por campo/sesión. 

* El tamaño del campo se define aquí como el área efectiva de irradiación. 
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Si el peso de los campos no es 1: 1, entonces se deberá calcular la 
>sis a tumor por campo/sesión utilizando las ecuaciones siguientes: 35 

W1 
0 c, s1 = Dy 

W¡ + W2 + ... + wn 

W2 
(6.3a) D = ºr -c,s2 + W2 + ... + wn W¡ 

DC, Sil= ºr 
wn 

W¡ + Wz + ... +wn 

Donde De si; De 82 ; ••• ; De sn es la dosis dada a tumor por 
/ 

' , , , l 
mpo sesion, debido al campo 1, 2, ... , n; Dy es a dosis a tumor 
tal/sesión y w1 , w2 , ••• , w11 es el peso del campo 1, 2, ... , n. 
Los cálculos se realizan siguiendo la presente guía y Jos resultados 
anotan en la hoja de planeación propuesta que se anexa en los 

'emplos 

) Seleccionar la modalidad del tratamiento, es decir, rayos X o elec-
trones. 

) Energía de la radiación. 
) Calcular la profundidad del isocentro. 
) Calcular la distancia blanco-piel (100 - profundidad del isocentro ). 
) Si el tamaño del campo se especifica en la piel, será necesario 

calcularlo a isocentro usando: 

100 
Lado del campo a isocentro = lado del campo a la DBP DBP 

) Una vez especificado el tamaño del campo a isocentro, calcular 
el campo cuadrado equivalente en isocentro aplicando la ecuación: 

A = (2LW/[L + W])2 

Donde L es la longitud y W es el ancho del campo que tiene la 
misma razón del área al perímetro y A es el área del campo cua­
drado equivalente. 
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g) Buscar el factor de calibración de las unidades monitor, del ti 
de radiación y energía que se utilizará (UM/Gy), ecuación (5.3). 

h) De la tabla del RMT obtener el RMT para la profundidad del is 
centro y campo cuadrado equivalente en el mismo. 

i ) De la gráfica o tabla del factor de campo vs tamaño del camp 
obtener el factor de campo (F c), para el campo cuadrado equiv 
lente a isocentro. 

j ) Si el tratamiento es con filtro en cuña, charola portaproteccione 
etc., buscar su factor de transmisión respectivo (F Ctl' F ch, etcétera 

k) Establecer el peso de los campos si son diferentes de 1: 1. 
l ) Calcular la dosis a tumor por campo/sesión en Gy (De s). 
ll) Calcular las unidades monitor por campo/sesión (UMc' s)· , 

Si el tratamiento no lleva filtro en cuña ni charola portaprotec 
ciones, sus factores ele transmisión son la unidad. 

m) Calcular la dosis a la profundidad de dosis máxim<i por campo 
sesión, angulación estática del gantry y en caso de tratamiento co 
arco calcular el ángulo inicial y final de la pendulación y la rapide 
de la pendulación en Gy/grado. 

n) Calcular las unidades monitor total por campo. 

Los parámetros y los resultados de los cálculos de la planeación del 
tratamiento se anotan en la hoja de planeación respectiva que se anexa. 

Ejemplo 6.1 (figura 6. 1 ). 

Se desea ciar un tratamiento de 3.00 Gy a 5 cm de profundidad en 
una sola sesión, con un campo directo y con técnica isocéntrica, el 
tamaño del campo en piel es de 1 O cm X 5 cm, la energía de los rayos X 
es de 8 MV y la distancia blanco-isocen tro es de 100 cm. 

a) El tratamiento es con rayos X. 
b) La energía de los rayos X es de 8 MV. 
e) La profundidad del isocentro es de 5 cm. 
d) La distancia blanco-piel es= 100 cm - 5 cm= 95 cm. 
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HOJA l>E PLANEACION 

,,Cf.Lt:RAIJOR l.INf.AL 

Fecha Fxp. ------l Dos1~ lurnnr por !l1:sión --"'3."'00"-"G.._y __________ ..¡ 

Nomhrc f./t'mp/rl li. / 

Sexo ---·---- !·.dad -----l 

IJ1ag11óstico 

Repón il irradiar -----------< 

Tú:nKJ Dlli' ll¡a t ), 1srn.:Cntnca 1 X ) 

ht;i.ticJ X ).t:i11Ct1i.:a ( 
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MuJal1dad de lrill. t ray11s .\ ,ckLtr1111cs) 
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Profund1dJd del tul!lm 

f'rofund1dad Jcl am:cntrn 

l>istancia b\anrn1)1cl 

1 a111Jiin de CJrnpo p1cl ( X ). 1soccnlrll ( 

('uaJradol·~¡uw. pwl ( ),1socc11tro( X) 

ractor d~ cli1brac1rln (llM/<;y), Fi:al 
r.;- de dosis en profundidad (l'DP) 

Ha1ún m'1x1ma de dm1s c11 tc11J11 llUH) 

f-'acwr d~· campn(I 1.) 

Angulo del filtw en cuila 

Factor de trasm. filtro en cm1a (~cu) 

hc!11r dl' trasm.charola/mcsa (Fd1) 

01r,,s laLtorcs de tr3Sm. ( 1:
0

) 

l1e~u.i 1.k ll)s .:arnpos ( 1: l , ~ 1, etc.) 

C'ontrihudúu lota! <PDP) a l11mor, lso. 

Conlribudcin 1da11va a 100% por campo 

Dosis a tumor por .:ampo/scsiOn 

lJnidadcs monilor pcr canipo/sesiún 

l>om a l\na:x. por campo/s.esiún 

Anguladón estática del gantry 

Angulo inicial de penduladón 

Angulo ílnaJ de p.:!ndulación 

Razún UM/p,mJo 

Total de uniJaJrs rnonitor por campo 
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Dosis tum!1r total --'-3"'.{K-"J-'(;.,_;v -------------; 
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Ritmo-------- ·1urno matutino 
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7 i.:m / ".'cm 

.i.oo c;y 

3~4 

324 Gy 

o' 

e a"',,,, ' 
11 fil 

MrJKn ------------------ Fisiw --------------

Figura 6.1. 
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e) El tamaño del campo en isocentro es: 

(10)(100/95)cm X (5X100/95)cm = 10.5 cm X 5.3 cm 

f) El tamaño del campo cuadrado equivalente es: 

A=(2[10.5][5.3]/[10.5+ 5.3])2 cm 2 =(7cm)2 =7cmX7c 

g) El factor de calibración es 100 UM/Gy (capítulo 5). 
h) El valor del RMT es 0.940 (apéndice 11). 
i) El valor del factor de campo (Fc)cs 0.984 (apéndice G). 
j ) El tratamiento es sin filtros ni charola portaprotccción. 
k) No se aplica este inciso. 
1) La dosis por campo por sesión (De o) es 3.00 Cy. 
11) Las unidades monitor por campo p~i

0

r sesión son: 

(3.00 Gy) (100 UM/Gy) 
UMc, s (0.940)(0.984) = 324 

m) La dosis en piel (Drná.x) es 3 .24 Gy, el ángulo del gantry es 0° 
n) El total de unidades monitor por campo son 324. 

Ejemplo 6.2 (figura 6.2). 

Se desea dar un tratamiento de 26.00 Gy en seis sesiones a pelvis 
total, usando campos paralelos opuestos en técnica isocéntrica con 
rayos X de 8 MV, la dimensión antcroposterior del paciente a nivel de 
Ja pelvis es de 22 cm, la profundidad del isocentro (tumor) es de 11 cm 
para ambos campos, el tamailo del campo en isocentro es de 16 cm X 
12 cm y Ja distancia blanco isocentro es de 100 cm. 

a) El tratamiento es con rayos X. 
b) La energía de Jos rayos X es de 8 MV. 
c) La profundidad del isocentro es 11 cm. 
d) La distancia blanco-piel es= l 00 cm - 11 cm= 89 cm. 
e) El campo en isocentro es de 16 cm X 12 cm. 
f) El tamafio del campo cuadrado equivalente es: 

A= (2[16] [12V[16 + 12])2 = (13.7)2 cm2 = 13.7 cm X 13.7 cm 
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liOJA llE PLANEACION 

ACf.LF.RAlltlll UN t:1\L 
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Figura 6.2. 
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g) El factor de calibración es de 100 UM/Gy (capítulo 5). 
h) El RMT es 0.808 (apéndice H). 
i ) El factor de campo (Fe) es de 1.016 (apéndice G ). 
j ) El tratamiento es sin filtros en cuña, ni charola portaproteccione 

por tanto, Fcu = Fch =l. 
k) El peso de los campos es l: l . 
1) Des =26.00 Gy/(6)(2) = 2.17 Gy. 

' 

ll 
(2.17 Gy) (100 UM/Gy) = 

265 ) UMC, s = (0.808)(1.016) 

m) La dosis en Dmáx por campo/sesión es de 2.65 Gy, el ángulo de 
gantry es de O y 180° para el campo 1 y 2. 

n) El total de las unidades monitor por campo son 1 588. 

6.4. CALCULO DE PLANEACIONES: 
CAMPOS MULTIPLES 
EN TECNICA ISOCENTRICA 

El cálculo de las unidades monitor en la técnica isocéntrica co 
campos múltiples se desc1ibe a través del ejemplo 6.3 y 6.4 en el trata 
miento del cáncer cérvico-u tr.rino utilizando la técnica de cuatro campo 
(técnica de caja). El mismo procedimiento se sigue para el tratamient 
con campos mliltiples en otras regiones del cuerpo. 

Ejemplo 6.3 (figura 6.3). 

Se desea dar un tratamiento a pelvis total de 60.00 Gy en 30 sesio­
nes, con técnica isocéntrica y cuatro campos (técnica de caja), con 
rayos X de 8 MV. Las dimensiones anteroposterior y lateral del pa­
ciente son 22 y 30 cm, así como los tamaños de los campos son de 
15 cm X 15 cm y 12 cm X 12 cm en isocentro: 

1. La contribución del porcentaje de dosis en profundidad (PDP) 
por cada campo al tumor (isocentro) son: 
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1101"' DE PLANEACION 

ACELERADOR LINEAi. 
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Figura 6.3. 
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Dosis 
Campo en iso. Prof. iso. DBP PDP. en iso. re/a tÍJ!a 

a iso. 

1 (15 cm X 15 cm) 11 cm 89 cm 67.1 % 28% 
11 (15 cm X 15 cm) 11 Clil 89 cm 67.1 % 28% 

III (12 cm X 12 cm) 15 cm 85 cm 54.6% 22% 
IV {12 cm X 12 cm) 15 cm 85 cm 54.6% 22% 

243.2% 100 % 

Para calcular el POP en la técnica isocéntrica se utiliza la tabla de 
porcehtaje de dosis en profundidad para la distancia blanco-piel de 9( 
cm (apéndice J), la distancia blanco-isocentro es de 100 cm. En est~ 
caso se aproxima la técnica isocéntrica a la técnica distancia blanco-piel 
fija, esta aproximación se realiza con mucho más exactitud en las 
computadoras que planean el tratamiento, pero la diferencia no es tan 
grande como se podrá comprobar comparando este cálculo con el que 
realiza la computadora en el ejemplo 6.5. 

2. Se escoge la curva modal de 90% para prescribir los 60.00 Gy, 
es decir, la curva del 219% (no normalizada). 

3. La dosis total al centro del tumor (isocentro) es: 

243.2% 
D = 

219
.0% 60.00 Gy = 66.63 Gy 

4. El peso de los campos es de 1: 1, por lo que la contribución a la 
dosis tumor por cada campo es igual, es decir, l 00%: 

Campo 
Dosis relativa Dosis total a 

a tumor tumor/campo 

1 28% 18.66 Gy 

11 28% 18.66 Gy 

111 22% 14.66 Gy 

IV 22% 14.66 Gy 

100% 66.64 Gy 
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5. El tratamiento se dará en 30 sesiones, entonces Ja dosis por 
ampo/sesión es: 

CAMPOS I y II De, s = 0.622 Gy 

CAMPOS III y IV De, s = 0.489 Gy 

6. Las unidades monitor por campo/sesión se calc!llan con la ecua­
ción (6.3) y se obtiene: 

CAMPOS 1y11 
(0.622 Gy) (100 UM/Gy) 

UMc, S = (0.812) (1.021) 75 

CAMPOS III y IV 
(0.489 Gy) (lOO UM/Gy) 

UM = - ·-- = 69 
e, s (0.706)(1.01) 

7. La dosis en piel (Dmáx) es para los campos 1 y 11 de 0.75 Gy y 
de 0.69 Gy para los campos III y N por-sesión, los ángulos del gantry 
son O, 180, 90 y 270°. 

8. Las unidades monitor total por campo son: 

CAMPOS 1 y II UMtotal = 2 250 

CAMPOS III y IV UMtotal = 2 070 

Ejemplo 6.4 

Se calculan las unidades monitor del ejemplo 6.3, pero conside­
rando el peso de los campos 2: 1 a favor de los campos 1y11. 

1. Del inciso 3 del ejemplo 6.3 se obtiene la dosis a tumor total 
que es de: 

D = 66.63 Gy 

2. La dosis a tumor/sesión (isocentro) es: 
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66.63 Gy 
Dt, s == -:--- = 2 .22 Gv /sesión 

30 sesiones • 

3. El peso de los campos es 2: 1 (33%: 17% ), entonces aplicand 

la ecuación (6 Ja) se obtiene la dosis a tumor por campo/sesión: 

CAMPOS I y 11 
33% 

D == 2.22 Gy == 0.733 Gy 
c,s 33% + 33% + 17% + 17% 

CAMPOS lll y IV 
17% 

D ==2.22Gy---~==0.377GY 
c, s 33o/c + 33% + 17% + 17% 

4. Las unidades monitor por campo/sesión se calculan aplicand 

(0.733 gy) (100 UM/Gy) 
UMC, s == - - == 88 (0.812) (1.021) 

la ecuación (6 .1 ): 

CAMPOS l y ll 

CAMPOS lll y IV U
u _ i9.377 Gy) ~O UM/Gyl _ S 
l\l - ---- - 1 

c, s (0.706) (1.01) -

5. La dosis en pie\ (Dmáx) es para los campos l y 11 de 0.88 G 
y de 053 Gy para los campos 111 y IV por sesión, los ángulos de 

gantry son O, 180, 90 y 270° 
6. Las unidades monitor total por campo son: 

CAMPOS l y 11 
UM total == 2 640 

CAMPOS lll y lV 
UMtotal == l 590 

Ejemplo 6.5 

El ejemplo 6.3 se calcula por medio de la computadora EMI RAD 8, 
en este ejemplo podemos visualizar la distribución de la dosis en el 
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ontomo del paciente, la distribución de la dosis se representa por 
urvas de isodosis de 90, 80 y 50% normalizadas a 100% y entre parén­
sis se escribe el porcentaje de dosis no normalizado (figura 6.4). 

ljemplo 6.6 

El ejemplo 6.4 se calcula por medio de la computadora EMI RAD 8, 
1 igual que en el ejemplo anterior, la distribución de dosis se representa 
or curvas de isodosis en el contorno del paciente (figura 6.5). 

La diferencia que existe entre las unidades monitor calculadas 
1anualmcnte y las calculadas con la computadora en el mismo ejemplo 
s debido a que la computadora minimiza los errores en los cálculos 
ritméticos y corrige por inhomogencidades . 

. 5. TECNICA: DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA 

Cuando un haz de rayos X de baja energía (menor a 100 kV) penetra 
l tejido del paciente, la máxima dosis absorbida ocurre en la piel, pero 
i el haz de radiación es de alta energía (mayor a 1 i'llV) la máxima dosis 
bsorbida sed a cierta profundidad bajo la piel. 

La energía de los rayos X se deposita en el tejido por la producción 
e electrones de alta velocidad, estos electrones son producidos en la 
isma dirección del haz mcidente de rayos X y el rango de su trayec­

oria es solamente de algunos milímetros en el tejido; así, las interac­
ciones en el segundo mi!Úlietro contribuyen a la dosis en ei tercer y 
cuarto milímetro y así sucesivamente, dando como resultado un incre­
mento (build up) de la dosis absorbida, hasta alcanzar un valor máximo 
(dosis máxima) a una cierta profundidad, la cual depende de la energía 
de los rayos X. 

PORCENTAJE DE DOSIS EN PROFUNDIDAD (POP) 

Sí la dosis absorbida o Ja rapidez de dosis se conocen a la profun­
didad de dosis máxima, entonces la dosis en tejido a una cierta pro­
fundidad sobre el eje central del haz de radiación, puede ser calculada 
en función de un porcentaje de la dosis máxima (porcentaje de dosis en 
profundidad). 
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runpo 1 

RAD-8 Versión C 
6/30/84 
Size = 50% 

Campo 11 

lleterngencít ics 

Outline No. 49 
llosp. No.• lnc. 
Name • Fantoma úe pclv11 
Consultan!• 
Site • Pelvis 
Seq. No. 

NormaliLe dose = 323 
llot spot dose (al •11¡ = h>) 

Beam No. 1 lsoccntric Ll!02'·R\8MV 

A 1.50 
B = 0.33 
e = o.33 
() = 0.33 
E D 33 
¡: D .. 13 
G 0.33 
11 0.3.l 

W. = 150 MM SAD = 1000 ~1\1 
L. = 150 MM ·1:--1<; =O DEG 
wrnc;E ==o 
ll'cight = 100 N<>rn1 facl : = 100 

Beam No. 2 huc..:nlric L;c;: RX!SMV 
W. == 150 MM \AD = 1000 \1M 
L.= 150 MM ,\NG =2 180 nu; 
ll'e<lgc =O 
Weight = 100 Norm f :iotc: ·2 100 

Bcam No. 3 lsocenlri..: l :c.i;.RX8MV 
W. = 120 MM SAD = !000 \IM 
L.= 120 MM ANG = 90 DE<; 
\\'c<lgc =O 
Wcighl = 100 Sorm fac; r = 100 

Beam No. 4 hocc111ríc L »Jc·RX8MV 
W. =• 120 MM SAIJ = 1000 MM 
L. = 120 M~1 ANG =no OEG 
We<lgc= U 
Wcight = 100 Norm fa:tor = 100 

Figura 6.4. 
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CAMPOS 1y11 
(2 .00 GyJ (100%) (100 l'WGy) 

llMc,s =·• 
(290.7%)(1.021) 

CAMPOS 111 y IV 

( ].00 t;y¡ ( 100%¡ ( 100 l''.l/Gy) 
llMc,s •·· -~7%¡(iVJl--

Pholon 

lsoccntcr-skin dislancc = 107 MM 

f!i1(J(On 

lsoccntcr-Skin Distancc = 109 MM 

Photon 

lsocc n!c r-skin dsitancc = 151 \l\I 

Photon 

lsu<:enter-skin <listance = 155 \1\1 



RAD-8 \'crsiú:i C 
6/30/84 
Silc 5oc; 

Outlinc ~o. 4(1 
l losp. No. • lnc ., 
N:unc • FJntuma Je pclvb 
Consult:rnt • 
Sitc * i'eh1s 
Scq. No. 

NormJ!ite dusc :..-. 83 
llot sp"t .lcis.: (at •11) 100 

Bcam ¡.;,,_ 1 lsoccntric l.inac-KX8MV 

C:impu 11 

i tctero~cncitics 

A 1.50 
B -- 0.33 
e o.JJ 
ll ~ 0.33 
E e• O.JJ 
!." = 0.33 
(; 0.33 
11 •• 0 . .13 

W. l<;O \1\1 SAIJ •• 1000 MM 
L. 150 M\I AN(; = O DFl; 
Wcdge = O 
Weight 33 Norm factor " 100 

llcam Nu. 2 lsuccntric l.inac-llX8MV 
W. ~ 1 SU \l\I SAll = 1000 MM 
L.•-• ISOM\t ANG= ISOIJEG 
Wcdgo • O 
Weight -· 33 Norm factor= 100 

llcam N,,_ 3 l1occntric Linac-RX8MV 
W. · 120 MM SAD = 1000 MM 
L. 120 \"I ANG •• 90 DEG 
Wcd~L· O 
Woi¡:ht 17 Nonn factur = 100 

llcam :-;.,_ .\ lsuccntric l.inac-RXRMV 
W. 120\IM S,\ll=IOOOMM 
L. - l :o \IM ANG = 270 DEG 
WCLI~<' . o 
Wci~ht = 17 Norm factor = 100 

figura 6.5. 

CAMPOS 1y11 

LI~\. s ·~ 
(2.00 c;y)(33%)(IOO UM/Gy) 

LIMC,I = 87 

CAMPOS 111 y IV 

(74.7%)(1.021) 

llM •• (2 0~~2~2) (100 ~IM/Gy) 
C,I (74.7%)(1.01) 

UM = 45 e, s 

Phutnn 

lsoccntcr·skin distance = 107 MM 

Photun 

lsoccntcr-skin distance = 109 MM 

Photon 

lsoccntcr-s•in distance = 1S1 MM 

Phulon 

lsocenter-skin distance ~ 155 MM 
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El porcentaje de dosis en profundidad es detenninado por 
factores: 1, la energía del haz de radiación; 2, el tamaño del ca 
de radiación y, 3, la distancia blanco-piel. 

En general el incremento de la energía de los rayos X dará un ma 
porcentaje de dosis en profundidad, así como también un aumento 
tamaño del campo de rayos X y /o en la distancia blanco-piel da 
consiguiente un incremento en el porcentaje de dosis en profundidad 
pero, por otra parte, la cantidad de radiación disminuye con el inve 
de la distancia blanco-piel al cuadrado, entonces, para fines terapéuti 
se escoge una distancia blanco-piel de tal manera que se tenga un ma 
porcentaje de dosis en profundidad y una mayor rapidet de do 
tomando en cuenta las limitaciones del acelerador. 

En la técnica distancia blanco-piel fija, la dosis dada al volumen 
interés es una función de la distancia blanco-piel y del tejido de aten 
ción interpuesto entre el haz de radiación y el volumen tumoral; ent 
ces, para el cálculo de dosis a una profundidad dada sobre el eje centr 
se requiere de un conjunto de cu1vas de isodosis calculadas o medid 
a una distancia blanco-piel fija nominal de tratamiento; asimismo 
necesita un factor de campo (F c), que tome en cuenta los efect 
de dispersión producidos por los diferentes tamaños de campo. 

En esta técnica, la distancia blanco-piel y el tamaño del campo 
piel, pennanece constante y la profundidad del tumor varía con 
angulación del gantry, por lo que la distancia blanco-tumor es variab 
para cada tratamiento. 

6.6. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR: 
EN TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA 

Como resultado del análisis anterior y de la calibración de las un¡ 
dades monitor en esta técnica se necesita conocer la dosis a tumd 
por campo/tratamiento, el porcentaje de dosis en profundidad par 
un tamaño de campo A y una profundidad d, medido a la distanci 
blanco-piel nominal de tratamiento; asimismo se necesita el factc 
de campo y calibración de las unidades monitor, esto es: 

100% . De, s. Fcal 
= -----'·---

PDP · F c 
(6.' 
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Donde UMc, s es la cantidad de unidades monitor, por campo/ 
sión para dar una dosis a tumor por campo/sesión (De 5); PDP es 

1 porcentaje de dosis en profundidad para un campo A y 'una profun­
idad d para la distancia blanco-piel nominal de tratamiento; Fe es 
l factor de campo y F cal es el factor de calibración obtenido en el 
apítulo 4, cuyo valor es 109.0 UM/Gy. 

Si durante el tratamiento se utiliza un filtro en cuña, entre el haz y 
1 tumor para modificar la distribución de la dosis en el volumen de 
terés, entonces su factor de transmisión (F cu) debe incluirse en el 

álculo de las unidades monitor, es decir: 

100% · D · Fea! 
UM = c, s 

e, s PDP · F · F e cu 
(6.5) 

Además, si se utiliza una charola portaprotecciones durante el trata­
iento, entonces se debe incluir su factor de trasmisión (F ch) en el 

álculo de las unidades monitor, esto es: 

100% . De s. F cal 
UM = ' 

c, s PDP · F · F • F I e cu c 1 

(6.6) 

En lo sucesivo, cualquier filtro que se coloque entre el blanco y 
1 tumor, su factor de trasmisión se debe incluir en el ca1culo de' las 

unidades monitor, como se describe en los párrafos anteriores. 
Asimismo se deberán corregir las unidades monitor por inhomo­

geneidades. 

CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR 
CON CAMPOS MULTIPLES 

Para el cálculo de las unidades monitor con campos múltiples, se 
considera que el porcentaje de dosis total en el tumor, es debido a la 
contribución individual de catla uno de los campos. Para el cálculo 
de las unidades monitor se considera el POP total (no normalizado) 
en la curva modal (100, 90, 80%, etc.) y se aplica la siguiente ecua­
ción: 
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Dt • W 1 , 2 , ••• , n · F cal 
... 'n 

= ~~~~~~~~~-
P D P • F ·modal c1,c2, ... ,cn 

Donde: UM 1 , 2 , ••• ,n son las unidades monitor para los camp 
1, 2, ... , n; Dt es la dosis a tumor por sesión; W1 2 ••• , n es 
peso de los campos 1, 2, ... , nen porcentaje nonn~liz~do al 100 
por ejemplo para dos campos opuestos paralelos se tiene 1: 1 = 100 
:100%, 1 :2 = 34%:66%, etc. y F ci, c2 ••• , en es el factor de cam 
para los campos 1, 2, ... , n respectivamente. 

6.7. CALCULO DE PLANEACIONES: 
CAMPOS DIRECTOS Y PARALELOS OPUESTOS 
EN TECNICA DISTANCIA BLANCO-PIEL FIJA 

Para el cálculo se requieren los siguientes datos: 

1. Modalidad del tratamiento, es decir, si el tratamiento es con ele 
trones o con rayos X. 

2. Energía de la radiación. 
3. Profundidad del centro del tumor (d). 
4. Tamaño del campo en piel o en tumor.* 
5. Dosis a tumor por campo/sesión. 

Si el peso de los campos no es l: 1, entonces se deberá calcular l 
dosis a tumor por campo/sesión siguiendo el procedimiento descrit 
en la técnica isocéntrica, ecuación (63a). 

Los cálculos se realizan siguiendo la presente guía y se anotan e 
la hoja de planeación anexa. 

a) Seleccionar la modalidad del tratamiento, es decir, rayos X 
electrones. 

b) Energía de la radiación. 
c) Calcular la profundidad del centro del tumor (d). 

* El tamaño de campo se del1nc aquí como el área efectiva de irradiación. 
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Deternúnar la distancia blanco-piel nomínal de tratamiento del 
acelerador (usualmente es de 100 cm). 
Si el tamaño del campo se especifica en tumor será necesario calcu­
larlo en piel, como sigue: 

100 
lado del campo en piel = lado del campo en tumor 

100 
+ d 

) Una vez especificado el tamaño del campo en piel, calcular el 
campo cuadrado equivalente en piel aplicando: 

A = (2LW / [L + W] )2 

Donde Les la longitud y W es el ancho del campo que tiene la núsma 
azón del área al perímetro, y A es el área del campo cuadrado equi­
alente. 

Se busca el factor de calibración (F cal) en el capítulo 5. 
Del apéndice I se obtiene e) PDP para la profundidad d y el campo 
cuadrado equivalente en piel. 

) De la gráfica de factor de campo vs tamaño de campo, obtener 
el factor de campo (F c), para el campo cuadrado equivalente en 
piel (apéndice G). 
Sí el tratamiento es con filtro en cuña, charola portaprotecciones, 
etc., buscar su factor de trasnúsión respectivo (F cu• F cl1' etcétera. 
Establecer el peso de los campos si son diferentes de 1: 1. 
Calcular la dosis a tumor por campo/sesión en Gy (De s)· 
Calcular las unidades monitor por campo/sesión usand'o: 

100% . De s. Fcal 
UM = ' 

c, s PDP · F · F · F c cu ch 

Si el tratamiento no lleva ftlt~o en cuña ni charola portaproteccio­
nes, sus factores de trasmisión son la unidad. 

m) Calcular la dosis en piel por campo/sesión (D111áx), angulación 
estática del gantry y en caso de tratamiento con arco, calcular 
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el ángulo inicial y final de Ja pendulación y la rapidez de la ¡~nd 
lación en Gy/grado. 

n) Calcular las unidades monitor total por campo. 

Ejemplo 6. 7 (figura 6.6). 

Se calcula el ejemplo 6.1 en técnica distancia blanco-piel de 1 
cm, es decir, se desea dar un tratamiento directo de 3.00 Gy en un 
sesión a 5 cm de profundidad con un tamaño de campo de 10 cm 
5 cm en piel, con rayos X de 8 MV. 

a) El tratamiento es con rayos X. 
b) La energía de los rayos X es de 8 MV. 
c) La profundidad del tumor es de 5 cm. 
d) La distancia blanco·piel es de 100 cm. 
e) El tamaño del campo en piel es de 10 cm X 5 cm. 
f) El tamaño del campo cuadrado equivalente es: 

A=(2(10][5]/ [10+5]) 2 cm 2 ={6.7cm) 2 =6.7cmX6.7cm 

g) El factor de calibración es de 109.0 UM/Gy (capítulo 5). 
h) El porcentaje de dosis en profundidad es 88.7% (apéndice I). 
i) El factor de campo (F c) es 0.984 (apéndice G). 
j ) El tratamiento es sin filtro en cuña ni charola portaprotecciones. 
k) No se aplica este inciso. 
l ) La dosis por campo/ sesión es de 3 .00 Gy. 
ll) Las unidades monitor por campo/sesión son: 

UM = {100%)(3.00 Gy) (109.0 UM/Gy) = 375 
c, s (88.7%) (0.984) 

m) La dosis en piel (Dmáx) es 3 .75 Gy por campo/sesión y el ángulo 
del gantry es Oº. 

n) Las unidades monitor por campo total son 375. 

Ejemplo 6.8 (figura 6. 7). 

Se calcula el ejemplo 6.2, en técnica distancia blanco-piel fija de 100 
cm, es decir, se desea dar 26.00 Gy en 6 sesiones usando campos para-
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HOJA DE PLANEACION 

AO:UllAOOR UNEAL 

Fcdll Exp. DosU tumor por sesión J.00 Gv 

Nombrt E/rmp/06. 7 Dosis tumor tot~ ~ 

Suo "tlad eu ... dt dosis modal 

Diagnóstico Súrn. de sesiones 1 

Región a irradiar Rit!OO _Tumo matutino 

T!.-nica: DBP íl¡a ( X ), isocintrica ( ) NSIJ~ Rei. 

Estática .. ( X ), CU1ilica ... ( ) 

Campos 

Pardmetrcn I 11 /// IV 

Mc>lalidad de tnt. (rayos X,electroncs) Rayos X 
[~rgía de la radiación BMV 
Profundidad del tumor Scm 
Profundidad del isocentro ---
D1S1and1 bllnco-piel IOOcm 
T11lllilo de campo: piel ( X ), iso"'ntru ( ) 10 cm X S cm 

Cu.1drido equiv .: piel ( X ), irocentro ( ) 6.7 cm X 6.7 cm 

F>etor de calibr>eión (lJM¡'Gy), Fea!. 109.0 UM/Gy 

% de dosis en profundid1d (POP) 88.7% 
Ra.lón máxima de dmis en tejido (RMT) -----
Factor de campo(Fc) 0.984 
Angulo del fütro en cuna - --
Fa.:lor dt trusm. n.ltru en cuna (F cu) 1 
Factor de trasm. charola/meS3 (Fchl 1 
Otros factores de tnsm. (F0 ) 1 
Pm;a de l"s campos 11: l, 2: 1, etc.) ---
Contribución total (PDP)a tumor, lso. ---
Contribución rcl1t~11 100% por campo ---
()»U a tumor por campo/sesión J.00 Gy 

linidades monitor por campo/scaióo 375 

Dosis a Dmáx por carr po/seslón J.7SGy 

,t.ngulación rstitica del gantry O' 

Mgulo inicial de pcndulación ---
Angulo ísnal de pendubción ---
Razón UM/grado ---
T otaJ de unidades monitor por campo 375 
Corrección por lnhomogeneidad --

Observaciones. -

' 
\tidlco 

Figura 6.6. 
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lelos opuestos. El tamaño del campo en el centro del tumor es 
16 cm X 12 cm, la separación de los campos es de 22 cm y la profu1 
didad del centro del tumor es la línea media entre los dos campo 

a) El tratamiento es con rayos X. 
b) La energía de los rayos X es de 8 MV. 
c) La profundidad del tumor es de 11 cm para ambos campos. 
d) La distancia blanco-piel es de 100 cm. 
e) El tamaño del campo en piel es: 

= (16)(100/100 -f ll)cm X(l2)(100/IOO + Il)cm 

= 14.4 cm X 10.8 cm 

f) El tamaño del campo cuadrado equivalente en piel es: 

A= (2[14.4][10.8]/ (J4.4 +10.8])2 crn 2 =12.3cmX 12.3cm 

g) El factor de calibración es 109.0 UM/Gy (capítulo 5). 
h) El porcentaje de dosis en profundidad es 68.05% (apéndice I) 
i) El factor de campo (Fc)es 1.01 (apéndice G). 
j ) El tratamiento es sin filtros en cuña ni charola portaprotecciones 
k) El peso de los campos es l: I. 
1 ) La dosis por campo/sesión es 2.17 Gy. 
U) Las unidades monitor por campo/sesión son: 

(100%)(2.17 Gy)(I09.0 UM/Gy) 
UM = - = 344 

c, s (68.05% )(1.01) 

m) La dosis en piel (Dmáx) es 3.44 Gy por campo/sesión, los ángulos 
del gantry son O y 180º . 

n) Las unidades monitor total por campo son 2 064. 

6.8. CALCULO DE PLANEACIONES: 
CAMPOS MULTIPLES EN TECNICA DISTANCIA 
BLANCO-PIEL FIJA 

En esta técnica el cálculo de las unidades monitor con campos múl­
tiples se describe a través del ejemplo 6 .3 y 6.4 en el tratanúento del 
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llOJA DE PLANEACION 

ACELERAllOR WIEAL 

Fcch.a ______ Exp. ------1 
Nomb:e _f._.Je_"...;11_'1_"_6·_8 ________ ..J 

Se'º------ Edad _____ _, 

Di.agn01tJc'J 

J<egjón a irradiar -----------l 

Técnk~ DUP fija ( X ), isocéntrica ( 

bti.tica ... ( X ), cinética ... ( 

Pardmt'/UJS 

ModJ..11 .. ~~J ¡Je. lrat. (rayos X, elcclrones) 
Energ1·;a ~e la radiación 

Profunidad del tumor 

Profun•!;::!ad del isoccntro 

Distan.;:..i ~l.lnco·picl 

Tamañ,~ de ca.mpo: piel ( X ), is.oc.entro ( ) 
C'uadn..!.J equiv .: piel ( X ), isncenlro ( ) 

Factor ·j.r c.:i.libradón (LIM/Gy), Fcal. 

% de do11.s tn profundidad (PDP) 
Haión :c.iurna de dosis en tejido (RMT) 

FactL~r d!: can1po (F,) 

Anguk' úrl ft.ltro en cuna 

Factt;r ..;.: tns:n. filtro en cuna (F cu> 

Factor..!::- trasm. cha.rola/mesa (Fchl 
Utrns f~hircs de trasm. (F0) 

Pes.os do(' los campos (1: 1, 2: l ,etc.) 

Contnti, .... .:l6n l1Jtal (PDP) a tumor, lso. 

Contnb.;.;ión relativa a 100% por campo 

Dosis a tumor por campo/sesión 
UnidJ.dc monitor por campC'/s.esión 

Dosis .1 l\nix por campo/sesión 
Angubl::-Sn eHática del gantry 

AnguJ ... ") ini.::i.tl de pendulación 

Angul.) f:.rl&I de pendulación 

Razón l 'l/grado 
Tol.iJ ,,fo unidades monitor por e.ampo 

C.orn"i.."-'Í!l por inhomogeneidad 

Dosis lumor por sesió11 _2:.:·:..17:...G::.Y1.------------1 

Dosis tumor total _16.00 G>·------------1 

Curva lle dosis mo<la1 100% 

NUm. de sesiones 

Ritmo 5 sesiones/~. Tumo .;;m;.:•;.:;lu::.t::.in:;;o _____ -l 

NSIJ ~ Het. ----

Campos 

11 

Rayos X IU;yos X 

H MV 8 MI' 

1lcm 11 cm 

lOOcm IOOcm 
14.4 m1 :X. 10.8 cm 

l~.J cm X t.:J cm 

109.0 UM/Gy 
68.os<,'?i 68.05% 

1.01 1.01 

1:1 1:1 

2.17 Gy 2.17 Gy 
344 344 

3.44 Gy 3.44 Gy 
O' 180' 

2 064 2 064 

llf 11' 

Ob~nh~~les: --------------------------------

Mld"''' ---------------- Fisko --------------

Figura 6.7 
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cáncer cervicouterino, utilizando la técnica de cuatro campos (técni 
de caja). El mismo procedimiento se aplica para el tratamiento co 
campos múltiples en otras regiones del cuerpo. 

Ejemplo 6.9 (figura 6.8). 

Se desea dar un tratamiento a pelvis total de 60.00 Gy en 30 sesione 
con técnica distancia blanco-piel de 100 cm y cuatro campos (técni 
de caja), con rayos X de 8 MV. Las dimensiof1,es anteroposterior 
lateral del paciente son 22 cm y 30 cm, así como el tamaño de los cam 
pos en piel son 14 cm X 14 cm y 10 cm X 10 cm. 

1. Se obtiene el porcentaje de dosis en profundidad por cada camp 
a tumor utilizando Ja tabla del apéndice 1: 

Campo en Prof. a PDPa 
PDP 

relativo a 
piel tumor tumor tumor 

I (14cmX14 cm) 11 cm 68.7% 28% 

II (14 cm X 14 cm) 11 cm 68.7% 28% 

llI (10cmX10 cm) 15 cm 55.1% 22% 

IV (10cmX10 cm) 15 cm 55.1% 22% 

247.6% 100% 

2. Se escoge la curva modal de 90% para prescribir los 60.00 Gy, es 
decir, la curva del 222.84% (no normalizada). 

3. La dosis total al centro del tumor es: 

(247.6%) 
D = 60.00 Gy :::: 66.67 Gy 

(222.84%) 

4. El peso de los campos es 1: 1, por lo que la contribución por cada 
campo es igual, es decir, de 100%: 
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HOJA DE PLANEACION 

M'.t:LEKAl>OK LINEAL 

h!dia -------L'P· ------< 
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Campo 
Dosis relativa Dosis total 

a tumor por campo 

28% 18.67 Gy 

JI 28% 18.67 Gy 

m 22% 14.67 Gy 

IV 22% 14.67 Gy 

5. El tratamiento será realizado en 30 sesiones, entonces la dos" 
por carl1po/sesión es: 

CAMPOS I y II De s = 18.67 Gy/30 sesiones = 0.622 Gy 
' 

CAMPOS III y IV Dc, 5 = 14.67 Gy/30 sesiones = 0.489 Gy 

6. Se obtienen las unidades monitor por campo/sesión aplicando la 
ecuación (6.4): 

CAMPOS I y 11 
(100%) (0.622 Gy) (109.0 UM/Gy) 

UMc,s= (68.7%)(1.017) -= 97 

(100%) (0.489 Gy) (109.0 UM/Gy) 
CAMPOS III y IV UMc, s = - (SS.l %)(1.00) = 97 

7. La dosis en piel (Dmáx), para los campos I y U es de 0.97 Gy y 
de 0.97 Gy para los campos III y IV por sesión. Los ángulos del 
gantry son O, 180, 90 y 270°. 

8. Las unidades monitor total por campo son: 

CAMPOS I, II, III y IV 

En esta técnica también se pueden calcular las unidades monitor con 
la ecuación (6.6a). 

La dosis tumor/sesión es de 60.00 Gy/30 sesiones = 2.00 Gy y la 
contribución en porcentaje de dosis a tumor en la curva modal de 90% 
es de 222.84%, entonces las unidades monitor por campo/sesión son: 
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'AMPOS 1y11 
(2.00 Gy) (100%) (109.0 UM/Gy) 

UM = = 96 
c,s (222.84%)(1.017) 

(2.00 Gy) (100%) (109.0 UM/Gy) 
AMPOS IIl y IV UM = = 98 c, s (222 .84 % ) (1.00) 

•jemplo 6.1 V 

En este ejemplo se calculan las unidades monitor del ejemplo 6.9, 
ero considerando el peso de los campos 2: 1 a favor de los campos 

y ll. 
1. Del inciso 3 del ejemplo 6 .9, la dosis total al centro del tumor es: 

D == 66.67 Gy 

2. La dosis a tumor/sesión es: 

Dt s == 66.67 Gy/30 sesiones == 2.22 Gy/scsión 

' 
3. El peso de los campos es 2: 1 (33%: 17% ), entonces aplicando la 

cuación (6.3a), se obtiene la dosis a tumor por campo/sesión: 

CAMPOS 1y11 

33% 
D - 7 22 Gy = 0.733 Gy 

c,s - -· 33% +33% + 17% + 17% 

CAMPOS III y IV 

17% 
D = 222 Gy = 0.377 Gy 

c,s 33% + 33% + 17%+17% 

4. Las unidades monitor por campo/sesión se calculan aplicando la 

ecuación (6.4): 

CAMPOS 1 y II 
(100%) (0.733 Gy) (109.0 UM/Gy) 

UM - = lM 
c, s - (68.7%)(1.017) 
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CAMPOSIIIy IV 

(100%) (0377 Gy) (109 .O UM/Gy) 
UMc,.s = (55.1%)(1.00) = 75 

5. La dosis en piel (Dmáx), para los campos 1 y II es de 1.15 Gy 
de 0.74 Gy para los campos IIl y IV por sesión. Los ángulos d1 
gantry son O, 180, 90 y 270°. 

6. Las unidades monitor total por campo son: 

CAMPOS I y II UMt, c = 3 420 

CAMPOS III y IV UMt c = 2 250 
' 

Ahora, las unidades monitor de este ejemplo se calculan con l 
ecuación (6.6a). La dosis tumor/sesión es de 60.00 Gy/30 sesione 
= 2.00 Gy y la contribución del POP total a tumor en la curva moda 
de 90% es de 222.84%, entonces las unidades monitor se calculai 
como sigue: 

a) Del inciso 1 del ejemplo 6.9 se muestran los valores del PDl 
cuando el peso de los campos es i: l, o sea que cada campo contribuy( 
con un 100% a tumor, pero si ahora consideramos que el peso de lm 
campos es 2: 1 (3 3 % : 1 7% ), entonces la contribución de cada uno d~ 
los campos es: 

b) La contribución total a tumor en la curva modal de 90% es de 
57 .67%, entonces las unidades monitor aplicando la ecuación (6.6a) 
son: 
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AMPOS l y II 
(2.00 Gy)(33%)(109.0 UM/Gy) 

1
,.._

3 UM =~~~~~~~~~~~ ' 
c,s (57.67%)(1.017) 

,AMPOS III y IV 
UM = (2.00Gy)(I7%)(109.0 UM/Gy) _ 

64 
e, s (57 .67%) (1 .00) 

Ejemplo 6.11 

El ejemplo 6 9 se realiza por medio de la computa dora EMI RAD 8, 
en este ejemplo podemos apreciar la distribución de la dosis en el 
contorno del paciente, las curvas de isodosis representadas en la distri­
bución son las de 90, 80 y 50% normalizadas a 100% y entre paréntesis 
se escribe el PDP no normalizado (figura 6.9). 

Ejemplo 6.12 

El ejemplo 6.10 se realiza por medio de la computadora EMI RAD 8, 
al igual que en el ejemplo anterior, la distribución de la dosis se ilustra 
por curvas de isodosis en el contorno del paciente (figura 6.10). 

Se escogió para el cálculo de las unidades monitor en la técnica de 
campos múltiples el ejemplo del tratamiento del cáncer cérvicouterino, 
debido a que es el de mayor incidencia en la mujer mexicana. Además, 
los métodos descritos aquí se pueden aplicar a cualquier otro trata· 
miento con campos múltiples. 

6.9. CALCULO DE LAS UNIDADES MONITOR 
CORREGIDAS POR INHOMOGENEIDADES 

Los parámetros que describen ta dosis en profundidad (PDP, RTA y 
RMT) se obtienen usualmente realizando medidas en un medio dis· 
persor homogéneo, como puede ser en un fantoma de agua, pero estas 
medidas de dosis efectuadas en agua difieren significativamente de la 
dosis real medida, cuando el haz de rayos X pasa a través de tejido de 
un paciente; la mayor diferencia ocurre si el haz de radiación atraviesa 
pulmón sano, el cual tiene una densidad menor de 20 a 30%, respecto 
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Figura6.9. 
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Figura 6.10. 

CAMPOS 1y11 
(~.00 ¡;y¡ (33%) (109.0 UM/Gy) 

UMc, s = (59.4%)(1.017) 

UMc,s=ll9 

CAMPOS 111 y IV 
(2.00 Gy) (17%) (109.0 UM/Gy) 

UMc, s = (59.4%) (l.00) 
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del agua; en este caso la dosis real dada a tumor puede exceder a la do 
calculada, hasta en 20%; aunque la densidad del hueso puede ser di 
rente a la densidad del agua; la diferencia de la dosis calculada y 
dosis real raramente exceden de l 0%. 

Desde hace aproximadamente 25 años han existido diferentes mét 
dos para realizar el cálculo de la corrección de dosis por inhomo 
neidades. El más popular ha sido la medida de la dosis de tránsito. Es 
método consiste en medir la cantidad total de la radiación que es tr 
mitida por un paciente, la cual es comparada con la cantidad total 
radiación trasmitida en agua usando exactamente el mismo haz de radi 
ción y conjunto experimental. 

Con el reciente desarrollo del sistema de tomografía axial comput 
rizada (TAC), el interés por las correcciones por inhomogeneidades d 
cuerpo humano ha te1údo un incremento en dosimetría. 

Con el sistema TAC se obtiene mucho más detalle de la densidad 
distribución espacial de las inhomogeneidades que son important 
para propósitos radioterapéuticos. Además, los sistemas TAC rep 
sentan una ventaja en do~imetría, ya que algunos pueden ser cone 
tados directamente a una computadora que realiza la planeación d 
tratamiento tornando en cuenta la corrección por inhomogeneidade 

Los factores de corrección al cálculo de la dosis cuando el haz d 
rayos X pasa a través de pulmón y hueso son: 35 

Fhueso = 1 - Hx 

F pulmón = 1 + Px 

Donde H y P son los valores de corrección por hueso y pulmó 
por centímetro y x es el espesor de la inhomogeneidad. 

Los valores de corrección para hueso y pulmón por centímetro pa 
Co-60 y rayos X de 4, 8 y 25 MV son: 

Pulmón 

Hueso 

Co-60 y rayos X 4 MV rayos X 8 MV 

0.030/cm 

0.037/cm 

0.028/cm 

0.033/cm 

Si se realizan correcciones por inhomogeneidades en el cálculo d~ 
dosis, es importante que todas las personas involucradas en la planea 

112 



ón del tratamiento, como el radioteraeeuta y el físico tengan conoci­
iento de estas correcciones, porque la experiencia el ínica anticipa 
ertas respuestas clínicas con una dosis prescrita, la cual pudo ser 
rregida o no por inhomogeneidades. 
Si el método de cálculo de dosis es cambiado, entonces puede 

rnbiar la dosis dada a tumor, e ir en deterioro del tratamiento del 
ciente si no se hacen las correcciones adecuadas. 

jemplo 6.13 

Se desea dar un tratamiento de 50.00 Gy a tumor con un campo 
irecto en 25 sesiones, el campo utilizado en el tratamiento es de 
cm X 8 cm a isocentro y la energía del haz de rayos X es de 8 MV 

figura 6.11 ). 
El haz de rayos X pasa a través de una inhomogeneidad, por lo que 

1 RMT deberá ser corregido por la inhomogeneidad; el RMT se calcula 
n los puntos A y B, para después calcular el RMT promedio. 

Fif,>Ura 6 .l 1. Se muestra la distribución de las inhomogeneidades dentro del 
·ontorno tomado a un paciente. 
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Del apéndice H se busca el RMT para un campo de 8 cm X 8 cm 
para las profundidades de 10 cm (punto A) y 11.7 cm (punto 
obteniéndose 0.808 y 0.764. 

Corrección para el punto A 

Fp = 1 + (0.028)(4.7) = 1.132 

RMT = (0.808) (l .132) = 0.915 

Corrección para el punto B 

Fp = 1 + (0.028)(83) = 1.232 

RMT = (0.756)(1.232) = 0.931 

Por tanto, el RMT promedio es 0.923. 
La dosis a tumor/sesión es de 2 .00 Gy, el factor de campo (F 

es 0.988, entonces las unidades monitor se calculan como sigue: 

(2.00 Gy) ( 100 l.'.\l/Gy) 
UM - = 221 

c, s - (0.988) (0.923) 

6.10. CALCULO DE LAS UNIDADES \fONITOR PARA 
DISTANCIAS MAYORES QUE LA DEL ISOCENTRO 

El campo máximo disponible en los aceleradores lineales para us 
médico es de 35 cm X 35 cm o 40 cm X 40 cm a un metro del blanc 
(isocentro) si se necesita un campo mayor que éstos, entonces s 

requiere extender la distancia blanco-pid que se usará. Se puede ado 
tar una distancia blanco-piel cstándard de 150 cm y obtener un camp 
máximo de 52 cm X 52 cm o 60 cm X 60 cm. 

A la distancia blanco-piel de 150 cm el tamaño del campo en pie 
es 1.5 veces mayor que el campo en piel a Ja distancia blanco-piel d 
100 cm. El campo a isoccntro (scñabdo en los controles del tamañ 
del campo) está dado por: 
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Se debe estimar el tamaiío <lel campo cuadrado equivalente a la pro 
tndida<l de tratamiento para el cálculo de unidades monitor, éste se 
ucde estimar aplicando: 

2AB 
lado cuadrado equivalente 

A+ B 

Donde: A y B son los lados <le! campo rectangular. 
Se debe considerar un factor de corrección para distancias mayores 

ue la <lel isocentro (este factor es nominalmente la ley del inverso 
uadrado).29 Este factor es la calibración <le las unidades monitor para 
istancias mayores que la del isocen tro. 

El factor de calibración se obtiene seleccionando: l 00 unidades 
10nitor en la consola de tratamiento del acelerador y el campo de 
5 cm X 35 cm a isncentro y se mide con una cámara de ionización 
ajo condiciones de equilibrio electrónico la dosis promedio respectiva 

l 00 unidades monitor para diferentes distancias blanco-cámara 
DBC) mayores que 100 cm. El factor de calibración se obtiene toman­
io la razón de las unidades monitor y la dosis medida en Gy para las 
'liferentes distancias. En la obteución del factor de calibración se 
amaron en cuenta los conceptos presentados en el apéndice B. 

Factores de calibración para rayos X de 8 MV 
del acelerador lineal de electrones para uso médico 

Fea/ (UM/G)') DBC(cm) 

207 150 
223 155 
237 160 
252 165 
267 170 
282 175 
297 180 

Los valores del factor de calibración de las unidades monitor son 
válidus para campos mayores de 35 cm X 35 cm. 
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Las unidades monitor están dadas por: 

D ·F 
UM == c, s cal_ 

c, s RMT 

No se requiere un factor de campo para el cálculo de las unidad 
monitor por ser una constante para campos grandes y está incorpora 
en el factor de calibración. 

Para la irradiación de cuerpo entero se calibran las unidades monit 
a la distancia blanco-piel de tratamiento y se aplica el mismo pro 
dimiento aquí descrito para el cálculo de las unidades monitor. 

El cálculo de dosis se realiza solamente en el eje central. 
Para la técnica distancia blanco-piel fija se si1:,1tw el mismo proce 

miento descrito anteriormente y se utiliza el porcentaje de dosis e 
profundidad en vez de la razón máxima de dosis en tejido. 

Ejemplo 6.14 

Se desea dar un tratamiento de 20,00 Gy a tumor con campos par 
lelos opuestos en 20 sesiones, con un campo de 26 cm X 30 cm 
tumor con rayos X de 8 MV, la separación de los campos opuestos e 
de 20 cm. 

a) El campo en piel i: 150 cm del blanco es: 

26(150/160) cm X 30(150/160) cm = 24.4 cm X 28 cm 

b) El campo a ísocentro (100 cm) es: 

24.4/1.5 cm X 28/J..5 cm = 16.3 cm X 18.7 cm 

e) El lado del campo equivalente en tumor es: 

2 X 26 X 30 cm2 

26cm + 30cm 
= 28 cm 

d) El RMT para un campo de 28 cm X 28 cm a una profundidad de 
10 cm es 0.855. 
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La dosis a tumor por campo/sesión es: 

20.00 Gy 
ºe, s = 2o--x--2 ::".: o.s Gy 

) Las unidades monitor son: 

(0.5 Gy) (237 UM/Gy) 
UMC, s = 0.855 = 139 

Este ejemplo es solamente ilustrativo ya que los factores de calibra· 
ión de las unidades monitor son válidos para campos mayores de 

5 cm X 35 cm. 
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. Apéndice A 

SISTEMA INTERNACIONAL DE UNIDADES DE 
MEDIDA (SI) PARA RADIACIONES IONIZANTES 

El Sistema Internacional de Unidades de Medida consta de siete 
unidades base que junto con dos unidades suplementarias proporcio­
nan un conjunto de unidades de referencia de las cuales pueden ded­
varsc otras unidades.9

' 
31

' 
34

' 
45 

DEIUVADAS 

BASE 

Unidades base 

longitud 
masa 
tiempo 

Cantidad 

corriente eléctrica 
temperatura termodinámica 
intensidad luminosa 
cantidad de materia 

Nombre 

metro 
kilogramo 
segundo 
ampere 
kelvin 
candela 
mole 

Sz'mbolo 

m 
k 
s 
A 
K 
cd 
mol 
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UNIDADES SUPLEMENTARIAS 

Las unidades suplementarias ocupan una posición no definida y ~ 
CGPM (Conferencia General de Pesas y Medidas) no ha decidido si S« 

agregan a las unidades base o a las unidades derivadas. Existen sola 
mente dos de estas unidades: Ja unidad de ángulo plano, el radiar 
(rad) y la unidad de ángulo sólido, el esterradian (sr). Justamente 
como las unidades base, las unidades suplementarias pueden ser usadai 
para formar unidades derivadas, por ejempio, el lumen y el lux. 

UNIDADES DERIVADAS 

Del producto de la multiplicación de una unidad base por sí misma 
o combinando dos o más unidades base por simple multiplicación e 
división es posible formar un grupo numeroso de unidades derivadas 
del SI; por ejemplo, Ja unidad derivada de volumen es el metro cúbico 
y la unidad derivada de velocidad es el metro por segundo, etcétera. 

Entre las unidades derivadas se encuentran las unidades utilizadas 
en radiaciones ionizantes. 

UNIDADES DE MEDIDA EN RADIACIONES IONIZANTES 

Cantidad Unidad SI Símbolo 

energía joule J 
dosis absorbida gray Gy 
dosis equivalente (sicvert) Sv* 
carga eléctrica coulomb e 
actividad becquerel Bq 
exposición coulomb/kg C/kg 

* El sievert no es una unidad del Sistema Internacional de Unidades de Medida. 

1 joule = 1 m2 kg/s 
1 gray = 1 J/kg 
1 becquerel = l /s 
1 coulomb = 1 As 
1 sievert - 1 J/kg 
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La diferencia entre el gray y el sievert es la siguiente: el gray es una 
medida de la dosis absorbida en el medio dispersor por cualquier tipo 
kie radiación ionizante, en cambio el sievert es la dosis absorbida que 
toma en cuenta la calidad de la radiación, la rapidez de la dosis y el 
fraccionamiento con el cual se administró la dosis y se utiliza para fines 
de protección radiológica. 

PREFIJOS SI 

Para algunos propósitos las unidades base y las derivadas del SI 
resultan inadecuadas para la práctica por ser muy pequeñas o <lema-
siado grandes, y para evitar esta dificultad el SI incorpora una serie de 
prefijos, por medio de los cuales es posible formar múltiplos y submúl-
tiplos decimales de las unidades SI. 

Múltiplos 

Factor Prefijo Símbolo 

1018 exa E 
101 s peta p 
1012 tera T 
109 giga G 
106 mega M 
103 kilo k 
102 hecto h 
101 de ca da 

Submúltiplos 

Factor Prefijo Símbolo 

10-1 deci d 
10- 2 centi e 
10-3 mili m 
10-6 micro µ 
10-9 nano n 
10-12 pico p 
10-15 femto f 
10-1& atto a 
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1 rad 
l rad 
100 rad 

1 Gy Is 
l Gy/s 
1 rad/h 

1 rcm 
1 rcm 
1 Sv 

--· 

--· 

1 rcm/h = 

1 Ci 
1 llq 
1 Bq 
1 Ci 
1 ('j 
100 Ci 

= 
= 

rad 
rem 
curie 
roentgen 

} no son unidades SI· 

Viejas unidades 

rad 
rem (nueva unidad sievert) 
curie 
roentgcn 

U11idades SI 

gray 

becquerel 
coulomb/kg 

Conversim1es entre rad y gray 

10-2 Gv 
10-2 Úkg 
1 Gy 

100 rad/s 
3.6X 105 rad/h 
2.78 µGy/s 

100 mrad 
5 rad 
200 rad 

100 mrad/h 
10 mrad/h 
1 mrad/h 

1 mGy 
5 cGy 
2Gy 

0.278 µGy/s 
27.8 nGy/s 
2.78 µGy/s 

Co11persio11cs entre ron y sievert 

10- 2 J.kg 
10- 2 Sv. 

100 í<:!il 

2.78 ¡lSv/s 

1 rcm 
1 rem 
5 rem 
1 Sv/s = 

l L'SV 

1 mSv 
5 cSv 
100 rcm/s 

L,'111·crsi01ws e11tre curie y becquerel 

3.7 :< 10
10 /s 

lf' 
2.7 ;< 10- 11 Ci 
3. 7 ;< 10 1º Ilq 
37 GBq 
37 TBq 

1 Ci 
1 Ci 
100 mCi = 

3.7 X 10
1º Bq 

37 GBq 
3.7 GBq 

lmCi -- 37MBq 

1 µCi = 37 kBq _l 100 µCi = 3.7 Mllq 

¡-------- ----~ 

Co111·ersio11es entre roe11tge11 y coulombO:g 
-·~-~~~~~-~~~~~~~--.~-~~~~~~~~~~~~-! 

1 C/kg 
1 R 
1 R 
1 R 

= 
= 

1 C/kgs = 
1 C/kgs = 
1 000 mR/h = 

3876 R 
2.58 X 10-4 C/kg 
0.258 mC/kg 
258 µC/kg 

3 876 R/s 
14 mR/h 
í 1.7 µC/kgs 

1 mR 
JO mR 
100 mR 
1 000 mR 

= 
= ---

100 mR/h = 
10 mR/h 
1 mR/h 

0.258 µC/kg 
2.58 µC/kg 
25.8 µC/kg 
258 µC/kg 

7.17 µC/kgs 
717 pC/kgs 
71.7 pC/kgs 

En este apéndice se presentó solamente un resumen del Sistema 
Internacional de Unidades de Medida en radiaciones ionizantes. 
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Apéndice B 

PROFUNDIDAD TRANSITORIA DE EQUILIBRIO 
DE PARTICULAS CARGADAS (EPC) 

En teoría, la profundidad transitoria de equilibrio de partículas 
cargadas (EPC) es la región en la cual un número idéntico de electrones 
son frenados y a la vez puestos en movimiento en un mismo volumen. 7 

Si el alcance promedio de los electrones secundarios que fueron 
puestos en movimiento es muy corto comparado con la trayectoria 
media de los fotones primarios y si además no hay una apreciable 
pérdida de la cantidad de energía en las interacciones, entonces el EPC 
se presenta sobre toda la región ele influencia de la energía de los 
fotones, esta región puecle definirse como el lugar en donde el kerma 
es idéntico a la dosis absorbida (figura 4.1). 

Antes de la profundidad de EPC, más electrones son puestos en 
movimiento que los que son frenados, esta región es conocida como 
la región de in cremen to y en ella la dosis no es proporcional al kerma 
debido a la atenuación del haz primario. Sin embargo, un estricto 
equilibrio de partículas cargadas no puede ser alcanzado uniformemente 
en esta región, pero puede existir una condición transitoria de equi­
librio de partículas cargadas; esta condición se logra si la energía de los 
fotones primarios es tal que el alcance de los electrones secundarios 
liberados en el medio es comparable a la trayectoria media de los foto­
nes. En esta región la dosis absorbida no es igual al kenna, pero es 
linealmente proporcional a él y sólo sigue la atenuación exponencial 
del flujo de fotones. Si los electrones pierden una cantidad aprecia-
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ble de energía en un número pequeño de interacciones, entonces l 
diferencia entre el kerma y la dosis pueden ser significativas; sin cm 
bargo, esto no es el caso para energías de fotones para uso médico, lo 
cuales inciden en un medio dispersor de bajo número atómico. 

Se sigue entonces que en Ja región transitoria de EPC, la energí 
absorbida decrece exponencialmente con Ja profundidad paralela a 1 
energía liberada en el meclio. Finalmente cuaJquier modificador del 
haz en su trayectoria producirá dispersión de partículas dando com 
resultado una mayor influencia en la dosis en la región de incremento. 

Para una distancia blanco-piel infinita, la divergencia del haz o la 
componente de los electrones primarios presentes en el haz incidente 
tienen un pequeño efecto sobre la medida de la dosis en el medio 
dispersor. La profundidad de dosis máxima a una distancia blanco-piel 
infinita puede ser considerada como una posición antes de la cual existe 
un transitorio equilibrio de partículas cargadas; esto por supuesto es 
verdadero solamente si la razón de la dosis absorbida y el kemm penna­
nece constante con la profundidad, Jo cual es razonable suponer sobre 
las profundidades prácticas que se encuentran ~n radioterapia. 

La profundidad transitoria de equilibrio de partículas cargadas 
puede definirse como la profundidad de dosi$ máxima sobre el eje 
central del haz bajo condiciones de buena geometría; por definición 
de buena geometría, ésta se aJcanza cuando la radiación dispersa no 
afecta al punto en el cual sr. hace la medición de la dosis.24 Para propó­
sitos de dosimetría se logra cuando un cambio en el tamaño del campo 
o un cambio de la distancia blanco-piel no afecta la localización de la 
profundidad de dosis máxima y la curva de atenuación del haz de 
rayos X. 

F. Bagne ,7 reaJiza mediciones de Ja profundidad transitoria de equi­
librio de partículas cargadas para diferentes energías de aceleradores 
lineales en la modaJidad de rayos X. 
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Apéndice C 

VERIFICACION DE LA SIMETRIA 
Y APLANAMIENTO DEL CAMPO DE RADIACION 

CON TECNICA DE PELICULA 

La verificación de la simetría y aplanamiento del campo de radia­
ción por medio de película y densitómetro representa una alternativa 
cuando no se dispone de un fantoma con movimientos automáticos. 

Las pruebas de simetría y aplanamiento del campo de rayos X 
se realizan con la película X-OMAT·TL de Kodak o equivalente. La 
película se coloca dentro de un fantoma de placas de acrílico como se 
indica en la figura C.l. La distancia blanco-superficie (DBS) es de 90 
cm, la distancia blanco-isocentro (DBI) es de 100 cm, la película se 
coloca a 10 cm de profundidad (d), el ángulo del gantry a 0°, el ángulo 
del colimador a 0° y el tamaño del campo A que se desea verificar se 
selecciona a isocentro. 

La película se expone a una dosis de 0.1 O Gy (10 rad) a isocentro 
para obtener una densidad óptica en la película entre 1.5 y 3 .5 (región 
de linealidad de dosis vs densidad óptica en este tipo de película) sobre 
el eje central. Además esta prueba pennite verificar simultáneamente 
el tamaño real del campo de radiación a isocentro. 

La película se revela manualmente siguiendo el procedimiento 
establecido para este tipo de película, cuidando que la densidad óptica 
de la película ya revelada esté entre 1.5 y 3 .5 sobre el eje central; 
también se puede revelar la película en un procesador auto­
mático. 
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Figura C.l. Arreglo experimental para exponer la película al campo de radia­
ción para obtener su perfil y verificar la simetría y aplanamiento del campo A. 

Una vez revelada la película se procede a realizar las mediciones de 
la densidad óptica con un densitómetro de un milúnetro de diámetro 
de abertura, a través del campo de radiación impreso en la película, 
anotando los valores <le densidad óptica con su respectiva distancia al 
eje central. Con los datos obtenidos se realizan las pruebas de simetría 
y aplanamiento, así como el tamaño real del campo de radiación; estas 
pruebas se pueden realizar anallticamente, es decir, sin representar 
los datos gráficamente. Las pmebas de simetría y aplanamiento se 
efectúan con los procedimientos ya descritos en el capítulo 3; pero 
para estimar el tamaño real del campo de radiación A, se aplica una 
regresión lineal de la densidad óptica (DO) normalizada al 100% con 
la distancia al eje central de cada medida poste1ior a los puntos que 
definen el perfú del campo de radiación (80% DO) y se calcula el valor 
esperado Y (50% DO) para cada uno de los semiejes G, T, A y B, el 
!_amaño real del campo de radiación se obtiene de la suma Y G ó A + 
YTóB 
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emplo 

Se verifica la simetría, aplanamiento y tamaño real del campo de 
~os X en el eje G-T para un campo A de 20 cm X 20 cm a isocentro. 
~s datos obtenidos de las lecturas de la densidad óptica del perfil 
1 campo de radiación se presentan en la tabla C.1, en esta tabla se 

abla C.1. Valores obtenidos para verificar ia simetría, aplanamiento y 
tamaño real del campo de rayos X de 8 MV en el eje G-T, 

para un campo de 20 cm X 20 cm 

Densidad 
DEC Densidad Optica óptica nonnalizada 

Medida (cm) al eje central ( % ) 

Eje G Eje T Eje G Eje T 

1 eje central 2.90 2.90 100.0 100.0 
2 0.5 2.92 2.91 100.7. 100.0 
3 1.0 2.94 2.92 101.4 100.7 
4 1.5 2.93 2.93 101.0 101.0 
5 2.0 2.95 2.94 101.7 101.4 
6 2.5 2.96 2.96 102.1 102.1 
7 3.0 2.98 2.96 102.8 102.1 
8 3.5 2.98 2.97 102.8 102.4 
9 4.0 3.00 2.97 103.4 102.4 

10 4.5 3.01 2.97 103.8 102.4 
11 5.0 2.99 2.97 103.1 102.4 
12 5.5 3.00 2.98 103.4 102.8 
13 6.0 3.01 2.96 103.8 102.1 
14 6.5 3.01 2.96 103.8 102.1 
15 7.0 3.01 2.96 103.8 102.1 
16 7.5 3.00 2.94 103.4 101.4 
17 8.0 2.97 2.93 102.4 101.0 
18 8.5 2.95 2.90 101.7 100.0 
19 9.0 2.92 2.84 100.7 97.9 
20 9.2 2.85 2.66 98.3 91.7 
21 9.4 2.48 1.86 85.5 64.0 
22 9.6 2.10 1.33 72.2 45.9 
23 9.8 1.51 1.01 52.1 34.8 
24 10.0 1.15 0.84 39.7 30.0 
25 10.2 0.88 0.74 30.3 25.5 
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presentan los valores de densidad óptica (nonnalizados y no norm 
zados) en función de la distancia al eje central (DEC) y en la figi 
C.2 se presenta su gráfica. 

La verificación del aplanamiento del perfil se realiza aplicando 
siguiente ecuación: 

Valor máx. sup. - Valor mín. inf. 

2 

103.8% - 97.9% 

2 
2.95% 

La verificación de la simetría se realiza sobre el perfil del cam 
de rayos X que corresponde de la medida 1 a la 19, entonces la asirr 
tría del campo está dado por: 

As = l/19(G 1 + G2 + G3 + ... + G19 ) -

(T1 + T2 + T3 + ... + T19 ) 100%/100% 

As = 1/19 (1945.8- 1926.3)100%/100% 

As = 1.03% 

El tamaño real del campo de rayos X se determina de la tabla C 
de la cual se obtienen los valores de la distancia al eje central (Dfü 
y su respectiva densidad óptica normalizada de los puntos posterfori 
al perfil del campo (80% DO), es decir: 

Semieje G Semieje T 

DEC DO DEC DO 

9.2 98.3 9.2 91.7 
9.4 85.5 9.4 64.0 
9.6 72.5 9.6 45.9 
9.8 52.1 9.8 34.8 

10.0 39.7 10.0 30.0 
10.2 30.3 10.2 25.5 
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Figura C.2. Gráfica del perfil del campo de radiación de 20 cm X 20 cm, medido a 10 cm de profundidad en la película, para 
verificar la simetría }' aplanamiento del haz de rayos X de 8 MV. 



Se aplica una regresión lineal de DEC vs DO para cada uno de 1 
5erniejes G,y T y se calculan los valores esperados para una densid 
óptica de 50%, es decir: 

YG (X= 50% DO)= 9.9 cm 

Yr (X= 50% DO)= 9.7 cm 

Por tanto, el tamaño real del campo de radiación en el eje G·T es d 

YG + Yr = 9.9 cm+ 9.7 cm= 19.6cm 

El tamafio del campo de rayos X por verificarse de 20 cm X 20 c 
se fijó con los controles indicadores digitales de tamaf'ío de camp 
en isocentro. De los resultados obtenidos vemos que es necesario h 
cedes una pequeña corrección a los controles. 
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Apéndice D 

Tabla D.1. Factores de conversión de dosis C>.,, para mediciones 
de la dosis en agua, poliestireno y acrílico.4 

Energía Agua Poliestireno Acrflico 

Cs-137 0.95 0.94 0.95 
Co-60 0.95 0.94 0.95 

Rayos X (MV) 
2 0.95 0.94 0.95 
4 0.94 0.93 0.94 
6 0.94 0.93 0.93 
8 0.93 0.93 0.92 

10 0.93 0.92 0.92 
12 0.92 0.92 0.91 
14 0.92 0.92 0.91 
16 0.91 0.92 0.91 
18 0.91 0.92 0.91 
20 0.90 0.92 0.90 
25 0.90 0.92 0.92 
30 0.89 0.91 0.89 
35 0.88 0.90 0.89 
40 0.88 0.90 0.88 
45 0.87 0.91 0.89 
50 0.87 0.91 0.89 
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Apéndice E 

GENERALIDADES DE LA PLANEACION 
DEL TRATAMIENTO 

TRODUCCION 

El uso de radiaciones ionizantes en el tratamiento radical o palia­
'vo de pacientes con cáncer requiere del cmi.:>cimiento exacto de la 
agnitud de la dosis absorbida en el volumen tumoral.19 

La precisión requerida en radioterapia es probablemente ía más 
!Ítica de todas las disciplinas oncológicas.18 Predicciones basadas en 

nuestro entendimiento de la biología del cáncer nos indican que peque-
1as diferencias en la dosis dada al volumen tumoral puede tener efectos 
profundos en la probabilidad de la cura final. 

La precisión en radioterapia se requiere en cliferentes direcciones. 
La primera precisión es el conocimiento exacto de la dosis prescrita 
y para lograr este conocimiento se necesita de una evaluación con­
tinua de los resultados finales del tratamiento y de la investigación 
clínica para definir exactamente como sea posible la dosis apropiada 
que se dará al paciente. Desafortunadamente nuestro conocimiento 
en esta área es limitado. 15 La práctica general se resume a dar una dosis 
tolerante a través del tejido sano·adyacente al tumor y rogar que ésta 
sea la suficiente para el control del tumor. Una segunda precisión 
involucra Ja física de radiaciones y las matemáticas aplicadas a radio­
terapia, es decir, se requiere de cierta precisión y exactitud para medir 
los diferentes parámetros del haz de radiación, así como el cálculo de la 
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atenuación del haz a través del paciente hasta llegar al tumor; en es 
áreas se puede alcanzar una precisión bien definida. 

La precisión y exactitud es más crítica en el manejo de tumores 
cabeza y cuello donde la órbita, cerebro y espina ceivica1 se !ocaliz 
y se necesita un alto grado de precisión en el posicionamiento e inm 
vilización del paciente. En cambio en el tratamiento del tórax ,ab<lom 
y pelvis generalmente se requiere de localización con rayo láser. 

Asimismo se entiende por optimización de la dosis la obtención 
la máxima curabilidad o paliación del tumor con las mínimas secuel 
al tejido sano; además sólo se puede hablar de optimización ele 
dosis dada a tumor cuando previamente se ha efectuado la plane 
ción del tratarnieuto. 

PLANEACION DEL TRATAMIENTO 

Se entiende por planeación del tratamiento la defmición del volume 
blanco, análisis de alternativas, selección y verificación del plan, dos 
metría y optimización del mismo, así como su evaluación; pero pa 
llegar a la planeación del tratamiento se requiere de la evaluación ch 
nica de la enfennedad y localización del tumor (figura E.1.1'). 

El tratamiento radioterapéutico del cáncer es un trabajo multi 
disciplinario donde cada uno de los integrantes del departamento d 
radioterapia juega un papel importante en la planeación, aplicación 
evaluación del tratamiento del paciente (figura E.2). 

La figura E.1 representa un resumen de lri trayectoria que deb 
seguir un paciente al ingresar al servicio de radioterapia. 

La figura E.2 pennite conocer las funciones que desempefta el 
personal adscrito a los departamentos de radioterapia y física, en los 
esquemas de tratamiento de pacientes con radiaciones ionizantes, de 
la misma figura vemos el papel tan importante que tiene el físico en la 
lucha contra el cáncer. 

Las figuras E.1 y E.2 representan la sistematización de un servicio 
de radioterapia. 

REPRESENTACION DE LA DISTRIBUCION DE LA 
DOSIS POR CURVAS ISODOSICAS 

La distribución de la dosis dentro de una área o volumen puede ser 
representada por un arreglo de números o por un conjunto de con-
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Flujo de pacientes 

l 
EVALUACION CLINICA 

- Patología - Exámenes clínico:\ y diagnós· 
-- Radiología 

f--41 tico 
- Medicina nuclear 
- Tomografía, etcétera - Tipo y estadio de la enfermedad 

1 
DECISION TERAPEUTICA 

- Objetivo del tratamiento (cura 
o paliación) 

- Selección de la modalidad del 
tratamiento 

1 
LOCALIZACION DEL TU~IOR 

- Contorno del paciente 

- Delinición del volumen blanco 

- Definición de órganos semitivos 

l 
l'LANEACION DEL TRATAMIENTO 

- Simulación 
Calibración y pmeba de ~ - Cálculo del plan de tratamiento 
equipos ·- Análisis de alternativas 

l - Selección del plan 

Registro de datos del - Verificación por película 

equipo - Procedimiento de dosimetría - Compensadores 

l lmnobilizadores 
Protecciones 

TRATAMIENTO Moldes - Mascarillas 
- Cálculo de tiempo-dosis 
- Verificación de la dosimetría 
- Recolocación del paciente 
- Películas de localización 

l 
EVALUACION PERIODICA 

De la respuesta tumoral y tole· 
rancia del paciente durante el 
tratamiento 

l 
EVALUACION CONSECUTIVA 

Figura E.1. Carta simplificada de un servicio de radioterapia. 
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1 
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1 
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Figura E.2. Funciones del personal en radioterapia. 



omos de isodosis. Las curvas de distribución de isodosis se pueden 
epresentar en diferentes formas: 42 

l. Las curvas pueden representarse por líneas de igual dosis en gray, 
por ejemplo lOGy, 5 Gy, 1 Gy,etcétera. 
Las curvas se pueden representar por líneas de igual dosis nonna­
lizadas a una dosis dada, designándoles como 100% a cada uno 
de los campos o especificando el peso de los mismos si no son 
iguales sus contribuciones al tumor. Por ejemplo 170, 160%, 
etcétera (ejemplos 6.5, 6.6, 6.11 y 6.12). 
Las curvas pueden representarse por líneas de igual dosis, relativas 
a la dosis máxima dentro del volumen de interés, es decir, la· 
región para la cual se desea dar una dosis tumor específica para 
propósitos terapéuticos~ esta dosis máxima se designa como 100%, 
así las curvas de isodosis se pueden representar como 90, 80%, 
etcétera (ejemplos 6.5, 6.6, 6.11 y 6.12). 

DEFINICION DE DOSIS MAXIMA 

L1 dosis máxima ( 100%) ocurre hablando estrictamente en un punto 
o algunas veces en una pequeña área. Sin embargo, no siempre es posi­
ble localizar la posición exacta de este punto ele dosis máxima (relativa 
a la dosis dada) con una exactitud mayor de 1 o 2%; es por eso que 
se designa a 100% como 2% menos de la máxima dosis estimada en 
el volumen de interés. 

Debemos tomar en cuenta que 100% de dosis no es sinónimo de 
dosis tumor; en esta sección el tumor se considera dentro de la curva 
isodósica de 90%. El lector es libre de definir la dosis tumor para pro­
pósitos de tratamiento como el mínimo (90% ), el máximo (I 00%) o 
el promedio (95% ); la más frecuentemente usada es la curva modal 
o algún otro valor. Algunos lectores prnfieren extender los lúnites 
al contorno de 80% cuando no se dispone de una computadora que 
optimice el plan de tratanúento. 

CONSIDERACIONES PARA LA PLANEACION 
DEL TRATAMIENTO 

Algunas consideraciones que deben tomarse en cuenta en la planea­
ción del tratamiento se presentan a continuación:42 
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1. En la tempia convencional de rayos X de 200-250 kV, el facto 
limitante es usualmente la tolerancia de la piel; además el porcen 
taje de dosis en profundidad que contribuye cada campo al tumo 
es pequeño (15-40% ), así que se requiere de varios campos pa 
el tratanüento. Sin embargo, usando radiación de alta energía, e 
problema se simplifica grandemente; la tolerancia de la piel ya n 
es un factor limitante (siempre y cuando no se exceda la toleranci 
de los tejidos vecinos a la piel) y un máximo de seis campos so 
necesarios para el tratamiento; en la mayoría de los casos sola 
mente tres o cuatro campos dan una distribución de la dosi 
satisfactoria. 

2. El uso de un número pequeño de campos juntamente con la virtual 
eliminación de la tolerancia de la piel como factor limitante, da 
al radiotcrapeuta mucho más libertad en la planeación del trata· 
miento. 

3. La exactitud del direccionamiento del haz de radiación es proba­
blemente más importante con rayos X de alta energía que con 
rayos X de 250 kV. 

4. En ausencia de bolus. o aplicadores de cera los campos oblicuos 
deben ser compensados o corregidos. 

5. Por otra parte, las correcciones para el tamaño del cuerpo y compo­
sición son pequeñas y fácil de aplicar para rayos X de alta energía. 

6. Un importante desarrollo de hace dos décadas es el uso de planes 
de tratanúento precalculados, es decir, las cartas de distribución de 
dosis pueden ser aplicadas con o sin corrección a un gran número 
de pacientes que reqweren un plan de tratamiento individual. 

7. El uso de computadoras en el plan de tratanúento ha venido revo­
lucionando el concepto de planeación del tratamiento. 

PLANES DE TRATAMIENTO PRECALCULADOS 

l. Cuando dos campos oblicuos (especialmente con cufias) son apli· 
cados unilateralmente a un paciente, la distribución isodósica es 
independiente del C"ntorno del paciente, siempre y cuando se 
llene el espacio entre la superficie y la entrada de los haces con 
cera (bajas energías) o con un compensador (altas energías). Si se 
prepara una serie de cartas de distribución de dosis para diferentes 
tamaños de campo y otros parámetros, se puede encontrar una 
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distiibución adecuada para cualquier paciente con un tumor 
susceptible de abordarse con esta técnica. Esta técnica fue intro­
ducida para filtros con cuña usados con rayos X de 250 kV, pero 
es más versátil con rayos X de alta energía. 
En la irradiación tangencial de las paredes de la mama, la distri· 
bución de la dosis en un paciente individual es determinada por 
sólo dos parámetros geométricos: la separación entre los dos 
campos opuestos y la curvatura de la pared de la mama. Así una 
serie de planes de tratamiento pueden ser preparados para dife· 
rentes valores de esos parámetros. 

3. En la tele terapia de los parametrios, suplementaria a la terapia 
intracavitaria con radiurn o cesio, se usan campos opuestos sola­
mente y los parámetros son el tamaño del campo y la separación 
entre los campos opuestos. 

4. Cuando se usan tres o más campos en la irradiación de ambos lados 
del cuerpo, el tamaño y la forma del paciente es una variable que 
actúa contra el uso de planes precalculados. Sin embargo, tales 
planes pueden todavía ser usados si siguen el principio de igual 
contribución de cada uno de los campos al centro de convergencia, 
esto es, la dosis aplicada se incrementa con la distancia superficie­
centro del tumor. 

LA COMPUTADORA EN LA PLANEACION 
DEL TRATAMIENTO 

En la actualidad solamente un pequefio número de centros de 
radioterapia tienen acceso a una computadora; esta proporción da la 
posibilidad de que un solo centro de computación ofrezca servicio 
a un cierto número de instituciones que carecen de computadora. Asi­
núsmo el uso de computadoras en la planeación del tratamiento es 
ampliamente debatida; pero más allá de estos comentarios, las compu­
tadoras tienen las siguientes funciones en radioterapia: 

Primero. Las computadoras pueden manejar una gran cantidad de 
información comparada con la que puede manejar el ser humano. 

Segundo. El uso de las computadoras para la planeación del trata­
miento con campos múltiples no es solamente su uso más importante, 
sino también son ampliamente usadas en la dosimetría de implantes 
de fuentes radiactivas incluyendo la dosimetría intracavitaria; además se 
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pueden realizar planeaciones con haces en movimiento, dosimetrí 
de campos irregulares y otras funciones más. 

Tercero. No cabe duda que los planes de tratamiento precalculado 
tienen un lugar importante en teleterapia, especialmente cuando más 
más instituciones construyen en un periodo sus propias bibliotecas 
manuales de planes de tratamiento usando las computadoras. 

En la planeación del tratamiento al menos cinco funciones de l 
computad ora pueden ser consideradas: 

1. La computadora optimiza la planeación para cada paciente toman 
do en cuenta las características (incluyendo la composición de 
cuerpo) específicas del individuo. 

2. Investigación de nuevas técnica~ para la planeación del tratamiento 
tal como algoritmos para ecuaciones que describan los campos d 
radiación y la modificación de los mismos por factores físicos 
geométricos y anatómicos. 

3. El resultado del efecto de los diferentes panímetros sobre la distri 
bución de la dosis en un volumen de interés como resultado de la 
suma de varios campos o planes de tratamiento. 

4. Para analizar tratamientos ya realizados y compararlos estadísti­
camente con los resultados clínicus. 

5. Para la preparación de una biblioteca o atlas de planeaciones para 
tratamientos precalculados. 

Cada una de las funciones anteriores de la computadora en la planea­
ción del tratamiento tiene sus propios defensores y la discusión sobre 
este tema no duda dei uso continuo por muchos años de la compu­
tadora. No es propósito de esta sección defender cualquier posición; 
sin embargo, en el curso del uso de las computadoras han surgido 
nuevas ideas relacionadas con el tema y se pueden hacer los siguientes 
comentarios: 

a) La acumulación de miles de planes de tratamiento no necesaria­
mente nos guían a un mejor entendimiento del juego de los dife. 
rentes parámetros que se presentan en la planeación; el problema 
real no es la producción de más y más cartas isodósicas para el 
análisis práctico de datos. Un conjunto completo de cartas isodó- , 
sicas contiene mucho más información para más propósitos.' 
Cuando una radiotempeuta examina un modelo de distribución 
de curvas de isodosis para adecuarla a un paciente en particular, 
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él extrae cierta información del modelo, tal como la posición y 
tamaño de la región de 90, 80%, etc., y la dosis a unos cuantos 
puntos e ignora el resto de la información. 

b) Muchas de las mismas consideraciones anteriores surgen con los 
planes de tratamiento precalculados. Si hay una docena de planes 
para escoger uno no hay problema; sin embargo, si hay cientos de 
alternativas para el plan de tratamiento, la eficacia del proceso 
de selección dependerá del método de clasificadón adoptado. 
Una clasificación basada en los parámetros de entrada (tamaño 
del campo, energía del haz, etc.) es improbable que sea satisfac. 
torio y una clasificación de los parámetros de salida, es decir, de 
la distribución de dosis obtenida en una región del cuerpo, se redu­
ciría otra vez al problema de la extracción de las características 
básicas de los modelos de distribución de dosis. 

c) En algunas ramas de la ciencia y la medicina, así como en dosi· 
metría, las computadoras pueden resolver problemas que de otra 
forma serían insolubles. Sin embargo, este no es el caso en la pla· 
ncación del tratamiento con campos m1füiples; en este campo la 
principal ventaja de la computadora es que el tiempo de espera 
entre la formulación de la prescripción de un tratm1üento y la pro· 
ducción de un plan de distribución de dosis optimizado puede 
ser prácticamente eliminado. Mientras que la planeación del trata· 
miento manual se basa en una distribución idealizada en un medio 
homogéneo, quizá realizada con una corrección inadecuada para 
pulmón y otros tejidos, ésto no pued~ representar una ventaja 
frente al tratamiento optimizado individual planeado con la com· 
puta dora. 

d) La computadora promete ser de gran valor en el uso de toda Ja 
información contenida en las cartas isodósicas para la estimación 
de la dosis integral con campos múltiples. 

Día a día se va optimizando la planeación del tratamiento con la 
aparición de nuevas tecnologías, así por ejemplo, en la actualidad, 
algunos tomógrafos computarizados traen consigo una computadora 
adicional que permite realizar la planeación del tratamiento en forma 
directa con la información que le entrega el tomógrafo y esto repre­
senta una gran ventaja en la dosimetría por la corrección de inhomo­
geneidades del cuerpo del paciente, además minimiza los errores huma· 
nos en la localización exacta del área del volumen tumoral. 
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Apéndice F 

INCERTIDUMBRES EN EL TRATAMIENTO 
DE PACIENTES CON ACELERADORES LINEALES 

DE ELECTRONES 

UENTES DE ERROR 

Para prescribir una dosis a tumor con una exactitud de± 5%, debe­
os tener en cuenta las fuentes comunes de errores para poder núni­
·zarlas. Las cuatro áreas donde los errores pueden ocurrir son: 35 

Calibración del acelerador lineal de electrones (calibración de las 
unidades monitor). 
Cálculos de dosis (planeación del tratamiento). 
Factores físicos del tratamiento. 
Ejecución diaria del tratamiento. 

ALIBRACION DEL ACELERADOR LINEAL 

Obviamente, si se comete un error durante la calibración de las 
nidades monitor, la dosis prescrita a tumor no se podrá dar con la 

exactitud requerida. 
La calibración de las unidades monitor se debe realizar periódica­

mente como se indica en el capítulo 3. 
La medición de Ja dosis se debe realizar como lo especifican los 

protocolos hechos para este fin (bibliografía, capítulo 4) y con una 
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cámara de ionización previamente calibrada en un centro regional 
calibración secundario; esta cámara deberá ser calibrada al menos ca 
dos años. La respuesta de la cámara de ionización deberá ser ver.i 
cada periódicamente con una fuente radiactiva calibrada de referen 
para detectar un posible mal funcionamiento de la misma. 

Sin embargo, con una cámara de ionización recientemente e 
brada, la dosis absorbida en agua se detennina con una exactitud 
± 3% para rayos X de alta energía. 

CALCULOS DE DOSIS (PLANEAC!ON DEL TRATAMIENTO) 

Se pueden llegar a cometer errores aritméticos cuando se utiliz 
ecuaciones para el cálculo de la dosis absorbida en el medio disperso 

Los errores cometidos al realizar la lectura de los valores de dos 
en profundidad y otras tablas de dosimetría provocan inexactitudes e 
el cálculo de la dosis absorbida, por eso todos los cálculos deber 
verificarse cuando menos dos veces (de ser posible por dos person 
diferentes) antes de iniciar el tratamiento. El uso de computador 
minimiza los errmes antes descritos, siempre y cuando los algori 
mos y los datos sean alimentados en fonna correcta a Ja computador 

Los datos tomados del paciente, tal como medidas del espesor 
medidas de la distancia blanco-piel, medidas del contorno, localizació 
del haz en la posición de entrada, tamaño del campo y otros pará 
metros deberán determinarse con mucho cuidado para minimizar lo 
posibles errores. 

Como todas las tablas de dosis en profundidad han sido generad 
en mediciones en un medio dispersor homogéneo (agua), inexacti 
tudes de dosimetría pueden ocurrir durante el tratamiento debido 
inhomogeneidades, por lo que se deberán hacer correcciones por inh 
mogeneidades en Ja trayectoria del haz. 

FACTORES FISICOS EN EL TRATAMIENTO 

Después de haber sido instalada una unidad de radioterapia, s 
deberá efectuar una serie de pruebas de aceptación como se describí' 
en el capítulo 3. Asimismo se deberá desarrollar rutinariamente u 
monitoreo de varios parámetros del acelerador que pueden contribui 
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la incertidumbre en la dosis absorbida en tumor, como se describió 
el capítulo 3. El control de estos parámetros dentro <le los límites 

tablecidos nos aseguran un tratamiento en el cual los errores por 
et ores físicos se minimizan. 

JECUCION DIARIA DEL TRATAMIENTO 

Cuando los cálculos de dosis han sido realizados y doblemente 
erificados, en ton ces el paciente ya puede iniciar el tratamiento. 
exactitudes en la dosis dada a tumor pueden ocurrir debido a la 
correcta selección de las unidades monitor, por el uso del filtro en 

uña equivocado, por la colocación errónea de Ja distancia blanco-piel 
otros parámetros involucrados en la ejecución del tratamiento. 
Durante el tratamiento del paciente se deberá revisar periódicamente 
hoja de tratamiento para asegurarse que Ja dosis acumulada dada al 

umor es la correcta. Cualquier cambio en los factores del tratamiento, 
al como tamaño de campo, DBP o fraccionamiento de la dosis pres­
rita, se deberán de recalcular las unidades monitor. 

OMBINACION DE PEQUEÑOS ERRORES 

Considerando que en la ternpia clínica se realiza un excelente tra­
ajo en el control de los factores físicos, entonces a continuación se 
ace una estimación de la incertidumbre en la dosis dada a tumor en 
1 tratamiento del paciente: 

1. La calibración del acelerador está dentro de ± 3 %. 
La distancia blanco-piel es detenninada dentro de 0.5 cm, dando 
un error de± 1 %. 
El campo cuadrado equivalente es determinado con suficiente 
exactitud y contribuye con error en la dosis en profundidad 
de± 1 %. 
El espesor del paciente se determina dentro de 0.5 cm y contri­
buye con un error en la dosis en profundidad de ± 3%. 

5. Los valores de porcentaje de dosis en profundidad se determinan 
con una exactitud de± 2%. 

6. La variación de la dosis en profundidad a través del volumen 
tumoral es de ± 3%. 
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7. Las correcciones por inhomogeneidad del tejido se hacen dent 
de± 2%. 

8. Los cálculos de dosis están dentro de ± 1 % . 
9. Todos los factores físicos son controlados y no se introduce 

error significativo. 

Combinando esos errores cuadráticamente da un errot mayor e 
± 6%, el cual es justamente superior al requerido en el tratamien1 
del paciente(± 5%). 
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Apéndice G 
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1.02 

0.98 26 X 26 30 X 30 Cm 
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0.88 

0.86 

Figura 6.1. Gráfica del factor de campo (F c> en función del tamaño del campo de radiación, para rayos X de 8 MV. 



Apéndice H 
Campo (cm 2

} 

' 

Pro/. 42 62 
(cm) 

82 101 121 142 152 162 182 202 22i 25 2 302 

l 0.892 0.899 0.905 0.909 0.914 0.917 0.920 0.921 0.926 0.930 0.931 0.931 0.931 

2 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 l.000 1.000 1.000 

3 0.990 0.990 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 0.991 

4 0.960 0.966 0.968 0.969 0.970 0.970 0.971 0.971 0.972 0.972 0.972 ú.973 0.974 

s 0.930 0.938 0.941 0.943 0.946 0.948 0.949 0.950 0.952 0.953 0.954 0.955 0.957 

6 0.398 0.910 0.916 0.920 0.922 0.926 0.927 0.928 0.931 0.933 0.934 0.934 0.936 

7 0.866 0.880 0.889 0.895 0.899 0.902 0.903 0.904 0.906 0.908 0.910 0.912 0.917 

8 0.833 0.850 0.862 0.869 0.874 0.878 0.880 0.882 0.884 0.887 0.889 0.893 0.896 

9 0.806 0.822 0.834 0.843 0.850 0.856 0.858 0.860 0.864 0.867 0.870 0.874 0.878 

10 0.775 0.794 0.808 0.818 0.825 ü.~31 0.834 0.837 0.841 0.846 0.848 0.853 0.857 

12 0.718 0.739 0.756 0.766 0.776 0.784 0.787 0.790 0.796 0.800 0.805 0.811 0.818 

14 0.665 0.684 0.702 0.717 0.7:!9 0.737 0.741 0.744 0.750 0.757 0.763 0.770 0.777 

15 !).640 0.660 0.679 0.695 0.706 0.715 0.720 0.723 0.730 0.735 0.740 0.746 0.754 

16 0.614 0.635 0.654 0.667 0.680 0.690 0.694 0.699 0.707 0.714 0.721 0.730 0.736 

18 0.568 0.590 0.610 0.624 0.637 0.647 0.652 0.657 0.666 0.673 0.678 0.686 0.696 

20 0.527 0.547 0.566 0.582 0.595 0.606 O.o! l 0.615 0.623 0.631 0.638 0.647 0.658 

22 0.488 0.506 0.523 0.541 0.556 0.568 0.574 0.578 0.586 0.593 0.600 0.608 0.620 

24 0.452 0.469 0.487 0.503 0.517 0.528 0.533 0.538 0.547 0.555 0.563 0.574 0.587 

26 0.420 0.436 0.452 0.46,!l 0.481 0.492 0.497 0.502 0.512 0.521 0.529 0.540 0.551 

28 0.388 0.405 0.420 0.436 0.449 0.460 0.466 0.470 0.480 0.488 0.495 o.sos 0.518 

30 0.362 0.375 0.390 0.405 0.418 0.429 0.434 0.440 0.450 0.458 0.465 0.474 0.486 

35 0.298 0.312 0.325 0.338 0.349 0.360 0.364 0.369 0.378 0.384 0.392 0.402 0.415 

Tabla H.1. Valores de RMT (razón máxima de dosis en tejido} para rayos X de 8 MV. 



Apéndice I 

Campo (cm 1 ) 

Prof 31 41 51 (Í l 7 l 81 yl /02 122 ¡52 20 2 25 1 301 

(cm) 

1 91.4 91.l 91.4 91.5 91.7 92.2 92.3 92.7 93.1 93.9 95.0 95.0 95.0 

2 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 

3 96.8 97.2 97.2 97.3 97.1 97 .2 97.2 97.1 97.2 97.0 97. l 97.3 97.2 

4 92.0 92.4 92.7 92.9 92.9 93.2 931 93.2 93.2 93.2 93.5 93.8 93.8 

5 87.3 87.8 88.3 88.6 88.7 89.1 89.0 89.1 89.3 89.5 89.9 90.2 90.3 

6 82.6 83.2 83.9 84.4 84.4 85.0 85.l 85.2 85.5 85.9 86.4 86 .6 86 .8 

7 78.1 78.8 79.5 80.3 80.5 81.0 81.:l 81.3 81.8 82.2 82.7 83.2 83.4 

8 73.8 74.7 75.5 76.4 76.S 77.0 77.5 77.5 78.2 78.7 79.3 79.8 80.1 

9 69.8 70.7 71.6 72.5 72.8 73.3 73.9 74.0 74.7 75.3 76.1 76.8 76.9 

10 66.0 66.8 68.0 68.7 69.2 69.9 70.4 70.5 71.2 72.1 7?..9 73.6 73.8 

12 59.l 59.9 60.9 61.9 62.4 63.2 63.7 64.0 64.9 65.6 66.9 67.7 68.0 

14 52.8 53.7 54.6 55.5 561 57.1 57.6 57.9 58.9 59.7 61.2 62.0 62.4 

15 49.9 50.7 51.8 5'2.7 53 3 54.0 54.7 55.I 56.1 57.I 58.4 59.4 59.8 

16 47.1 48.1 49.0 so.o 50.5 51.3 52.0 52.4 53.4 54.5 56.0 56.9 57.'2 

18 42.1 43.1 44.0 44.9 45.6 46.3 47.0 47.3 48.5 49.6 51.0 52.0 52.4 

20 37.8 38.6 39.5 40.4 41.0 41.8 42.4 42.8 43.9 45.0 46.5 47.6 48.l 

22 34.0 34.7 35.5 36.3 37.0 37.6 38.2 38.9 39.8 40.9 42.4 435 44.0 

24 30.4 31.I 31.9 32.7 33.3 34.0 34.6 35.2 36.l 37.2 38.8 39.8 40.2 

26 27.4 28.0 28.7 29.4 30.I 30.8 31.2 31.8 32.7 33.8 35.3 36.3 36.8 

28 24.6 25.2 25.9 26.6 27.2 27.8 28.3 28.8 29.7 30.7 32.2 33.2 33.7 

30 22.2 22.7 233 24.0 24.5 25.1 25.6 26.0 26.9 28.0 29.3 30.3 30.8 

35 17.1 17.5 18.1 18.6 19.I 19.6 20.0 20.5 21.1 22.0 233 24.1 24.6 
1-1 
~ Tabla l. l. Valores PDP (porcentaje de dosis en profundidad) para rayos X de 8 MV y distancia blanco-piel de 100 cm. 



Apéndice J 

Campo (c111 2) 

Prof. 32 4 2 - 2 62 72 
(cm) 

.) 82 92 102 ¡22 ¡52 202 252 27 2 

1 95.9 95.l 95 .1 95.I 95.3 95.6 96.1 96.3 96.7 97.0 97.6 97.8 97.8 

2 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 100 

3 96.l 963 96.3 96.4 963 96.5 96.4 96.5 96.4 96.4 96.5 96.7 96.8 

4 91.0 91.4 91.7 91.8 91.9 92.1 92.I 92.3 92.3 92.2 9:?.6 92.9 93.0 

s 86.2 86.7 87.0 87.3 87.5 87.9 87.9 88.2 88.3 88.4 88.8 89.3 89.4 

6 81.3 82.l 82.5 82.9 83.3 83.7 83 .8 84.2 84.4 84.5 85.2 85.7 85.8 

7 76.8 77.6 78.2 78.7 79.1 79.6 79.9 80.3 80.6 80.7 8 l.6 82.l 82.3 

8 72.4 73 J 74.l 74.6 75.2 75.7 76.0 76.4 76D 77.l 78.2 88.7 78.8 

9 68.5 69 .4 70.1 70.7 71.4 71.9 72.2 72.7 73.2 73.6 74.8 75.4 75.6 

10 64.5 65 .4 66 .3 67.l 67.7 68.2 (J8.7 69.2 69.8 70.3 71.4 72.2 7 2.4 

12 57 .5 58.4 g9.2 60.l 60.9 61.5 62.0 (12.6 63.3 63.8 65.3 66.1 66.3 

14 51.3 52.1 53 .o 53.8 54.6 55.4 55.9 56 .4 57.3 57.8 59.6 60.5 60.ú 

16 45.8 46.6 47.4 48.3 49.1 49.8 50.4 51.0 51.9 52.4 54.4 55.2 55.4 

18 40.9 41.7 42.5 43.3 44.I 44.8 45.4 45.9 46.9 47.5 49.5 50.S 50.7 

20 36.6 37.2 38.l 38.9 39.6 40.3 40.9 41.5 42.4 43.0 45.0 46.0 462 

22 32.7 333 34.I 34.9 35.6 363 36.9 37.4 38.4 39.0 40.9 42.0 42.2 

24 29.3 29.9 30.6 31.4 32.0 32.7 .13.2 33.8 35.7 35.3 37.3 38.3 38.5 

26 26.2 26.8 27.5 28.2 28.9 29.4 30.0 30.5 31.4 32.0 33.9 34.8 35.1 

28 23.6 24.1 24.7 25.4 26.0 26b 27.1 27.6 28.4 29.0 30.9 31.8 32.0 

30 21.2 21.7 22.2 22.9 23.4 24.0 24.5 24.9 25.7 26.3 28.0 29.0 29.3 

35 16.3 16.7 17.2 17.7 18.2 18.6 19.0 19.4 20.l 20.6 22.3 23.0 23.2 

... g; Tabla J.1. Valores de PDP (porcentaje de dosis en profundidad) para rayos X de 8 MVy distancia blanco-piel de 90 cm. 
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CONCLUSIONES 

En el presente trabajo se logró integrar los procedimientos para los 
criterios de selección, pruebas de aceptación, la dosimetría, la cali­
bración y la planeación del tratamiento en el uso de aceleradores . 
lineales de electrones en la modalidad de myos X, para el tratamiento 
de pacientes con cáncer. 

Este estudio cubre las necesidades básicas de los departamentos de 
física y radioterapia que tiene o tendrá un acelerador lineal de elec­
trones en los aspectos de enseñanza y aplicación diaria. 

Podría decirse que aun cuando existen diferentes métodos para la 
calibración, la verificación de los parámetros más importantes de 
los aceleradores lineales de electrones para uso en radioterapia y el 
cálculo de dosis, en este estudio se proponen técnicas desarrolladas con 
recursos propios y modestos con que cuenta una institución en un país 
en vías de desarrollo y que instituciones similares podrían aplicar, 
pennitiendo así que el físico y el médico radioterapeuta tengan el 
conocimiento de los diferentes parámetros necesarios para realizar una 
dosimetría adecuada del haz de rayos X y de esta forma utilizar los 
datos obtenidos para la planeación del tratamiento que seguirá el 
paciente con cáncer. 

Finalmente los objetivos que se propusieron al realizar este trabajo 
han sido alcanzados y se espera que este trabajo sea de utilidad a los 
lectores interesados en esta especialidad de la ciencia. 

La lucha contra el cáncer continúa. 
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