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Resumen

La irradiación de los componentes sanguíneos antes de la transfusión
es actualmente uno de los métodos aceptados para prevenir la enferme-
dad de injerto contra huésped asociada a la transfusión (GVHD por sus
siglas en inglés) en pacientes inmunodeprimidos. De acuerdo con la nor-
ma mexicana NOM-253-SSA1-2012, los componentes sanguíneos deben
recibir una dosis entre 25 a 50 Gy para prevenir la GVHD. El Banco de
Sangre del Instituto Nacional de Cancerología de México (INCan) im-
plementa la irradiación de los componentes sanguíneos con un irradiador
Cs-137 (BIOBEAM GM 2000; Actividad: 40.16 TBq 30/10/2019) a una
dosis nominal de 25 Gy.

En este trabajo se evaluó la distribución de dosis del campo de irradia-
ción y su uniformidad. Adicionalmente, se evaluó la dosis impartida a
los compuestos sanguíneos como parte del control de calidad del equipo.

La dosimetría se realizó con película radiocrómica EBT-XD utilizan-
do un escáner Epson 12000XL-Ph para su lectura. El escáner se ca-
racterizó previamente mediante pruebas de estabilidad de la lámpara,
calibración, reproducibilidad de la respuesta y uniformidad del área de
escaneo. Para la película se realizaron pruebas de sensibilidad, exactitud
e incertidumbre relativa combinada con el fin de elegir el canal adecua-
do. Las películas fueron irradiadas bajo las condiciones de irradiación
a los componentes sanguíneos utilizando maniquíes de PMMA y agua
para obtener distribuciones de dosis verticales y horizontales dentro del
campo de irradiación. Se realizaron programas para simular la trayecto-
ria de la fuente, la obtención de las distribución de dosis y la evaluación
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de su uniformidad en lenguaje Python y MATLAB. Se colocaron pelícu-
las sobre las bolsas de componentes sanguíneos en diferentes posiciones
para evaluar directamente la dosis promedio impartida por el equipo.

Se encontró que gran parte del campo de irradiación no recibe la dosis
nominal del equipo. Además se observa que las distribuciones de dosis
son simétricas respecto su eje central de rotación debido al mecanismo
de irradiación. Los resultados muestran que el campo de irradiación no
es uniforme, no obstante, se muestra una uniformidad (CV<5%) en la
región central y tiende a disminuir en las zonas de la periferia debido a
la cercanía de la fuente y el tiempo de irradiación. La dosimetría en los
componentes sanguíneos arroja una sobre dosis promedio del 47.2% con
respecto a la dosis nominal, sin embargo cumple con la norma mexicana
mencionada.



Capítulo 1

Introducción

“... el hierro en nuestra sangre, el calcio de
los dientes, el carbono en nuestros genes

fueron producidos hace mil millones de años
en el interior de una estrella gigante roja.”

Carl Sagan.

1.1. La transfusión de los componentes
sanguíneos

1.1.1. La sangre y sus componentes

La sangre es un tejido que circula en el sistema cardiovascular, bom-
beada desde el corazón hacia los vasos sanguíneos. Su función es llevar
el oxígeno (O2) desde los pulmones hacia el cuerpo y transportar el dió-
xido de carbono (CO2) para ser eliminado por la boca. También regula
la temperatura del cuerpo, llevando anticuerpos, nutrientes y hormonas
esenciales en el cuerpo [1]. La sangre está formada por los siguientes
componentes:

Plasma. Representa el 60% del total. Es el líquido extracelular
que intercambia sustancias con el líquido intersticial. Lo confor-
man el agua, iones, moléculas orgánicas, vitaminas y gases como
O2 y CO2.
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Introducción

Elementos celulares. Representan el 40% del total, conforma-
dos por las siguientes células sanguíneas:

1. Eritrocitos (glóbulos rojos). Son células sin núcleo que
transportan el oxígeno a través de la hemoglobina así como
el CO2 mediante la enzima anhidrasa carbónica. Su tiempo
de vida promedio es de 120 días.

2. Leucocitos (glóbulos blancos). Son células móviles que
combaten y destruyen agentes extraños. Se agrupan en: neu-
trófilos, basófilos, monocitos (que se convierten en macrófagos
atacando principalmente microorganismos invasores), eosinó-
filos (atacan a parásitos) y linfocitos (originados en la médula
ósea y localizados en tejidos linfáticos).

A su vez, los linfocitos se dividen en: linfocitos B, que son
productores de anticuerpos (proteínas que se unen a los pa-
tógenos para promover su eliminación) y los linfocitos T que
detectan, proliferan y atacan algún antígeno (cualquier agen-
te o sustancia que desencadena una respuesta inmune), así
como células infectadas o tumorales mediante algún anticuer-
po específico. Sus dimensiones son de entre 7-20 µm.

3. Trombocitos (plaquetas). Son fragmentos de células san-
guíneas sin núcleo de 2-3 µm que ayudan en la coagulación
sanguínea. Su vida promedio es de 5 días.

Figura 1.1: Principales células sanguíneas: glóbulos rojos (naranja), glóbulos
blancos (morado) y plaquetas (rosa) [1].
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1.1.2. La transfusión sanguínea en pacientes
oncológicos

El cáncer se caracteriza por el crecimiento anormal de células en
alguna parte del cuerpo. La causa por la cual se convierten en células
cancerosas es debido a una alteración del ADN (ácido desoxirribonu-
cleico). El ADN alterado provoca que no muera la célula, invadiendo y
proliferando hacia otros tejidos (metástasis) [2].

Los pacientes con cáncer reciben diferentes tratamientos oncológicos de-
pendiendo del tipo, grado, estadio y localización del tumor. Entre los
que destacan: la cirugía, la quimioterapia, la radioterapia y, alternati-
vamente inmunoterapia y terapia hormonal [3].

Sin embargo, pueden surgir efectos secundarios de los tratamientos, co-
mo la anemia, o alguna complicación en el tratamiento como una hemo-
rragia en una cirugía; de modo que es necesario transfundir compuestos
sanguíneos al paciente. En particular, si se trata de un paciente inmuno-
deprimido1. Los compuestos sanguíneos se obtienen por el servicio del
Banco de Sangre.

1.2. Proceso de donación de sangre en el INCan
El Instituto Nacional de Cancerología (INCan) cuenta con una uni-

dad operativa de Banco de Sangre, responsable de la recolección, al-
macenamiento y distribución de compuestos sanguíneos (plaquetas y
eritrocitos) a pacientes dentro del instituto. Su objetivo es garantizar la
disponibilidad de los productos sanguíneos de calidad y seguros para el
paciente adecuado en el momento oportuno.

La transfusión de sangre conlleva muchos procesos previos, iniciando
con la donación. Las personas son entrevistadas y evaluadas con exá-
menes médicos (biometría hemática, tipo de sangre y factor Rh) para
determinar si son o no candidatos a donación.

1Persona cuyo sistema inmune esta debilitado, es decir, su sistema inmune reduce
su capacidad para combatir infecciones y otras enfermedades [2].
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En el caso de ser canditatos a donación se les realiza el proceso de ex-
tracción de sangre2. El Banco de Sangre del INCan realiza:

Plaquetoféresis; consiste en recolectar la sangre, separar en sus
componentes, extraer las plaquetas en bolsas de cloruro de polivi-
nilo (PVC) y finalmente regresar el plasma y eritrocitos al dona-
dor. Durante la extracción se usa un filtro leucoreductor de plaque-
tas para separar los leucocitos. El producto final se le denomina
concentrado plaquetario. Éste se almacena en agitación a 20-22 oC
hasta durante 5 días garantizando su supervivencia y su viabilidad
pos-transfusional normal.

Flebotomía; es un proceso que consta en la extracción de alrede-
dor de 430 ml de sangre completa que inmediadamente se desleu-
cocita usando un filtro leucoreductor. Posteriormente se hace el
fraccionamiento con un sistema de centrifugación que separa los
componentes sanguíneos en componentes crioprecipitados (facto-
res coagulantes), plasma, plaquetas y eritrocitos. El plasma es res-
guardado a una temperatura de -30oC y puede durar hasta 2 años,
en cambio el concentrado eritrocitario dura 42 días almacenándolo
a una temperatura de 2-8oC [4].

Además, del paquete donado se extrae una muestra para hacer un aná-
lisis serológico, el cual asegura que los compuestos sanguíneos sean se-
guros y de calidad. Este análisis consiste en detectar anticuerpos contra
enfermedades como VIH, hepatítis B y C, sífilis y chagas. Si el paquete
tiene alguno de estos anticuerpos entonces se desecha.

El proceso de donación, análisis y separación de los componentes san-
guíneos se puede apreciar en la Figura 1.2.

2Existen tres tipos de extración de componentes sanguíneos: la flebotomía, la
plaquetoferesis y la plasmaféresis (extracción de plasma). Sin embargo, el Banco de
Sangre del INCan solo realiza las dos primeras.
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Figura 1.2: Proceso de donación de sangre para extraer los componentes san-
guíneos antes de ser irradiados.

1.3. Irradiación de los componentes sanguíneos
Durante el proceso de filtración algunos glóbulos blancos quedan

dentro de los componentes sanguíneos. Si éstos son transfundidos a pa-
cientes inmunodeprimidos (o inmunosuprimidos), pueden generar una
enfermedad crónica denominada Enfermedad de injerto contra huésped
(GVHD por sus siglas en inglés). Esta complicación se desarrolla a cau-
sa de la respuesta inmune de linfocitos T.

Los linfocitos T del donador (injerto) reconocen como extraño cualquier
tipo de célula del paciente receptor (huésped) mediante un receptor de
linfocitos (TCR por sus siglas en inglés). El TCR hace contacto con
las células del huésped, por medio de un sistema de proteínas llamado
antígeno leucocitario humano (HLA por sus siglas en inglés)3.

3HLA o MHC (complejo mayor de histocompatibilidad), se diferencian en dos
tipos: MHC-I que se presenta en la mayoría de la células nucleadas. MHC-II presen-
tada en las células portadoras de antígeno (APC): monocitos, linfocitos B y células
dentríticas.
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Este sistema se encuentra en la membrana de la mayoría de las células
del cuerpo y es poliamorfo, es decir propio de cada persona. En conse-
cuencia, las células inmunocompetentes del donador reconocen el cuerpo
como ajeno mediante el HLA y otros marcadores del huésped.

Específicamente, un tipo de linfocitos T llamado linfocitos Th4(helper
o colaboradores) mandan citocinas inflamatorias y citotoxinas para ac-
tivar los linfocitos Tc (o citotóxicos), los cuales proliferan y empiezan a
atacar mediante perforinas y grazimas a las células sanas del huésped
para inducir la apoptósis [6]. Principalmente atacan en órganos no lin-
foides como hígado, intestinos y piel. La GVHD produce distintos signos
y síntomas tales como salpullidos en la piel, diarrea, vómito, ictericia,
caída de pelo, etc.

Se ha demostrado que el número mínimo de linfocitos T requeridos para
que se presente la GVHD es de 1 ×107 células/unidad5. Los compuestos
eritrocitarios que son filtrados pueden contener del orden de 2.5×108 cé-
lulas/unidad y los compuestos plaquetarios 3 ×108 células/unidad [5].
Por esta razón es necesario eliminar los linfocitos T.

Uno de los métodos para eliminar e inactivar los linfocitos T es el uso de
fuentes de radiación emisores de rayos gamma o rayos X. La radiación
ionizante interacciona con las células mononucleares (como los linfoci-
tos T) y realiza daño directo al ADN (mediante daño estructural en la
cadena del ADN) o indirecto por medio de radicales libres.

El objetivo del uso de radiación ionizante es eliminar y prevenir la ca-
pacidad mitótica de los linfocitos con el fin de evitar la GVHD, sin
embargo, no existe un efecto directo de la radiación hacia las plaquetas
o eritrocitos debido a que carecen de núcleo. Para este fin, se utilizan
irradiadores específicos que poseen una fuente de emisión γ, como 137Cs
y 60Co. También se pueden utilizar máquinas de teleterapia como ace-
leradores lineales o unidades de 60Co [6].

4Varios autores [5][6][7] llaman a los linfocitos Th como CD4+ y los Tc como
CD8+ ya que portan esta proteína respectivamente.

5Unidad o bolsa de componente sanguíneo.
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El efecto de la radiación en los linfocitos T depende de la dosis suminis-
trada. A dosis de 15 Gy reduce el 85-90% de la respuesta del mitogen
aunque a 50 Gy presenta una respuesta del 95% al 99.9% [5]. Sin em-
bargo varios autores [5, 6, 7, 8] han recomendando que la dosis óptima
para irradiar los componentes sanguíneos es de 25 Gy.

Otros autores proponen que la dosis en cada unidad deben ser como
mínimo de 25 Gy y máximo de 50 Gy [9] ya que se ha reportado que a
dosis mayores de 50 Gy, se incrementa la producción de especies reacti-
vas de oxígeno provocando la peroxidación lipídica y la oxigenación de
la hemoglobina, así como un aumento en la concentración de potasio
(hiperpotasemia) [10].

En México, de acuerdo a la Norma Oficial Mexicana NOM-253-SSA1-
2012: Para la disposición de sangre humana y sus componentes con fines
terapéuticos se establece lo siguiente [11]:

El tiempo de exposición a la irradiación deberá ajustarse pa-
ra asegurar que los componentes sanguíneos reciban una dosis no
menor de 2,500 cGy (dosis mínima) y sin que alguna parte de las
unidades reciban más de 5,000 cGy (dosis máxima)

El Departamento de Banco de Sangre del INCan cuenta con un equi-
po especializado para irradiar los componentes sanguíneos, que utiliza
una fuente de 137Cs y se apega en bajo la norma mencionada. Cada
bolsa con los componentes tiene adherida una etiqueta con la que se
especifica los datos del donador, el tipo de componente y un indicador
sensible a la radiación que valida si la bolsa recibió una dosis mínima
de 25 Gy.

Una vez que los compuestos sanguíneos son irradiados se transfunden a
pacientes con inmunodeficiencia congénita e inmunodeficiencia adquiri-
da, lupus, linfoma de Hodgkin, neoplasia hematológica sometida a qui-
mioterapia o radioterapia, trasplante de médula ósea, entre otros [5, 6].
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En 2001, Lubal [6] recomendó obtener anualmente la distribución
de dosis del campo de radiación de los equipos con fuentes de 137Cs,
como parte de las medidas de aseguramiento de calidad del equipo, así
como verificar el tiempo correcto de irradiación mediante corrección por
decaimiento, el funcionamiento de la rotación del contenedor y pruebas
de fuga de radiación. Además propone que la dosimetría se realice con
TLD, película radiocrómica (PR), dosímetro Fricke o dosímetros MOS-
FET. También recomendó que los dosímetros tuvieran un intervalo de
confianza mínimo del 5% [6].

Justificación del trabajo

El uso del irradiador de 137Cs es primordial en el Banco de Sangre
del INCan para garantizar la correcta transfusión de los componentes
sanguíneos y evitar la enfermedad de injerto contra huésped en los pa-
cientes de este instituto. Sin embargo, hasta la fecha no se había rea-
lizado la dosimetría anual recomendada ni la evaluación del campo de
radiación, bajo el programa del fabricante. Esto plantea la necesidad
de verificar la dosis impartida en dichos componentes de acuerdo a la
NOM-253-SSA1-2012 como parte del control de calidad del equipo.

Objetivo general

Evaluar la dosis impartida por el irradiador Biobeam GM 2000 de
137Cs en componentes sanguíneos.

Objetivos específicos

Evaluar la uniformidad y la distribución de dosis en el campo de
irradiacción del Biobeam GM 2000.

Verificar que el irradiador imparta una dosis mayor o igual a 25
Gy en los componentes sanguíneos.

8



Capítulo 2

Fundamentos teóricos

“The best way to think about the behavior of radioactive
nuclei is to imagine popcorn in the oven...” a

R. Hazen y J. Trefil.

a La mejor manera de pensar sobre el comportamiento de los núcleos radiac-
tivos es imaginar palomitas de maíz en el horno.

La radiación es la propagación de la energía, mediante fotones y
partículas subatómicas, en algún medio o en el vacío la cual es emitida
por una fuente. En particular, la radiación ionizante se caracteriza por
liberar electrones ligados en orbitales atómicos/moleculares (ionización)
y llevar electrones de un estado basal a un estado excitado (excitación)1.

Su estudio surgió a finales del siglo XIX con científicos como Röntgen,
Becquerel, Rutherford y el matrimonio Curie principalmente. Con ello,
nació el interés del uso de los rayos X en el diagnóstico de enfermedades
y deformaciones, además del uso del radio2 para tratamiento de lupus,
tumores y hasta de uso cotidiano.

A principios del siglo XX, científicos y médicos estudiaban los efec-
tos negativos de la radiación ionizante en el ser humano. Esto arrojó la

1En el Apéndice A (pág. 81) se explican algunos conceptos sobre interacción de
la radiación ionizante con la materia.

2El isótopo radiactivo que Marie Curie usaba Radio-226. [12]
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necesidad de cuantificar la “cantidad de radiación” 3 que las personas
recibían, en particular aquellos que trabajaban con la radiación ioni-
zante. Quizá el primer acercamiento a la dosimetría se remonta a 1907
con el estadounidense Vernon Wagner, quien estudió el grado de expo-
sición de sus trabajadores a rayos X mediante una placa fotográfica de
bolsillo [12]. A medida del tiempo, instituciones y organizaciones fueron
estandarizando unidades de medida radiológicas que garantizaran el uso
seguro de las radiaciones ionizantes, además del surgimiento de dosíme-
tros que cuantificaran dicha cantidad, en los valores de interés para uso
médico y de seguridad radiológica.

2.1. Conceptos dosimétricos

2.1.1. Kerma

Se define el kerma como la energía cinética transferida por un haz
primario de partículas no cargadas a partículas cargadas de un medio
con masa dm en el que incide:

K = dEtr
dm

(2.1)

Ya que la energía cinética transferida proviene de partículas no car-
gadas, al interactuar con el medio puede ser absorbida o disipada por
interacciones radiativas. Por esa razón, el kerma de colisión y el kerma
radiativo conforman el kerma como K = Kcol +Krad.

2.1.2. Dosis absorbida

De manera general, la dosis absorbida (D) se define como la energía
esperada depositada dE en un medio de masa dm debido a la radiación
ionizante:

D = dE

dm
(2.2)

3En el pasado se media como dosis la tasa de exposición [12]. La exposición X se
define como la suma de todas las cargas de iones del mismo signo dQ producidos en
aire cuando todos los electrones son liberados por fotones en una masa de aire dm y
son frenados por el mismo medio (X = dQ/dm) [1 Roentgen = 2.58× 10−4C/kg].
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La unidad de ambas cantidades, de acuerdo al Sistema Internacional, es
el Gray [1 Gy = J/kg] [13].

Tanto el kerma y la dosis absorbida pueden ser numéricamente igua-
les, siempre y cuando cumplan la condición de equilibrio de partícula
cargada la cual se menciona a continuación.

2.1.3. Equilibrio de partícula cargada

En un medio de volumen de interés dV , el equilibrio de partícula
cargada (EPC) se cumple si la cantidad promedio de energía de partí-
culas cargadas que entran sobre él es la misma que sale [14], es decir,
que el número de partículas, dirección y energía son iguales en todo el
volumen de interés. Para lograr esta condición, el alcance máximo de los
electrones Rmax (que es la máxima longitud de penetración en el medio)
debe ser menor al espesor de la pared (o el medio).

El EPC garantiza la equivalencia de dosis absorbida y el kerma de coli-
sión Kc. Para materiales de número atómico bajo que interactúa con un
haz primario de energía baja, el kerma de colisión se aproxima al kerma
total4 [13].

La medición de la dosis absorbida es fundamental en el campo clínico,
lo que hace necesario el uso de detectores para cuantificar la dosis: los
dosímetros. Un dosímetro es cualquier dispositivo sensible a la radiación
el cual es capaz de proveer una lectura como respuesta a la cantidad de
dosis absorbida promedio. Tiene un volumen sensible, llamado cavidad5

(denotado como g) rodeado de una pared (w) cuya función principal es
generar electrones secundarios EPC aunque también el medio en el que
se encuentre el dosímetro puede generar el EPC.

4Los conceptos dosimétricos mencionados anteriormente se describen con mayor
detalle en el Apéndice C pág. 94.

5Se llama “cavidad” porque la base inicial de la dosimetría era desarrollado para
detectores gaseosos por L.H Gray [13].

11



Capítulo 1. Fundamentos teóricos

Cabe señalar que el tamaño de la cavidad se toma en base al alcance
de los electrones generados por el haz primario, por ejemplo radiación
indirectamente ionizante. Si el alcance máximo Rmax de los electrones
es mayor al tamaño de g (Rmax > g), entonces es una cavidad pequeña
y de manera inversa, Rmax < g es una cavidad grande. En el caso de que
Rmax sea del orden de g entonces se habla de una cavidad intermedia
[14], véase Figura 2.1. En el ámbito clínico, se utilizan dosímetros cu-
yas cavidades son pequeñas con el fin de no perturbar el haz primario,
además, debe ser parecido al tejido equivalente [13].

Figura 2.1: Una cavidad puede ser pequeña, intermedia o grande. Depende del
alcance los electrones generados por el haz primario. La cavidad esta rodeada
por una pared de espesor t.

2.2. Dosimetría con película radiocrómica
Los dosímetros de película, originalmente radiográficos6, y actual-

mente tipo radiocrómico, son dosímetros tipo químico, cuyo diseño es
una capa simple o doble (del orden de micrómetros) de cristales orgá-
nicos, sensibles a la radiación entre una o varias capas que sirven como

6Son dosímetros con un material sensible de halogenuro de plata, el cual requiere
un proceso de revelado.

12



Capítulo 1. Fundamentos teóricos

pared. Las películas sufren un cambio de coloración después irradiación
que representa su respuesta y es proporcional a la dosis depositada.

Las películas radiocrómicas (PR) tienen una Z efectiva parecida7 a la
del agua (Zeff,agua = 7.42 [15]), dependiendo del modelo. Sus principa-
les características son: alta resolución espacial, baja dependencia de la
tasa de dosis y energía, determina distribuciones de dosis bidimensiona-
les. Es útil para dosimetría cualitativa y cuantitativa en maniquíes de
agua líquida o equivalentes [16]. Usualmente se utiliza en radioterapia
para planificación, control de calidad y dosimetría in vivo.

2.2.1. Efecto radiocrómico

Las películas más actuales tienen en su componente activo micro-
cristales de sal de litio 10-pentacosa,12-diinoato (LiPCDA) incrustados
con un aglutinante gelatinoso. Este monómero sufre un proceso de po-
limerización al interaccionar con la radiación ionizante, en el cual los
electrones de sus enlaces dobles o triples salen de su orbital interaccio-
nando con monómeros vecinos los cuales forman polímeros [17], véase
Figura 2.2.

Figura 2.2: Efecto de polimerización. Cuando la radiación interactúa con los
monómenos se convierten en polímeros produciendo un equilibrio tautomérico.
Tomada de [17].

7La Z efectiva (Zeff ) es el número atómico promedio de un compuesto o mezcla
de materiales [13].
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Como consecuencia de la polimerización, existe un cambio de color
en el componente sensible, ya que tiene una estructura química diferente
antes de la irradiación. Este fenómeno se denomina reacción radiocró-
mica y ocurre en un tiempo de 2 ms. Los monómeros tienen forma de
aguja y varían entre modelos, de 2-4 µm de diámetro y 2-20 µm de largo
[18].
Los monómeros tienden a alinearse con el eje mayor de la película, pa-
ralelos a la dirección del revestimiento, ya que la dinámica del proceso
de recubrimiento induce la alineación preferencial del eje largo de los
monómeros paralelos al flujo del fluido (la capa activa) [18].

2.2.2. Respuesta: densidad óptica neta (netDO)

El cambio de la opacidad de la película aumenta con la dosis absor-
bida en la película, disminuyendo su transmitancia8 y aumentando la
absorbancia, véase Figura 2.3.

Figura 2.3: Espectro de absorción de la película EBT-XD irradiada a diferentes
dosis. Presenta dos picos principales de absorción en 585 nm y 636 nm. Tomada
de [20].

8La transmitancia se define como la fracción de luz incidente I0 que llega al de-
tector con un valor de luz trasmitida It cuya expresión es T = It/I0 [19].

14



Capítulo 1. Fundamentos teóricos

A partir de la trasmitancia se puede definir una medida para la
absorción de un material más común para filtros especiales, llamada
densidad óptica DO (o absorbancia):

DO = log10

(
I0
It

)
= − log10 (T ) (2.3)

Donde It es la intensidad de luz que atraviesa el material, que de acuer-
do a la Ley de Lamber-Beer, se atenúa exponencialmente a partir de
una intensidad de luz inicial I0. Existen varios equipos que miden la
DO tales como el densitomómetro, espectrofotómetro o un escáner [17].

El uso del escáner es el más común en el área médica por su costo,
facilidad de manipulación y obtención de distribuciones de dosis 2D.
Dicho equipo arroja una imagen en píxeles. En este caso, en la Ecuación
2.3, I0 es la intensidad de luz que pasa al detector sin colocar la película
y It es la intensidad de luz transmitida al detector, después de atravesar
la película.

Estos valores de intensidad se asocian a un valor promedio del pixel,
en una región de interés (ROI) de la imagen. El valor I0 dependerá de
la profundidad de la imagen. Por ejemplo, si la imagen es de una pro-
fundidad 9 de 48 bits en RGB (Red, Green, Blue), I0 = 216 por canal
(100% de transmisión). Sin embargo, para ver el cambio de la densidad
óptica de una película irradiada (DOexp) y no irradiada (DOnexp), con
valores intensidad transmitida Iexp y Inexp respectivamente, se define la
densidad óptica neta como:

netDO = DOexp −DOnexp = log10

(
Inexp
Iexp

)
(2.4)

Algunos autores [17, 19, 21] mencionan que para obtener mayor precisión
en la medida de la densidad óptica neta, se debe restar la señal de fondo
(o background) definido como Ibck de una misma ROI.

9Es el número de bits binarios que definen la sombra o el color de cada píxel en
un mapa de bits [17].
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Por lo tanto, se define la nueva densidad óptica neta como:

netDO = log10

(
Inexp − Ibck
Iexp − Ibck

)
(2.5)

Si las variables no están correlacionadas, entonces mediante la propaga-
ción de errores se obtiene la incertidumbre de la densidad óptica neta:

σnetDO = 1
ln (10)

√
(σInexp)2 + (σIbck)2

(Inexp − Ibkg)2 + (σIexp)2 + (σIbck)2

(Iexp − Ibck)2 (2.6)

Donde σInexp, σIexp y σbkg corresponden a la desviación estándar del va-
lor píxel promedio en una película irradiada, una película no irradiada
y la zona opaca, respectivamente [19]. De acuerdo con varios autores,
[21, 22], la Ecuación 2.5 mejora el rango dinámico de la película, sí como
la sensibilidad del dosímetro comparada con la Ecuación 2.4.

Las medidas del escáner son estocásticas, ya que los fotones de la lám-
para del escáner se dispersan de forma diferente en cada evento, sin
embargo, el modo de colocación de película es importante, ya que los
polímeros provocan una dispersión anisotrópica (tiene una dirección pre-
ferencial) y polarización de la luz. Existen dos modos de lectura: lado
largo de la hoja original paralelo a la dirección de escaneo (portrait o
retrato) y el lado corto paralelo a la dirección de escaneo (landscape o
panorámico) [17], véase Figura 2.4.

El escáner juega un papel fundamental en la dosimetría de las PTR,
por lo que debe estar bien caracterizando y tener un protocolo de lec-
tura. Para ello se deben realizar pruebas como estabilidad de la fuente
de luz, reproducibilidad de la lectura, calibración del equipo con patro-
nes de referencia absolutos, uniformidad del área de escaneo, efecto del
artefacto lateral de respuesta lateral del escáner y la resolución de la
imagen [17].
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Figura 2.4: a) Orientación de los monómeros de la capa activa. b) Modo de
escaneo Landscape. c) Modo de escaneo Portrait.

2.2.3. Película EBT-XD de Gafchromic®

En el 2015, salió al mercado el modelo PR de Gafchromic® (E.U.A):
EBT-XD (eXtended Dose). La película tiene una capa activa de 25 µm
con componente activo LiPCDA, entre dos capas de poliéster de mate
de 125 µm de grosor, que evitan la formación de los anillos de Newton.
Las dimensiones de los monómeros presentes de la capa activa son de
1-2 µm de diámetro y 2-4 µm de largo [18], véase Figura 2.5 y Tabla
2.1.

Figura 2.5: a) Estructura de la PR EBT-XD. b) Imagen superficial de su capa
activa por SEM. Tomada de [19].
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Tabla 2.1: Características de la estructura y composición de la PR EBT-XD.
Adaptada de [19, 23].

Material
de EBT-XD

Grosor
(µm)

Densidad
(g/cm3) Zeff

Composición atómica
(%)

H Li C N O S Na Cl Al
Capa de poliéster

de mate 125 1.35 6.64 36.4 45.5 18.2

Capa activa 25 1.35 7.46 57.0 0.6 28.5 0.4 11.7 0.1 0.1 0.1 1.4

La película EBT-XD se ha usado para verificación de tratamientos
de radiocirugía estereotáctica (SRS) de 25 Gy, radioterapia estereotác-
tica corporal (SBRT) y planeaciones de arcoterapia volumétrica de in-
tensidad modulada (VMAT) para altas dosis [24]. Según el fabricante
[23], su rango dinámico es de 0.1-60 Gy, rango óptimo de 0.4-40 Gy,
uniformidad de ±3 % de la lectura promedio de una hoja entera y po-
ca sensibilidad al UV y la luz. Tiene dos picos de absorción en 585 nm
(verde-amarillo) y 636 nm (rojo) [20] como se mencionó en la Figura 2.3.

La película EBT-XD tiene una mínima dependencia de la energía del
haz incidente, alrededor del 5% de la netDO [23] para fotones en un ran-
go de 100 keV a 18 MeV. En la literatura se ha reportado una diferencia
menor al 0.8% de la netDO para un haz de 6-18 MV [25], sin embargo
no se ha reportado dependencia a energías menores de 1 MeV. Además,
se reporta una diferencia alrededor del 3% debida a la orientación de
escaneo y 1.3% debido a la lectura de la cara de la película. Se ha re-
portado una estabilidad de la netDO a partir de 6 h post-irradiación,
sin embargo se recomienda leer la película después de 24 horas [24].

La película EBT-XD redujo los efectos de polarización y la pérdida
de la anisotropía de la luz dispersa de una película irradiada [26]. Así
mismo, el efecto de artefacto por respuesta lateral del escáner (LRA) es
menor comparado con modelos de película anteriores, en las que se re-
portan diferencias del 15% (en el canal rojo), en extremos de 15 cm con
respecto al centro del escáner, de valor de píxel normalizado hasta dosis
de 40 Gy [26, 27]. Esto se debe a que el tamaño de los monómeros de la
capa activa se ve más afectado por el movimiento browniano después de
la polimerización que, en consecuencia, no parece haber algún cambio
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preferencial de alienación, ya que los tamaños son del mismo orden por
lo que se reduce el efecto de polarización [18].

Se puede explicar dicho efecto suponiendo un escáner de superficie pla-
na, donde la luz polarizada transmitida es guiada a un detector CCD
por una serie de espejos y lentes. En el centro del escáner, los rayos
incidentes son perpendiculares al plano de los espejos, pero el ángulo
de la incidencia aumenta a medida que aumenta la distancia desde el
centro. A medida que los rayos atraviesan la película pasan a través del
sistema óptico, las reflectividades de los espejos están influenciadas por
el ángulo de incidencia de la luz polarizada, véase Figura 2.6.

Figura 2.6: Diagrama del efecto LRA en un escáner de lectura en trasmisión.
Adaptada de [28].

Como consecuencia a dicho efecto, la señal detectada es mayor en el
centro y disminuye a medida que se aleja del mismo. Otra razón del
mismo efecto, es el aumento en la longitud de la trayectoria de la luz a
través de la película hacia los bordes laterales del escáner. Por la Ley
Beer-Lambert, esto hace que la transmisión disminuya al aumentar la
distancia desde el centro del escáner reforzando los efectos causados por
polarización [18, 23]. Sin embargo, esto depende tanto del escáner que
se use [29] y de la película de estudio [27].
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2.3. Generalidades del 137Cs
En el pasado, el 137Cs había sido usado como una fuente de haz ex-

terno para radioterapia, sin embargo, su uso fue abandonado a favor del
60Co y los aceleradores lineales (LINAC). En algunos países se usa en
braquiterapia para tratar carcinomas en cérvix. Como ya se mencionó,
se usa en irradiadores comerciales para esterilizar compuestos sanguí-
neos, pero también alimentos y cosméticos. Cabe mencionar que este
radioisótopo se obtiene artificialmente por fisión nuclear10 y tiene una
vida media de t1/2 = 30.07 años.

2.3.1. Decaimiento radiactivo del 137Cs
Como se muestra en la Figura 2.7, el 137Cs decae por beta menos 11

a 137mBa o directamente a 137Ba. Las partículas β− que son emitidas
en el decaimiento a 137mBa tienen una energía de 0.514 MeV (94.6% de
probabilidad) mientras que en el decaimiento directo a 137Ba (5.4%),
las partículas tienen una energía de 1.176 MeV.

Figura 2.7: Esquema de decaimiento del 137Cs. Adaptada de [31].

10Es una reacción en la cual un núcleo pesado es bombardeado por neutrones; éste
se descompone en núcleos menos pesados liberando neutrones, que a su vez, dividen
los núcleos hijos haciendo una reacción en cadena [30].

11En el Apéndice B (pág. 91) se explican con detalle los procesos de decaimiento
radiactivo gamma (γ), beta menos (β−) y la conversión interna.
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La reacción de decaimiento del 137Cs es la siguiente:

137
55Cs −→ 137

56Ba + β− + νe +Q−β (1.176MeV )

Sin embargo, el 137m
56Ba es un núcleo excitado metaestable, con una vida

media de 2.552 minutos y emite un rayo γ con una energía de 0.662 MeV.

Como se muestra en la Figura 2.7, existe una probabilidad del 85 %
en el cual puede decaer el 137m

56Ba en un rayo γ, sin embargo, la otra
alternativa puede producirse por conversión interna en las capas K, L y
M. En este proceso, el núcleo transfiere su energía de excitación a algún
electrón en estas capas [31].
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“Un scientifique dans son laboratoire n’est pas un simple
technicien: c’est aussi un enfant confronté à des phénomènes

naturels qui l’impressionnent comme s’il s’agissait de contes de
féesa.”

Marie Curie

aUn científico en su laboratorio no es solo un técnico: también es un niño ante fenó-
menos naturales que le impresionan como un cuento de hadas.

3.1. Manejo y procesamiento de las películas
EBT-XD

El manejo de las películas se realizó de acuerdo a las recomendacio-
nes sugeridas en Reporte 63 de la AAPM [32], el fabricante [23] y la
literatura tal como se describe a continuación:

Las películas fueron recortadas con tijeras, colocando una marca
en el extremo superior para indicar su orientación. Las irradiacio-
nes se realizaron 24 horas después del corte.

Todas las películas fueron guardadas en sobres y separadas por
papel china.

Se usaron guantes de látex sin polvo para la manipulación de la
PR.

22



Capítulo 2. Materiales y Métodos

Se esperaron 24 hrs después de la irradiación antes de escanear. Se
escanearon todos las películas a temperatura ambiente (∼ 20oC).

En cada sesión, se limpió toda la cama del escáner usando un paño
suave para eliminar polvo o manchas sobre el cristal.

La resolución con la que se escanearon las películas fue de 75 ppp
(píxeles por pulgada) sugerida en [17, 22, 24] ya que existe un
incremento en la incertidumbre asociado al ruido de los píxeles
individuales y una reducción de la incertidumbre estadística aso-
ciada al aumento del número píxeles. La resolución no tiene un
efecto importante en la curva de calibración, pero si en las medi-
ciones de distribuciones de dosis [28].

Se deshabilitaron todas las correcciones de color en el escáner. La
calidad de escaneo se eligió como Alta. Según el fabricante esto no
influye en la imagen, solo en la rapidez en que se realiza el escaneo
[33]. Todas las películas fueron escaneadas en modo Landscape.

La digitalización de las imágenes fue en RGB con una profundidad
de 48 bits (16 bits por canal, es decir 216 tonalidades de color por
canal) en formato TIFF (Tagged Image File Format).

Se omitieron 2 mm en los costados de la película para la medición
de las distribuciones de dosis y curva de calibración. Además se
tomó la ROI en el centro de cada imagen de un tamaño a 1/4 del
área total.

Las películas fueron analizadas en el software Image J versión
1.52a (National Institues of Health, E.U ), para obtener el valor
de píxel promedio y su desviación estándar (PV ± σPV ) en una
ROI dada.

3.2. Caracterización del escáner Epson Expres-
sion 12000XL-Ph

Como se ha mencionado, el rol del escáner es fundamental para la
dosimetría con PTR. El laboratorio de Física Médica INCan/UNAM
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adquirió un nuevo equipo para dosimetría en PR: Escáner Epson Ex-
pression 12000XL-Photo (Japón), es un escáner de imagen en color tipo
superficie con las siguientes partes (ver Figura 3.1):

Lámpara: cuenta con un arreglo de diodos emisores de luz (LEDs)
de calentamiento rápido ReadyScan.

Barra de escaneo + sistema óptico: consta de un sensor óptico
en línea con dispositivos de carga acoplada (CCD) llamada Epson
MatrixCCD en color. Adicionalmente tiene un sistema óptico que
focaliza la luz al sensor de modo automático.

Bandeja de escaneo: consta de un cristal en el cual se colocan
las películas. El equipo está diseñado para escanear tamaños de
documentos con dimensiones de hasta 12.2"x 17.2".

Armazón: aquí se encuentran todos los circuitos eléctricos del
equipo.

Panel de control: lo componen el botón de encendido-apagado,
botón de escaneo, y los indicadores luminosos Ready y Error que
indican el estado del escáner.

Figura 3.1: Partes principales del escáner. En el panel de control, número 1
representa el botón de escaneo, 2 y 3 los indicadores luminosos Ready y Error
respectivamente, 4 es el botón de encendido-apagado.
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En la Tabla 1 se muestran algunas características importantes del equipo
[33, 34].

Tabla 3.1: Características del escáner Epson 12000XL-Ph

Modos de escaneo Reflexión y transmisión
Fuente de luz LED
Sensor CCD
Profundidad de color 48-bits RGB y 16-bits en grises
Resolución maxima 2400 ppp x 4800 ppp
Densidad óptica máxima 3.8
Dimensiones de escaneo 310 mm × 437 mm
Condiciones de temperatura 5− 35o C
Formato de imagen TIFF, JPEG, PDF, PNG, BITMAP
Programa de escaneo Epson Scan 2

Sobre el cristal de escaneo se colocaron dos plantillas opacas las cuales
hicieron con cartulina oscura, ver Figura 3.2. La plantilla opaca externa
1 esta fija sobre los extremos del escáner cuyas dimensiones son de 43.2
cm × 31 cm. La zona de escaneo ha sido caracterizada sobre la plantilla
opaca 2 cuyas dimensiones son de 24.5 cm × 19.5 cm.

Figura 3.2: Bandeja de escaneo. Plantilla opaca exterior fija (1). Plantilla opaca
interna movible (2). La marca rosa (la parte inferior izquierda) ayuda a refe-
renciar la posición de 1. Centrado en ella se encuentra una pequeña ventana
para colocar los objetos a escanear. La dirección en X es paralela a la dirección
de escaneo, mientras que la dirección Y es perpendicular a la misma.
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Para la caracterización del escáner, se irradiaron películas (con di-
mensiones de 2.5 cm × 2.5 cm) con un haz de fotones de 6 MV. La
irradiación de las películas se hizo individualmente, a cada dosis que
fueron impartidas en el LINAC Truebeam STX (Varian Medical Sys-
tems, E.U), de la unidad de radioterapia del INCan.
La distancia fuente-superficie (SSD) fue de 100 cm, a un tamaño de
campo de 10 cm × 10 cm y usando una tasa de dosis de 600 UM/min 1.

Las películas fueron colocadas en el centro del tamaño de campo. Co-
mo se muestra en la Figura 3.3, las películas se colocaron entre placas
de agua sólida de 5 cm por encima y por debajo como material retro-
dispersor.

Figura 3.3: Esquema de las condiciones de irradiación de las películas con el
LINAC Truebeam SXT. La imagen derecha muestra una sesión después de
irradiar las películas.

1Una unidad monitor (UM) es una medida de la cantidad de radiación que sale
del cabezal del LINAC y la unidad de medida en la cual se basa su funcionamiento.
Típicamente, es ajustada de tal manera que 1 UM corresponde a un 1 cGy, liberada
a una profundidad de dosis máxima en el eje central del haz para un campo de 10
cm × 10 cm a una SSD de 100 cm [35].
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La PDD (curva del porcentaje de dosis en profundidad) fue propor-
cionada por la Unidad de radioterapia del INCan, la cual fue medida
con una cámara de ionización PTW-TM310101 (E.U) y un electróme-
tro PTW-UNIDOS 10001 (No Serie: 11485, E.U) el 19 de julio del 2019.
Dichos instrumentos fueron calibrados en el Departamento de Metrolo-
gía de Radiaciones Ionizantes, del Instituto Nacional de Investigación
Nuclear (ININ).

Para calcular las unidades monitor (UM) necesarias para depositar una
dosis deseada D, se usa de la siguiente ecuación:

D(cGy) =
UM ∗ PDD(z=5cm)

FT.C
± 0.01 ∗ UM

100 (3.1)

Donde FT.C = 1 es el factor de corrección del tamaño de campo y
PDD(z=5cm) = 0.859 es el porcentaje de dosis a 5 cm. El intervalo de
estudio que se eligió fue de 0-50 Gy, tomando los siguientes valores: 0.5,
1, 5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45 y 50 Gy.

3.2.1. Estabilidad de la lámpara

William et. al 2011 [17] mencionan que existe una influencia de la
temperatura de la lámpara del escáner en la DO de las películas. Sin
embargo, se ha visto una mejora con un escáner con lámpara de LED en
la estabilidad de la lectura [29] comparadas con una lámpara de cátodo
frío. Para realizar dicha prueba, se hizo una plantilla opaca con tres ven-
tanas de dimensiones de 2 cm × 2 cm donde se colocaron de la siguiente
manera: una película irradiada de 0 Gy, 50 Gy y un filtro calibrado por
el NIST (por sus siglas en inglés National Institute of Standards and
Technology) con una DO=1, Figura 3.5.

Una vez que se encendió el escáner, se realizaron 20 escaneos conse-
cutivos, 20 escaneos cada minuto y 20 escaneos cada 2 minutos bajo los
parámetros ya mencionados. De cada imagen, se obtuvo la DO como la
Ecuación 2.3, tomando que I0 = 216 y It es el valor de pixel promedio,
para una ROI de 1 cm2. Para cada canal se graficó la DO en función
del tiempo para cada objeto y prueba de escaneo.
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Figura 3.4: Plantillas opacas. La plantilla A se usó para la prueba de estabilidad
de la lámpara, donde se colocaron una película a 0 Gy, 50 Gy y un filtro de
DO=1. La plantilla B se usó en pruebas de reproducibilidad y respuesta.

3.2.2. Respuesta del escáner

Cada escáner tiene una respuesta diferente en la lectura de las pelí-
culas. William et. al 2011 [17] recomiendan caracterizar el equipo usando
filtros de densidad óptica neutra/absoluta los cuales son calibrados en
algún laboratorio primario.

Los filtros de densidad neutra están hechos de vidrio tintado o metal, de
película delgada con recubrimientos los cuales atenúan uniformemente
la luz en un amplio rango espectral. El nivel de atenuación se especifica
por la DO del filtro [17].

Se utilizaron seis filtros ópticos neutros calibrados en el NIST con den-
sidad óptica de 0.1, 0.3. 0.5, 1.0, 2.0 y 3.0. Cada filtro se escaneó en la
ventana de escaneo de la plantilla B, Figura 3.4.

La densidad óptica del equipo se obtuvo de igual manera que la prueba
de estabilidad y se relacionó con la respuesta del NIST, obteniendo los
factores de corrección para cada canal. Estos factores se multiplicaron
con la netDO de las películas irradiadas.
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3.2.3. Reproducibilidad de la respuesta del escáner

El escáner se deteriora a con el tiempo de uso, sin embargo la repro-
ducibilidad de su respuesta provee un comportamiento del cambio de la
respuesta, a intervalos de tiempo muy largos. La prueba se realizó con
dos filtros neutros de 1.0 y 2.0 de densidad óptica.

Cada filtro se escaneó en la ventana de la plantilla B, durante siete
sesiones en diferentes días y durante un intervalo de tiempo de 192 días.
Se normalizó la respuesta de la DO a partir de la primera sesión, como
función del tiempo.

3.2.4. Uniformidad de la respuesta en el área de escaneo

Para encontrar el área más homogénea se colocó una película entera
sin irradiar en modo Portrait cubriendo totalmente el área de escaneo
mencionada anteriormente. Posteriormente, la imagen fue analizada en
un programa hecho en Python para evaluar la uniformidad mediante un
mapa de coeficientes de variación (CV%) de toda la imagen.

El algoritmo del programa se realizó mediante una convolución de ima-
gen 2 usando un tamaño kernel de 2 × 2 cm obteniendo un mapa de
coeficientes de variación para los tres canales. El programa muestra las
zonas menos uniformes, donde el coeficiente de variación sea mayor o
igual a 0.5%.

Como segunda parte de la prueba de uniformidad se evaluó el efecto
de artefacto de respuesta lateral en el área de escaneo. Para ello se reali-
zó una plantilla C, como se muestra en la Figura 3.5. La plantilla tiene
49 ventanas, cada una tiene dimensiones de 2 cm × 2 cm separados
a 1 cm. Se escaneo cada película irradiada en cada una de las venta-
nas de la plantilla. Posteriormente, se realizó un promedio ponderado
del valor promedio de píxel sobre cada fila y columna de la plantilla.
Finalmente, para cada fila se normaliza su promedio ponderado con el
valor promedio ponderado de la fila central (D(i, 4), véase Figura 3.5).

2El procesamiento de la imagen por convolución se explica en el Apéndice D (pág.
103).
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Análogamente, se realizó el mismo procedimiento con las columnas nor-
malizando su promedio ponderado con la columna central D(4, j). Así
mismo, se realizó una prueba estadística ANOVA (análisis de varianza)
de dos vías mediante el test Tukey entre las posiciones para cada grupo
de dosis (con respecto al centro), utilizando el software GraphPad Prim
8.4.2.

Figura 3.5: Plantillas opacas para pruebas de uniformidad. a) Prueba de la
uniformidad con una película virgen en el área de escaneo. b) Prueba del efecto
del artefacto de respuesta lateral sobre el área de escaneo.

Una vez que se caracterizó el escáner, se realizó un protocolo de lectura
de las películas para su calibración y las distribuciones de dosis.

3.3. Curva de calibración de la película
EBT-XD

3.3.1. Irradiación con una fuente de 137Cs
La calibración de la película EBT-XD (lote #12191801, expiración:

Junio/2021, E.U) fue realizada con un irradiador de 137Cs Gammacell-
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3000 Elan (Best Theratronic, Canadá), propiedad del Instituto de Cien-
cias Nucleares de la UNAM. El equipo posee dos fuentes de 137Cs en
forma de lápiz y su contenedor rota en el proceso de irradiación, véase
Figura 3.6.

Figura 3.6: Mecanismo de irradiación del Gammacell-3000 Elan. Tomada de
http://www.theratronics.ca.

La tasa de dosis en agua durante la sesión de irradiación (23/Octu-
bre/2019) en el centro del contenedor fue de 9.8 ± 0.17 Gy/min [36],
cuya actividad de las fuentes era de 86.14 TBq.

Para cada dosis, se colocó una película por separado en un maniquí
de PMMA (acrílico) de espesor 2.23 mm3 (Figura 3.7) para asegurar el
EPC. El maniquí se colocó en el primer nivel de un soporte metálico (10
cm desde la base) sujetado con cinta adhesiva por debajo y una espuma
de poliuretano por encima, para evitar su movilidad. Posteriormente,
el soporte con la película se colocó dentro del contenedor. Se realizaron
tres irradiaciones por cada dosis. Para la curva de calibración se emplea-
ron doce puntos de dosis distintos (de acuerdo a las recomendaciones en
Arrans et al. 2009 [28]) los cuales fueron 0, 1, 5, 10, 15, 20, 25, 30, 35,
40, 45 y 50 Gy.

3El alcance máximo de los electrones en agua con energía de 0.662 MeV es de
0.2665 g/cm2 en PMMA y ρPMMA = 1.19g/cm3 [14], por tanto, el grosor de las
placas de PMMA debe ser al menos de 0.22cm [37]. La definición del alcance máximo
se puede consultar en el Apéndice A (pág. 83).
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Figura 3.7: Contenedor y soporte de muestras del irradiador Gammacell-3000
Elan con sus respectivas mediciones. En la parte derecha se muestran las di-
mensiones del maniquí de PMMA, para irradiación de las películas en el equipo.

3.3.2. Curva de calibración

Para la calibración se realizó una curva de respuesta de la PR. Cada
punto de la curva se obtuvo con un promedio pesado,4 a partir de la
respuesta de las tres películas [22, 29]. Para una dosis fija D, el promedio
pesado de la densidad óptica neta estuvo dado por la siguiente expresión:

netDO(D) =
∑3
i=1 netDOi(D)/(σinetDO)2∑3

i=1(1/(σinetDO)2)
(3.2)

Donde netDOi es la densidad óptica neta de una película individual
obtenida de la Ecuación 2.5 con su respectiva incertidumbre σinetDO de
la Ecuación 2.6.

La incertidumbre del promedio pesado de la densidad óptica neta es-
4El promedio pesado es válido para eventos individuales de un mismo fenómeno,

además, se usa para reducir la incertidumbre estadística [22].
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tá dada por:
σnetDO = 1∑3

i=1(1/σinetDO)2 (3.3)

El ajuste de la función de respuesta fue elegido de acuerdo a las suge-
rencias de Arrans et al. 2009 [28]: a) la curva debe pasar por el origen,
b) debe ser monotónamente creciente, c) existe o no algún punto de
inflexión en el intervalo de interés y d) si existe, debe estar entre 0-0.5
veces el valor de netDOmax. Devic et. al 2016 [19] proponen una función
polinómica como se muestra a continuación:

Dfit = a ∗ netDO + b ∗ netDOn (3.4)

Donde a, b son parámetros de ajuste, y el exponente n es un valor que
varía entre 0-5 en pasos de 0.5. Este tipo de función minimiza la in-
certidumbre de los parámetros de ajuste mediante un sistema de pesos
[19, 28]. Varios autores usan esta familia de funciones en las películas
más recientes EBT [20, 22, 29, 38, 39] con n=2.5-3.5. Para este trabajo,
se evaluaron las curvas de calibración con n=2.5,3 y 3.5 usando el soft-
ware OriginPro 2020 (versión 9.4.5.195, E.U), se obtuvieron los valores
a, b y el coeficiente de determinación R2. Se tomó la curva con el R2 ma-
yor para cada canal. El ajuste se realizó mediante pesos wj = 1/σnetDOj ,
sugerido por Devic et al. 2009 [22] y Massillon et al. 2016 [40]. Así mis-
mo, se evaluó: a) la incertidumbre estándar combinada de la curva de
ajuste, en función de la dosis para cada canal y haz de radiación, b) la
sensibilidad y c) la exactitud. Esto para determinar el intervalo aproxi-
mado para el cual el ajuste es adecuado y el canal que se usará en la
dosimetría.

La incertidumbre estándar combinada se obtiene usando teoría de la
propagación de error, sobre la Ecuación 3.4, el cual arroja una incer-
tidumbre total σDtot. Ésta tiene dos componentes: la incertidumbre de
naturaleza experimental σDexp, por la medición de la netDO, es decir
bajo todos los parámetros de irradiación y de lectura de las películas, y
por otro lado, la incertidumbre propia del ajuste σDfit [19]:

σDtot( %) =
√

(σexp)2 + (σfit)2 (3.5)
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Cuyos términos son:

σDexp( %) =

√
(a+ n ∗ b ∗ netDOn−1)2 ∗ σ2

netDO

Dfit
∗ 100 (3.6)

σDfit( %) =

√
netDO2 ∗ σ2

a + netDO2n ∗ σ2
b

Dfit
∗ 100 (3.7)

Donde σa, σb son las incertidumbres de los parámetros de ajuste de la
Ecuación 3.4.

La sensibilidad del canal S se obtuvo tomando la primera derivada de
la expresión de la netDO en función de la dosis [39]:

S = d(netDO)
dD

(3.8)

Por otra parte, la exactitud A de la calibración, puede ser estimada a
partir de la diferencia porcentual de la dosis del ajuste Dfit, y la dosis
nominal del equipo calibrado D∗ como [38]:

A = |Dfit −D∗|
D∗

∗ 100 (3.9)

3.4. Descripción del irradiador BIOBEAM 2000
GM

El irradiador BIOBEAM-GM 2000 de la empresa alemana Gamma
Service Medical cuenta con una fuente de Cloruro de Cesio-137 en forma
cilíndrica (3 cm de diámetro por 7 cm de largo), con una actividad
de 40.22 TBq (1089 Ci al 20/09/2019). Los compuestos sanguíneos se
irradian en un recipiente cilíndrico (BB 37-12 ) de acero inoxidable, con
24.3 cm de altura por encima de la base interior y 13.8 cm de diámetro
interior. El recipiente tiene de 1 mm de espesor de acero [41]. En la
Figura 3.8 se muestran las partes principales del equipo.
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Figura 3.8: Partes principales del irradiador Biobeam GM 2000. Tomada de
[41]

Así mismo, la empresa realizó una dosimetría en diferentes puntos
del campo de irradiación dentro del contenedor usando dosímetros de
L-alanina 5 en agua [43].

En la Figura 3.9 se muestra la tasa de dosis en diferentes puntos del
eje central del contenedor llamados como A1 a A9 y a un radio de 6 cm,
B1-B9, empezando desde la base del contenedor. Dicha dosimetría fue
medida el 26 de Noviembre del 2012 6 de tal forma que los dosímetros
fueron irradiados durante 15 minutos el programa para la irradiación
de los componentes sanguíneos. Se reporta que cada una de las dosis
medidas tiene una incertidumbre de ±3.8% [43].

5Es un aminoácido que al interaccionar con la radiación produce radicales libres.
Su concentración se mide con resonancia magnética electrónica (RPE) obteniendo un
espectro con cinco picos. La respuesta del dosímetro es la altura pico a pico de la
línea central del espectro y ésta se correlaciona con la dosis absorbida [42].

6La actividad de la fuente el 26/11/2012 era 49.95 TBq= 1350 Ci.
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La dosis nominal reportada por el fabricante se basa en la tasa de do-
sis del punto A1, que continuamente se corrige por el decaimiento de
la fuente. Este punto se encuentra a 12 mm por arriba de la base del
contenedor.

Figura 3.9: Dosimetría medida en el eje central (R = 0 cm) y a 6.05 cm del
centro del contenedor del irradiador de Banco de Sangre. Realizado el 26 de
Noviembre de 2012. Adaptada de [43].

3.4.1. Parámetros de irradiación

El equipo esta diseñado para realizar un Programa de irradiación
en función de los parámetros de irradiación los cuales se describen a
continuación [37, 41]:

Dosis nominal. Se refiere a la dosis que el usuario desea irradiar,
de acuerdo a la tasa de dosis medida en los puntos A1-A9.

Rotación. Se refiere a la velocidad de rotación (vr) del recipiente
de irradiación. Puede ser de 0-20 rev/min.

Oscilación. La fuente se mueve verticalmente en un intervalo de
19.8 cm, sin embargo se puede quedar estática en algún punto del
intervalo, llamado punto de parada (PP). Se pueden programar
4 puntos de parada máximo, en los cuales la fuente no se mueve
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durante cierto tiempo de parada (TP), equivalente al porcentaje
de tiempo total de irradiación, en el que la fuente llega al punto
de origen (denominado ciclo). Al menos debe programarse un PP
el TP puede ser 1%, como mínimo y 100% (fuente estática todo
el tiempo de irradiación), como máximo.

Velocidad de oscilación. Es la velocidad (vo) en la cual se mueve
la fuente entre los PP. Puede tener valores de entre 5-20 mm/s.

Posición de cierre. Se refiere al ángulo en el cual gira el recipiente,
desde la entrada de la puerta de extracción hacia la fuente. Se
puede seleccionar de 100o a 180o.

3.4.2. Proceso de irradiación

El recipiente está rodeado por un blindaje de plomo de 15.8 cm de
grosor [37]. Una vez que se coloca el recipiente dentro de la zona de
irradiación ésta gira de acuerdo a su posición de cierre, posteriormente
empieza a rotar a su velocidad programada. La fuente sale desde una
cavidad inferior hasta algún PP y permanece ahí un TP con la velocidad
de oscilación programada. Si existe otro PP, se dirige hacia él con la
velocidad de oscilación programada deteniéndose un cierto tiempo TP
y de nuevo regresa a la misma velocidad al primer PP, completando un
ciclo (véase Figura 3.10).

Figura 3.10: Proceso de irradiación. a) Transporte del recipiente (blanco) a
la fuente (punto naranja). b) Movimiento de rotación del recipiente en una
sección (azul) y el desplazamiento de oscilación de la fuente. Adaptada de [37].
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3.4.3. Irradiación a compuestos sanguíneos

Para la irradiación de los componentes sanguíneos, el fabricante del
equipo realizó un programa exclusivo para los componentes sanguíneos
(grupos eritrocitarios y plaquetas) con una dosis nominal de 25 Gy re-
ferenciada en A1.

En dicho programa, existen dos PP en 0 y 198 mm entre los cuales
la fuente se mueve a una vo = 20 mm/s. Cada PP tiene un TP del 21%
del tiempo total en un ciclo, es decir, el 42% del tiempo total está en
los PP y el 58% en la trayectoria de subida y bajada de la fuente. Por
ende, el tiempo que tarda en subir y bajar la fuente es 19.8 seg, lo que
implica que el tiempo total en el cual la fuente está estática en los dos
PP es 14.34 seg, es decir que para cada PP, la fuente está 7.17 seg es-
tática. El cilindro gira a vr = 20 rev/min y la posición de cierre es 180o.

Adicionalmente, este programa auto-corrige el tiempo de irradiación,
conforme a la corrección de la tasa de dosis en A1 por el decaimiento de
la fuente radiactiva, ver Tabla 3.2. Observe que el tiempo de irradiación
aumenta 1 segundo cada 3 semanas en promedio.

Tabla 3.2: Tabla de decaimiento de la fuente y tasa de dosis, en un período de
9 semanas entre los meses de septiembre a noviembre del 2019.

Tabla de decaimiento: 21-198-21-20CW

Fecha Actividad
(TBq)

Tasa de Dosis
(Gy/min)

Dosis
(Gy)

Tiempo de
irradiación
(min:seg)

25.09.19 40.24 1.89 25 13:14
02.10.19 40.23 1.89 25 13:14
09.10.19 40.21 1.89 25 13:14
16.10.19 40.19 1.89 25 13:15
23.10.19 40.17 1.89 25 13:15
30.10.19 40.16 1.88 25 13:15
06.11.19 40.14 1.88 25 13:16
13.11.19 40.12 1.88 25 13:16
20.11.19 40.10 1.88 25 13:16
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Para la irradiación de los componentes sanguíneos se coloca en la base
del contenedor una placa de acrílico de 1.2 cm de grosor con una su-
perficie de 8.2 cm × 8.2 cm. Según el fabricante, la placa de acrílico
tiene como propósito aumentar la altura de las bolsas para que éstas no
reciban una dosis menor a 25 Gy.

Generalmente se insertan de 4-7 bolsas de compuestos sanguíneos en
el recipiente para su irradiación. Cada uno de ellos tiene un volumen
de entre 250-300 ml del componente7, ver Figura 3.11. El proceso de
irradiación debe ser rápido, ya que estos paquetes son resguardados en
refrigeración antes de su transfusión.

Figura 3.11: Fotografías de una sesión de irradiación de los componentes san-
guíneos. a) Muestra la placa de acrílico sobre la base del recipiente. b) Intro-
ducción de bolsas con grupos eritrocitarios. c) Vista frontal del irradiador con
el contenedor.

7Su volumen varía con el tipo de componente y con cada donador.
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3.5. Campo de irradiación

3.5.1. Trayectoria de la fuente

Como parte del trabajo, se simuló en código Python la trayectoria de
la fuente bajo los parámetros ( Tabla 3.3) del programa de irradiación de
los componentes sanguíneos 8. Por referencia, se tomará que la dirección
en el eje X como el plano paralelo a la fuente, el eje Y perpendicular
a la fuente y el eje Z paralelo al movimiento de oscilación. Además, el
código realizado muestra la trayectoria de la fuente con respecto al eje
Z, es decir, sobre la trayectoria de movimiento de la oscilación.

Tabla 3.3: Parámetros de irradiación del programa 21-198-21-20CW.

Programa de irradiación 21-198-21-20CW

Fecha Dosis
(Gy)

Tiempo de
irradiación (min)

vo
(mm/s)

vr
(rev/min)

Posición
de cierre (o)

1er PP
(mm)

TP1PP
(%)

2do PP
(mm)

TP2PP
(%)

30.10.19 25 13.25 20 20 180 0 21 198 21

3.5.2. Maniquíes para evaluar la distribución de dosis

Para la obtención de las distribuciones de dosis dentro del recipien-
te de irradiación se diseñaron dos maniquíes de PMMA con geometría
cilíndrica.

El maniquí para la distribución vertical consta de dos semicilindros con
19 cm de altura y 12 cm de diámetro. Cada semicilindro cuenta con
una cavidad de agua, cuyo semicírculo tiene un diámetro de 10 cm, el
cual lo recubre en la periferia un espesor de 0.5 cm de PMMA, esto para
considerar que el medio está constituido mayoritariamente por agua, ver
Figura 3.12. El espesor del PMMA garantiza el EPC.

Una PR con dimensiones de 12.4 cm × 19.4 cm, se colocó entre am-
bos semicilindros, ambos sujetados con cinta adhesiva, véase la Figura
3.13. Adicionalmente, se realizó el mismo experimento (27/Nov/19), co-
locando el maniquí sobre una placa de acrílico de 2.3 cm de espesor.

8El código se muestra en la sección de Apéndices E. (pág. 107).
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Por otra parte, el maniquí para la distribución de dosis horizontal cuen-
ta con un conjunto de discos de PMMA, de diámetro de 12 cm y de
diferentes espesores. Cada disco esta clasificado como A, B, C y D, se-
gún el espesor de PMMA que posee: 1.8 cm (7 discos), 2.3 cm (1 disco),
0.3 cm (4 discos) y 1 cm (1 disco), respectivamente como se muestra en
la Figura 3.14.

Todos los discos se apilaron en forma de torre para colocar películas
a ciertas alturas (ver Figura 3.15): 1.27, 3.01, 4.78, 6.58, 8.38, 10.18,
11.95, 13.73, 15.46 y 17.78 cm, nombradas como P1 a P10 consecutiva-
mente. Cada película tiene un tamaño de 11.4 cm × 4 cm.

El escaneo de las películas se realizaron en dos plantillas opacas, lla-
madas E y F, para las películas de distribución vertical y horizontal
respectivamente, véase Figura 3.16. Cabe mencionar que las películas
fueron cortadas con la orientación landscape de la hoja original, es decir
que su lado largo es paralelo al lado corto de la película original y su la-
do corto es el lado largo de la misma, esto para respetar las condiciones
de la calibración de la película y el escáner.

Cada maniquí fue irradiado por el programa de los componentes san-
guíneos, bajo los parámetros de la Tabla 3.3.
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Figura 3.12: Maniquí para la distribución de dosis vertical sobre el eje Z.

Figura 3.13: Posición del maniquí con la PR en el recipiente de irradiación,
para la distribución de la dosis vertical.
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Figura 3.14: Conjunto de discos tipo A, B, C y D, para el maniquí para la
distribución de dosis horizontal.

Figura 3.15: Maniquí para la distribución de dosis horizontal con películas en
diferentes alturas del recipiente.
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Figura 3.16: Dimensiones de las plantillas opacas E y F, para el escaneo de
películas de distribución de dosis vertical y horizontal, respectivamente.

3.5.3. Programas para la obtención de la distribución de
dosis y la evaluación de uniformidad del campo de
irradiación

Las imágenes de las películas fueron procesadas en un programa en
Python para graficar las distribuciones de dosis en 2D usando la cur-
va de calibración, propuesta en los resultados. La distribución obtenida
con el programa, fue comparada con un programa de uso dosimétrico-
médico DoseLab 4.11 (E.U) para su validación. Dicho programa realiza
una interpolación con datos de una calibración de película, en valores
de píxel a diferentes dosis. Para ello fue necesario agregar 100 puntos de
la curva de calibración D = D(netDO), convertidas en valores de píxel
promedio PVprom al programa DoseLab, para que realizará una función
D = D(PVprom).

La validación se hizo mediante una comparación porcentual por una res-
ta de matrices, con valores crudos de dosis de ambos programas (véase
Apéndice F, pág. 109). En la Figura 3.17 se muestra la comparación de
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la distribución vertical de dosis para ambos programas. El valor pro-
medio de la diferencia porcentual de ambos programas fue de 0.01% y
existen variaciones a lo más del 0.03%. Análogamente para las distribu-
ciones horizontales, los valores de diferencia porcentual fueron a lo más
del 0.02%. Con ello, se validó el programa en Python para obtener las
distribuciones de dosis. Conjuntamente, se realizó un programa en códi-
go MATHLAB para representar tridimensionalmente las distribuciones
de dosis horizontales (véase Apéndice G, pág. 110).

Figura 3.17: Matriz resultante de la comparación de las distribuciones de dosis,
obtenidas con el programa Python y DoseLab 4.11.

Para evaluar la uniformidad de las distribuciones de dosis, se usó el
programa de la convolución para la prueba de uniformidad del escáner.
En este caso se tomó un kernel de 0.5 cm × 0.5 cm y se obtuvo una
matriz de coeficientes de variación. De acuerdo con Mendenhall et al.
2020 [44], para los valores de CV ≤ 5 %, los elementos de la muestra son
homogéneos con el promedio, si 5 % < CV ≤ 20 % describen una homo-
geneidad aceptable, por otro lado cuando CV > 20 % los elementos son
heterogéneos con respecto al promedio. Bajo este criterio, se consideró
que las regiones tales que su CV ≤ 20 % son uniformes con respecto al
promedio de la distribución total.
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3.6. Dosimetría en los componentes sanguíneos
Para la medición de dosis absorbida en los componentes sanguíneos

se utilizó PR cuyas dimensiones fueron de 3 cm × 3 cm. Las irradiacio-
nes se realizaron en dos sesiones: la primera el 23 de octubre del 2019
y la segunda el 9 de marzo del 2020. En cada sesión se realizaron dos
experimentos. Se colocó la placa de PMMA en la base del contenedor
para simular las condiciones ordinarias de irradiación. A continuación
se describirá la colocación de los dosímetros en cada uno de los compo-
nentes.

3.6.1. Arreglo experimental a compuestos eritrocitarios

Las bolsas con productos eritrocitarios poseen un volumen en pro-
medio de 260 ml, cuyas dimensiones se pueden apreciar en la Figura
3.18. Se colocaron tres dosímetros en el eje simétrico vertical de cada
bolsa, en posiciones de 5, 9 y 14 cm con respecto a su base 9.

Figura 3.18: Dimensiones de las bolsas de a) los compuestos eritrocitarios y b)
compuestos plaquetarios, así como la posición de las películas sobre ellos.

9Se eligieron estas posiciones para evitar los bordes del eje simétrico vertical de
las bolsas.
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En la primera sesión se irradiaron 4 bolsas por duplicado (dos ex-
perimentos). Las bolsas se denotaron como Er1 − Er4. En cada bolsa
se colocaron las 3 películas (Er(i) − A,B,C) con cinta adhesiva, que
representan los tres grupos mencionados. En la bolsa Er4, las películas
están encapsuladas con las placas de maniquí para PR que se usaron
en la calibración para garantizar el EPC. Cada bolsa tiene un espesor
en promedio de 2 cm de dicho componente, lo cual es suficiente para
garantizar el EPC 10. Posteriormente, las bolsas se sobrepusieron como
se muestra en la Figura 3.19 y éstas se colocaron dentro del recipiente
de irradiación.

Figura 3.19: Configuración de las películas radiocrómicas para la dosimetría
de compuestos eritrocitarios.

Por otra parte, en la segunda sesión se irradiaron 5 bolsas de com-
puestos eritrocitarios (bolsas Er1-Er5) por duplicado bajo el mismo arre-
glo mencionado.

3.6.2. Arreglo experimental a compuestos plaquetarios

Cada bolsa con grupos plaquetarios tiene un volumen de 180 ml en
promedio, cuyas dimensiones se pueden apreciar en la Figura 3.18. Por
acción de la gravedad, las plaquetas se precipitan en la bolsa formando
un volumen con una altura de entre 7-8 cm y con un espesor de este
componente de 3 cm en promedio (suficiente para el EPC).

10Rsangre,0.662MeV
CSDA = 0.2609g/cm2 y ρsangre = 1.06g/cm3, por lo tanto el espesor

debe ser al menos de 0.24 cm.
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En cada experimento de la primera sesión se irradiaron 5 bolsas de es-
te componente, denotadas Pl1 − Pl5 (Figura 3.20). En cada bolsa, los
dosímetros se colocaron en posiciones a 2.9, 8.7 y 14.5 cm (a la mitad
del volumen del componente) de un constado de la bolsa, denotadas
como Pl(i) − A,B,C, respectivamente. Así mismo, las películas de la
bolsa Pl5 fueron encapsuladas con las placas de acrílico ya mencionadas.
Análogamente al arreglo experimental anterior, las bolsas se sobrepu-
sieron como se muestra en la Figura 3.20.

En el caso de la segunda sesión, en cada experimento se irradiaron 7
bolsas colocándolas de manera similar que la Figura 3.20.

Figura 3.20: Configuración de las películas radiocrómicas para la dosimetría
de compuestos plaquetarios.

Todas las películas fueron escaneadas en la plantilla opaca B cuyo
análisis se realizó con una ROI de 2 cm × 2 cm. Los valores de píxel
promedio obtenidos en la irradiación de los componentes, se convirtie-
ron a netDO y mediante la curva de calibración se convirtieron en dosis
así como su incertidumbre mediante la Ecuación 3.5.

Para cada tipo de compuesto, los valores de dosis se promediaron por
grupo (A, B, C) en cada experimento. Se realizó una prueba estadística
ANOVA de dos vías por comparaciones múltiples pos-hoc Bonferroni
entre los valores de dosis promedio de los grupos por experimento y
valores de dosis entre grupos de cada experimento mediante el software
GraphPad Prism 7.05 (E.U).
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Resultados y discusión

“Das ewige Geheimnis der Welt ist ihre
Verständlichkeit.a”

Albert Einstein.

aEl secreto eterno del mundo es su comprensibilidad.

4.1. Caracterización del escáner

4.1.1. Estabilidad de la lámpara, respuesta del escáner y
reproducibilidad de la respuesta

En la Figura 4.1 se muestra la respuesta de un filtro óptico de DO=1
y dos películas EBT-XD irradiadas, en función del tiempo en distintos
canales: rojo, verde y azul. En todos los canales, la variación máxima de
la DO con respecto al promedio (líneas continuas) de todos los escaneos
fue menor al 0.91% y no presentan diferencias significativas con respec-
to al tiempo. Así mismo, los primeros 5 escaneos no difieren respecto
al inicial en más de un 0.3%. Por lo que, el escáner es estable indepen-
dientemente del tiempo de escaneo, el canal y la opacidad del objeto a
escanear.

Este equipo no requiere escaneos consecutivos previos por el efecto del
warming-up observado por [21, 45], reportado como un cambio por en-
cima del 1% de la DO en los primeros escaneos. Esto debido a que los
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equipos que se reportan poseen una lámpara de cátodo frío y requieren
un tiempo de calentamiento establecido como su antecesor el escáner
Epson 11000XL, el cual arroja una diferencia del 2.2% en los primeros
escaneos, según lo reportado en Larraga et al. 2018.

El escáner Epson 12000XL-Ph no muestra diferencias significativas en
la respuesta, como también el escáner Epson Perfection V800 reportado
por Larraga et al. 2018, ya que ambos tienen una lámpara LED y no
presentan el efecto de calentamiento.

Figura 4.1: Estabilidad de la respuesta del escáner en función del tiempo de
escaneo, para el canal rojo (A), verde (B) y azul (C).
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En la Figura 4.2 se muestra la respuesta del escáner como función
de la DO absoluta que poseen los filtros neutros absolutos calibrados en
el NIST. Las rectas son los ajustes de la respuesta en cada canal, como
DOEpson = mDONIST donde m es la pendiente del ajuste.

Figura 4.2: Curvas de calibración de la respuesta del escáner Epson 12000XL-
Ph, con los filtros de DO absoluta.

Se puede observar que el comportamiento de la respuesta es lineal
para los canales verde y azul, por debajo de valores de DO = 3.5. Sin
embargo, la respuesta en el canal rojo es lineal hasta DO = 2, después
tiene un comportamiento supralineal. En la Tabla 4.1, se muestran los
ajustes en cada canal y los factores de corrección fc = 1/m por canal.
Trabajos anteriores [21, 45] muestran que equipos como HP Scanjet 7650
(E.U) y Epson 10000XL (Japón), tienen un comportamiento lineal sólo
por debajo de DO = 1. Sin embargo, Masillon-JL et al. 2016 muestran
un comportamiento lineal en todos los canales de la respuesta DO, por
encima de DO = 3 con el escáner Epson 11000XL (Japón).
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Tabla 4.1: Parámetros de ajuste lineal y factores de corrección e incertidumbre
de la DO en cada canal.

Canal m σm R2 fc σf c
Rojo 0.560 0.002 0.9991 1.785 0.007
Verde 0.546 0.001 0.9999 1.832 0.004
Azul 0.550 0.002 0.9996 1.817 0.007

En el caso de la reproducibilidad del escáner, de acuerdo a las Figu-
ras 4.3 y 4.4, se observan los valores normalizados del valor de píxel,
con respecto al primer día de uso del escáner DOt=0, como función del
tiempo.

Para el filtro con DO = 1 se obtuvieron máximas diferencias, con res-
pecto a DOt=0 de 0.33%, 0.17% y 0.44% en el canal azul, verde y rojo,
respectivamente. Análogamente, para el segundo filtro se obtuvieron di-
ferencias de hasta del 0.23%, 0.05% y 0.23% en los respectivos canales.
Además, no existen diferencias significativas de la DO normalizada con
el tiempo. La respuesta del canal verde es la misma en todos los cana-
les, a lo largo del tiempo, para ambos filtros. Por lo tanto, el equipo
Epson 12000XL-Ph muestra lecturas reproducibles independientemente
del canal de la imagen.

Massillon-JL et al. 2010 reportan una reproducibilidad constante simi-
lar al Epson 12000XL-Ph, con una variación del 0.3% con el escáner HP
Scanjet 7650, en un periodo de 6 meses. Por otra parte, Olivares J. [46]
reporta una reproducibilidad constante con una variación máxima del
1.62%, con el escáner predecesor al Epson 12000XL-Ph en un intervalo
de dos años.
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Figura 4.3: Respuesta normalizada del escáner con el filtro de DO = 1, en
función del tiempo.

Figura 4.4: Respuesta normalizada del escáner con el filtro de DO = 2, en
función del tiempo.
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4.1.2. Uniformidad de la respuesta en el área de escaneo

Como se muestra en las Figuras 4.5 y 4.6, las zonas con mayor uni-
formidad (zona blanca) contemplan la parte central (donde CV<0.5%),
sin embargo, existen espacios laterales (zona oscura) no mayores a 0.5
cm, que presentan coeficientes de variación mayores al umbral indepen-
dientemente del canal usado.

Con base en ello, en futuros trabajos deberá respetarse este límite para
el escaneo de PR, de preferencia se colocará cualquier objeto en la parte
más central de esta zona.

Figura 4.5: Uniformidad del área de escaneo, representado por la zona blanca
en los canales Rojo (izquierda) y Azul (derecha).
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Figura 4.6: Uniformidad del área de escaneo, representado por la zona blanca,
en el canal Verde.

En las Figuras 4.7-4.9, se muestra el comportamiento de este efecto
a diferentes dosis por canal.

Como se puede apreciar, este efecto es independiente del canal sobre
la posición en X, es decir, la dirección perpendicular a la dirección de
escaneo. La normalización de la respuesta no varía más del 2%, con
respecto al centro D(i, 4) en X=0 cm, para cualquier dosis D entre 0-
55 Gy. Sin embargo, el efecto cambia sobre la posición Y; en el canal
rojo existen diferencias máximas hasta del 10% a 9 cm, con respecto
al centro. Para los demás canales, los valores de PV normalizados por
D(4,j) en Y=0, en dosis entre 0-55 Gy no difieren más del 2% en el
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área de escaneo. Esto sugiere usar el canal verde o azul para obtener
distribuciones de uniformidad de dosis en tamaños mayores de entre 12
a 18 cm para reducir este efecto a partir de los 25 Gy. Al observar este
comportamiento, se recomendó posicionar las películas radiocrómicas
en el mismo lugar de calibración en (X,Y)=(0,0), así como las películas
para las distribuciones.

Figura 4.7: LRA sobre el eje Y (izquierda) y X (derecha) del área de escaneo,
en el canal Rojo a dosis entre 0-55 Gy.

Figura 4.8: LRA sobre el eje Y (izquierda) y X (derecha) del área de escaneo,
en el canal Verde a dosis entre 0-55 Gy.
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Figura 4.9: LRA sobre el eje Y (izquierda) y X (derecha) del área de escaneo,
en el canal Azul.

El efecto LRA sobre la respuesta del escáner, y en consecuencia so-
bre la dosis, muestran que el canal rojo tiene una mayor influencia de no
uniformidad respecto al canal verde y azul. La presencia de la no unifor-
midad en los canales se debe a la respuesta del sistema “escáner-película”
como lo mencionan varios autores [18, 47]. Los resultados muestran que
el escáner Epson 12000XL-Ph reduce el efecto LRA 7.7% (en el canal
rojo), hasta a dosis de 40 Gy a 8 cm en los lados laterales, comparado
con el Epson 11000XL reportado en [26, 27]. Además, muestran que el
canal rojo tiene un mayor cambio de uniformidad por efecto lateral, co-
mo menciona Lewis et al. 2016, sobre los demás canales entre dosis de
20-50 Gy. Los valores normalizados con respecto al centro del escáner,
son utilizados como coeficientes de corrección en función de la posición
en el área de escaneo.

Ferreira et al. 2009 afirman que para diferencias mayores al 6% de la
señal con respecto al centro, debe realizarse la corrección con dichos
factores para dosis de relevancia clínica. Por ello, en este trabajo no se
realizó dicha corrección sobre las distribuciones de dosis, los resultados
están por debajo de esta cota.
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Para el canal Verde y Azul no existen diferencias significativas con
respecto a la posición central (p>0.05), independientemente de la direc-
ción de medición. La respuesta del canal Rojo sobre el eje X tampoco
muestra dichas diferencias. Sin embargo, en el canal Rojo (efecto LRA
en dirección horizontal) muestra diferencias estadísticamente significati-
vas a en la posición Y=-6 cm con respecto a la central con dosis mayores
a 30 Gy (con p<0.05). Así mismo en la posición Y=-9 cm a partir de
25 Gy y en Y= 9 cm a partir de 20 Gy. En las posiciones centrales,
de Y=-3 cm a Y= 6 cm no muestran diferencias con respecto al centro
independientemente de la dosis.

4.2. Curva de calibración de película EBT-XD
En la Figura 4.10, se muestran los puntos experimentales de dosis en

función de la respuesta de la película, expuesta con la fuente de 137Cs,
así como los ajustes en cada canal, ver Tabla 4.2.

Figura 4.10: Puntos experimentales y curvas de calibración de la película EBT-
XD con fotones de la fuente de 137Cs.
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Tabla 4.2: Parámetros de la ecuación de ajuste 3.4 y coeficientes de correlación
R2, para PR EBT-XD con fotones de la fuente 137Cs.

137Cs
Canal Azul Verde Rojo
n 2.5 3.0 3.0
a 76.41 30.18 15.90
σa 1.87 0.68 0.53
b 123.95 21.41 24.27
σb 8.22 0.94 0.58
R2 0.999 0.999 0.999

En la Figura 4.11, se muestra la incertidumbre relativa combinada
en forma porcentual como función de la dosis en los tres canales. Se
puede apreciar que la incertidumbre decrece con respecto a la dosis,
entre 0-5 Gy es muy grande con respecto al del rango entre 5-50 Gy. En
el rango de 10-50 Gy, en el canal rojo y azul está por encima de 2.7% y
el canal verde por debajo del mismo. El límite de incertidumbre 2.7% se
encuentra en el intervalo aceptado, entre 2.4-3.1%, reportado por León
Marroquin et al. 2019 [20].

Figura 4.11: Incertidumbre relativa combinada de las curvas de calibración de
la Tabla 4.2.
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En las Figuras 4.12 y 4.13 se muestran las curvas de sensibilidad y
exactitud para cada canal. En la gráfica de sensibilidad, se puede ob-
servar en el canal rojo una mayor sensibilidad para todo el intervalo de
dosis, sin embargo, a partir de los 15 Gy la sensibilidad es prácticamente
igual en los canales verde y rojo. Por otro lado, el análisis de exactitud
no muestra diferencias significativas, entre los canales ante la exposición
con 137Cs. Los valores de exactitud caen entre el 0-3% en todos los ca-
nales, en particular, para el intervalo de estudio 25-50 Gy .

La ventaja de realizar la calibración de la PR con el irradiadorGammacell-
3000 Elan del ICN-UNAM es la similitud de la geometría de irradiación
con respecto al Biobeam GM 2000, pues ambas son irradiadores auto-
blindados con cavidades de irradiación cilíndricas y fuentes lineales de
137Cs.

Figura 4.12: Sensibilidad de las curvas de calibración usando la fuente de 137Cs
en el rango de 0-50 Gy sobre todos los canales.
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Figura 4.13: Análisis de exactitud entre la dosis del ajuste Dfit y la dosis
nominal D∗ usando la fuente de 137Cs en el rango de 0-50 Gy sobre todos los
canales.

Con base en los resultados obtenidos, se optó por usar la curva de
calibración en el canal verde ya que muestra una mayor sensibilidad y
una incertidumbre menor en el intervalo de interés, a pesar de que es
prácticamente igual al rojo a partir de 15 Gy, así como la exactitud. Por
otra parte, en el canal verde la influencia del efecto LRA del escáner no
es significativa en un radio de 6 cm con respecto al centro, por tanto,
no es necesario corregir por dicho efecto en la respuesta de película.

4.3. Campo de irradiación

4.3.1. Trayectoria de la fuente

En la Figura 4.14 se muestra la trayectoria de la fuente en un sis-
tema de referencia visto dentro del recipiente de irradiación, conforme
al movimiento de oscilación y rotación de la fuente, con las característi-
cas del programa de irradiación a compuestos sanguíneos. En la misma
imagen, se muestra que la trayectoria mapea parcialmente uniforme el
recipiente con 265 revoluciones completas.
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En la Figura 4.15 se muestra la posición en Z con respecto al tiempo
con un total de 23.28 ciclos. Cada ciclo tiene una duración de 34.14 seg
y el tiempo total de irradiación son 795 seg, equivalente a 13.25 min. Se
observa que la fuente no alcanza a completar su último ciclo.

Figura 4.14: Trayectoria de la fuente del programa para la irradiación de los
componentes sanguíneos (30/10/19).

Figura 4.15: Posición de la fuente en el eje Z con respecto al tiempo de expo-
sición.

62



Capítulo 3. Resultados y discusión

4.3.2. Distribuciones verticales de dosis

En la Figura 4.16 se muestra la distribución vertical de dosis, para
el campo de radiación del programa 21-198-21-20CW. La distribución
representa los valores de dosis normalizados, con respecto a la dosis
nominal de 25 Gy establecida por el fabricante. La Figura 4.17 muestra
la evaluación de la uniformidad mediante los coeficientes de variación
CV% del mismo perfil de la Figura 4.16.

Figura 4.16: Distribución de dosis vertical sobre el eje Z. Los valores de dosis
están normalizados con respecto a la dosis nominal del fabricante a 25 Gy. La
recta en z= 1.2 cm muestra el posible límite donde la fuente no baja más.

De las Figuras 4.16 y 4.17, se observa que solo una pequeña región,
que se encuentra en la base del contenedor recibe una dosis cerca a los 25
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Gy. No obstante, la región central que se presenta como la más uniforme
se recibe en promedio una dosis de entre 25% a 40% mayor a la nominal.

La distribución de dosis muestra un comportamiento simétrico debido a
que el contenedor gira con respecto a su eje. Se aprecian dosis mayores
en el perfil, debido a que la intensidad de la fuente disminuye como 1/r
(donde r es la distancia entre algún punto del campo y la fuente) al
tratarse de una fuente lineal. Además, se observan valores menores a 25
Gy que se presentan en zonas próximas a z=0 cm (la base del contene-
dor). Esto podría deberse a que la fuente no baja más de 1.2 cm lo que
provoca que no se observe un comportamiento simétrico arriba y abajo
como la Figura 4.18, lo que condujo a colocar el acrílico de 2.3 cm por
debajo del maniquí en la distribución de la Figura 4.18.

Figura 4.17: Evaluación de la uniformidad mediante el mapeo del CV (%)
sobre toda la distribución. La recta en z= 1.2 cm muestra el posible límite
donde la fuente no baja más.
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Otros autores obtienen el mismo comportamiento con este tipo de
equipos con contenedores rotantes [48, 49, 50, 51].

Las zonas donde se observan mayores gradientes de dosis, y por con-
secuencia mayores CV corresponden a aquellas cercanas a los puntos de
parada de la fuente, de las cuales se encuentran más alejadas del eje
central del contenedor debido a la influencia de la intensidad de la fuen-
te como 1/r. De acuerdo a la evaluación de la uniformidad, al colocar
la placa de acrílico por debajo de los componentes sanguíneos garanti-
za que se irradien en una zona de uniformidad aceptable de acuerdo al
criterio del CV<20%.

La distribución obtenida 2.3 cm por encima de la base del recipien-
te, ver Figura 4.18-A, tiene un comportamiento asimétrico con respecto
al eje del plano simétrico, esto podría ser debido a que el maniquí se
movió fuera del eje central, y por consecuencia se obtienen gradientes
de dosis entre 10 a 60% de la dosis nominal.

En la Figura 4.18-B se muestra la evaluación de la uniformidad de la
misma distribución. Se observa una uniformidad aceptable (CV<20%)
para el perfil en XY= 1 cm a XY= 12 cm. Pero conforme se acerca al
extremo izquierdo se observan mayores gradientes de dosis debido a que
el maniquí está desplazado, ocasionando que no sea lo suficientemente
uniforme entre XY= 0 cm a XY = 1 cm.

Por otro lado, en dicha distribución muestra una mejor uniformidad
en la cual el CV no es más del 15% en la mayor parte del espacio,
comparado a los perfiles 4.16 y 4.17. La asimetría de la evaluación de
uniformidad, como ya se mencionó, se debe a que la posición del ma-
niquí, lo que sugiere un mejor sistema de colocación del maniquí para
obtener los perfiles más reproducibles y con ello determinar mejor la
ubicación de la zona más uniforme del campo de radiación.
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Figura 4.18: (A) Distribución de dosis vertical con el maniquí a 2.3 cm por
encima de la base del contenedor, normalizada con la dosis nominal. (B) Eva-
luación de uniformidad mediante el mapeo de CV (%) sobre la distribución.

Este equipo muestra una desventaja en la uniformidad de distribu-
ción de dosis, comparando con otros trabajos [9, 50, 51], donde se usan
irradiadores con fuentes de 137Cs en forma de lápiz.

De acuerdo con Mohammadyari et al. 2013, existen diferencias de do-
sis de hasta 15% con respecto a su dosis nominal en el eje horizontal
y vertical de distribución de dosis, mientras que Vandana et al. 2011
observan diferencias de hasta 5% y 4% respectivamente. Esto podría
deberse a que la fuente de sus equipos mapea totalmente el contenedor,
mientras que el BIOBEAM 2000 GM lo mapea parcialmente ya que es
una fuente oscilante.
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4.3.3. Distribuciones horizontales de dosis

En las Figuras 4.19-4.23 se muestran las distribuciones horizontales
de dosis, en cada posición P1-P10, normalizadas con la dosis nominal
del programa para la irradiación a compuestos sanguíneos así como la
evaluación de la uniformidad. En la Figura 4.24-A, se muestran en con-
junto las distribuciones de dosis relativas a la nominal en cada posición,
así como su uniformidad, ver Figura 4.24-B.

Se puede observar en las Figuras 4.19-4.23, y en particular 4.24-A, a
medida que aumenta la distancia desde Z=0 el porcentaje de dosis no-
minal aumenta, como el comportamiento visto en la Figura 4.16. Se
aprecian que los gradientes con menor depósito de dosis se encuentran
en la zona central de la película y aumenta conforme a la distancia res-
pecto al centro es mayor, es decir de forma radial ya que la intensidad
de la fuente es inversamente proporcional a la distancia además del mo-
vimiento rotatorio del contenedor.

Note que las isocurvas de distribución de dosis que comprenden P1-
P4, 4.19-4.22-(a), tienen un comportamiento circular debido a que el
contenedor gira respecto a su mismo eje. Contrastando con el trabajo
de Silva, 2018 [37], dado que el número de revoluciones es mucho menor
con su trabajo, la tendencia de que las curvas de isodosis sean cerradas y
circulares es evidente porque el tiempo de irradiación es 26 veces mayor.

De acuerdo al criterio de uniformidad, en el espacio de P1, P3 Y P4
tienen una homogeneidad aceptable, pero en el caso de P2 se tiene una
zona de alto gradiente de dosis lo que ocasiona que en los extremos de
la posición X existan coeficientes de variación mayores del 20%, siendo
muy pocos los valores que cumplen con esta condición. No obstante, la
parte central comprende una uniformidad aceptable. Además, se obser-
va que las zonas más uniformes se encuentran en la parte central de
las películas, de las cuales se comprenden en curvas cerradas. Esta zona
tiende a aumentar conforme aumenta la posición en Z. Sin embargo,
las películas entre P5-P8 (4.21-4.22-(a)) muestran áreas más uniformes.
Esto se puede comprobar en la evaluación de uniformidad 4.21-4.22-(b),
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donde valores de CV<5% comprenden la zona central de las películas,
es decir lo más uniforme. En particular, la posición en P7 es la más uni-
forme porque la mayor uniformidad esta presente en casi todo el espacio
de la película, además de que se encuentra en la zona de mejor unifor-
midad según las figuras de los perfiles verticales de dosis en la Figuras
4.16 y 4.17.

La mayor uniformidad en la zona central es debido a que tiempo de
irradiación es mayor en la trayectoria de oscilación de la fuente (58%
del tiempo total de irradiación) que en los puntos de parada. El pun-
to medio de la trayectoria de la fuente es de 9.9 cm, de las cuales P6
y P7 se encuentran más cerca de este punto. Además, la distancia de
separación entre la fuente y cualquier otro punto sobre las películas en
P6 y P7 es menor a la distancia de separación entre la fuente cualquier
otro punto en las otras películas. De Dios et al. 2017 [49] reportan el
mismo comportamiento con alturas en Z del punto medio de la fuente
y por encima del campo de irradiación, la distribución de dosis en los
planos XY es más uniforme, con una sobre dosis del 45% con respecto
a la dosis nominal.

A partir de P9, (Figuras 4.22-4.23) las distribuciones de dosis vuelven
a tener un comportamiento parecido a los puntos P1-P4, donde existen
gradientes de dosis de 130-150% de la dosis nominal, donde las curvas
de isodosis no tienen forma circular, por tanto, la uniformidad cambia
y esto se puede ver en la evaluación de dosis.

En dichas figuras, se observa que las zonas más uniformes se presen-
tan como curvas cerradas, en el centro de las películas. Se ve que la
uniformidad decrece en P10 con respecto a P9, ya que éste se encuentra
más próximo al punto de parada en 19.8 cm, como se muestra en la
Figura 4.18, y se obtendría un comportamiento análogo en P1 y P2.

En la Figura 4.25 se muestran las distribuciones de dosis horizonta-
les en cada posición del campo de irradiación en unidades de dosis.
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(a) P1 (b) Mapa de CV(%) en P1

(c) P2 (d) Mapa de CV(%) en P2

Figura 4.19: Distribución de dosis horizontal y evaluación de la
uniformidad en posiciones P1 y P2. 69
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(a) P3 (b) Mapa de CV(%) en P3

(c) P4 (d) Mapa de CV(%) en P4

Figura 4.20: Distribución de dosis horizontal y evaluación de la
uniformidad en posiciones P3 y P4. 70
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(a) P5 (b) Mapa de CV(%) en P5

(c) P6 (d) Mapa de CV(%) en P6

Figura 4.21: Distribución de dosis horizontal y evaluación de la
uniformidad en posiciones P5 y P6. 71
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(a) P7 (b) Mapa de CV(%) en P7

(c) P8 (d) Mapa de CV(%) en P8

Figura 4.22: Distribución de dosis horizontal y evaluación de la
uniformidad en posiciones P7 y P8. 72
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(a) P9 (b) Mapa de CV(%) en P9

(c) P10 (d) Mapa de CV(%) en P10

Figura 4.23: Distribución de dosis horizontal y evaluación de la
uniformidad en posiciones P9 y P10. 73
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Figura 4.24: Representación tridimensional de la distribución horizontal de
dosis nominal% (izquierda) y su evaluación de la uniformidad (derecha) en
cada posición P1− P10. Obtenidas desde RMATLAB2019a.

Figura 4.25: Representación tridimensional de las distribuciones horizontales
en unidades de dosis. Obtenida desde RMATLAB2019a. 74
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4.4. Dosimetría en los compuestos sanguíneos

4.4.1. Compuestos eritrocitarios y plaquetarios

En la Figura 4.26 se muestra la dosis promedio por grupo (A, B, C)
de las bolsas de componentes eritrocitarios irradiadas por experimento.
De acuerdo con estos resultados, la dosis promedio cambia con respecto
a la posición de las películas, lo cual es evidente debido a la falta de uni-
formidad del campo de radiación como se ha mencionado anteriormente.

Se puede observar los valores de dosis obtenidos son mayores a la dosis
nominal ya que las posiciones de las películas en las cuales fueron colo-
cadas sobre las bolsas comprenden los espacios del campo de radiación
que cumplen dicha condición como se demostró en la distribución de
dosis vertical. La posición A tiende a tener una dosis mayor con res-
pecto con las demás posiciones, en particular sobre la posición C que se
encuentra en la zona central inferior del campo de irradiación, donde se
presentan gradientes de dosis que denotan dosis menores a aquellas en
A y B.

La prueba estadística no mostró diferencias estadísticamente significati-
vas de los grupos entre experimentos (p=0.2928), lo cual se deduce que
el experimento para el cálculo de dosis en los compuestos eritrocitarios
es reproducible, sin depender del número de bolsas colocadas (4 ó 5).
Además, solo se muestra una diferencia significativa en el primer expe-
rimento entre la dosis promedio de la posición A y C. No se muestran
diferencias significativas entre los tres grupos de los otros experimentos.

En la Figura 4.27 se muestran los valores de dosis promedio de todas las
bolsas irradiadas en cada experimento. Se observan que todas reciben
una dosis del 52.4%, 50.1%, 44.4%, 48.4% más a la nominal en los ex-
perimentos 1, 2, 3 y 4 respectivamente. En promedio, los componentes
sanguíneos en la región central que se analizó reciben una dosis de 37.2±
2.2 Gy (ver Tabla 4.3), y por ello, cumplen el rango establecido por la
NOM-253-SSA1-2012.
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Figura 4.26: Dosis promedio, por posición, en todas las bolsas irradiadas de
componentes eritrocitarios por experimento. La notación ∗ indica p<0.05.

Figura 4.27: Dosis promedio de las posiciones en todas las bolsas irradiadas de
componentes eritrocitarios por experimento.

76



Capítulo 3. Resultados y discusión

En la Figura 4.28 se muestra la dosis promedio obtenida por gru-
po (A, B, C) de las bolsas de componentes plaquetarios irradiadas por
experimento. De igual manera, se observa que la dosis medida depende
a la posición de las películas, por la falta de uniformidad del campo
de irradiación. En la posición B, se obtiene una dosis promedio menor
comparada con las posiciones externas ya que se encuentra en el centro
del campo de irradiación. Así mismo, la dosis promedio sobrepasa la
dosis nominal en cada posición para todos los experimentos.

La prueba estadística tampoco mostró diferencias estadísticamente sig-
nificativas de los grupos entre experimentos (p=0.2947), por lo que los
experimentos son reproducibles, sin depender del número de bolsas co-
locadas (5 ó 7). Sin embargo, se muestran diferencias significativas entre
algunos grupos en cada experimento. La razón por la cual se muestran
diferencias significativas podría ser debido a la falta de uniformidad del
campo de irradiación en la zona donde se colocaron las películas.

Finalmente, se muestran en la Figura 4.28 los valores de dosis promedio
de todas las bolsas irradiadas en cada experimento. Se observan que
todas las bolsas, por experimento, reciben una dosis mayor a la nomi-
nal de 47.5%, 47.5%, 47.8%, 42.9% en los experimentos 1, 2, 3 y 4
respectivamente. En promedio, todos los componentes plaquetarios re-
ciben una dosis de 36.6± 2.1 Gy. Igualmente, la dosis medida cumple
el rango establecido por la NOM-253-SSA1-2012, pero los componentes
no reciben la dosis nominal que el equipo establece.

En promedio, los componentes eritrocitarios y plaquetarios reciben una
dosis de 36.8± 2.2 Gy, es decir, se entrega un 47.2% más de la dosis
nominal. Este valor debe ser la dosis nominal del equipo ya que es más
representativa. La dosis obtenida en estos componentes se encuentra
entre el rango establecido en la normatividad mexicana.
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Figura 4.28: Dosis promedio, por posición, en todas las bolsas irradiadas de
componentes plaquetarios por experimento. La notación ∗ indica p<0.05 y ∗ ∗

indica p<0.01.

Figura 4.29: Dosis promedio de las posiciones en todas las bolsas irradiadas de
componentes plaquetarios por experimento.
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Tabla 4.3: Dosimetría medida en los componentes sanguíneos por experimento
y la dosis promedio total obtenida.

Componente sanguíneo
Eritrocitarios Plaquetarios

Experimento Dosis (Gy) δD Dosis (Gy) δD
1 38.1 2.4 36.9 2.2
2 37.5 2.2 36.9 2.2
3 36.1 2.1 36.9 1.9
4 37.1 1.8 35.7 2.0

Promedio por
componente 37.2 2.2 36.6 2.1

Promedio total 36.8 ± 2.2 Gy
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Capítulo 5

Conclusiones

“La función primaria de la ciencia es el
descubrimiento de la verdad objetiva.”

Manuel Sandoval Vallarta.

5.1. Conclusión
Se evaluó la uniformidad y distribución de dosis del campo de irra-

diación del irradiador Biobeam GM 2000, obtenido mediante el progra-
ma de irradiación establecido por el fabricante, para la irradiación de
componentes sanguíneos.
Muestra una uniformidad (CV<5%) en la mayor parte del volumen,
recibiendo aproximadamente una dosis 40% mayor a la nominal.
En promedio, los componentes sanguíneos reciben una dosis de 36.8±
2.2 Gy, que cumple con la NOM-253-SSA1-2012.

5.2. Perspectivas
Se propone mejorar la uniformidad del campo de radiación para la

irradiación de los componentes sanguíneos, para obtener una distribu-
ción de dosis homogénea en los mismos, cambiando los parámetros de
irradiación del equipo. Además, comparar dicha dosimetría con simula-
ción Monte Carlo considerando las condiciones de irradiación.
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Apéndices

A. Interacción de la radiación ionizante con la
materia

Este apartado está dividido en dos partes, la interacción de la ra-
diación directamente1 ionizante tales como las partículas cargadas (p.c)
y la radiación indirectamente ionizante2 tales como rayos X, rayos γ y
neutrones.

A.1 Interacción de partículas cargadas con la materia

Las partículas cargadas interactúan con la materia mediante inter-
acciones coulombianas con el núcleo atómico y electrones orbitales.
El tipo de interacción que sufren las partículas cargadas dependen del
parámetro de impacto b (distancia perpendicular a la dirección de la
partícula cargada, por ejemplo un electrón) con respecto al radio clási-
co atómico absorbedor a [31] tal como se describe a continuación, ver
Figura 1:

Colisión dura (b ≈ a): una fracción de la energía cinética de la par-
tícula cargada incidente es transferida a algún electrón orbital. La
partícula cargada sale de su órbita en forma de rayo δ dejando una
vacancia en alguna capa interna la cual es ocupada por un electrón
de una capa superior produciendo un rayo X característico.

1Partículas que liberan su energía en la materia directamente mediante interac-
ciones coulombianas a lo largo de su trayectoria.

2Partículas no cargadas que transfieren su energía a partículas cargadas del medio.
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Colisión suave (b � a): la partícula cargada interacciona con el
campo eléctrico del átomo y una pequeña parte de la energía es
transferida a los electrones orbitales (en órdenes de eV3).

Colisión radiativa (b� a): la partícula interacciona con el campo
eléctrico del núcleo. En el caso de electrones, hasta el 98% de las
interacciones son elásticas, por otro lado el 2% son inelásticas don-
de una fracción de la energía es emitida por un fotón denominado
rayo X de frenado o Bremsstrahlung4, sufriendo una desaceleración
del electrón.

La probabilidad de la producción de fotones de frenado es pro-
porcional a la energía de los electrones incidentes y el número
atómico del blanco como Z2.

Figura 1: Tipos de colisiones entre una partícula cargada y el átomo. Adaptada
de [31].

3La unidad de electronvolt (1 eV) es la energía cinética que adquiere un electrón
acelerado en una diferencia de potencial de 1V.

4Del alemán: bremsen (frenar) y Strahlung. (radiación)
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A.1.1 Poder de frenado

La propiedad de un medio (con número atómico Z) para frenar los
partículas cargadas es el poder de frenado. El poder de frenado lineal se
define como la tasa de pérdida de energía −dT de una p.c Y (de energía
E) por unidad de longitud recorrida dx:

S = −
(
dT

dx

)
Y,E,Z

[MeV/cm] (1)

Si dividimos la Ec.1 por la densidad del material ρ se define el poder de
frenado másico S = S/ρ con unidades de [MeV cm2/g].

Por el tipo de la interacción, el poder de frenado total másico se di-
vide por: colisiones suaves y duras (Sc), y mediante interacciones de
radiación de frenado (Sr):

Stot = −
(
dT

ρdx

)
col

−
(
dT

ρdx

)
rad

= Sc + Sr [MeVcm2/g] (2)

Para energías menores a 10 MeV, Sc > Sr [31].

A.1.2. Alcance

El alcance R se refiere a la longitud de penetración de una p.c de
masa m, carga q y energía Ek, en un medio con Z. De hecho, el alcance
es una función de estas variables R = R(Ek,m,Z, q), sin embargo, ha-
brá una distancia en la cual dichas partículas ya no penetran más en el
medio denominado alcance máximo Rmax.

Cuando la p.c recorre el medio, interacciona con los átomos vecinos
mediante colisiones elásticas o radiativas, por lo que pierde gradual-
mente su energía cinética, fenómeno llamado aproximación de frenado
continuo (CSDA)5. El alcance RCSDA representa la longitud promedio
de toda la trayectoria recorrida de la p.c en el medio.

5Continuous Slowing Down Approximation.
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En el caso de las partículas ligeras como los electrones, su trayectoria es
tortuosa debido los grandes ángulos de dispersión con los átomos del me-
dio por lo que R < RCSDA. En materiales con Z baja Rmax/RCSDA ≈ 1,
mientras que para Z altas Rmax/RCSDA ≈ 0.5 [31].

A.2 Interacción de los fotones con la materia

Los fotones son cuantos de energía electromagnética que exhiben
propiedades de onda y de partículas. Su energía que los describe está
dada por:

E = hν (3)

Donde h es la constante de Planck equivalente a h = 4.13× 10−15eV s y
ν es la frecuencia.
A pesar de llevar energía electromagnética, un fotón no tiene carga y tie-
ne una probabilidad mucho menor de interactuar con la materia que las
partículas cargadas. La transferencia de energía de los fotones al medio
absorbedor se da por tres6 procesos principales los cuales se describen
a continuación.

A.2.1. Interacciones fotón-electrón orbital: Efecto fotoeléctrico
y Compton

La interacción por el efecto fotoeléctrico se da en electrones or-
bitales más ligados, es decir, más cercanos al núcleo como en las capas
K, L o M. El fotón incidente de energía E transfiere toda su energía al
electrón orbital con una energía de amarre EB y el fotoelectrón puede
(o no) salir con una energía Ek dada por:

Ek = E − EB ⇐⇒ EB < E (4)
6Existen otros dos procesos cuyas probabilidades son mucho menores y a primer

orden pueden ser despreciados.
Dispersión de Rayleigh: es una dispersión coherente donde el fotón incidente sufre un
cambio de dirección sin pérdida de energía (15 < E < 30keV ).
Fotodesintegración: fotones que interactúan con el núcleo, lo excitan y liberan partí-
culas subatómicas.
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Esta transferencia de energía puede ionizar el átomo o puede excitarlo
produciendo rayos X característicos o electrones Auger7.

En cambio, el efecto Compton sucede cuando un fotón (de energía
E = hν) interacciona con algún electrón orbital débilmente ligado de un
átomo. Ambos interactúan mediante una colisión inelástica, generando
un fotón secundario de energía E = hν ′ a un ángulo θ en la dirección
relativa del fotón incidente y un electrón a un ángulo φ de energía Ek
tal que:

Ek = Eν − Eν ′ (5)
Tomando que ε = hν/mec

2 y por conservación del momento relativista
y de energía se pueden obtener la siguiente expresión [31]:

cotφ = (1− ε)tan(θ2) (6)

Note que a partir de la Ec. 6, cuando θ = 0 el fotón dispersado con
la misma energía del fotón incidente mientras que si θ = π entonces la
energía máxima que adquiere el electrón es Ekmax = hν(2ε/1 + 2ε).

A.2.2. Interacción fotón-núcleo: Producción de pares

La producción de pares ocurre cuando un fotón (de una energía E
mayor a 1.022 MeV 8 ) pasa muy cerca del núcleo de un átomo. Debido al
campo coulombiano del núcleo, el fotón genera un par positrón-electrón
(e+-e−) con una energía Ek. El positrón típicamente se aniquilará con
electrón del medio generando dos fotones de aniquilación de energía de
0.511 keV en direcciones opuestas. La energía promedio de cada partícula
Ek se describe como sigue [31]:

Ek = E − 1.022MeV

2 (7)

7Son electrones que salen de una capa superior cuando hay una transición elec-
trónica entre capas inferiores.

8Equivale al doble de la masa de reposo de un electrón mec
2 = 511 keV . Otra

interacción, de menor probabilidad, es la producción de tripletes y solo se da si un
fotón con energía mínima de 4mec

2 interactúa con el campo de coulomb por un
electrón, que por conservación de momento y energía, genera dos electrones y un
positrón.
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En la Figuras 2, 3 y 4 se representan las interacciones mencionadas. La
probabilidad que ocurra cada interacción esta definida por la sección
eficaz la cual es función de la energía y la Z del medio.

Figura 2: Proceso de interacción fotoeléctrica como absorción. El fotón inter-
actúa con algún electrón muy ligado produciendo un fotoelectrón. Adaptada
de [52].

Figura 3: El efecto Compton es un proceso de dispersión y absorción; cuando
un fotón incide sobre algún electrón menos ligado, principalmente en las capas
de valencia, generando un electrón y fotón. Se puede observar que la energía
del fotón dispersado es proporcional a la ángulo de dispersión θ. Adaptada de
[52].
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Figura 4: La producción de pares produce un par electrón-positrón con un fotón
de energía mínima de 1.022 MeV. El positrón generado puede ser aniquilado
con un electrón del medio generando dos fotones de 511 keV en direcciones
opuestas. Adaptada de [52].

A.2.3. Coeficientes de interacción fotón-materia

Se define la probabilidad de interacción por unidad de longitud de
trayectoria que tendrá un fotón al pasar en el medio absorbedor como:

1
λ

= n2σ [1/cm] (8)

Donde λ es el camino libre medio recorrido entre colisiones sucesivas,
σ es la sección eficaz total y n2 es el número de átomos por volumen
del material absorbedor9. El producto n2σ es llamado el coeficiente de
atenuación lineal µ. Este coeficiente se escribe como la suma de los
diferentes mecanismos de interacción i:

µ =
∑
i

µi = τ + σC + κ (9)

9n2 = ρNA
A

donde NA es el número de Avogadro y A la masa atómica.
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Donde τ, σC y κ son los coeficientes de atenuación del efecto fotoeléctri-
co, Compton y producción de pares respectivamente (suponiendo a los
otros procesos de interacción despreciables).

Como n2 es proporcional a ρ resulta más conveniente los coeficientes de
atenuación másicos parciales µi/ρ de cada proceso ,y el coeficiente de
atenuación másico total µm:

µm = µ

ρ
=
∑
i

µi
ρ

= τ

ρ
+ σC

ρ
+ κ

ρ
[cm2/g] (10)

Este coeficiente describe la capacidad de que el material absorbedor
atenúe un haz incidente de fotones, además es función de la energía de
los fotones E y del material absorbedor Z, ver Figura 5 .

Figura 5: Regiones predominantes de interacción. La curva de la izquierda in-
dica que los procesos fotoeléctrico y Compton tienen la misma probabilidad de
ocurrencia. De igual manera, la curva derecha representa la misma probabilidad
de Compton y producción pares. Adaptada de [31].

En la Tabla 1 se muestra la dependencia de cada proceso con la
energía, medio y predominancia energética en agua.
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Tabla 1: Dependencia de la energía y Z del medio en diferentes procesos de
interacción de fotones-materia. Adaptada de [31].

Efecto
fotoeléctrico

Efecto
Compton

Producción
de pares

Coeficiente
de atenuación
másico

τ/ρ ∝ Z3/E3
Indep. Z
Decrece
con E

κ/ρ ∝ Z
Crece con E

Sección eficaz aτ ∝ Z4
aσC ∝ Z aκ ∝ Z2

Predominio
de energía en agua <20 keV 20keV - 20MeV >20 MeV

Otra medida es el coeficiente de transferencia de energía µtr, y se
define como la probabilidad de que un fotón transfiera su energía a p.c
(como electrones) independientemente de los mecanismos de interacción
por la cual la partícula pierde esta energía. Sin embargo habrá pérdidas
radiativas durante el recorrido del fotón. La probabilidad de que el fotón
ceda su energía al material irradiado por unidad de espesor del material
es el coeficiente de absorción de energía µen, definido como:

µen = µtr(1− g) [1/cm] (11)

El g representa la fracción promedio de energía de las partículas cargadas
que se pierde por interacción radiativa en Bremsstrahlung y aniquilación
de positrones.

Generalizando en un medio, el coeficiente de absorción másico de energía
µen/ρ esta dado como:

µen
ρ

= µtr
ρ

(1− g) = µ

ρ

Eab
hν

[cm2/g] (12)

Donde Eab/hν es la fracción promedio de la energía absorbida de un
fotón con energía hν.
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A.2.4. Atenuación de fotones con la materia

La atenuación es un proceso que incluye dos procesos: la dispersión
y absorción. Cuando un haz de fotones monoenergético incide sobre un
medio, la intensidad I0 incidente se atenúa bajo la ley exponencial como:

I = I0e
−µx [cm2/g] (13)

Donde x es alguna distancia del medio y µ es el coeficiente de atenuación
lineal del medio [31].
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B. Radiactividad
Los isótopos son átomos de un mismo elemento, cuyos núcleos tienen

una cantidad diferente de neutrones, y por lo tanto, difieren en su masa
atómica, es decir, tienen igual número atómico Z pero distinto número
másico A.
Los isótopos pueden ser estables e inestables (radioisótopos). Los ra-
dioisótopos tienen la propiedad de emitir energía en forma de radiación
ionizante a medida que buscan una configuración más estable.

B.1. Conceptos básicos de radiactividad

La actividad A de un radioisótopo se define como el número de
núcleos que se desintegran por unidad de tiempo:

A = −dN
dt

= Nλ [dps] (14)

La Ecuación 14 representa la rapidez de decaimiento donde N es el núme-
ro de núcleos de átomos presentes en un tiempo dado y λ es la constante
de decaimiento. La constante de decaimiento es única para cada radio-
núclido y tiene unidades de 1/seg. También representa la probabilidad
de desintegración por unidad de tiempo.

La unidad histórica de actividad es el Curie (Ci) definido como:

1Ci = 3.7× 1010dps10 = 3.7× 1010Bq

Donde un Becquerel (Bq) corresponde a una desintegración por segundo
(dps). La Ecuación 14 es una ecuación diferencial ordinaria. Suponiendo
que la actividad inicial es A0 = λN0 en un tiempo t=0, la solución a la
ecuación diferencial será:

A = A0e
−λt (15)

Esta ecuación representa la actividad A del núcleo, comúnmente llama-
do padre, en un tiempo t expresado desde una actividad inicial A0.

10Referenciado a 1g de Radio-226.
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Definimos la vida media (t1/2) el tiempo transcurrido en el cual el nú-
mero de átomos decae a la mitad del número inicial, o bien en el cual la
actividad disminuye a la mitad de la actividad inicial de una muestra:

t1/2 = ln(2)
λ

(16)

B.2. Procesos de decaimiento radioactivo11

B.2.1 Decaimiento beta (β−)

Cuando hay un exceso de neutrones en el núcleo, éste emite una
partícula β− (un electrón). Dicho proceso de decaimiento es isobárico,
es decir, se mantiene la masa atómica A pero el número atómico Z y el
número de neutrones N del núcleo cambia. Llamemos al núcleo P padre
y D el núcleo hija, entonces este se da la siguiente reacción:

A
ZPN −→

A
Z+1D

N−1 + β− + νe +Q−β

Donde Q−β es la energía de decaimiento12. La transformación de un
neutrón (n) es:

n −→ p+ β− + νe

La partícula νe representa un antineutrino electrónico el cual no posee
masa ni carga. Note que la reacción anterior cumple con la conservación
de la masa-energía, carga y el número bariónico13 y leptónico14, por lo
tanto, la transformación físicamente posible.

El decaimiento β− se da en muchos núcleos en un estado excitado y
posterior a la tranformación, uno o más rayos γ son emitido hasta al-
canzar su estado base [53].

11Solo se hablará sobre decaimiento β−, γ y conversión interna. Existen otros pro-
cesos tales como el decaimiento α, β+, captura electrónica [53].

12Es la energía que se libera en un proceso inestable.
13Los bariones son partículas subatómicas compuesta por tres quarks. Entre ellos:

el protón (p) y al neutrón (n) con número bariónico B=1 [30].
14Los leptones son partículas elementales que no son sensibles a la fuerza fuerte.

Comprenden los electrones (e−), neutrinos (νe, νµ, ντ ), partículas tau (τ) con número
leptónico L=1 y sus antípartículas con L=-1 [30].
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B.2.2 Decaimiento gamma (γ)

Este decaimiento es una transición isomérica, es decir, tanto el nú-
cleo padre e hija tienen el mismo Z y A al pasar de un estado inestable
a estable. Se presenta como resultado de un decaimiento α o β− cuando
el núcleo no llega a un estado estable.

Un núcleo excitado X∗ (estado metaestable) puede regresar a su es-
tado base X por emisión de rayos γ tal como se describe en la siguiente
reacción [31, 53]:

A
ZX∗N −→

A
ZXN + γ +Qγ

Donde Qγ es la energía del decaimiento γ.

B.2.3 Conversión interna (C.I)

Este proceso es una alternativa del decaimiento gamma. Ocurre
cuando un núcleo que esta en estado excitado X∗ puede transferir su
energía de excitación directamente a un electrón orbital dejando al áto-
mo ionizado X+. El electrón sale de su capa orbital llevando una energía
a la diferencia de la energía de excitación y de ligadura. La reacción de
la transformación se puede apreciar a continuación [31]:

A
ZX∗N −→

A
ZXN + e− +QC.I

Donde QC.I es la energía por conversión interna.
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C. Dosimetría de la radiación ionizante
La dosimetría de radiación ionizante proporciona información sobre

la energía depositada por la interacción de la radiación ionizante con la
materia mediante mediciones y cálculos matemáticos [54].

Cuando la materia se expone a la radiación ionizante hay muchas inter-
acciones sujetas a fluctuaciones inherentes. Estas son una consecuencia
de la naturaleza cuántica de la radiación y la materia ya que depende de
la masam y/o volumen V del objeto irradiado en un campo de radiación.

Las cantidades en el contexto de la radiación ionizante y de interacción
con la radiación son magnitudes no estocásticas15. Estas magnitudes se
definirán en un punto P del espacio centrado sobre una esfera imagina-
ria S con masa dm, volumen dV y una sección transversal da en la cual
pasan un número finito de rayos/partículas en un tiempo dt, ver Figura
6 [14].

Figura 6: Esfera S con centro en P sobre un campo de radiación. Adaptada de
[14].

15Su valor puede ser predicho por cálculos, y es único (en el caso con una magnitud
estocástica es determinado por una distribución de probabilidad cuyo valor esperado
de la media de de n valores medidos, definido en un dominio finito). Definido por
"funciones punto", diferenciables y continuas en todo el espacio y tiempo. Su valor es
igual (o se basa) al valor esperado 〈x〉 de alguna magnitud estocástica [14].

94



C.1 Magnitudes que describen el campo de radiación

Se define la fluencia de partículas Φ como el valor esperado de d 〈N〉
partículas que pasan en una sección transversal da en un tiempo ∆t:

Φ = d 〈N〉
da

[1/m2] (17)

Las partículas pueden tener cualquier dirección pero corresponden a un
tipo de radiación, de modo que los fotones y electrones se cuentan por
separado contribuyendo a una fluencia de fotones y una fluencia de elec-
trones, respectivamente [14, 35].

Sea R la energía radiante de las partículas emitidas, transferidas o reci-
bidas (excluyendo su energía en reposo). Para las partículas cargadas se
considera su energía cinética y para fotones como cuantos de energía. De
esta manera, d 〈R〉 será el valor esperado de la energía total que aportan
N rayos que atraviesan da en un tiempo ∆t.

Se define la fluencia de energía Ψ como:

Ψ = d 〈R〉
da

[J/m2] (18)

En el caso de que el campo de radiación sea monoenergético, es decir que
todas las partículas tengan una misma energía E, entonces la fluencia
de energía se escribe como:

Ψ = EΦ (19)

C.2.Magnitudes dosimétricas

C.2.1 Energía transferida, energía neta transferida y energía
impartida

Supongamos un volumen finito V con masa m en un campo de radia-
ción homogéneo. Se define la la energía transferida (εtr) como la energía
cinética recibida por las p.c en V, independientemente de dónde o como
disipa la energía:

εtr = (Ri)noc − (Ro)nornoc +ΣQ (20)
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Donde:

(Ri)noc es la energía radiante de partículas no cargadas (p.noc)
entrando en V.

(Ro)nornoc es la energía radiante de p.noc no radiativas16 (nor) sa-
liendo de V.

ΣQ es la energía neta derivada de la masa en reposo17, o bien, es
el término de balance energético debido a la creación de pares y
aniquilación. Note que cualquier energía cinética que pase de una
a otra no se considera en εtr [14].

Para cuantificar la energía depositada se define la energía neta trans-
ferida (εntr) como la energía transferida menos aquella energía emitida
como pérdidas radiativas por electrones en el medio:

εntr = (Ri)noc − (Ro)nornoc −Rrnoc +ΣQ = εtr −Rrnoc (21)

Donde Rrnoc es la energía radiante que emiten las p.c dentro de V como
pérdidas radiativas, sin importar donde ocurran los eventos de dicha
pérdida, es decir, fuera o dentro de V.

Por último, la energía impartida ε se define para cualquier tipo de radia-
ción (p.c o p.noc) y está relacionada con la parte de la energía radiante
que puede producir efectos dentro de un volumen irradiado V de masa
m [14]:

ε = (Ri)noc − (Ro)noc + (Ri)c − (Ro)c +ΣQ (22)

Donde:

(Ri)noc y (Ro)noc son las energías radiantes de las p.noc entrando
y saliendo de V , respectivamente.

(Ri)c y (Ro)c son las energías radiantes de las p.c entrando y
saliendo de V , respectivamente.

16Las pérdidas radiativas se originan al convertir la energía cinética de las p.c
liberadas en radiación Bremsstrahlung o en aniquilación en vuelo positrón-electrón.

17Cuando se convierte masa en energía (m→ E): Q > 0 e inversamente (E → m):
Q < 0 [35].
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Todas estas cantidades son magnitudes estocásticas, por lo que se pue-
den relacionar con otras no estocásticas.

C.2.2 Kerma y Dosis absorbida

Para un punto P dentro de dV , se define el Kerma (K)18 como el
cociente del valor esperado (media o promedio) d 〈εtr〉 por dm, donde
d 〈εtr〉 representa todas las energías cinéticas iniciales transferidas de
p.noc a p.c dentro de dV con masa dm en un tiempo ∆t (incluyendo la
energía por pérdidas radiativas y excluyendo la transferencia de energía
entre p.c):

K = d 〈εtr〉
dm

= dεtr
dm

[J/kg = Gy] (23)

La Ecuación 23 es válida al pasar la cantidad d 〈εtr〉 en un medio infini-
tesimal, pero ya que cualquier cociente infinitesimal puede ser tomado
como una cantidad no estocástica, entonces d 〈εtr〉 = dεtr.

El kerma es una magnitud no estocástica y esta definido solo para radia-
ciónes indirectamente ionizantes, cuya unidad es el Gray (Gy) [14, 13].

En el caso de rayos X y γ con energía E, la energía cinética de los
electrones liberados en el medio absorbente (con número atómico Z)
puede ser disipada por dos maneras: por interacciones de colisión (Kc)
produciendo ionizaciones y excitaciones y por interacciones radiativas
(Kr) liberando fotones de frenado o de aniquilación de vuelo. Por lo
tanto, el kerma se puede escribir como:

K = Kc +Kr =
monoen

Ψ

(
µtr
ρ

)
Z,E

(24)

El término de kerma de colisión Kc es el valor esperado de la energía
transferida a p.c excluyendo la energía por pérdidas radiativas y la ener-
gía transferida entre partículas de un medio por unidad de masa.

18Kinetic Energy Released per unit Mass= Energia cinética liberada por unidad
de masa.
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Dado que d 〈εntr〉 = dεntr se puede escribir el kerma de colisión como:

Kc = dεntr
dm

= K(1− g) =
monoen

Ψ

(
µen
ρ

)
Z,E

(25)

Donde g es la fracción de la energía cinética de los electrones liberados
que se pierden en Bremsstrahlung y parte derivada de la energía cinética
de la aniquilación de positrones en vuelo [14]. Por otra parte, el kerma
radiativo Kr se define como:

Kr = dRrnoc
dm

= K −Kc (26)

La magnitud que está definida para cualquier tipo de radiación es la do-
sis absorbida (D), definida como el valor esperado de energía impartida
(d 〈ε〉 = dε) en un elemento de volumen dV entre su masa dm:

D = dε

dm
[Gy] (27)

Se define la energía específica impartida a la materia en V como z = ε/m,
por tanto, D puede escribirse alternativamente como [14]:

D = ĺım
m→0

(z) (28)

El kerma y la dosis absorbida están relacionadas con la cuantificación
de la interacción de la radiación con la materia, sin embargo, no ocurren
en el mismo lugar. El kerma ocurre en un lugar de V donde la energía
se transfiere de partículas no cargadas a cargadas, mientras que la dosis
absorbida ocurre dentro de V donde se gasta la energía cinética de las
partículas cargadas [35].

En la Figura 7 se muestra un proceso de interacción donde un fotón
incidente interacciona con un electrón del medio produciendo un efecto
Compton. En ese punto sucede el kerma.
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Figura 7: Representación esquemática de la diferencia entre kerma (a) y dosis
absorbida (b) en una esfera de volumen V. Adaptada de [35].

Ahora bien, la energía cinética que adquiere el electrón por Com-
pton va perdiéndose por múltiples colisiones en los átomos del medio
emitiendo un fotón Bremsstrahlung y un rayo δ. La dosis absorbida se-
ría el kerma menos la energía llevada por Bremsstrahlung. A diferencia
del kerma, la dosis absorbida ocurre en un intervalo menor al alcance
máximo del electrón [35]. Note todas la p.c que entran en V contribuyen
a la dosis absorbida, pero no al kerma. Además, las p.c liberadas por
un fotón en un lugar interés de V puede dejarlo, llevándose parte de su
energía cinética. Esta energía está incluida en kerma, pero no contribuye
a la dosis absorbida.

C.3 Equilibrio de partícula cargada (EPC)

Sea Φic una fluencia de partículas cargadas (partículas secundarias
con energía promedio Eiin) producidas en un medio por un campo de
radiación indirectamente ionizante (partículas primarias). En otro pun-
to de interés del medio existe una fluencia de partículas cargadas Φoc
(con energías de Eiout) generada por el mismo campo. Entonces, existirá
equibrio de partícula cargada (EPC) en un punto de interés de V si:

Φie = Φoe, es decir el número de p.c son iguales en ambos puntos
del medio, o bien, para cada partícula cargada existe una partícula
análoga compensada en la misma dirección.
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Eiin = Eiout para alguna partícula cargada i, es decir, la energía de
la partícula cargada es remplazada por otra con igual energía.

De esta manera, la suma de las energías radiantes de las p.c que entran
(Ri)c y abandonan (Ro)c en dicho punto de V son iguales [14]:

(Ri)c = (Ro)c (29)

Figura 8: Condiciones de EPC para un lugar de interés v dentro de en una
esfera de volumen V. Adaptada de [14].

En la Figura 8 se muestra una representación un lugar del espacio v
contenido en V que distan a separación t entre sus fronteras. Al in-
teraccionar la radiación indirectamente ionizante con el medio produce
electrones en la misma dirección donde cada electrón tendrá la misma
energía cinética inicial Ek. Note que cada partícula deposita un tercio
de su energía cinética inicial en v.

En la Figura 8 se observa que se cumplen Φie = Φoe y Eiin = Eiout ya
que para cada electrón e1 incidente a v es compensado con e2 saliente
de v con la igual energía y e2 incidente a v es compensado por e3 saliente
de v con la misma energía.

En conjunto, para el volumen v en el límite no estocástico la energía
total depositada por los tres electrones en v es igual a energía la depo-
sitada de un solo electrón que realizado dentro del volumen [14].
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En la práctica, para garantizar el EPC deben cumplirse las siguientes
condiciones:

El espesor t es mayor al alcance máximo de los electrones genera-
dos en el medio: t > Rmax.

El recorrido libre medio de las p.noc 1/µ� Rmax

La composición y densidad del medio V deben ser homogéneas.

El campo de radiación debe ser uniforme, y su atenuación despre-
ciable en V.

No deben existir campos eléctricos (−→E ) o magnéticos (−→B ) no uni-
formes en V [14].

C.4 Relación entre dosis absorbida y kerma

Asumiendo el limite no estocástico19 y bajo la condición del EPC
por la relación de la Ecuación 29, se puede sustituir en la definición de
la energía de transferencia neta εntr de la Ecuación 22 se deduce que:

ε = εntr − (Ro)noc + (Ro)nornoc + (Ro)rnoc (30)

Supongamos que el volumén de interés es suficientemente pequeño don-
de los fotones para que cualquier interacción radiativa, producido por
una partícula cargada fuera del volumen, será remplazada por una in-
teracción idéntica dentro del volumen, entonces:

(Ro)noc = (Ro)nornoc + (Ro)rnoc (31)

Por lo que resulta ε = εntr. Haciendo el sitio de interés infinitesimal con
una masa dm sobre algún punto P 20[13]:

dε

dm
= dεntr
dm

=⇒ D =
EPC

Kc (32)

19Donde el valor esperado es la media x de alguna medida x.
20Para un medio de Z bajo incidiendo un haz primario baja energía, la contribución

radiativa g es significativamente menor(g ≈ 0) ya que la energía transferida por dicho
haz es absorbido por el material irradiado. De la Ecuación 12 µen

ρ
≈ µtr

ρ
y por lo

tanto D =
EPC

K.
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Supongamos que tenemos dos medios diferentes A,B tal que en su fron-
tera Ψ es igual por un haz monoenergético con EPC, entonces por Ec.
25 y Ec. 32:

DA

DB
=

EPC

(µen/ρ)A
(µen/ρ)B

≡ (µen/ρ)A,B (33)
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D. Convolución de una imagen y código
Python para evaluar la uniformidad del área de
escaneo y el campo de irradiación

La convolución es una operación matemática simple que es funda-
mental para muchos operadores comunes de procesamiento de imágenes.

Una imagen puede interpretarse como una función bidimensional z =
F (x, y) donde x e y son coordenadas espaciales, y z es el valor de la
intensidad de píxel de la imagen en el punto (x, y). Cada entrada de la
matriz es un píxel y el número de píxeles (el orden de la matriz) define
la resolución de la imagen digital.

Llamaremos a la imagen cruda Ap×q donde p, q son sus dimensiones y
una matriz C2N+1×2N+1 que llamaremos núcleo o kernel tal que 2N+1 <
p, q. Se define la matriz de convolución D como el producto de A ∗ K
donde cada elemento de la matriz es:

di,j = 1
c

2N+1∑
r=1

2N+1∑
s=1

ai−N+r−1,i−N+r−1cr,s (34)

El término c es la suma de todos los valores de sus entradas c =∑2N+1
i,j=1 ci,j , por lo tanto los elementos de matriz di,j sólo están defi-

nidos para i = N + 1, ..., q −N − 1 y j = N + 1, ..., p−N − 1.

Cada uno de los elementos de D son el producto de las entradas de
C en un espacio p − N − 1, q − N − 1 de la matriz A que la recorre
sobre todos sus elementos ai,j . Note que el kernel solo se puede mover
a las posiciones donde se ajusta completamente dentro de la imagen [55].

En la Figura 9 se muestra un ejemplo de convolución a una matriz
cuadrada de 5×5 con un kernel de 3×3.
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Figura 9: Ejemplo de convolución a una matriz. a) y b) es la convolución
centradas en i, j = 2, 2 y i, j = 2, 3 respectivamente, c) es la matriz final en
donde a las entradas de la primera y última fila y primera y última columna
se les ha asignado el valor original. Tomada de [55].

Para evaluar la uniformidad del área de escaneo se planteó de la si-
guiente manera. Se define una nueva matriz en el cual se obtiene el
error cuadrático entre algún valor de píxel de la imagen y wi,j el valor
de píxel promedio de un conjunto de píxeles del kernel centrado en al-
gún punto (i, j), llamemos wi,j . Entonces definamos una matriz A cuyos
elementos son:

ai,j = (wi,j − wi,j)2 (35)

Luego, se obtiene la convolución de la matriz A denotada como D lla-
mada error cuadrático. El kernel C usado tiene elementos de la forma
ci,j = 1/n donde n es la dimensión de C, o bien , el número de elementos
de C. Por lo tanto, c =

∑2N+1
i,j=1 ci,j = 1.
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Entonces, la matriz final de convolución D tiene elemntos dados como:

di,j =
2N+1∑
r=1

2N+1∑
s=1

ai−N+r−1,i−N+r−1 ∗
1
n

(36)

Si llamamos S la matriz de desviación estándar donde S =
√
D cuyas

entradas son σi,j =
√
di,j . Por último, se obtiene una matriz de coefi-

cientes de variación (CV) que representa cómo es la desviación típica
que posee una muestra con respecto a su media. Sea PV el valor de
píxel promedio de toda la imagen, entonces, cada elemento de CV será:

CVi,j = σi,j
PV

(37)

Para el caso de la evaluación de las distribuciones de dosis, el algoritmo
es el mismo, sin embargo, la matriz original cruda Ap×q tiene elementos
con valores de dosis D (Gy). De forma análoga, se obtiene la matriz de
coeficientes de variación CV cuyos elementos estan dados por:

CVi,j = σi,j
D

(38)

A continuación se muestra el código del mapeo de los coeficientes de
variación en una matriz arbitraria.
import numpy as np
import matp lo t l ib . pyplot as p l t
import t i f f f i l e as t i f f
import sys
from s c ipy . ndimage import g au s s i a n_ f i l t e r
from s c ipy import ndimage
from s c ipy import s i g n a l
from s c ipy import misc

def imag_prom( name , indx ) : #r e a l i z a un promedio de n imagenes para d i s m i n u i r e l r u i d o
im = np . z e ro s (np . array ( t i f f . imread ( name+’ 1 ’+’ . t i f ’ ) . shape ) , dtype=’ f8 ’ )
for i in range (0 , indx ) :

print ( " Reading : ␣ "+name+str ( i )+" . t i f " )
im = im + np . array ( t i f f . imread ( name+str ( i )+ ’ . t i f ’ ) , dtype=’ f8 ’ )

print ( "Done . " )
return im ∗ (1/ indx )

def save_s l ides_f loat_binary ( im , newFile_name ) : #guarda l a m a t r i z en v a l o r e s f l o a t 6 4
newFile = open( newFile_name , "wb" )
newFile . wr i t e ( im)
newFile . c l o s e ( )

def std_map( inm , trh , dx , dy ) : # inm = imagen= m a t r i z
#t r h = umbral de a l g ún v a l o r de S

out = np . z e ro s ( inm . shape ) # S m a t r i z
out_mask = np . z e ro s ( inm . shape ) # Area para t h r
for i in range ( int ( dx/2+1) , out . shape [ 1 ] − int ( dx/2+1) ) :

for j in range ( int ( dy/2+1) , out . shape [ 0 ] − int ( dy/2+1) ) :
mm = inm [ j−int ( dy/2+1): j+int ( dy/2+1) , i−int ( dx/2+1):
i+int ( dx /2+1) ] .mean ( )
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out [ j , i ] = inm [ j−int ( dy/2+1): j+int ( dy/2+1) , i−int ( dx/2+1):
i+int ( dx /2+1) ] . std ( )/ inm [ j−int ( dy/2+1): j+int ( dy/2+1) ,
i−int ( dx/2+1): i+int ( dx /2+1) ] .mean ( )
i f ( out [ j , i ] /mm < thr /mm) :

out_mask [ j−int ( dy/2+1): j+int ( dy/2+1) ,
i−int ( dx/2+1): i+int ( dx/2+1)] = 1

return out , out_mask
def quac_err_map ( inm , mode = ’ l i n e a r ’ ) : #d e f i n i r l a m a t r i z A, e r r o r cuadr á t i c o

i f ( mode == ’ l i n e a r ’ ) :
return np . power ( ( inm − inm .mean ( ) ) , 2 )

e l i f ( mode == ’ log ’ ) :
return np . log ( np . power ( ( inm − inm .mean ( ) ) , 2 ) )

e l s e :
print ( ’ Error ␣ in ␣mode ’ )

−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
fname = ’v/0/ img ’ #e x t r a e r l a imagen img0 . t i f h a s t a imgn . t i f en una c a r p e t a v
im = imag_prom( fname , n ) #promedio de n imá g e n e s

dx = int ( (N)∗ ( 75/2 . 54 ) ) # t a m a o d e l k e r n e l N, c a l c u l a e l N de p í x e l e s donde
dy = int ( (N)∗ ( 75/2 . 54 ) ) # (N cm ) ∗ ( 7 5 / 2 . 5 4 ) para 75 ppp en una p u l g a d a =2.54cm
ke = np . ones ( [ dx , dy ] , dtype=’ f8 ’ ) #k e r n e l
inm = np . array ( im [ : , : , 2 ] ) #d i m e n s i o n e s Y, d i m e n s i o n e s X, 0= r o j o 1=v e r d 2= a z u l
thr = r #r\ % e s e l v a l o r umbral d e l p l o t de CV
out , out_mask = std_map( inm , thr , dx , dy ) #m a t r i z de CV
a , b=int ( inm [ : , 0 ] . shape [ 0 ] ) ∗ . 0 3 3 8 7 , int ( inm [ 0 , : ] . shape [ 0 ] ) ∗ . 0 3 3 8 7 #inm [ : 0 ] 2D donde

#0 e s e l número d e l v e c t o r que s e toma de l a columna / f i l a
#0 . 0 3 3 8 7cm= 1 p i x e l

p l t . imshow( f i g u r e / f i g u r e .max( ) , extent =[0 ,b , 0 , a ] ) #m a t r i z de CV s o b r e t o d a l a m a t r i z
p l t . contour ( out )
p l t . c o l o rba r ( l a b e l=’ c o e f i c i e n t e ␣de␣ va r i a c i on ␣ (CV) ’ )
p l t . imshow( out/out .max( ) , extent =[0 ,b , 0 , a ] ) #m a t r i z de CV s o b r e t o d a l a m a t r i z
p l t . imshow(out_mask , cmap=’ g ist_gray ’ , extent =[0 ,b , 0 , a ] )
p l t . x l ab e l ( ’ Po s i c i ón␣en␣Y␣ (cm) ’ )
p l t . t i t l e ( ’ Zonas␣ de l ␣CV␣>␣ r %␣en␣ l a ␣ r e g i ón␣de␣ escaneo ␣\nCanal : ␣X ’ )
p l t . y l ab e l ( ’ Po s i c i ón␣en␣X␣ (cm) ’ )
p l t . show ( )
save_s l ides_f loat_binary ( out , ’nom. raw ’ ) #guarda l a m a t r i z en . raw
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E. Código Python para la trayectoria de la
fuente
import matp lo t l ib . pyplot as p l t
import matp lo t l ib . image as mpimg
from mpl_toolk i ts . mplot3d import Axes3D
import mpl_toolk i ts . mplot3d . art3d as art3d
from s c ipy import s i g n a l
import numpy as np
import PIL
from PIL import Image
import os

#d e f i n i c i ón de v a r i a b l e s en c o o r d e n a d a s c i l í n d r i c a s
def trajectory_maker ( rev , ang le_of f , d_traj , v_osc , t_exp , point_stop , time_frac_stop , r e s o l u t i o n ) :

t ime_vector = np . l i n s pa c e ( 0 , t_exp , r e s o l u t i o n )
pos i t i on_vecto r = source_mov ( v_osc , t_exp , point_stop , time_frac_stop , time_vector )
angle_vector = ( rev ∗ 2 ∗ np . p i ∗ time_vector ) + ang le_of f #a n g u l o d e l v e c t o r p o s i c i ón
return time_vector , pos i t i on_vecto r , angle_vector

def source_mov ( v_osc , t_exp , point_stop , time_frac_stop , time_vector ) :
pos = np . z e ro s ( ( time_vector . shape [ 0 ] ) )
while ( point_stop . shape [ 0 ] <= int ( v_osc∗t_exp∗ time_frac_stop ) ) :

point_stop = np . append ( point_stop ,
np . f l i p ( point_stop [ : int ( point_stop . shape [0 ] −1) ] , ax i s = 0 ) , ax i s = 0 )

pos [ 0 ] = point_stop [ 0 ] # p o s i c i ón i n i c i a l
i = 0
count = 1
m i l l s = f l o a t ( 0 . 0 )
trh = v_osc ∗ time_vector [ 1 ]
e r r o r = trh
det = 0
#−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
for i in range ( 1 , t ime_vector . shape [ 0 ] ) :

pos [ i ] = pos [ i −1] + v_osc ∗ time_vector [ 1 ] ∗ det
e r r o r = point_stop [ count ] − pos [ i ]
m i l l s = m i l l s + time_vector [ 1 ] ∗ (1−abs ( det ) )

i f abs ( e r r o r ) < trh and v_osc > 0 and det != 0 : # cambio de p o s i c i ón b a j o d e t
det = 0
count = count + 1
m i l l s = time_vector [ 1 ]

i f mi l l s > ( t_exp ∗ time_frac_stop ) : # cambio de p o s i c i ón r e s p e c t o a t
det = np . s i gn ( e r r o r )
m i l l s = 0

return pos
#−−−−−−−−−−−−−−−−−− #i n i c i a l a t r a y e c t o r i a de l a f u e n t e en 3D
def t ra j ec tory_view ( t , p , theta , d_traj , d ) :

p l t . p l o t ( t , p) #p o s i c i ón y t iempo
p l t . g r id ( )
p l t . x l ab e l ( ’ ’ , s i z e= 12 . 5 ) #t í t u l o de f i g u r a
p l t . t i t l e ( ’ ’ )
p l t . y l ab e l ( ’ ’ )
p l t . show ( ) #p l o t de l a t r a y e c t o r i a en t o d o e l e s p a c i o

f i g = p l t . f i g u r e ( )
ax = f i g . gca ( p r o j e c t i on=’ 3d ’ )
plot1 , = p l t . p l o t ( d∗np . s i n ( theta ) , d∗np . cos ( theta ) , p , l a b e l= " " )
plot4 , =p l t . p l o t (d∗np . s i n ( theta ) , d∗np . cos ( theta ) , 0 , ’ b lue ’ , l a b e l= " " ) #PP1
plot4 , =p l t . p l o t (d∗np . s i n ( theta ) , d∗np . cos ( theta ) , 198 , ’ darkblue ’ , l a b e l=" " ) #PP2
ax . s e t_x labe l ( ’ Eje ␣Y␣ (mm) ’ , s i z e= 12 . 5 ) #e j e s
ax . s e t_y labe l ( ’ Eje ␣X␣ (mm) ’ , s i z e= 12 . 5 )
ax . s e t_z l abe l ( ’ Eje ␣Z␣ (cm) ’ , s i z e= 12 . 5 )
p l t . t i t l e ( ’ ’ , s i z e =14)
ang = np . l i n s pa c e ( 0 , 2∗np . p i , 50 )
l i n = np . l i n s pa c e ( 0 , d_traj , 50 )
Yc = 140/2∗np . s i n ( ang )
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Xc = 140/2∗np . cos ( ang )
Zc = d_traj

plot2 , = p l t . p l o t ( Xc , Yc , Zc , ’ orange ’ ) #l í m i t e s d e l r e c i p i e n t e
plot3 , = p l t . p l o t ( Xc , Yc , Zc−198 , ’ orange ’ )
Yfilm = 50∗np . array ( [−1 ,1 ,1 ,−1 ,−1] )
Xfilm = 50∗np . array ( [ 0 , 0 , 0 , 0 , 0 ] )
Zf i lm = np . array ( [ 0 , 0 , 198 , 198 , 0 ] )
plot4 , = p l t . p l o t ( Xfilm , Yfilm , Zf i lm , ’ lawngreen ’ , l a b e l= " Pel í cu la " )
p l t . l egend ( l o c=" lower ␣ l e f t " ) #v i s t a de l a p e l í c u l a en v e r t i c a l
p l t . show ( )

#INGRESAR LOS DATOS DEL IRRADIADOR EN:

rev = 20.0/60 # 5 . . 2 0 1/ min
d_traj = 198.0 # max = 198 mm
v_osc = 20.0 # max = 30 mm/ s
t_exp = f l o a t (795) #tiempo de e x p o s i c i ón
ang le_of f = np . p i /2 #á n g u l o de i n i c i o
point_stop = np . array ( [ 0 , 198 .0 ] ) #p u n t o s de parada d i f e r e n t e s de 1
time_frac_stop = 0.0090175 #2PP=0.00901746 2 pp con 21 % c /u a 795 s e g
r e s o l u t i o n =1000000 #a f i n i d a d de l a TP y l a p o s i c i ón de l a f u e n t e a t
d=102.909 #d i s t a n c i a medida de l o s p l a n o s d e l i r r a d i a d o r
t , p , theta = trajectory_maker ( rev , ang le_of f , d_traj , v_osc , t_exp ,
point_stop , time_frac_stop , r e s o l u t i o n ) #T r a y e c t o r i a de l a f u e n t e en Z
t ra j ec tory_view ( t , p , theta , d_traj , d )
#T r a y e c t o r i a de l a f u e n t e en t o d o e l e s p a c i o
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F. Código Python para comparación de
distribuciones de dosis
import numpy as np
import matp lo t l ib . pyplot as p l t
import t i f f f i l e as t i f f
import sys
import math
from t i f f f i l e import imsave
from s c ipy . ndimage import g au s s i a n_ f i l t e r
from s c ipy import ndimage
from s c ipy import s i g n a l
from s c ipy import misc
from PIL import Image

def imag_prom( name , indx ) : #toma n imá g e n e s y promedia
im = np . z e ro s (np . array ( t i f f . imread ( name+’ 1 ’+’ . t i f ’ ) . shape )
, dtype=’ f8 ’ )
for i in range (1 , indx+1):
#f o r i i n range ( 0 , i n d x ) :

print ( " Reading : ␣ "+name+str ( i )+" . t i f " )
im = im + np . array ( t i f f . imread ( name+str ( i )+ ’ . t i f ’ )
, dtype=’ f8 ’ )

print ( "Done . " )
return im ∗ (1/ indx )

−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−−
im1 = np . array ( Image .open( ’ ’ ) ) # imagen de DoseLab
fname2= ’ ’ #l l a m a l a imagen de Python
im2 = imag_prom( fname2 , 1 ) #promedio de dos imá g e n e s
inm1 = np . array ( im1 [ 0 : 5 6 1 , 0 : 3 5 4 ] ) #a j u s t a r l a d i m e n s i o n e s en p í x e l e s
inm2 = np . array ( im2 [ 0 : 5 6 1 , 0 : 3 5 4 ] ) #d i m e n s i o n e s Y, d i m e n s i o n e s X
com=(abs ( inm1−inm2 )/ inm1 )∗100 #d i f e r e n c i a p o r c e n t u a l \ %
p l t . imshow( com , cmap=’ j e t ’ ) #d i s t r i b u c i ón
comp=np . c l i p (com , 0 , 1) #l i m i t a l o s v a l o r e s de v a l o r mí nimo 0 ,
a un va lo r máximo 1 .
a , b=int (comp [ : , 0 ] . shape [ 0 ] ) ∗ . 0 3 3 8 7 , int (comp [ 0 , : ] . shape [ 0 ] ) ∗ . 0 3 3 8 7
#r e d i m e n s i o n a a cm
p l t . imshow( comp , cmap=’ j e t ’ , extent =[0 ,b , 0 , a ] )

#r e d i m e n s i o n e s d e l mapa de c a l o r
p l t . c o l o rba r ( l a b e l=’ %␣D i f e r en c i a ␣de␣Dosis ␣Gy ’ ) #nombre
p l t . x l ab e l ( ’ ’ ) #e j e s
p l t . t i t l e ( ’ ’ ) # t í t u l o
p l t . y l ab e l ( ’ ’ )
print (comp .mean ( ) ) #promedio de m a t r i z t o t a l
print (comp . std ( ) ) #DS de m a t r i z t o t a l
p l t . show ( )
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G. Código MATLAB de las distribuciones de
dosis y evaluación de su uniformidad
c l c
clear
format
matrix1 = imread ( ’P1 . t i f ’ ) %e x t r a e l a s m a t r i c e s en modo t i f
matrix2 = imread ( ’P2 . t i f ’ )
matrix3 = imread ( ’P3 . t i f ’ )
matrix4 = imread ( ’P4 . t i f ’ )
matrix5 = imread ( ’P5 . t i f ’ )
matrix6 = imread ( ’P6 . t i f ’ )
matrix7 = imread ( ’P7 . t i f ’ )
matrix8 = imread ( ’P8 . t i f ’ )
matrix9 = imread ( ’P9 . t i f ’ )
matrix10 = imread ( ’P10 . t i f ’ )
%imshow ( I ) ;
%s z=s i z e ( m a t r i x 1 )
S1 = s i z e ( matrix1 ) ; %d i m e n s i o n e s de l a s m a t r i c e s
S2 = s i z e ( matrix2 ) ;
S3 = s i z e ( matrix3 ) ;
S4 = s i z e ( matrix4 ) ;
S5 = s i z e ( matrix5 ) ;
S6 = s i z e ( matrix6 ) ;
S7 = s i z e ( matrix7 ) ;
S8 = s i z e ( matrix8 ) ;
S9 = s i z e ( matrix9 ) ;
S10 = s i z e ( matrix10 ) ;

[X, Y ] = meshgrid ( 1 : S1 (2 ) , 1 : S1 ( 1 ) ) ; %p a r t i c i o n de cada m a t r i z
%[ X1 , Y1 , Z1 , C1 ] = n d g r i d ( 1 : S2 ( 1 ) , 1 : S1 ( 1 ) , z1 , ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S2 (2 ) , 1 : S2 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S3 (2 ) , 1 : S3 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S4 (2 ) , 1 : S4 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S5 (2 ) , 1 : S5 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S6 (2 ) , 1 : S6 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S7 (2 ) , 1 : S7 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S8 (2 ) , 1 : S8 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S9 (2 ) , 1 : S9 ( 1 ) ) ;
[X, Y] = meshgrid ( 1 : S10 (2 ) , 1 : S10 ( 1 ) ) ;
z1= X.∗0 +Y.∗0+1.26 %son l a s a l t u r a s donde e s t a cada m a t r i z d e s d e l a b a s e XY=0
z2=X.∗0 +Y.∗0+3.01
z3=X.∗0 +Y.∗0+4.78
z4=X.∗0 +Y.∗0+6.58
z5=X.∗0 +Y.∗0+8.38
z6=X.∗0 +Y.∗0+10.18
z7=X.∗0 +Y.∗0+11.95
z8=X.∗0 +Y.∗0+13.73
z9=X.∗0 +Y.∗0+15.46
z10=X.∗0 +Y.∗0+17.78
P1 = matrix1 ;
P2 = matrix2 ;
P3 = matrix3 ;
P4 = matrix4 ;
P5 = matrix5 ;
P6 = matrix6 ;
P7 = matrix7 ;
P8 = matrix8 ;
P9 = matrix9 ;
P10 = matrix10 ;
%C = c o n t ( : , : , 2 ) ;
%e . g . 100 by 3 m a t r i x
%f i g u r e , s u r f (X,Y, Z , P1 ) , c o l o r b a r
%f i g u r e , s c a t t e r 3 (X( : ) ,Y( : ) , Z ( : ) , 6 , P1 ( : ) , ’ f i l l e d ’ ) , c o l o r b a r

surf (X,Y, z1 , P1 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ , ’ FaceLight ing ’ , ’ phong ’ )
hold on
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surf (X,Y, z2 , P2 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z3 , P3 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z4 , P4 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z5 , P5 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z6 , P6 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z7 , P7 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z8 , P8 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z9 , P9 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold on
surf (X,Y, z10 , P10 , ’ FaceAlpha ’ ,1 , ’ EdgeColor ’ , ’ none ’ )
hold o f f
shading i n t e rp
colormap ( j e t )
t i t l e ( ’ D i s t r i bu c i on e s ␣de␣ do s i s ␣ v e r t i c a l ’ )
xlabel ( ’ Po s i c i ón␣en␣X␣ (cm) ’ , ’ Rotation ’ ,−30)
ylabel ( ’ Po s i c i ón␣en␣Y␣ (cm) ’ , ’ Rotation ’ ,30)
zlabel ( ’ Po s i c i ón␣en␣Z␣ (cm) ’ )
h = colorbar ;
ylabel (h , ’ Dosis ␣ (Gy) ’ )
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