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Resumen 

 

El principal protocolo de dosimetría física utilizado para caracterizar aceleradores lineales 

médicos es del Organismo Internacional de Energía Atómica (OIEA) [1]. Este protocolo 

establece para la caracterización de la dosis absoluta de haces de electrones la utilización 

de cámaras de ionización plano-paralelas para los haces con un R50 Ò 4,0 g /cm2. El 

trabajo de Muir [3] propone una modificación al formalismo de la dosimetría de referencia de 

los haces electrones del protocolo de la OIEA para lo cual utiliza factores de corrección 

actualizados y calculados mediante métodos Monte Carlo. Establecer la dosimetría de 

referencia de haces de electrones de baja energía en un acelerador lineal con una cámara 

de ionización cilíndrica de acuerdo a la modificación del protocolo de dosimetría TRS398 

realizada por Muir [3]. Esta investigación es de tipo descriptivo ï prospectivo por tanto la 

recolección de los datos estuvo basada en el uso de valores obtenidos utilizando el software 

Mephysto y equipos para medir la presión, temperatura y un sistema de dosimetría clínica 

para medir cargas en un acelerador lineal con haces de electrones. Establecida la 

dosimetría de referencia con el protocolo estándar TRS398 se trabaja en la dosimetría 

absoluta con la propuesta de Muir. Las diferencias entre las dos propuestas son menores a 

1,2%. Es posible utilizar la propuesta de Muir para la dosimetría absoluta de haces de 

electrones en un acelerador puesto que las diferencias porcentuales son inferiores al 1,2% 

respecto del sistema estándar. 

  

Palabras clave: dosimetría, electrones, radioterapia, TRS398, acelerador 

lineal 
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Abstract 

 

The main protocol for physical dosimetry used to characterize medical linear accelerators is 

that of the International Atomic Energy Agency (IAEA) [1]. This protocol presents the use of 

plane-parallel ionization chambers for electron beams featuring R50 Ò 4.0 g /cm2. Muirôs 

studies [3] suggest a modified formalism for electron beam reference dosimetry of the IAEA 

procedure. For this, updated correlation factors are used and calculated through Monte 

Carlo methods. To determine low-energy electron beam reference dosimetry in a linear 

accelerator with a cylindrical ionization chamber according to Muirôs modified TRS398 

dosimetry protocol [3]. This is a descriptive ï prospective study. Therefore, data collection 

was based on information obtained using Mephysto software and devices to measure 

pressure, temperature, and a clinical dosimetry system to measure charges in an electron-

beam linear accelerator. After reference dosimetry was determined using the TRS398 

protocol, Muirôs absolute dosimetry is carried out. The differences between the two are less 

than 1.2%. It is possible to use Muirôs electron-beam absolute dosimetry in an accelerator 

since the percentage difference is less than 1.2% in regard to the standard system. 

 

 

Keywords: dosimetry, electrons, radiotherapy, TRS398, linear accelerator  
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Capítulo I 

1. Introducción 

 
1.1 Introducción 
 

Los aceleradores lineales de uso médico se utilizan prioritariamente en los departamentos 

de radioterapia para el tratamiento de las diferentes neoplasias que requieren este 

tratamiento como modalidad única o en combinación con cirugía y quimioterapia.  

Este tipo de aceleradores lineales emiten dos tipos de energía: fotones y electrones. Los 

haces de fotones se utilizan exclusivamente para las lesiones profundas mientras que los 

haces de electrones son utilizados para el tratamiento de lesiones superficiales.  

Garantizar la entrega precisa de la dosis de prescripción por parte del acelerador lineal es 

parte fundamental de la garantía de calidad del tratamiento de los pacientes oncológicos 

que reciben radioterapia como modalidad única o como parte de otros tratamientos de 

forma concomitante. De esta manera, la dosimetría de referencia tanto en la modalidad de 

fotones, así como en la de electrones es esencial para que el objetivo de tratar a los 

pacientes con una incertidumbre global menor o igual al 5% sea viable [1]. 

La dosimetría de los haces de electrones relaciona la emisión de radiación por parte del 

acelerador lineal con la dosis de prescripción requerida por los pacientes en las diferentes 

patologías y que viene dada por el médico especialista. Esta relación se debe mantener en 

1 cGy = 1 UM para garantizar que la dosis prescrita por los radio oncólogos sea la 

entregada al paciente en el acelerador lineal y así aseguramos el éxito del tratamiento.  

Esta dosimetría de referencia se realiza mediante protocolos de uso reconocido. En el 

Ecuador se utiliza básicamente el protocolo del Organismo Internacional de Energía 

Atómica (OIEA) llamado TRS 398 [1], el cual se basa en patrones de dosis absorbida en 

agua. De esta forma, para caracterizar la dosis absorbida en agua de los haces de 

electrones se requiere una cadena dosimétrica de alta precisión que incluye la utilización 

de: electrómetro y cámaras de ionización. En el año 2021 las energías de electrones del 

acelerador VARIAN modelo TRUE BEAM serie H192678 fueron sintonizadas en su 

dosimetría de referencia utilizando el protocolo TRS 398 que se emplea para los haces de 

electrones con cámaras de ionización plano paralelas. Esta dosimetría permite utilizar el 

acelerador lineal en la modalidad de electrones de forma clínica para tratar a los pacientes 

que requieren este tratamiento en las diferentes neoplasias.  
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Este trabajo de investigación plantea hacer un estudio descriptivo con enfoque prospectivo 

de la dosimetría de referencia de los haces de electrones de 6, 9 ,12, 15 y 18 MeV del 

acelerador serie H192678 del Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo de Cuenca en primer 

lugar con el protocolo TRS398 del IAEA usando una cámara de ionización plano paralela 

que sirva como referencia de comparación para la dosimetría que se realizará mediante la 

modificación del protocolo TRS398 propuesta por Pawiro et al [2], utilizando cámaras de 

ionización cilíndricas. Es importante hacer notar que las cámaras de ionización plano 

paralelas son especializadas y no siempre están disponibles en los departamentos de 

radioterapia. 

1.2 Planteamiento del Problema 
 

La dosimetría de referencia de haces de electrones establecida en el protocolo del 

Organismo Internacional de Energía Atómica (IAEA) [1] establece el uso de cámaras de 

ionización plano paralelas especialmente para los haces de baja energía, es decir, para 

haces con un calificador del haz Ò 4,3 cm que corresponde en t®rminos generales a las 

energ²as Ò 10 MeV. Sin embargo, las c§maras de ionizaci·n plano paralelas no siempre 

están disponibles en los centros de radioterapia y sus procesos de calibración no se 

realizan en el país. El trabajo de Muir et al [3] plantea un nuevo formalismo para la 

dosimetría de haces de electrones que permite la utilización de cámaras de ionización 

cilíndricas. Esta nueva formulación de la dosimetría de los haces de electrones es 

implementada por Pawiro et al [2] en el formalismo del protocolo del IAEA adquiriendo 

resultados comparables a los obtenidos en el protocolo estándar con una variación media 

del 0,4% y una desviación máxima del 1% [2]. El trabajo de investigación plantea 

implementar para la dosimetría de referencia de haces de electrones la nueva formulación 

de Muir et al [3] en el acelerador lineal del Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo de Cuenca 

para las energías de electrones consideradas bajas como son 6 y 9 MeV, pero también para 

las energías consideradas altas como son 12, 15 y 18 MeV. Para contrastar los resultados 

obtenidos se realizará la dosimetría de referencia de los haces de electrones de manera 

convencional y se establecerá la validez del método implementado.  

Con estos antecedentes se pretende dar respuesta a si:  

¿Es factible reemplazar el protocolo TRS398 estándar de la IAEA por la nueva propuesta 

expuesta en las investigaciones de Pawiro et al [2]? 
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1.3 Justificación  
 

El plan de prioridades de investigación del Ministerio de Salud Pública para el periodo 

comprendido entre el año 2013 y 2017 establece como una de sus líneas de investigación 

las neoplasias digestivas, respiratorias, ginecológicas, de mama, genitourinarias, 

dermatológicas, del sistema nervioso central, de los sistemas endocrinos y hematológicos. 

El Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo de Cuenca es un hospital de especialización que 

trata todas estas neoplasias con diferentes métodos que pueden incluir: cirugía, 

quimioterapia, radioterapia o también terapia hormonal. 

 El departamento de radioterapia del Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo de Cuenca en el 

año 2021 trató 592 pacientes de los cuales 495 (83.6%) pacientes fueron tratados con 

radioterapia de intensidad modulada en cualquiera de sus modalidades, mientras que 97 

(16.4%) pacientes fueron tratados con radioterapia convencional 3D. Se administra el 

tratamiento a todas las neoplasias siendo las predominantes en las mujeres las neoplasias 

de mama y del sistema respiratorio, mientras que para los hombres son las del sistema 

respiratorio y las genitourinarias.  

Para garantizar el tratamiento de los pacientes con radioterapia en los aceleradores lineales 

se requiere que la incertidumbre máxima de todo el proceso de tratamiento no sea mayor 

del 5% como lo recomiendan los diferentes protocolos e instituciones como la Organización 

Mundial de la Salud. Para conseguir este objetivo la dosimetría de referencia de los 

diferentes haces, incluidos los haces de electrones, es fundamental que se realice con 

protocolos dosimétricos establecidos para que la dosis de salida del acelerador lineal 

(output) se pueda definir con una incertidumbre menor o igual al 1%. Por lo tanto, la 

dosimetría de referencia de los aceleradores lineales es parte fundamental del tratamiento 

de las diferentes neoplasias. 
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Capítulo II 

2. Bases teóricas  
 

2.1. El Modelo Atómico 
 

El conocimiento del átomo, así como de los grandes enigmas de la vida surgió de la 

necesidad del ser humano por comprender todo cuanto le rodea.  

El átomo ha pasado por una serie de investigaciones y experimentos para poder descubrir 

lo que hoy se conoce y dar cabida a las interrogantes de qué es y qué contiene. La historia 

se remonta al siglo V antes de nuestra era cuando el filósofo griego Demócrito propuso la 

teoría de que la materia y todo cuanto nos rodea está compuesto por partículas indivisibles 

a las que denominó átomos (a [no] y tomo [divisible]) [32]. (figura 2.1)  

 

Figura 2.1: Modelo atómico de Dalton 

Fuente: Lifeder [28] 

 

Posteriormente en 1808, John Dalton postuló nuevas ideas sobre el átomo, al proponer que 

la materia se encontraba formada por pequeñas partículas indivisibles denominadas 

átomos. En este modelo existían diferentes tipos de átomos que se diferenciaban entre sí 

por su masa y diversas propiedades. [5]  

A finales de 1890, se creía que los átomos eran indivisibles. Pero en 1897 J. Thomson, 

mientras realizaba una investigación sobre la conductividad eléctrica de gases a bajas 

presiones, demostró que en el interior de los átomos existen pequeñas partículas con carga 

eléctrica negativa, a las que denominó electrones. 

En este modelo atómico, conocido tambi®n como óôpastel de pasasò (Figura 2.2), el §tomo 

está constituido por una gran masa esférica con carga positiva y constante en donde las 
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cargas eléctricas negativas que se corresponden con los electrones están dispersas 

amanera de pasas en un pastel [5]. 

 

Figura 2.2: Modelo atómico de Thomson 

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

 

Estas ideas permiten postular que el átomo en conjunto siempre debe ser eléctricamente 

neutro ya que el número de electrones debe ser el mismo que el número de cargas 

positivas [5]. 

Años más tarde en 1911 Ernest Rutherford reformula la concepción existente sobre el 

átomo mediante el desarrollo de una serie de experimentos que permitieron conocer más 

sobre los modelos existentes. Su experimento más notorio consistió en bombardear una fina 

lámina de oro usando partículas alfa y con la ayuda de una pantalla fluorescente observar 

cómo estas se dispersaban para llegar a la conclusión de que algunas partículas eran 

reflejadas a ángulos pequeños mientras que unas pocas atravesaban la lámina sin cambiar 

su dirección inicial. 

 Los resultados de este estudio llevaron a Rutherford a proponer un nuevo modelo atómico. 

En este nuevo modelo se proponía que el átomo estaba conformado por un núcleo y su 

corteza. La carga positiva se organizaba en el centro del núcleo y constituye casi toda la 

masa del átomo mientras que la corteza ubicada prácticamente en espacio vacío estaba 

formada por los electrones con una masa pequeña y carga negativa y girando alrededor de 

la carga positiva (Figura 2.3) 
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Figura 2.3: Modelo atómico de Rutherford 

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

 

Trabajos posteriores de Bohr en 1913 desarrollan un modelo atómico en el cual se superan 

las inconsistencias encontradas en los modelos anteriores. En este caso se propuso que el 

átomo estaba formado por un núcleo pequeño con carga positiva el cual se encuentra 

rodeado por varios electrones que giran en torno a él en órbitas y niveles de energía bien 

definidos (Figura 2.4).  

 

Figura 2.4: Modelo atómico de Bohr 

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

 

El modelo atómico utilizado en la actualidad se debe a los esfuerzos de Schrödinger y 

Heisenberg que en la década de 1920 describen el modelo atómico constituido por 

diferentes partículas (protones, electrones, etc.) representadas por funciones de onda 

capaces de dar una probabilidad de encontrar dichas partículas en el espacio [5] (Figura 

2.5). 
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Figura 2.5: Modelo atómico Actual 

Fuente: BrasilEscolar [29] 

 

 

2.2 Estructura Nuclear 
 

El núcleo del átomo está conformado por dos tipos de partículas: protones y neutrones las 

cuales reciben el nombre de nucleones. La masa del neutrón se considera que es casi la 

misma o muy similar a la del protón. El protón tiene carga positiva mientras que el neutrón 

es eléctricamente neutro es decir no tiene carga. Dentro del núcleo tanto los protones como 

neutrones se encuentran expuestos a interacciones nucleares fuertes que son las fuerzas 

que mantienen estable al núcleo. Los electrones por su parte se encuentran en orbitales 

específicos girando alrededor del núcleo en una configuración estable de energía. En 

principio el número de electrones siempre debe ser el mismo que el número de protones 

para que el átomo sea considerado eléctricamente neutro [5]. 

En condiciones de equilibrio energético las partículas del átomo se encuentran fuertemente 

unidas, como ya habíamos mencionado anteriormente, por las fuerzas de atracción que 

existen entre ellas. Pero cuando dentro del átomo existe un exceso o un déficit de neutrones 

o protones, el equilibrio atómico se puede ver comprometido. Pasando de ser un elemento 

eléctricamente neutro a ser un elemento inestable [6].  

Cuando existen estos cambios en el número de partículas del átomo este siempre va a 

buscar regresar a la estabilidad y en este proceso se liberará energía, que llamaremos 

radiación, y que puede ser emitida mediante ondas electromagnéticas o partículas 

cargadas.  

La emisión de energía debido a la inestabilidad que se origina en determinados átomos y 

más específicamente en sus núcleos, se llama radiactividad. Los átomos inestables y, por lo 
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tanto, radiactivos, al poseer un exceso de protones o de neutrones en su núcleo, van a 

buscar regresar a su estado de equilibrio de forma espontánea, emitiendo durante el 

proceso energía en forma de partículas u ondas, proceso al cual se le denomina 

desintegración radiactiva [5]. 

2.3 Definición de Radiación 
 

La radiación es la emisión, propagación y transferencia de energía en cualquier medio en 

forma de ondas electromagnéticas o partículas.  

Desde el principio hasta la actualidad los seres humanos han convivido con la radiación de 

múltiples formas. Por ejemplo, sin la radiación proveniente del sol no existiría vida en el 

planeta o sin la radiación infrarroja no podríamos mantener la temperatura de la Tierra. Sin 

embargo, a pesar de tener un sinfín de fuentes naturales de radiación, el ser humano ha 

logrado desarrollar distintos dispositivos para la creación de radiación artificial y la podemos 

encontrar en nuestra vida cotidiana, como cuando escuchamos música en la radio cuando 

calentamos los alimentos en el microondas o cuando nos sometemos a una radiografía [7]. 

Cuanto mayor es la frecuencia de la radiación electromagnética, mayor es su energía. De 

esta forma podemos clasificar a las radiaciones electromagnéticas en función de su energía. 

Las radiaciones ionizantes, las cuales se caracterizan porque contienen la energía 

necesaria para generar la ionización de los átomos de la materia que atraviesan (ej.: rayos 

X, rayos gamma) o radiaciones no ionizantes, las cuales por el contrario no poseen la 

energía suficiente para romper los enlaces de unión de los átomos y de esta forma 

conseguir la ionización de los mismos (ej.: luz visible, infrarrojo) [7]. El conjunto de todas 

estas ondas electromagnéticas se conoce como espectro electromagnético y se muestra en 

la Figura 2.6. 
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Figura 2.6: Espectro electromagnético 

Fuente: Radioslibres [30] 

 

2.4 Tipos de Radiación 
 

2.4.1 Radiaciones No Ionizantes 

Este tipo de radiación se caracteriza porque posee baja energía razón por lo cual no tiene la 

suficiente capacidad para arrancar un electrón de un átomo o molécula. La radiación no 

ionizante incluye las ondas de radio, microondas, luz infrarroja, visible y ultravioleta [8]. 

2.4.2 Radiaciones Ionizantes 
 

Este tipo de radiación se caracteriza por su alta energía, suficiente como para arrancar un 

electrón de un átomo o molécula, produciendo lo que se conoce como ionización [8]. Por lo 

tanto, esta radiación se considera ionizante ya que al interaccionar con la materia va a 

generar la ionización de sus átomos, dando como resultado partículas cargadas, que 

pueden emitir energía de forma corpuscular u ondas electromagnéticas [9]. La radiación 

ionizante al ser capaz de romper los enlaces que mantienen unidos a átomos o moléculas 

pueden producir daño a nivel biológico debido a su alto poder de penetración en la materia 

con la que interacciona y es por lo tanto muy útil su descripción detallada dentro de la 

medicina [5].  

La radiación ionizante a su vez se puede clasificar en directamente ionizante e 

indirectamente ionizante. La radiación directamente ionizante se produce por partículas que 

posean carga como son los electrones, positrones, protones, partículas alfa y beta mientras 
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que la radiación indirectamente ionizante es la producida por partículas que no poseen 

carga, como lo son los rayos X, rayos gamma y los neutrones [5]. 

2.5 Interacción de la Radiación con la Materia 
 

La interacción de la radiación con la materia depende de dos factores esenciales: la 

penetración en la materia y el depósito de energía. Se produce así la ionización y la 

excitación atómica dando como resultado la liberación y transferencia de la energía. La 

radiación que interacciona con la materia puede ser partículas como las partículas alfa, 

beta, electrones, protones o también ondas electromagnéticas como los rayos X y rayos 

gamma, o incluso partículas sin carga como los neutrones [5]. 

El mecanismo principal de interacción se debe a que diferentes tipos de partículas cargadas 

o no inciden directamente sobre los electrones o el núcleo atómico de un determinado 

material consiguiendo que se produzca la ionización y a su vez se genere una inestabilidad 

atómica la cual siempre se acompaña de liberación de energía en la búsqueda de su estado 

de equilibrio fundamental. En estas interacciones, las partículas incidentes ceden parte o 

toda su energía al átomo o material que atraviesan, lo cual dependerá principalmente del 

tipo de radiación o partícula, su energía y las propiedades del material o medio con el que 

interaccionan [10]. 

2.6 Interacción de las Partículas No Cargadas con la Materia 
 

Estas interacciones se dan fundamentalmente con fotones. Un fotón se caracteriza por ser 

una partícula sin carga y sin masa en reposo, cuya interacción con la materia es 

codependiente de la energía y el medio en el cual se dispersa. Están muy ligados al átomo 

(efecto fotoeléctrico) o a los electrones libres (efecto Compton) [5]. 

2.6.1 Efecto Fotoeléctrico  
 

En este mecanismo de interacción el fotón incidente interacciona con un electrón atómico 

[5] transfiriendo de esta manera toda la energía al electrón, haciendo que desaparezca por 

completo el fotón dispersado, dando como resultado la expulsión de un electrón de una 

capa externa del átomo conocido como fotoelectrón. Este electrón adquiere toda la energía 

del fotón incidente en forma de energía cinética razón por la cual es expulsado del átomo 

(Figura 2.7).  
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Figura 2.7: Efecto fotoeléctrico  

Fuente: Aereatecnologia [31] 

 

Para que ocurra este evento se emplean átomos con alto número atómico y además la 

energía del fotón incidente tiene que ser mayor o igual a la energía de enlace del electrón 

en el átomo [5]. Cuando se produce la expulsión del fotoelectrón por el efecto fotoeléctrico 

el átomo queda en un estado de excitación energética y el espacio sobrante puede ser 

ocupado por un electrón de una capa más externa produciendo en el proceso emisión de 

radiación. Por otro lado, se puede producir la desexcitación del átomo por emisión de 

electrones Auger (monoenergéticos). Este proceso de interacción es muy relevante para la 

radiografía convencional. 

2.6.2 Efecto Compton  
 

En este mecanismo de interacción el fotón incidente cede solo una parte de su energía al 

electrón, el cuál es desplazado formando un ángulo con relación al fotón incidente. Su 

energía es dependiente del ángulo de dispersión (Figura 2.8). 

 

Figura 2.8: Efecto Compton 

Fuente: hyperphysics [32] 
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Este proceso de interacción no depende del material en el cual se dispersa, sin embargo, si 

depende de la energía del fotón incidente y su probabilidad crece con energías del fotón 

incidente mucho mayores a las energías de enlace del electrón en el átomo. En radioterapia 

las energías utilizadas son del orden de magnitud de los MeV, es decir Ḑ ρπ eV, y en este 

caso el efecto Compton es relevante [5]. 

2.6.3 Creación de Pares Electrón - Positrón 

El fotón incidente tiene la energía suficiente para interaccionar con el campo nuclear dando 

como resultado su aniquilación y su energía es utilizada para obtener un par de partículas: 

electrón y positrón (Figura 2.9). 

 

 

Figura 2.9: Creación de pares electrón- positrón 

Fuente: Mostazo M [33] 

En este mecanismo de interacción el fotón incidente debe tener al menos la energía umbral 

correspondiente a la energía en reposo del electrón y del positrón, es decir, 0,511 MeV + 

0,511 MeV = 1,022 MeV.  

Existe una mayor probabilidad de que este mecanismo de interacción se incremente cuanto 

mayor es el número atómico del elemento. Por otra parte, la vida media del positrón 

generado es muy corta pues se recombina rápidamente con otro electrón libre del medio 

dando como resultado la producción de dos fotones de aniquilación [5]. 

2.7 Interacción de las Partículas Cargadas con la Materia 
 

Las interacciones entre partículas cargadas se deben fundamentalmente a las fuerzas de 

Coulomb. Los procesos de dispersión se asocian a eventos de interacción con electrones 

atómicos. Estas interacciones pueden ser elástica e inelástica dependiendo del proceso de 
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ionización de los átomos o la producción de radiación de frenado. Por otra parte, los 

electrones tienen la capacidad de crear pérdidas energéticas a consecuencia de la radiación 

de frenado debido a que es en esencia una partícula con carga y una masa pequeña. 

2.7.1 Poder de Frenado 

Se define como la pérdida de energía cinética de las partículas cargadas en función del 

espesor de la materia atravesada [5]. Este valor depende del medio y las características de 

las partículas cargadas que chocan contra la materia.  

Cuando un electrón salta de un nivel muy energético a uno de menor energía por el proceso 

de colisión entre la partícula cargada incidente y el electrón da como resultado la excitación 

de átomo, es entonces que este proceso se denominará pérdida energética por colisión. 

Estas características dependen de:  

1. El medio. 

2. La carga de la partícula incidente.  

3. Y la energía de la partícula incidente (la pérdida de energía es proporcional al 

frenado de la partícula cuando atraviesa el medio). 

Según las leyes de la electrodinámica cuando a una partícula que posee carga se le aplica 

una aceleración esta partícula como resultado liberará radiación electromagnética, la cual 

se denomina radiación de frenado o Bremsstrahlung. Este tipo de radiación de frenado tiene 

un espectro de energía que es continuo.  

Por otra parte, el material dispersor siempre debe tener un número atómico elevado para 

que favorezca la emisión de radiación de frenado ya que la aceleración será mayor en un 

campo electromagnético fuerte. 

2.7.2 Interacción de los Electrones con la Materia. 
 

Las pérdidas energéticas producto de la interacción de la radiación con la materia son más 

frecuentes cuando las partículas poseen altas energías y la materia en la que inciden tienen 

un alto número atómico. El poder de frenado másico depende de las pérdidas energéticas 

por colisión con electrones atómicos y las pérdidas radiactivas.  

Se pueden identificar dos tipos de dispersión fundamental: las colisiones elásticas y las 

colisiones inelásticas. En las colisiones elásticas no existe transformación de un tipo de 

energía en otro mientras que en las colisiones inelásticas existe transformación de 
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diferentes tipos de energías en otros tipos de energía y en ambos tipos de colisiones se 

conserva la energía. Las colisiones inelásticas son importantes para entender los procesos 

de interacción de la radiación con la materia. 

2.8 Radioterapia 
 

La radioterapia en términos generales constituye el método fundamental de tratamiento 

oncológico empleado en la actualidad. Su intención principal se basa en administrar altas 

dosis de radiación con el fin de erradicar las células tumorales y cancerígenas presentes en 

el cuerpo humano. Dado que utiliza dosis elevadas de radiación, el cálculo de las mismas y 

el fraccionamiento de dosis se basa en el tipo, localización y tamaño del tumor a tratar, 

teniendo la posibilidad de complementarse con otro tipo de tratamientos como la 

quimioterapia o incluso la cirugía [11].  

Una vez administrada cada dosis del tratamiento la respuesta a la radiación variará de 

acuerdo a varios factores como el tipo de tejido sea este tumoral o sano la radiosensibilidad 

del órgano o región irradiada, etc. De esta manera cada sesión contribuirá a disminuir la 

carga tumoral.  

La radioterapia se puede emplear con dos fines:  

Á Curativo: si su intención es erradicar las células tumorales, mediante la emisión de 

altas dosis de radiación y con un mayor número de sesiones de tratamiento.  

Á Paliativo: si su objetivo es disminuir el dolor y mejorar la calidad de vida del paciente, 

haciendo uso de menores dosis, así como sesiones [12].  

La administración final de la dosis de radioterapia acorde a cada patología y localización 

anatómica a tratar se consigue en un proceso que en términos generales se puede resumir 

en las siguientes etapas:  

Á Simulación del tratamiento  

Es la primera etapa del tratamiento y consiste en obtener imágenes del cuerpo del paciente 

para localizar espacialmente el tumor, así como su ubicación, extensión y relación con las 

estructuras adyacentes. Este paso es fundamental para el tratamiento con radiaciones 

ionizantes ya que la reproducibilidad de la localización de la lesión a lo largo del tratamiento 

del paciente es crucial para el éxito del mismo.  
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La modalidad de imagen básica es la tomografía axial computarizada que generalmente 

utiliza muchos cortes (>200) para poder realizar los cálculos de dosis con un sistema de 

localización ortogonal que permita definir un sistema de referencia para la localización diaria 

del paciente y con implementos de fijación detiene dos funciones principales, la comodidad 

del paciente por un lado y por otra parte ayudar en la reproducibilidad de la posición. 

Á Planificación del tratamiento 

Una vez hecha la simulación y obtenida la tomografía de planificación se procede por parte 

de los médicos radio oncólogos a los diseños de las lesiones de acuerdo a las diferentes 

patologías y utilizando los protocolos adecuados. Así se define finalmente el PTV (Planning 

Target Volume). Una vez definido el PTV los Físicos Médicos calculan la distribución de 

dosis que mejor se adapta a la prescripción de dosis dada por el radio oncólogo para el PTV 

siguiendo los protocolos de límites de dosis para los órganos adyacentes, así como para el 

volumen tumoral.  

Una vez aprobado el plan de tratamiento y realizados todos los controles de calidad sobre el 

plan de tratamiento el mismo es transferido a las unidades de tratamiento (aceleradores 

lineales). 

Á Tratamiento del paciente 

Una vez aprobados los planes de tratamiento estos son enviados vía DICOM a los 

aceleradores lineales para el tratamiento de los pacientes. Previo al tratamiento se realiza la 

verificación mediante fusión de imagen a través de coincidencia ósea ya sea por imagen 

portal electrónica de alta energía (MV) o mediante tomografía de haz cónico (cone beam 

CT). Una vez verificada la localización de la lesión se procede al tratamiento del paciente 

con un haz de alta energía (varios MeV). Este haz puede ser de fotones o de electrones 

[13]. 

2.9 Aceleradores Lineales de Electrones de Uso Médico 
 

Acelerador lineal es el nombre que recibe el equipo que emite la radiación necesaria para 

completar el tratamiento previamente planificado para cada paciente. Consiste en un 

generador de rayos x de alta energía, el cual en su interior produce una gran cantidad de 

electrones que mediante varios procesos serán acelerados para aumentar energía de forma 

considerable y que posteriormente impactarán contra un blanco de tungsteno generando 

rayos x los cuales serán dirigidos hacia un sistema de colimación que conforma una 

ventana de apertura que permitirá la salida de la radiación hacia el cuerpo del paciente. En 
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la actualidad y gracias a los avances de la tecnología, contamos con un colimador 

multiláminas o MLC, el cual está constituido por una combinación de hojas o láminas las 

cuales se abren y cierran adoptando diferentes formas para permitir o restringir el paso de la 

radiación. Esta disposición de las láminas es calculada previo al inicio del tratamiento para 

permitir obtener una gran conformación de la radiación para cuidar y proteger los órganos y 

tejidos sanos adyacentes al área a tratar, así como maximizar la dosis en el volumen 

tumoral.  

Con las nuevas técnicas que existen hoy en día se ha logrado incorporar en el acelerador 

un sistema de imagen que permite obtener radiografías portales previas a la administración 

del tratamiento con el fin de verificar y asegurar que el blanco o área tumoral sea la correcta 

antes de emitir la dosis planificada para cada sesión. Esto permite corregir fallos en la 

posición del paciente u otros relacionados con la anatomía del paciente durante el curso del 

tratamiento [13]. 

Los aceleradores lineales de uso médico tienen el mismo fundamento teórico que los 

equipos de rayos x convencionales, es decir, se produce radiación al acelerar electrones a 

una velocidad muy alta que luego colisionan con un blanco metálico de alto número atómico 

(Z) produciendo a su paso rayos x por frenado o Bremsstrahlung y otros mecanismos de 

interacción.  

El funcionamiento de un acelerador lineal es un proceso de varias etapas. Un filamento, 

generalmente de tungsteno, por emisión termo-iónica emite electrones que son acelerados 

por medio de un campo electromagnético con frecuencia de microondas dentro de una 

cavidad aceleradora hasta conseguir acelerar estas partículas a velocidades muy altas 

cercanas a la velocidad de la luz.  

El klistrón o magnetrón generan la potencia suficiente para producir las microondas que se 

necesitan en la guía de onda (cavidad aceleradora). El magnetrón es un oscilador que se 

alimenta de una fuente de radiofrecuencia y en general se utilizan en los aceleradores que 

tiene energías menores o iguales a 6 MV. El klistrón es un amplificador de potencia que 

necesita una gran señal de radiofrecuencia para trabajar y se utilizan en aceleradores para 

producir energías superiores a 6 MV.  

Cuando los electrones acelerados entran en el cabezal se deflectan 270° (para mantener la 

verticalidad del haz hacia la mesa de tratamiento) mediante un conjunto de bobinas 

magnéticas.  
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Los aceleradores lineales de uso médico pueden producir dos modalidades de energías: 

fotones y electrones. En el caso de los fotones las energías más usadas suelen variar en un 

rango que va desde los 04 MV hasta los 25 MV mientras que para el caso de los haces de 

electrones el rango de energías oscila usualmente entre los 06 MeV y los 22 MeV en las 

diferentes casas comerciales que producen aceleradores lineales de uso médico. Cada 

modalidad de energía que produce el acelerador lineal está caracterizada por un índice de 

calidad. En el caso de los fotones es el 402mientras que para los haces de electrones es 

el 2 . 

Los aceleradores lineales tienen elementos constitutivos (externos) que son importantes en 

el contexto del manejo de los pacientes:  

1. Brazo o gantry. 

2. Cabezal. 

a) Colimadores. 

b) Primarios. 

c) Secundarios. 

d) Colimador multiláminas (MLC). 

3. Bandeja porta moldes. 

4. Telémetro. 

5. Mesa de tratamiento. 

6. Láseres externos de baja intensidad. 

7. Cuñas. 

a) Cuñas físicas. 

b) Cuñas motorizadas. 

c) Cuñas dinámicas. 

8. Aplicadores de electrones. 

9. Accesorios de radiocirugía. 

 

2.9.1 Funcionamiento del Acelerador Lineal de Uso Médico en Modo Fotones 
 

Una vez que el haz de electrones de alta velocidad ha sido deflectado 270°, y se encuentra 

en dirección vertical hacia la mesa de tratamiento del paciente, choca con un blanco de alta 

densidad y produce un haz de fotones de alta energía que es colimado por un colimador 

primario. Este haz de rayos x de alta energía pasa a continuación por un filtro aplanador de 

forma que el perfil del haz sea plano dentro de las especificaciones de los diferentes 
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protocolos. El haz es entonces censado por una cámara de ionización (monitora) propia del 

equipo que permite cortar la emisión de radiación después de un porcentaje de tolerancia 

de la emisión programada, es decir, es una cámara monitora de seguridad.  

Un colimador secundario para radiación dispersa además de un colimador terciario 

(colimador multiláminas, MLC) que permita conformar la lesión del paciente están a 

continuación. Finalmente, el haz de fotones incide sobre el paciente de acuerdo a lo 

planificado (Figura 2.10). 

 

Figura 2.10: Modo fotones  

Fuente: ResearchGate [34] 

 

2.9.2 Funcionamiento del Acelerador Lineal de Electrones en Modo Electrones  
 

El haz de electrones después de la deflexión de 270° es el mismo incluso en la modalidad 

de electrones. Este haz colisiona con un dispersor fino que abre el haz de electrones para 

que pueda ser utilizado de forma clínica. Este haz dispersado pasa también por el sistema 

de seguridad de las cámaras monitoras para luego tener la colimación final mediante un 

aplicador específico de electrones que definirá el tamaño de campo disponible para el 

paciente. Este colimador de electrones además permitirá alojar los moldes personalizados 

para el tratamiento de los pacientes con los haces de electrones. Estos moldes 
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personalizados son fabricados de un material de aleación de plomo de garantice que los 

electrones sean detenidos hasta en un 95% en la región de blindaje (Figura 2.11).  

La energía del haz final de electrones obtenido se caracteriza mediante un índice de calidad 

a partir del porcentaje de dosis en profundidad (PDD). Este índice de calidad en el caso de 

los electrones es el 2  y representa la profundidad en centímetros a la cual la energía de 

los mismos se reduce al 50% del valor máximo. Al ser un índice de calidad es un valor único 

para cada energía de electrones y que se debe mantener en el tiempo. 

 

Figura 2.11: Modo electrones  

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

 

2.10 La Dosimetría de Referencia  
 

El acelerador lineal de uso médico emite radiación para tratar a los pacientes que requieren 

radioterapia como parte de su tratamiento oncológico ya sea como modalidad única o en un 

protocolo que requiera la combinación con quimioterapia o cirugía.  
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La radioterapia se prescribe en unidades que son de uso estándar dentro de la oncología. 

Estas unidades son los Gray (Gy). Sin embargo, el acelerador lineal, que es la principal 

unidad de tratamiento de la radioterapia, no entiende de las unidades de prescripción de la 

oncología. El acelerador lineal emite radiación en términos de sus propias unidades, es 

decir, las conocidas como unidades monitor UM.  

Se debe entonces establecer una relación entre la dosis de prescripción en Gray y las 

unidades de medición del acelerador lineal (UM). A este proceso en términos generales se 

le conoce como dosimetría de referencia. La dosimetría de referencia, en nuestro caso, 

establecerá que esta relación será de 1 cGy = 1 UM. 

2.10.1 Caracterización del Haz de Electrones  

El haz de electrones producido en el acelerador lineal de uso médico, en el modo de 

electrones, se puede caracterizar a través del porcentaje de dosis en profundidad PDD y de 

su perfil de dosis. Estos parámetros dosimétricos son únicos para cada haz de energía.  

En términos generales se puede decir que los haces de electrones se clasifican en función 

de su energía de la siguiente forma:  

Á Baja energía: 1ī9 MeV. 

Á Alta energía: > 10 MeV. 

De forma específica para los haces de electrones existe un calificador de haz que sirve 

como índice de calidad del haz. Este índice de calidad del haz es el 2   y es la profundidad 

a la cual el valor de la dosis es el 50% del valor de la dosis máxima de referencia [5]. Este 

valor al ser un índice de calidad para cada haz es un valor único que debe mantenerse en el 

tiempo en el haz de energía de electrones del acelerador de uso médico (Figura 2.12). 
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Figura 2.12: El valor de R50 en un haz de electrones 

Fuente: Fundamentos de Física Médica [35] 

 

2.11. Protocolos de Dosimetría 

El Organismo Internacional de Energía Atómica (OIEA) se fundó en el año de 1957, y su 

sede ubicada en Viena (Austria) constituye una agencia intergubernamental la cual forma 

parte del sistema de las Naciones Unidas, su principal misión es de servir como medio de 

comunicación y cooperación científica y técnica para concientizar y guiar a la población en 

el uso y manejo de la energía nuclear, enfocándose en la paz, salud y prosperidad [14].  

La OIEA posee tres pilares fundamentales: seguridad tecnológica y física, ciencia y 

tecnología y salvaguardias [14]. De esta manera se busca proteger a las personas, así 

como al medio ambiente de los efectos nocivos que la radiación ionizante puede provocar 

[15].  

Para cumplir estos objetivos dentro del área de radioterapia el OIEA plantea algunos 

códigos de práctica que recomiendan criterios de prescripción de dosis absorbida correcta, 

así como normas adecuadas del uso de los haces externos de energía.  

Los códigos de práctica tienen la finalidad de sistematizar y unificar ciertos parámetros 

estandarizados a nivel internacional la calibración con cámaras de ionización la dosis 

absorbida en agua de los haces de radiación emitidos por los aceleradores lineales de uso 
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médico y que son empleados en radioterapia. El Código de Práctica proporciona una 

metodología para identificar la dosis absorbida en agua para fotones de baja, media y alta 

energía, haces de electrones, haces de protones y haces de iones pesados. Con esta guía 

se puede determinar un sistema dosimétrico específico, colocando como punto focal la 

dosis absorbida en agua, para todos los haces de energía en radioterapia. El Código de 

Práctica establece las mediciones con cámaras de ionización que tienen un factor de 

calibración .ȟ   obtenido en un laboratorio de calibración dosimétrica secundario. Este 

código de práctica es el protocolo TRS398.  

Las cámaras de ionización basan su trabajo en el principio de la teoría de la cavidad 

introducida por Bragg y complementada por Gray que correlaciona la dosis absorbida en un 

medio sensible a la radiación (generalmente un gas como el aire) con la dosis absorbida en 

el medio que la rodea [5]. Las cámaras de ionización utilizadas en radioterapia para la 

dosimetría de referencia trabajan con el principio de Bragg Gray. Estas se clasifican 

básicamente en dos tipos: cilíndricas y plano paralelas. 

Las cámaras de ionización cilíndricas en términos generales se utilizan para la dosimetría 

física de haces de fotones mientras que las cámaras plano paralelas se utilizan para la 

dosimetría física de haces de electrones. El empleo de las cámaras de ionización sigue un 

protocolo establecido basado en patrones de dosis absorbida en agua de forma que la 

cadena dosimétrica tenga la menor cantidad de factores de corrección. El protocolo TRS398 

del OIEA está basado en esta premisa con el objetivo de alcanzar la uniformidad y precisión 

para la administración de dosis en los tratamientos de radioterapia, lo cual busca ser 

aplicable en todos los centros que ofrezcan este servicio.  

Sin embargo, el protocolo TRS398, recomienda la utilización de cámaras cilíndricas cuando 

nos encontramos frente a energías altas (mayores a 10 MeV), mientras que las cámaras 

plano paralelas son consideradas para aplicarse en energías bajas (inferiores a 10 MeV). La 

modificación del protocolo propuesta por Pawiro et al. [4] basado en el cálculo de factores 

de conversión mediante métodos Monte Carlo por parte de Muir et al. [3] para las cámaras 

de ionización cilíndricas, como la PTW 31013, supera este problema y hace factible un 

nuevo sistema de dosimetría de referencia de haces de electrones en aceleradores lineales 

de uso médico dado que mediante múltiples estudios realizados por estos investigadores se 

ha demostrado que las cámaras de ionización cilíndricas pueden ser utilizadas para todas 

las energías de los haces de electrones, incluso para aquellas energías bajas como 4 MeV, 

contraponiéndose al protocolo estándar que establece un tipo de cámara de ionización para 

un rango específico de energía (altas y bajas), y concluyendo que los resultados son 
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aceptables y similares a los obtenidos mediante la utilización de las cámaras plano 

paralelas [6]. 

2.11.1.  Protocolo TRS398 
 

La dosimetría en radioterapia es un tema difícil de abordar, pero de vital importancia para 

una adecuada estimación de la dosis de prescripción. Esta se encarga de la medida de la 

dosis absorbida por un material o tejido como consecuencia de su exposición a las 

radiaciones ionizantes presentes en un campo de radiación. La dosis absorbida por su parte 

se define como, la energía absorbida por unidad de masa, la misma que depende de la 

naturaleza y características del campo de radiación, del material o tejido irradiado [16].  

Dependiendo de varios parámetros, cuando la radiación ionizante transfiere energía a un 

sistema biológico, provocará varios efectos. La severidad del resultado final estará 

relacionada con la dosis absorbida por el sistema y para organismos complejos como el ser 

humano hay dos tipos de efectos relacionados con la dosis: somáticos y genéticos [17].  

El daño somático se refiere al daño ocurrido en los tejidos del individuo irradiado mientras 

que el daño genético se refiere al daño que afectará las generaciones futuras [17].  

El efecto somático se manifestará en el individuo que absorbe la dosis de radiación y puede 

clasificarse en dos tipos: efectos de relativa certeza (determinísticos) y los que ocurren al 

azar o estocásticos (no determinísticos) [17].  

Los efectos no estocásticos (determinísticos) se relacionan con la superación de un umbral 

de dosis. Es decir, si se ha depositado una dosis equivalente suficientemente alta, 

aparecerán con certeza cierto tipo de consecuencias [18]. Por lo tanto, se caracterizan por 

tener un umbral de dosis por debajo del cual no se observa ningún efecto, un corto período 

de latencia y una severidad que depende de la dosis [17]. Por ejemplo, si una dosis 

equivalente de rayos X excede 1 Sievert (Sv), se observará un enrojecimiento de la piel; 

después de cierto nivel de dosis, se producirán cataratas en los ojos (más de 2 Sievert), etc. 

[17]. 

Por su parte, los efectos estocásticos o probabilísticos son aquellos que ocurren a niveles 

bajos de exposición a la radiación. En este caso el daño será estocástico, es decir, es 

posible predecir la proporción de una población dada de personas expuestas que será 

afectada, pero imposible predecir precisamente que individuo en particular sufrirá el daño. 

No existe una dosis umbral demostrable y el daño se presenta como un pequeño 

incremento en la incidencia normal o espontánea y se expresa luego de un largo período de 
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latencia [17]. Los ejemplos más conocidos son el desarrollo de cáncer y las mutaciones 

genéticas [18].  

Así todos los estudios que hagan uso de radiaciones ionizantes deben ser realizados con 

dosis conocidas y establecidas en protocolos tanto para la prescripción de la dosis, así 

como para el establecimiento de la dosimetría de referencia y de esta manera poder 

enfocarnos en la optimización de las dosis tanto como sea razonablemente posible sin 

perder la condición terapéutica, y manteniendo, a la vez, la dosis en los órganos sanos tan 

baja como sea posible, como lo indica el concepto ALARA (As Low As Reasonably 

Achievable) [18].  

El ser humano con sus sentidos es incapaz de percibir las radiaciones ionizantes, de tal 

forma que, el mismo creó instrumentos para su correcta medición. En términos muy 

generales dentro del ambiente hospitalario su uso se acentúa en detectar los efectos de las 

radiaciones ionizantes sobre el cuerpo humano.  

Un detector de radiación es aquel que funciona por los diferentes mecanismos de 

interacción de la materia con las radiaciones ionizantes basándose en fenómenos físicos 

producto de esta interacción para su correcta medición. Los principales fenómenos por los 

cuales se puede detectar la interacción de la radiación con la materia son los siguientes: 

1. Los átomos del medio (el medio más común suele ser un gas) pueden crear cargas 

como consecuencia de la ionización de sus átomos que dan respuesta a la 

radiación que han recibido. La recolección de estas cargas puede generar 

corrientes eléctricas que luego son medidas.  

2. Cuando los electrones son excitados pueden generar luminiscencia al pasar de 

estados energéticos superiores y su consecuente desexcitación. La medición de la 

intensidad de luz que se forma cuando se desexcita es la herramienta fundamental 

para la detección y medida correcta de la radiación.  

3. Cuando se disocia la materia rompiendo los enlaces químicos por presencia de la 

radiación ionizante, se forman radicales libres; debido a este hecho se genera una 

gran reactividad química, con la cual se puede detectar la radiación generada. 

 

2.11.2.  Principales Detectores de Radiación 
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Existen diversos tipos de detectores de la radiación y su clasificación depende 

fundamentalmente de su principio de funcionamiento o su forma de utilización entre otras. 

Una clasificación adecuada de acuerdo a estos criterios puede ser [5]:  

Á Principio físico - químico:  

1. Ionización gaseosa. 

2. Centelleo. 

3. Semiconductor. 

4. Película radiográfica. 

5. Termoluminiscencia [5] 

 

Á Por procedimiento de medición:  

1. Activos: La lectura se realiza durante el fenómeno de irradiación. 

2. Pasivos: La lectura se realiza después al evento de irradiación.  

 

Á Por la tecnología utilizada  

1. Directos: La señal que será evidenciada se recolecta gracias a los portadores de 

carga que son producidos por la radiación ionizante. (Cámaras de ionización). 

2. Indirectos: Le aprovecha la excitación, los niveles electrónicos presentes y otros 

factores para obtener la señal.  

 

Á De acuerdo al uso que le damos a los detectores  

1. Dosimetría del haz de radiación.  

2. Monitores de radiación. 

3. Monitores de contaminación. 

4. Dosímetros personales. [5] 

Algunos de los detectores más utilizados en Radioterapia son las cámaras de ionización, 

debido a muchos factores, siendo la principal la eficiencia de la colección de carga que se 

produce por la ionización sin que aparezca recombinación o multiplicación importante, es 

decir que, ambos iones no son neutralizados.  

Las cámaras de ionización son detectores de gas que suelen utilizarse en modo corriente, 

por lo tanto, son detectores activos, cuya tensión aplicada se ubica en la zona de 

saturación. En su interior se encuentra aire con una presión de 1 atm (atmósfera). 

Generalmente suelen ir de la mano con dispositivos de amplificación ya que la corriente de 

ionización que se produce es muy pequeña como para ser medida. 
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Este tipo detector es el más sencillo de todos los detectores de gas y se usa para la 

detección y medición de ciertos tipos de radiación ionizante como, por ejemplo: rayos X, 

rayos gamma y partículas beta. Su funcionamiento se basa en la ionización de un gas que 

se encuentra en su interior por parte de una partícula incidente, generándose pares de 

iones (positivos y negativos) que serán cuantificados en un cátodo y un ánodo por la acción 

de un campo eléctrico transversal a la dirección de movimiento de la partícula [19]. 

Conforme la partícula incidente atraviesa la cámara y el gas, va cediendo energía que 

posteriormente ayudará a la formación de los pares de iones anteriormente mencionados. 

La energía necesaria para generar estos pares de iones varía de acuerdo al gas de la 

cámara de ionización [19].  

Se obtiene una carga resultante generada por los pares de iones creados dentro de la 

misma por la acción de la interacción dentro del gas con radiación incidente. Esta carga es 

colectada por electrodos; conocidos como: ánodo y cátodo. Los electrodos pueden tener 

una disposición de placas paralelas (cámara de ionización plano-paralela), o una 

disposición de cilindro con un alambre de ánodo interno ubicado coaxialmente (cámara de 

ionización cilíndrica).  

Para esto se aplica un potencial entre los electrodos con el fin de crear un campo eléctrico 

en el interior de la cámara. Cuando el gas entre los electrodos es ionizado por la radiación 

incidente, se crean pares de iones (positivos y negativos), los iones resultantes se mueven 

hacia los electrodos de polaridad opuesta bajo la influencia del campo eléctrico. Esto genera 

una corriente de ionización entre los electrodos que se mide mediante un electrómetro. El 

electrómetro debe ser capaz de medir la corriente de salida, que será muy pequeña y es del 

orden de los femtoamperios a picoamperios, dependiendo del diseño de la cámara, dosis de 

radiación y voltaje aplicado.  

Debido a que el número de pares de iones producidos es proporcional a la energía de la 

radiación incidente la corriente medida continuamente es proporcional a la tasa de dosis 

(energía depositada por unidad de tiempo) en la cámara de ionización [16]. 

2.11.3 La Teoría de la Cavidad de Bragg - Gray 
 

La dosis absorbida es una de las magnitudes radiológicas más importantes dentro de 

radioterapia pues nos ayuda a entender y estimar el daño producido por la radiación sobre 

los tejidos expuestos a ella [20]. La dosis absorbida es la energía de radiación absorbida por 

unidad de masa de un material y se expresa en unidades de J/kg o Gy. Para un valor dado 
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de kerma en aire (exposición a radiación), la dosis absorbida depende del tipo de tejido que 

se somete a la radiación [21].  

Específicamente la dosis absorbida, denotada como D, se define como [22]:  

 

En donde ὨὩӶ es la energía impartida por la radiación y Ὠά es la masa del material expuesto 

a la radiación [22].  

Definida la dosis absorbida podemos decir que la teoría de Bragg-Gray fue la primera teoría 

desarrollada para dar una relación entre la dosis absorbida en un detector y la dosis 

absorbida en el medio que contiene el mismo detector [11].  

Esta teoría se utiliza en partículas no cargadas, como es el caso de los fotones, así como 

en partículas cargadas, como en los electrones que son de nuestro interés, y de ahí surge la 

necesidad de especificarla para cada tipo de fuente de radiación [12]: 

a. Fotones 

La teoría de Bragg Gray en el caso de los fotones relaciona la dosis absorbida en la cavidad 

de la cámara de ionización (generalmente aire a) con la dosis en el medio que rodea a la 

cámara de ionización, que en el caso de radioterapia siempre es el agua (w), a través del 

coeficiente de atenuación lineal másico agua - aire de la siguiente forma [22]: 

 

En esta expresión $  es la dosis absorbida en agua y Ὀ  es la dosis absorbida en el aire de 

la cámara de ionización mientras que ‘Ӷen /ɟ es el coeficiente de atenuación lineal másico 

entre el medio y el aire de la cámara de ionización como ya lo mencionamos anteriormente 

y son valores que se pueden obtener de forma experimental.  

Es importante mencionar que dos condiciones son necesarias: El tamaño de la cavidad 

debe ser lo suficientemente pequeña como para no interferir en la fluencia de partículas y la 

dosis absorbida depositada dentro de la cavidad depende en su totalidad del campo 

primario de radiación de manera que no existirá aporte a la dosis absorbida por parte de 

campos secundarios de fotones [12]. 
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b. Electrones 

En el caso de los electrones, que además son de nuestro interés particular, la dosis 

absorbida en el medio (agua) se relaciona con la dosis absorbida en la cavidad de la 

cámara de ionización (aire), mediante la razón de poder de frenado entre el medio y el aire 

de la cavidad [12]: 

 

Donde Ὓ  es la razón de poder de frenado agua - aire entre el agua del medio circundante y 

el aire de la cámara de ionización. En este caso es muy importante que el espesor de la 

cavidad de aire de la cámara de ionización sea pequeño en comparación con el rango de 

los electrones que inciden sobre ella de tal forma que la presencia de dicha cavidad no 

perturbe el haz primario de radiación y por otra parte que no existan fuentes de electrones 

en la cavidad para que la dosis absorbida sea en su totalidad debida a los electrones que la 

atraviesan [12].  

En términos generales la teoría de la cavidad introducida por Bragg y complementada por 

Gray correlaciona la dosis absorbida en un medio sensible a la radiación (generalmente un 

gas como el aire) con la dosis absorbida en el medio (generalmente el agua en radioterapia) 

que la rodea bajo ciertas condiciones que son importantes recalcar:  

1. La fluencia de partículas cargadas debe ser la misma tanto en la cavidad como en el 

medio que la rodea. Esta condición idealmente se consigue cuando se tiene 

equilibrio de partículas cargadas. La cavidad debe tener un pequeño volumen el cual 

estará rodeado por medio material y este debe ser de dimensiones 

significativamente menores al alcance de las partículas cargadas que atraviesan la 

interfaz entre los medios materiales. De manera que su presencia no produzca 

alteraciones en el campo de radiación, es decir, en la fluencia de partículas cargadas 

en el medio material.  

2. La acumulación de energía en la cavidad se genera por partículas cargadas 

liberadas en el exterior de la cavidad. Dicho de otra manera, la dosis absorbida 

dentro de la cavidad se basa enteramente en las partículas cargadas que la 

atraviesan. Por lo tanto, la dosis absorbida en la cavidad es depositada solamente 

por las partículas cargadas que atraviesan dicha cavidad.  
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La consecuencia fundamental de estas restricciones, especialmente de la última, es que la 

fluencia de los electrones en la cavidad es la misma que la fluencia de equilibrio establecida 

en el medio en ausencia de ella. Adicionalmente, la presencia de la cavidad siempre causa 

algún grado de perturbación de la fluencia que requiere la introducción de un factor de 

corrección de perturbación [11]. Esta segunda condición de la teoría además implica que 

todos los electrones que depositan la dosis dentro de la cavidad sean producidos fuera de la 

cavidad y que todos crucen la misma. Por lo tanto, no hay producción de electrones 

secundarios ni son frenados dentro de la cavidad [11].  

A pesar de las limitaciones y restricciones la teoría de la cavidad de Bragg - Gray, esta es 

suficiente para explicar el funcionamiento de manera satisfactoria de los detectores de 

radiación como las cámaras de ionización en el ámbito de la radioterapia lo que permite la 

cuantificación de la dosis de radiación prescrita a los pacientes. 

2.11.4 Las Cámaras de Ionización dentro del Protocolo TRS398 
 

La Cámara de Ionización Cilíndrica  

Son cámaras en las que el gas contenido en el volumen sensible es aire con un tamaño que 

puede variar generalmente entre 0,1 ÃÍ y 1 ÃÍ. La longitud y el radio interno de la cámara 

no son superiores a los 25 mm y 3,5 mm, respectivamente. La pared suele ser de grafito o 

de un material plástico (PMMA, polimetil metacrilato) con un recubrimiento interno de grafito 

de forma que el espesor de la pared es menor de 0,1g /ÃÍ . El electrodo central o colector, 

de 1 mm de diámetro, puede ser de grafito o aluminio. La diferencia de potencial entre 

ambos electrodos oscila entre 300 V y 400 V dependiendo del diseño, por lo que para que 

exista un buen aislamiento entre todos los elementos conductores y así evitar corrientes de 

fuga, se coloca un aislante (PTCFE, politricloro-fluoretileno). Las cámaras de pared de 

grafito presentan una mayor estabilidad a largo plazo y una respuesta más uniforme que las 

cámaras con pared de plástico, aunque estas al ser más robustas, se prefieren para el 

trabajo diario. Es deseable que el material del electrodo central sea el mismo que el de las 

paredes; sin embargo, un electrodo colector de aluminio minimiza la dependencia respecto 

a la energía en la zona de rayos X de energía media.  

Principalmente se utilizan en medidas de dosimetría de haces de fotones de energías 

medias y altas, así como en electrones de energías superiores a los 10 MeV (Figura 2.13). 
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Figura 2.13: Cámara de ionización cilíndrica tipo Farmer 

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

 

La Cámara de Ionización Plano - Paralela  

Son c§maras en forma de disco (cilindro de 1ī2 cm de radio y 0,5 cm de altura de manera 

general) constituidas por dos electrodos paralelos. Uno de ellos se emplea como ventana de 

entrada (electrodo de polarización), y el otro como pared posterior (electrodo colector), 

situado a unos 2 mm de la ventana. Tanto la pared interna de la ventana de entrada como el 

electrodo colector suelen ser de grafito de modo que este último se asienta sobre un bloque 

de material plástico (poliestireno). El electrodo de guarda, en forma de anillo, situado a la 

altura del electrodo colector, tiene como fin evitar que el campo eléctrico se deforme en la 

periferia. El volumen de la cavidad limitado entre ambos es del orden de 0,01 ÃÍ y 0,5 ÃÍ 

y el espesor de la ventana por lo general suele ser de 0,1 g /ÃÍ.  

La tensi·n de colecci·n entre ambos electrodos es de unos 200 ī 300 V (dependiendo del 

modelo de cámara y del fabricante), y no es conveniente sobrepasar este valor de 

polarización para evitar la deformación del electrodo que hace de ventana, ya que como 

antes se ha indicado su espesor por lo general es de sólo 1 mm. Se utiliza para haces de 

electrones de cualquier energía y su uso es obligatorio para electrones de energía media 

inferior a los 10 MeV (Figura 2.14). 
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Figura 2.14: Cámara de ionización plano paralelo Markus Advanced 

Fuente: Elementos de radiofísica- ELSEVIER [5] 

El equipo adicional de dosimetría  

Aparte las cámaras de ionización para la dosimetría de referencia en el protocolo TRS398 

se requiere equipo dosimétrico adicional como un electrómetro que pueda recolectar la 

carga de las cámaras de ionización cuando estas son irradiadas. También es fundamental 

un barómetro que permita la lectura de la presión barométrica en sitio, así como un 

termómetro. Esto permitirá equiparar las condiciones ambientales a las cuales las cámaras 

de ionización fueron calibradas en el laboratorio dosimétrico de calibración secundaria con 

las condiciones ambientales del usuario final en el laboratorio al ser las cámaras de 

ionización abiertas al ambiente. Finalmente se requiere un maniquí de agua en el cual se 

puedan realizar las medidas con las cámaras de ionización.  

Este maniquí debe tener la capacidad de alojar las diferentes cámaras de ionización y debe 

tener unas medidas mínimas que garanticen la dispersión de los haces de radiación 

utilizados en la dosimetría de referencia. Generalmente suele ser necesario que el maniquí 

tenga unas dimensiones de 50×50×50 ÃÍ. Los maniquíes de agua actuales están 

motorizados y su paso es controlado de forma automática mediante software con una 

precisión de 0,1 mm en las tres direcciones (x, y, z) de forma que se pueden tener medidas 

volumétricas con precisión. Con este mecanismo entonces es factible realizar tanto la 

dosimetría relativa (perfiles de dosis, porcentajes de dosis en profundidad (PDD)) así como 

la dosimetría absoluta de referencia.  
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Finalmente, el sistema de dosimetría es controlado mediante un software que administra la 

cadena dosimétrica cámara de ionización - electrómetro - maniquí de agua y que permite 

optimizar las medidas ya sea de dosimetría relativa o absoluta. 

2.12 La Dosimetría de Haces de Electrones en el Protocolo TRS398 
 

El protocolo TRS398 [1] establece diferentes cámaras de ionización para la dosimetría 

absoluta de los haces de electrones. El uso de las diferentes cámaras de ionización está 

supeditado al índice de calidad de los haces de electrones en el protocolo TRS398, es decir, 

el 2 . Como lo mencionamos anteriormente el 2  es la profundidad a la cual el haz de 

electrones alcanza el 50% del valor de dosis máxima y al ser un índice de calidad se 

entiende que es un valor único para cada energía y que además debe mantenerse en el 

tiempo.  

Para obtener el índice de calidad del haz de acuerdo al protocolo TRS398 [1] existen varias 

condiciones que se deben cumplir. El tamaño del campo en la superficie del maniquí debe 

ser al menos 10×10 ÃÍ para ²ndices de calidad Ò 7 cm medidos en agua. Esta es una de 

las razones para utilizar el aplicador de electrones de 15×15 ÃÍ para la dosimetría 

absoluta de electrones ya que valores de 2  > 7 cm se encuentran exclusivamente en las 

energías muy altas e incluso en estas energías altas es posible utilizar un campo de 

referencia correspondiente al aplicador de 15×15 ÃÍ pues la variación del 2  comparado 

con un campo de 20×20 ÃÍ es menor a 0,1 cm medido en agua como sugiere el protocolo. 

Así es perfectamente válido para todo el rango de energías de electrones del acelerador 

lineal utilizar el aplicador de 15×15 ÃÍ para medir el índice de calidad a través del 

porcentaje de dosis en profundidad PDD.  

Una nota aclaratoria respecto a las unidades del índice de calidad de los haces de 

electrones del protocolo TRS398 es necesario mencionar. Las unidades de profundidad 

aparecen como g/ÃÍ en términos generales ya que se refieren a cualquier medio como por 

ejemplo el agua sólida utilizada en los controles de calidad diarios de los aceleradores 

lineales. Sin embargo, en este trabajo al referirnos a la dosimetría absoluta de referencia el 

medio utilizado siempre es el agua en cuyo caso las unidades generales se deben dividir 

para la densidad del agua, es decir, para 1 g/ÃÍ, con lo cual obtenemos . Así nuestro 

índice de calidad 2  lo expresaremos en adelante en cm.  
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Medido el porcentaje de dosis en profundidad y obtenido el índice de calidad de los haces 

de electrones del acelerador lineal el protocolo TRS398 establece el modelo de cámara de 

ionización de acuerdo al valor numérico del índice de calidad de la siguiente manera: para 

índices de calidad < 4 cm es mandatorio utilizar una cámara plano paralela mientras que si 

el ²ndice de calidad es Ó 4 cm se puede utilizar tanto una c§mara plano paralela, así como 

una cámara cilíndrica. El medio para la dosimetría absoluta siempre es el agua, aunque es 

posible trabajar en otros medios cuando no está disponible un maniquí motorizado de agua. 

Estas condiciones de medida del protocolo TRS398 se puede ver reflejadas en la siguiente 

Figura 2.15: 

 

Figura 2.15: Condiciones de referencia para la determinación de la calidad del haz 

Fuente: IAEA TRS-398 [1] 

 

Donde ubicar la cámara de ionización, una vez elegida esta, es el siguiente paso y el 

protocolo TRS398 nos da la respuesta. Esta debe colocarse a la siguiente profundidad, 

conocida como profundidad de referencia Zref: 

Zref = 0,6 R50 ī 0,1 [cm] 
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Conocida la profundidad de medida de la cámara de ionización esta debe ser colocada 

dentro del maniquí de agua teniendo en cuenta el diseño geométrico de las mismas. Las 

cámaras plano paralelas deben ser colocadas de manera general directamente en :  

mientras que las cámaras de ionización cilíndricas deben ser colocadas 0,5 Ò  más 

profundo que :   donde Ò  es el radio interno de la cámara de ionización cilíndrica. En la 

actualidad existe hardware que coloca de forma directa la cámara de ionización 

independientemente del tipo que sean en el punto efectivo de medida. Estas condiciones 

generales de medida para la dosimetría absoluta de los haces de electrones se pueden 

resumir en la Figura 2.16: 

 

Figura 2.16: Condiciones de referencia para dosis absorbida 

Fuente: IAEA TRS-398 [1] 

 

Obtenido con estas condiciones de medida los valores de carga a través de las cámaras de 

ionización, valores que llamaremos - , debemos recordar que estas medidas deben ser a 

unas condiciones de referencia de presión y temperatura para tener en cuenta que la 

cámara de ionización utilizada fue calibrada a unas condiciones de presión y temperatura 

del laboratorio diferentes. Estas condiciones ambientales diferentes se pueden tener en 

cuenta mediante le factor Ëȟ que se calcula de la siguiente manera: 

ὯȢ
ςχσȟς Ὕὖ

ςχσȟς  Ὕ ὖ
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La cámara de ionización tiene un factor de calibración, .ȟȟ  , obtenido en un laboratorio 

secundario de calibración dosimétrico en un haz que generalmente es diferente al haz del 

usuario y que por norma suele ser un haz de #Ï  para la mayoría de laboratorios. El hecho 

de que el haz de calibración sea diferente al haz del usuario hace necesario la utilización de 

un factor de corrección provisto por el protocolo. Este factor de corrección que tiene en 

cuenta la diferencia entre la calidad del haz entre el laboratorio y el usuario se denota por 

Ëȟ . En esta nomenclatura es evidente que la calidad del haz del usuario es Q y la del 

laboratorio es Qo. Los valores de Ëȟ  del protocolo TRS398 [1] se presentan en la 

siguiente Figura 2.17 para las diferentes cámaras de ionización para haces de electrones.  

 

 

Figura 2.17: Valores de KQ para haces de electrones 
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Fuente: IAEA TRS398 [1] 

 

La cadena dosimétrica del protocolo TRS398 queda así establecida de la siguiente manera 

para la dosis absorbida en agua $ ȟ para el haz de radiación Q: 

Dw,Q = MQ ND,w,Q0 kQ,Q0 kT,P 

Se sobreentiende que Qo es el haz de referencia de calibración del laboratorio y salvo que 

se diga lo contrario es el haz de #Ï que generalmente suele evitarse escribir en las 

ecuaciones. 

Dw,Q = MQ ND,w,Q0 kQ kT,P 

2.13 El Protocolo TRS398 Modificado 
 

El protocolo de dosimetría TRS398 establece la obligatoriedad del uso de cámaras de 

ionización plano paralelas para bajas energías de haces de electrones en aceleradores 

lineales de uso médico entre otras razones debido a la inestabilidad de las cámaras de 

ionización cilíndricas entendiéndose bajas energías a las que tiene un calificador de haz 2  

< 4 cm [1]. 

El problema de establecer una dosimetría de referencia con una cámara cilíndrica en primer 

lugar es superar la inestabilidad de este tipo de cámaras a bajas energías de haces 

electrones no obstante el trabajo de Muir et al. [3] muestra que la inestabilidad esta dentro 

de parámetros que se pueden asumir en el protocolo de dosimetría [1].  

El segundo problema subyacente es que no existen factores de corrección Ë  para las 

cámaras cilíndricas en haces de electrones, pero especialmente para haces de electrones 

de bajas energías. Nuevamente el trabajo de Muir et al. [3] utilizando métodos Monte Carlo 

evalúa para una serie de cámaras de ionización cilíndricas los factores de corrección Ë  

para diferentes haces clínicos de electrones obtenidos mediante modelización de 

aceleradores lineales de uso médico.  

Estos nuevos factores de corrección así obtenidos, y llamados Ëᴂ, para diferentes valores 

de R50 que se corresponden con los valores de los haces clínicos de los acelerados 

lineales del estudio son ajustados de acuerdo al modelo de regresión: 

kǋQ = a + b × Ὑ  
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Donde los parámetros de ajuste a, b y c están perfectamente definidos para cada una de las 

cámaras cilíndricas del estudio y 2  es el índice calificador del haz [3]. 

Esto permite obtener para una determinada cámara de ionización el valor de Ëᴂ para 

cualquier valor de 2  que sea de interés.  

El haber comprobado por una parte que las cámaras de ionización cilíndricas son estables 

en todos los rangos de energía y el disponer de los factores de corrección Ëᴂ para los 

haces de electrones permite plantear una modificación al protocolo de dosimetría TRS398 

para la dosimetría de referencia de haces electrones utilizando cámaras de ionización 

cilíndricas [3, 4]. Se debe entender una modificación al protocolo TRS398 en este sentido y 

no es una modificación menor.  

Así la nueva cadena dosimétrica para los haces de electrones se plantea como [4]: 

Dw,Q (Zref) = MQ kǋQ  KQ,ecal ND,w 

Se enfatiza que las medidas deben ser hechas en :  como es usual en el protocolo 

convencional TRS398 y se sobreentiende además que las cámaras de ionización están 

calibradas en un laboratorio de calibración dosimétrica secundario en un haz de #Ï. El 

pasar de la calidad del haz de #Ï, que son fotones (rayos gamma específicamente), a la 

calidad del haz del usuario Q, que son electrones, implica un cambio de no solo el valor de 

energía sino también de la modalidad de energía. Para tomar en cuenta este cambio de un 

haz de fotones a un haz de electrones se introduce el factor Ëȟ . Este factor de 

conversión fotón - electrón, Ëȟ , es un valor determinado para cada cámara de ionización 

y su respectivo factor de calibración .ȟ  y generalmente está normalizado para un valor de 

2 = 7,5 cm [1, 2]. El valor de Ëȟ  para diferentes cámaras de ionización cilíndricas están 

disponibles en el estudio de Muir et al. [3].  

Una nota final aclaratoria es necesaria. Si la profundidad de referencia, : , no coincide con 

el valor de dosis máxima, y esto generalmente ocurre con las energías medias y altas, 

entonces la dosis en el punto de dosis máxima se obtiene mediante una normalización 

utilizando el porcentaje de dosis en profundidad PDD.  

La metodología propuesta para este trabajo prospectivo, puesto que el acelerador lineal 

marca VARIAN modelo TRUEBEAM número de serie H192678 del Instituto del Cáncer 

SOLCA Núcleo de Cuenca esta calibrado en su dosimetría de referencia para sus haces de 

electrones, es utilizar el protocolo TRS398 del Organismo Internacional de Energía Atómica 

con una cámara de ionización plano paralela de PTW modelo Advanced Markus tipo 34045 
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calibrada en agua en un haz de 60Co y realizar la dosimetría de referencia de los haces de 

electrones de 06, 09, 12, 15 y 18 MeV .  

Obtenidos los valores de dosis absoluta en el punto de dosis máxima para cada energía se 

procederá al cálculo de la dosis mediante la cadena dosimétrica del protocolo TRS398 

modificado con la cámara de ionización cilíndrica de PTW semiflex tipo 31013 calibrada en 

agua en un haz de #Ï y utilizando los parámetros obtenidos en el estudio de Muir et al. [3]. 

Los valores así obtenidos mediante los dos protocolos son comparados estadísticamente 

para verificar la tesis de este trabajo de investigación. 
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Capítulo III 

3. Objetivos  
 

3.1. Objetivo General  
 

Establecer la calibración dosimétrica de haces de electrones de baja energía de uso clínico 

con cámara de ionización cilíndrica utilizando el protocolo de dosimetría TRS398 

modificado, en el instituto del cáncer SOLCA Núcleo Cuenca, periodo agosto 2022 ï 

diciembre 2022. 

3.2 Objetivos Específicos  
 

Á Calcular la dosis de salida absoluta (output) que relaciona la dosis absorbida con las 

unidades monitor (UM) en el acelerador lineal VARIAN modelo TRUEBEAM serie 

número 2678 para las energías de 06, 09, 12, 15 y 18 MeV.  

Á Identificar la dosis para bajas energías mediante el uso de la cámara de ionización 

cilíndrica del laboratorio alemán PTW modelo 31013 utilizando el protocolo TRS398 

modificado.  

Á Comparar los resultados obtenidos mediante la cámara de ionización plano-paralela 

de referencia para haces de electrones de PTW modelo 34045 con los datos 

adquiridos es el estudio descriptivo. 

 

3.3 Hipótesis  
 

Utilizar el planteamiento de Pawiro et al. [4] sobre el protocolo TRS398 [1] del Organismo 

Internacional de Energía Atómica para estudiar la viabilidad de realizar la dosimetría de 

referencia de haces de electrones, especialmente de baja energía, mediante el uso de 

cámaras de ionización cilíndricas como la cámara PTW 31013. 
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Capítulo IV 

4. Diseño del estudio 
 

4.1 Tipo de Estudio 
 

Se realizó un estudio descriptivo prospectivo en el que se estableció la comparación de los 

datos inspirados en el protocolo TRS 398 modificado propuesto en primera instancia por 

Pawiro et al [4], con el protocolo TRS 398 estándar de la IAEA. 

4.2 Área de Estudio 
 

El presente estudio se llevó a cabo en Ecuador, provincia del Azuay, ciudad de Cuenca en 

el Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo Cuenca, ubicado en la Avenida del Paraíso y Agustín 

Landívar. Se tomaron los datos obtenidos mediante las mediciones correspondientes 

llevadas a cabo por las investigadoras junto con el personal del departamento de Física 

Médica y Protección Radiológica en el acelerador lineal VARIAN modelo TRUE BEAM. 

4.3 Universo y Muestra 
 

Estuvo conformado por los datos obtenidos de las mediciones correspondientes llevadas a 

cabo por las investigadoras junto con el personal del departamento de Física Médica y 

Protección Radiológica a partir de las energías emitidas por el acelerador lineal VARIAN 

modelo TRUE BEAM, mismas que se incluyen en un conjunto de bajas energías de uso 

clínico tales como: 6, 9, 12, 15 y 18 MeV. 

4.4 Criterios de Inclusión y Exclusión 
 

4.4.1 Criterios de Inclusión 
 

Todos los valores medidos se tomaron en cuenta para satisfacer las necesidades de la 

hipótesis planteada que determina si el uso de las cámaras cilíndricas produce resultados 

aceptables para realizar una calibración dosimétrica en haces de electrones de bajas 

energías 

4.4.2 Criterios de Exclusión 
 

No fue necesario excluir ningún resultado calculado. 
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4.5 Variables de Estudio  
 

Las variables utilizadas en el presente estudio son las siguientes:  

Á Presión barométrica. 

Á Temperatura ambiental. 

Á Dosis en el punto máximo, Dmax. 

Á 2  

Á :  

Á PDD :   

Á Ë   

Á Carga, Q 

Á Factor de salida, Output. 

Á Factor de calibración, .ȟȟ  

Á Energías de electrones 

 

4.6 Procedimientos para la Recolección de la Información  

En esta investigación que es de carácter prospectivo se emplearon hojas de registro para 

los datos del Organismo Internacional de Energía Atómica para la dosimetría de referencia 

de haces de electrones (Anexo A), también se utilizó el software de PTW tanto para las 

cámaras de ionización, así como para el maniquí de agua con sus formatos de resultados. 

También se dispuso del acelerador lineal con su software respectivo y sus formatos de 

datos particulares propios del sistema 

4.7 Métodos, Técnicas e Instrumentos 
 

4.7.1 Métodos y Modelos de Análisis de los Datos según el Tipo de Variables 
 

Para identificar la presión de cada uno de los haces de electrones, se usó un barómetro 

Princo Southampton, Pa NOVATM de 1080 MB.  

Del mismo modo, para determinar las condiciones de temperatura de cada uno de los haces 

de electrones se utilizó un termómetro de Mercurio con una décima de precisión, de 

76mm/mm Sama CP 40 Miller-Weber of Texas USA 5A- 508.  
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En cuanto al cálculo de la dosis máxima para cada haz de energía se despejó la fórmula de 

la dosis absorbida en agua, misma que tiene valor fundamental para la creación de datos 

estadísticos que comprueben la hipótesis previamente planteada. 

 

Donde: 

Á $  es la dosis absorbida en agua 

Á M es la lectura de la carga de la cámara de ionización corregida por los factores de 

influencia. 

Á Ë  es el factor de conversión de la calidad del haz. 

Á .ȟȟ  es el factor de calibración de la cámara de ionización en un haz de #Ï 

Para identificar el resto de variables dependientes se empleó el uso de un software 

especifico de calibración dosimétrica denominado Mephysto ÍÃ.  

En consecuencia, las variables de esta investigación contemplan varios aspectos 

importantes que engloban la calibración dosimétrica como una unidad funcional, mismos 

que hacen hincapié en ser de carácter cuantitativo, de tal forma que, el objetivo principal se 

estableció a partir del protocolo TRS398 modificado utilizando una cámara cilíndrica para 

demostrar que los resultados son equiparables con el protocolo estándar. 

4.8 Programas a Utilizar para el Análisis de Datos 
 

Los programas utilizados en esta investigación incluyen:  

Á Software Mephysto ÍÃ de PTW para la dosimetría de referencia de los haces de 

electrones utilizando cámaras de ionización cilíndricas y plano paralelas también de 

PTW.  

Á Software del acelerador lineal VARIAN del modelo TRUE BEAM versión 2.7.  

Á Software Excel para realizar cálculos y formularios.  

Á Software wgnuplot para gráficos. 
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4.9 Plan de Tabulación y Análisis 
 

En la presente documentación que tiene como finalidad comprobar datos alcanzados 

durante la investigación sirvieron en un marco que garantizó la obtención de la dosis en las 

dos condiciones ya mencionadas con las cámaras de ionización tanto plano-paralela como 

cilíndrica tomando en cuenta factores como la presión, temperatura y las diferentes cargas 

eléctricas recolectadas de los haces de electrones consideradas como bajas energías y que 

son de uso clínico. También es importante mencionar que se usaron softwares específicos 

identificados en la sección de programas a utilizar para el análisis de los datos. 
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Capítulo V 

5. Resultados 

 

5.1 Cálculos para el Protocolo Estándar TRS398  

El procedimiento para establecer la dosimetría de referencia fue descrito anteriormente. 

Aqu²Ӣ se muestran los cálculos detallados para todas las energías de haces de electrones 

del acelerador lineal VARIAN modelo TRUEBEAM número de serie H192678 siguiendo el 

protocolo estándar TRS398 [1] y utilizando la cámara de ionización plano-paralela 

PTW34045.  

Nomenclatura y Descripción General 

1. P: presión. 

2. T: temperatura. 

3. Dmax: dosis máxima. 

4. Zref: profundidad del punto de referencia. 

5. PDDZref%: porcentaje de dosis en profundidad del punto de referencia. 

6. Q: carga 

7. ND,W,Qo: factor de calibración. 

8. Output: dosis absorbida. 

 

Figura 5.1: Valores de kQ para varias cámaras de ionización de PTW 
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Fuente: IAEA [1] 
 

Protocolo TRS398 

1. Energía de 06 MeV 

Tabla 5.1: Variables para 6 MeV 

 

 

Figura 5.2: Valores de kQ en función de R50 obtenidos del fabricante PTW 

Fuente: Programa Wgnuplot 

Z ref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Z ref =0,6Ĭ2,438ī0,1(cm) 

Z ref =1,4(cm)  

 

Energía 06 MeV 

P (mba)  T (ǓC)  Dmax (cm)  R50 (cm)  Zref (cm)  

758,34  20,7  1,4  2,438  1,4  

PDDZref (%)  KQ (R50)  Carga Q (nC)  ND,W,Qo  Output (cGy/UM)  

100  0,939  0,5655  1,401 Gy/nC  0,996  
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Dmax =1,4cm 

R50 =2,438cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 ×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol.  

L1 =0,5655nC  

L2 =0,5655nC  

L3 =0,5655nC  

Lpromedio =0,5655nC  

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 
son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (2;0,945) y (2,5;0,938). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  

ά
ώ ώ

ὼ ὼ

πȟωσψπȟωτυ

ςȟυ ς
πȟπρτ 

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 06 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 
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interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (2,438; x) y (2,5;0,938). Con estos 

valores se tiene:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) īy1 =m(x2īx1) īy2  

        -y1 =īm(x2īx1) +y2 

          y1 =0,014× (2,500ī2,438) +0,938 

          y1 = 0,939 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 
= 0,939  

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

M06MeV =Lpromedio×kTP×kpol 

                           =0,5655nC ×1,3302×1,0126 

 =0,7617nC 

Dw,06MeV(zref) = M06MeV ×kQ,Q0 
×ND,w 

                      =0,7617×0,939×1,401×   

=1,002Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,06MeV(zref) =1,002  

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dmax entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  
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Ὀ ȟ   Ὠ
ρȟππς

ὖὈὈὤ

ρȟππς

ρȟπππ
ρȟππς

ὧὋώ

Ὗὓ
 

Aqu²Ӣ, para la energía baja de 06 MeV, fue importante considerar el factor de corrección por 

efecto de la polaridad en la cámara de ionización plano-paralela, kpol. El factor de corrección 

kpol es importante únicamente para esta energía puesto que para las otras energías su 

influencia resulta menor al 0,3% en términos generales y no afecta al valor de dosis 

calculada Dw. Por esta razón para el resto de energías y esta cámara de ionización plano - 

paralela el valor de kpol se considerar§ igual kpol = 1. Se debe recordar que el valor de kpol 

corrige la respuesta de una cámara de ionización por el efecto de un cambio en la polaridad 

de la tensión de colección aplicada a la cámara [1].  

Como se puede observar a continuación el porcentaje de desviación respecto del valor 

teórico de 1cGy/UM es menor que el 1% y se puede considerar calibrado el haz de 

radiación (dosimetría de referencia). Esto es importante mencionar porque la desviación 

porcentual respecto del TRS398 modificado ser§Ӣ con la dosimetría de referencia establecida 

mediante el protocolo TRS398, es decir la diferencia para la validez del método modificado, 

se calcular§ respecto de la dosimetría de referencia establecida de 1cGy/UM.  

Ϸɝ
ρȟππς ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟςππϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy =1UM.  

 

2. Energía de 09 MeV 
 

 

Energía 09 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) 

758,34 20,7 2,1 3,654 2,1 

PDDZref (%) KQ (R50) Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) 

100 0,939 0,578 1,401 Gy/nC 0,995 

Tabla 5.2: Variables para 9 MeV 
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Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Z ref =0,6Ĭ3,654ī0,1(cm)  

Z ref =2,1(cm)  

 

Dmax =2,1cm 

R50 =3,654cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 
×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol. 

L1 =0,578nC  

L2 =0,578nC  

L3 =0,578nC  

Lpromedio =0,578nC  

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 
son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (3,5;0,926) y (4;0,921). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  
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ά
ώ ώ

ὼ ὼ

πȟωςρπȟωςφ

τ σȟυ
πȟπρ 

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 09 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 

interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (3,654; x) y (3,5;0,926). Con estos 

valores se tiene:  

 (y2 ī y1) = m (x2 ī x1)  

            īy1 =m(x2īx1) īy2 

             y1 =īm(x2īx1) +y2  

             y1 =0,001× (3,5ī3,654) +0,928  

             y1 = 0,924 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 
= 0,924  

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

kpol =1 

M09MeV =Lpromedio×kTP×kpol 

                        =0,578nC ×1,3302×1,0126 

=0,7785nC 

Dw,09MeV(zref) =M09MeV ×kQ,Q0 
×ND,w  

                               =0,7785×0,924×1,401×  

  =1,007Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,09MeV(zref) =1,007  
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Ὀ ȟ   Ὠ
ρȟππχ

ὖὈὈὤ

ρȟππχ

ρȟπππ
ρȟππχ

ὧὋώ
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El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

 

Ϸɝ
ρȟππχ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟχππϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy =1UM.  

 

3. Energía de 12 MeV 
 

Tabla 5.3: Variables para 12 MeV 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ5,082ī0,1(cm) 

 Zref =2,9(cm)  

Dmax =2,9cm 

R50 =5,082cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 
×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol. 

L1 =0,5865nC  

Energía 12 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) 

758,34 20,7 2,9 5,082 2,9 

PDDZref (%) KQ (R50) Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) 

100 0,924 0,5865 1,401 Gy/nC 1,009 
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L2 =0,5865nC  

L3 =0,5865nC  

Lpromedio =0,5865nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 
son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (5;0,912) y (5,5;0,909). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  

ά
ώ ώ

ὼ ὼ

πȟωπωπȟωρς

υȟυ υ
φὼρπ  

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 09 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 

interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (5,082; x) y (5;0,912). Con estos 

valores se tiene:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1)  

            īy1 =m(x2īx1) īy2  

             y1 =īm(x2īx1) +y2  

             y1 = φὼρπ× (5ī5,082) +0,912 
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            y1 = 0,912 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 = 0,912  

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

kpol =1 

M12MeV =Lpromedio×kTP×kpol 

                                          =0,5865nC ×1,3302×1,0126 

=0,7900nC 

Dw,12MeV(zref) =M12MeV ×kQ,Q0 ×ND,w  

                               =0,7900×0,912×1,401×  

  =1,009Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 U M del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,12MeV(zref) =1,009  

Ὀ ȟ   Ὠ
ρȟππω

ὖὈὈὤ

ρȟππω

ρȟπππ
ρȟππω

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

 

Ϸɝ
ρȟππω ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟωππϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy =1UM.  
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4. Energía de 15 MeV 
 

Tabla 5.4: Variables para 15 MeV 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ6,377ī0,1(cm)  

Zref =3,7(cm) 

  

Dmax =2,8cm 

R50 =6,377cm 

PDDZref =99,4% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2 

 

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 
×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol. 

L1 =0,5850nC  

L2 =0,5855nC  

L3 =0,5860nC  

Lpromedio =0,5855nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

Energía 15 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) 

758,34 20,7 2,8 6,377 3,7 

PDDZref (%) KQ (R50) Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) 

99,4 0,903 0,5855 1,401 Gy/nC 1,003 
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P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (6;0,905) y (7;0,899). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  

ά
ώ ώ

ὼ ὼ

πȟψωωπȟωπυ

χ φ
φὼρπ  

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 09 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 

interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (6,377; x) y (6;0,905). Con estos 

valores se tiene:  

     (y2 ī y1) = m (x2 ī x1)  

             īy1 =m(x2īx1) īy2  

                y1 =īm(x2īx1) +y2 

                y1 = φὼρπ× (6ī6,377) +0,905  

               y1 = 0,903 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 = 0,903  

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

kpol =1 

  M15MeV =Lpromedio×kTP×kpol 
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                         =0,5855nC ×1,3302×1,0126 

=0,7886nC 

Dw,15MeV(zref) =M15MeV ×kQ,Q0 
×ND,w  

                               =0,7886×0,903×1,401×  

  =0,9977Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,15MeV(zref) =0,9977  

Ὀ ȟ   Ὠ
πȟωωχχ

ὖὈὈὤ

πȟωωχχ

ρȟπππ
ρȟππσ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

 

Ϸɝ
ρȟππσ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟσππϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy = 1UM.  

 

5. Energía de 18 MeV 
 

Energía 18 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) 

758,34 20,7 2,3 7,624 4,5 

PDDZref (%) KQ (R50) Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) 

97,6 0,895 0,5840 1,401 Gy/nC 1,010 

Tabla 5.5: Variables para 18 MeV 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  
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Zref =0,6Ĭ7,624ī0,1(cm) 

Zref =4,5(cm)  

 

Dmax =2,3cm 

R50 =7,624cm 

PDDZref =97,6% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2 

 

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 
×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol. 

L1 =0,5840nC  

L2 =0,5840nC  

L3 =0,5840nC  

Lpromedio =0,5840nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (7;0,899) y (8;0,893). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  
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ά
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ὼ ὼ
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ψ χ
φὼρπ  

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 09 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 

interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (7,624; x) y (7;0,899). Con estos 

valores se tiene:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1)  

       īy1 =m(x2īx1) īy2 

          y1 =īm(x2īx1) +y2 

          y1 = φὼρπ× (7ī7,624) +0,899 

          y1 = 0,895 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 = 0,895  

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

kpol =1 

M18MeV =Lpromedio×kTP×kpol 

                          =0,5840nC ×1,3302×1,0126 

=0,7866nC 

Dw,18MeV(zref) =M18MeV ×kQ,Q0 
×ND,w  

                          =0,7866×0,895×1,401×  

 =0,986Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 U M del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,18MeV(zref) =0,986  
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El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

 

Ϸɝ
ρȟπρπ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππρϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy =1UM.  

 

6. Energía de 22 MeV 
 

 

 

 

 

Tabla 5.6: Variables para 22 MeV 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ8,863ī0,1(cm)  

Zref =5,2(cm)  

 

Dmax =2,2cm 

R50 =8,863cm 

PDDZref =95,3% 

SSD = 100 cm Aplicador =15×15cm2  

 

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ,Q0 
×ND,w 

Energía 22 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) 

758,34 20,7 2,2 8,863 5,2 

PDDZref (%) KQ (R50) Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) 

95,3 0,889 0,5730 1,401 Gy/nC 1,008 
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El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP ×kpol. 

L1 =0,5655nC  

L2 =0,5730nC  

L3 =0,5730nC  

Lpromedio =0,5730nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 758,34 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπς 

Donde los valores de kQ,Q0 son obtenidos mediante una regresión lineal de las tablas del 

protocolo del fabricante PTW de la siguiente manera:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1) 

Los valores de las coordenadas (x; y) son los siguientes: (8;0,893) y (10;0,883). A partir de 

estos valores se calcula la pendiente:  

ά
ώ ώ

ὼ ὼ

πȟψψσπȟωψσ

ρπψ
υὼρπ  

El valor kQ,Q0 
es obtenido de la siguiente manera: Se mide R50 con MEPHYSTO para la 

energía de 09 MeV a través de un PDD. El valor de kQ,Q0 
se obtiene mediante interpolación 

de las tablas de kQ,Q0 
versus R50 como se explic·Ӣ en los párrafos anteriores. Una 

interpolación simple se hace de la siguiente forma. Los valores de las coordenadas para la 

nueva interpolación, una vez obtenida la pendiente, son: (8,863; x) y (8;0,893). Con estos 

valores se tiene:  

(y2 ī y1) = m (x2 ī x1)  
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       īy1 =m(x2īx1) īy2 

          y1 =īm(x2īx1) +y2 

          y1 = υὼρπ× (8ī8,863) +0,983 

          y1 = 0,889 Con lo cual el valor de: kQ,Q0 = 0,889 

Con el valor del factor de calibración ND,w =1,401Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

kpol =1 

M18MeV =Lpromedio×kTP×kpol 

                           =0,5730nC ×1,3302×1,0126 

=0,7718nC 

Dw,22MeV(zref) =M22MeV ×kQ,Q0 
×ND,w  

                              =0,7718×0,889×1,401×  

=0,9613Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 U M del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,22MeV(zref) =0,9613  

Ὀ ȟ   Ὠ
πȟωφρσ

ὖὈὈὤ

πȟωφρσ

πȟωυσ
ρȟππψ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

 

Ϸɝ
ρȟππψ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟψππϷ 

El haz se considera calibrado y se asume este valor como la dosimetría de referencia, es 

decir, 1cGy =1UM.  
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5.2 Cálculos para el Protocolo Modificado por Pawiro et al [4] 

En esta secci·n se presentan los cálculos propuestos por Muir [3] como alternativa al 

protocolo estándar TRS398 [1]. En esta modificación del protocolo, como lo habíamos 

mencionado previa- mente, requiere un factor de conversión de haz de fotones a electrones 

kQ,ecal = 0,902 que se obtiene mediante simulación Monte Carlo para la cámara 31013 de 

PTW en el trabajo de Muir [3].  

La profundidad de medida Zref es igual que en protocolo estándar TRS398 [1]. Un factor kǋQ 

también es necesario y se lo obtiene en función de R50 mediante parámetros de ajuste 

obtenidos del Muir [3] también. Es evidente, al igual que en el protocolo estándar, que si la 

profundidad de referencia no es la misma que la profundidad de la dosis máxima el 

resultado final se debe normalizar mediante el porcentaje de dosis en profundidad a la 

profundidad de referencia. Los cálculos se presentan a continuación:  

1. Energía 06 MeV 

Energía 06 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 1, 35 2,420 1, 35 1,2 

PDDZref (%) KôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

100 1,035 8,667 0,09399 Gy/nC 1,012 0,902 

Tabla 5.7: Variables para 6 MeV en el protocolo modificado 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ2,420ī0,1(cm) 

Zref =1,352(cm)  

 

Dmax =1,35cm 

R50 =2,420cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

 

 Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 
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El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,668nC  

L2 =8,666nC  

L3 =8,668nC  

Lpromedio =8,667nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (2,420)-0,441.      kǋQ = 1,035 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et. al [4]  

Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

      M06MeV =Lpromedio×kTP 

 
                           = 8, 667 nC × 1, 3309 

    =11,53nC 

Dw,06MeV(zref) =M06MeV ×kQ,ecal×ND,w 
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                                               =11,53(nC)×1,035×0,09399 × ×0,902 

 =1,012Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,06MeV(zref) =1,012  

 

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  

Ὀ ȟ   Ὠ
ρȟπρς

ὖὈὈὤ

ρȟπρς

ρȟπππ
ρȟπρς

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
ρȟπρς ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππρȟςϷ 

2. Energía 09 MeV 

Energía 09 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 2,1 3,643 2,1 1,2 

PDDZref (%) kôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

100 1,02 8,788 0,09399 Gy/nC 1,01 0,902 

Tabla 5.8: Variables para 9 MeV en el protocolo modificado 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ3,643ī0,1(cm) 

Zref =2,1(cm)  
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Dmax =2,1cm 

R50 =3,643cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,789nC  

L2 =8,786nC  

L3 =8,789nC  

Lpromedio =8,788nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (3,643)-0,441.      kǋQ = 1,02 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et. al [4]  
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Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

 M09MeV =Lpromedio×kTP 

                      = 8, 788 nC × 1, 3309 

    =11,70nC 

Dw,09MeV(zref) =M09MeV ×kQ,ecal×ND,w 

                                                =11,70(nC)×1,02×0,09399 × ×0,902 

    =1,012Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir: 

Dw,09MeV(zref) =1,012  

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  

 

Ὀ ȟ   Ὠ
ρȟπρς

ὖὈὈὤ

ρȟπρς

ρȟπππ
ρȟπρς

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
ρȟπρς ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππρȟςϷ 

 

 



 
77 

 

Vanesa Milena Herrán López ï Paula Dennise Delgado Sangolquí 
 

3. Energía 12 MeV 

Energía 12 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 2,9 5,078 2,9 0,5 

PDDZref (%) kôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

100 1,0099 8,824 0,09399 Gy/nC 1,005 0,902 

Tabla 5.9: Variables para 12 MeV en el protocolo modificado 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ5,078ī0,1(cm) 

Zref =2,9(cm)  

 

Dmax =2,9cm 

R50 =5,078cm 

PDDZref =100% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,815nC  

L2 =8,828nC  

L3 =8,828nC  

Lpromedio =8,824nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 
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P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (5,078)-0,441.      kǋQ = 1,0099 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et. al [4]  

Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

 

M12MeV =Lpromedio×kTP 

                     = 8, 824 nC × 1, 3309 

   =11,74nC 

Dw,12MeV(zref) =M12MeV ×kQ,ecal×ND,w 

                                                     =11,74(nC)×1,0099×0,09399 × ×0,902 

    =1,005Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,12MeV(zref) =1,005  

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  
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Ὀ ȟ  Ὠ
ρȟππυ

ὖὈὈὤ

ρȟππυ

ρȟπππ
ρȟππυ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
ρȟππυ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟππππȟυϷ 

4. Energía 15 MeV 

Energía 15 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 2,8 6,384 3, 73 ī0,4 

PDDZref (%) kôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

99,7 1,0037 8,774 0,09399 Gy/nC 1,0037 0,902 

Tabla 5.10: Variables para 15 MeV en el protocolo modificado 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ6,384ī0,1(cm) 

Zref =3,73(cm)  

 

Dmax =2,8cm 

R50 =6,384cm 

PDDZref =99,7% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,776nC  

L2 =8,772nC  

L3 =8,773nC  

Lpromedio =8,774nC  
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KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (6,384)-0,441.      kǋQ = 1,0037 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et.al [4]  

Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

 

M12MeV =Lpromedio×kTP 

                    = 8, 774 nC × 1, 3309 

   =11,68 nC 

Dw,15MeV(zref) =M15MeV ×kQ,ecal×ND,w 

                                                  =11,68(nC)×1,0037×0,09399 × ×0,902 

 =0,994Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,15MeV(zref) =0,994  
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Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  

Ὀ ȟ  Ὠ
πȟωωτ

ὖὈὈὤ

πȟωωτ

πȟωωχ
πȟωωφ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
πȟωωφ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππ πȟτϷ 

 

5. Energía 18 MeV 

Tabla 5.11: Variables para 18 MeV en el protocolo modificado 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ7,651ī0,1(cm) 

Zref =4,49(cm)  

 

Dmax =2,3cm 

R50 =7,651cm 

PDDZref =98,5% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 

Energía 18 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 2,3 7,651 4,49 -0,2 

PDDZref (%) kôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

98,5 0,999 8,722 0,09399 Gy/nC . 0,902 
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El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,725nC  

L2 =8,718nC  

L3 =8,724nC  

Lpromedio =8,722nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (7,651)-0,441.      kǋQ = 0,999 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et.al [4]  

Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

 

 

M18MeV =Lpromedio×kTP 

                   = 8, 722 nC × 1, 3309 
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  =11,61 nC 

Dw,18MeV(zref) =M18MeV ×kQ,ecal×ND,w 

                                                 =11,61(nC)×0,999×0,09399 × ×0,902 

 =0,983Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,18MeV(zref) =0,983  

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  

Ὀ ȟ  Ὠ
πȟωψσ

ὖὈὈὤ

πȟωψσ

πȟωψυ
πȟωωψ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
πȟωωψ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππ πȟςϷ 

6. Energía 22 MeV 

Energía 22 MeV 

P (mba) T (ǓC) Dmax (cm) R50 (cm) Zref (cm) Dw (%) 

757,48 20,7 2,2 8,902 5, 24 ī0,7 

PDDZref (%) kôQ Carga Q (nC) ND,W,Qo Output (cGy/UM) kQ,ecal 

96,4 0,995 8,528 0,09399 Gy/nC 0,902 0,902 

Tabla 5.12: Variables para 22 MeV en el protocolo modificado 

 

Zref =0,6(R50) ī0,1(cm)  

Zref =0,6Ĭ8,902ī0,1(cm) 



 
84 

 

Vanesa Milena Herrán López ï Paula Dennise Delgado Sangolquí 
 

Zref =5,24(cm)  

 

Dmax =2,2cm 

R50 =8,902cm 

PDDZref =96,4% 

SSD = 100 cm  

Aplicador =15×15cm2  

Dw,Q(zref)=MQ ×kQ ×kQ,ecal ×ND,w 

El valor de la lectura de carga en promedio y corregida es: MQ =Lpromedio ×kTP.  

L1 =8,527nC  

L2 =8,531nC  

L3 =8,525nC  

Lpromedio =8,528nC  

 

KT,P =
ȟ

ȟ
 

T=20,7 ºC 

T0= 22 ºC 

P= 757,48 mbar 

P0=1013,25 mbar 

KT,P =
ȟ ȟ ȟ

ȟ ȟ
ρȟσσπω 

kǋQ = a + b × Ὑ  

a = 0,945 

b = 0,133 

c = 0,441 

kǋQ = 0,945 + 0,133 (8,902)-0,441.      kǋQ = 0,995 

kQ,ecal = 0,902 Valor obtenido de Pawiro, et.al [4]  
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Con el valor del factor de calibración ND,w = 0,09399 Gy/nC obtenido del certificado de 

calibración de la cámara de ionización finalmente podemos calcular la dosis absorbida en 

agua Dw, en dos pasos:  

 

 

 M22MeV =Lpromedio×kTP 

                     = 8, 528 nC × 1, 3309 

    =11,35 nC 

Dw,22MeV(zref) =M22MeV ×kQ,ecal×ND,w 

                                                 =11,35(nC)×0,995×0,09399 × ×0,902 

   =0,957Gy 

Sin embargo, hay que recordar que este valor es obtenido para 100 UM del acelerador 

lineal, es decir:  

Dw,22MeV(zref) =0,957  

Este valor de Dw,Q(zref) es a la profundidad de Zref. Si el valor de Zref coincide con el valor de la 

profundidad de dosis máxima dm§x entonces el valor de dosis en el punto máximo ser§Ӣ el 

mismo, de lo contrario, este valor habr§Ӣ que dividir para el porcentaje de dosis en 

profundidad PDD a la profundidad de referencia para obtener el valor de dosis en el punto 

de dosis máxima:  

Ὀ ȟ  Ὠ
πȟωυχ

ὖὈὈὤ

πȟωυχ

πȟωφτ
πȟωωσ

ὧὋώ

Ὗὓ
 

El porcentaje de desviación respecto del valor teórico es:  

Ϸɝ
πȟωωσ ρȟπππ

ρȟπππ
ὼ ρππȟπππ πȟχϷ 
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Capítulo VI 

 

6. Discusión de resultados 

En el presente proyecto de titulación se realiz·Ӣ un estudio de calibración dosimétrica en el 

acelerador lineal Varian Modelo TRUEBEAM denominado ñDIRACò en el cual se obtuvieron 

mediciones supervisadas por el jefe de Física Médica y físicos que trabajan en el área de 

Radioterapia del Instituto del Cáncer SOLCA núcleo Cuenca.  

Se procedieron a realizar dos bloques de mediciones. El primero con una cámara de 

ionización plano-paralela PTW 34045 ñAdvanced Markusò la cual fue colocada siguiendo la 

guía del protocolo TRS398 del Organismo Internacional de Energía Atómica. Para este 

primer bloque de mediciones se utiliz·Ӣ el maniqu²Ӣ PTW SCANLIFT que se llen·Ӣ con agua y 

luego se procedi·Ӣ a colocar la cámara plano-paralela en el centro del campo de radiación el 

cual estuvo delimitado por un aplicador de 15 × 15 cm
2
; adicionalmente se coloc·Ӣ una 

cámara cilíndrica en una esquina del campo de colimación para eliminar el ruido del 

sistema. La distancia desde la fuente a la superficie del agua fue de 100cm (SSD) y las 

condiciones de presión fueron determinadas por un barómetro que marc· 758,34 mbar y 

una temperatura del agua de 20,7 ǓC medida con un termómetro de mercurio de precisión. 

Bajo estas condiciones se procedi·Ӣ a realizar la lectura de las cargas con un electrómetro 

PTW para cada una de las energías del acelerador lineal: 06, 09, 12, 15, 18 y 22 MeV.  

Utilizando el Software Mephysto mc2 de PTW se logr·Ӣ obtener la dosis en el punto máximo 

(dmax) as² como tambi®n los ²ndices de calidad: el R50 y el porcentaje de dosis en 

profundidad en Zref (PDDZref) para cada energ²a. Por otra parte, ND,w,Co60 fueron 

obtenidas de los certificados de calibración de las cámaras de ionización correspondientes.  

La variable KQ;Qo se obtuvo de los datos del protocolo de PTW mediante la interpolación 

con los valores de R50 obtenidos previamente en el acelerador lineal.  

Una vez obtenida todas las variables del estudio en cada energ²a se procedi·Ӣ a reemplazar 

los valores en la ecuación de la Dosis en el punto de referencia y se comprueba que todas 

las energías se encuentran calibradas (dosimetría de referencia) y además están dentro del 

porcentaje aceptado por la IAEA (< 5 %). Es decir, la dosimetría de referencia fue 

comprobada con el protocolo estándar TRS398.  



 
87 

 

Vanesa Milena Herrán López ï Paula Dennise Delgado Sangolquí 
 

El segundo bloque de mediciones se hizo bajo las mismas condiciones. Es evidente que las 

condiciones ambientales son diferentes al ser las medidas tomadas en días diferentes. El 

segundo bloque de medidas corresponde a las medidas del protocolo modificado propuesto 

por Muir. El sistema dosimétrico fue el mismo, excepto la cámara de ionización, que ahora 

es una cámara cilíndrica. Los datos adicionales requeridos se obtuvieron del trabajo de Muir 

[3].  

Establecida la dosimetría de referencia de forma estándar con el protocolo TRS398 se 

trabaja con el protocolo modificado como lo acabamos de explicar para verificar la 

factibilidad del mismo en el ambiente clínico. Los resultados obtenidos as² lo confirman.  

Resultados de la dosimetría de referencia con el protocolo modificado 

Dosis absorbida en el punto de dosis máxima 

Energ²a (MeV) 06 09 12 15 18 22 

Dw (cGy/UM) 1.012 1.012 1.005 0.993 0.998 0.993 

Desviación máxima 

(æ%) 

1.200 1.200 0.500 -0.400 -0.200 -0.700 

Tabla 6.1: Resumen de valores obtenidos durante las mediciones 
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Capítulo VII 

7. Conclusiones y recomendaciones 
 

7.1 Conclusiones  
 

De la investigación realizada en el Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo Cuenca, de la 

calibración dosimétrica de haces de electrones de baja energ²a con el uso de una cámara 

de ionización cilíndrica, se puede concluir lo siguiente:  

El protocolo modificado por Muir [3] que plantea el uso de una cámara de ionización 

cilíndrica para la dosimetría absoluta de referencia de los haces de electrones en un 

acelerador lineal de uso médico funciona en el ambiente clínico de radioterapia pues la 

diferencia máxima que se encontr·Ӣ fue de 1,2% para las energías de 06 y 09 MeV.  

Esta diferencia máxima de 1,2% corresponde a las energías más bajas de electrones. Es 

lógico que sea as² pues el protocolo estándar establece que para energías bajas de 

electrones las cámaras cilíndricas tienen problemas de estabilidad.  

Para las energías más altas de electrones (12, 15, 18 y 22 MeV) la diferencia máxima en la 

dosis absoluta en el punto de dosis máxima es menor al 1%. Se debe recordar que la IAEA 

recomienda una incertidumbre total en el proceso de radioterapia < 5 % [1].  

Se verifica que la estabilidad de las cámaras de ionización cilíndricas en las energías de 

electrones es lo suficientemente buena para poder ser utilizada en los procedimientos de 

dosimetría de referencia.  

7.2 Recomendaciones 

Para implementar de forma clínica la dosimetría absoluta de referencia de haces de 

electrones se debe realizar el procedimiento con otras cámaras de ionización cilíndricas 

para validar de forma redundante el método propuesto por Muir.  

Se debe trabajar en la obtención de los factores KQ,ecal  y ὑ de una amplia gamma de 

c§maras de ionizaci·n cil²ndricas que permitan luego validar el m®todo propuesto en el 

protocolo modificado.  
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Si se realiza este trabajo se puede pensar en dejar de utilizar las cámaras de ionización 

plano paralelas en la dosimetría de haces de electrones de los aceleradores lineales de uso 

clínico en un futuro cercano.  

Para mejorar la validación del método propuesto se debe investigar la influencia de los 

factores adicionales que en este trabajo consideramos igual a 1, por ejemplo, kpol y ks que 

es el factor de recombinación.  
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Anexos 
 

Anexo A: Formulario de referencia para recolección de datos. 
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Anexo B: Secuencia gráfica del desarrollo del trabajo 
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Anexo C: Aprobación del protocolo por parte de la Comisión Académica de la Carrera 

de Imagenología y Radiología. 
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Anexo D: Informe por parte del Coordinador de UIC para la aprobación de Protocolo 

de Investigación. 
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Anexo E: Aprobación del Protocolo por parte del Comité de Bioética en Investigación 

del Área de la Salud. 

 

 

 



 
106 

 

Vanesa Milena Herrán López ï Paula Dennise Delgado Sangolquí 
 

Anexo F: Aprobación del Protocolo de Investigación por parte del Directivo de la 

Facultad de Ciencias Médicas. 
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Anexo G: Carta de interés por parte de las investigadoras para realizar el proyecto de 

investigación en el Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo Cuenca. 
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Anexo H: Autorización por parte del Directivo del Instituto del Cáncer SOLCA Núcleo 

Cuenca para el uso de las instalaciones. 
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Anexo I: Aprobación del Abstract por parte del Departamento de Idiomas. 
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Anexo J: Informe de Cumplimiento de UIC II por parte del director de Tesis 
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Anexo K: Informe Urkund 
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Anexo L: Registro de Tutorías UIC II (200 horas) 
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Anexo M: Operacionalización de las Variables 

 

 

 


