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RESUMEN 

 

 

Aun cuando la exactitud de los cálculos de dosis en Braquiterapia ha sido verificada en 

el comisionamiento y durante los tests periódicos de control de calidad, existe la 

posibilidad de error en la aplicación de cada tratamiento [1]. Por ello, se ha desarrollado 

una aplicación totalmente automatizada para recalcular la dosis absorbida que estima un 

TPS (“treatment planning system” – sistema de planificación de tratamiento) sobre los 

puntos que el Físico ha definido como de interés dosimétrico en la planificación de un 

tratamiento de braquiterapia HDR (“high-dose rate” – alta tasa de dosis). 

 

La unidad de tratamiento empleada fue microSelectron® Digital (HDR-v3), con TPS 

Oncentra® 4.3 y trabajando con fuente de 192Ir. El primer reto a vencer fue la apertura e 

importación del archivo DICOM (“digital imaging and communications in medicine” – 

comunicaciones e imágenes digitales en medicina) de tratamiento, que normalmente esta 

encriptado, aspecto que fue resuelto con la ayuda del lenguaje de programación Python®; 

asimismo, la ecuación de tasa de dosis planteada por el tratado TG 43 [2] fue modelada en 

los 2 formalismos expuestos en dicha publicación, tomando en cuenta así como 

optimizando la recomendación de Lachaine et al. [1] para el mas elaborado de estos 2 

formalismos de cálculo. 

 

Se trabajó con una base de datos de 100 planificaciones en donde se comparó la 

variación porcentual de lo calculado por la aplicación construida respecto del TPS. Como 

resultado de esta comparación se obtuvo que el 97.15% de los 1650 puntos de control 

analizados estaban en un margen de ±10% para el formalismo 1D, mientras que para 2D se 

obtuvo ±3% en el 97.03%. En conclusión, la aplicación desarrollada, bautizada como 

HyDRax, es aceptable para uso clínico en su variante 2D, ya que en ningún caso se violo el 

umbral máximo recomendado de ±20% [3]. 
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ABSTRACT 

 

 

Despite the fact Brachytherapy dose calculations accuracy has been verified during 

commissioning procedure and quality control tests, which are done monthly and/or 

annually, it exists anyway the mistake possibility at each treatment [1]. According to this, a 

completely automated software application to recalculate the absorbed dose which a TPS 

(treatment planning system) calculates on dosimetric interest points was developed. 

 

The treatment unit is a microSelectron® Digital (HDR-v3) charged with an 192Ir source, 

with TPS Oncentra® 4.3. The first task to solve was to decodify and import DICOM 

(digital imaging and communications in medicine) treatment file, that usually is encrypted; 

Python® programming language was used to achieve it. TG 43 [2] dose rate equation was 

completely modeled, for 1D and 2D calculation formalism, taking into account Lachaine et 

al.s’ [1] proposal for the second one. 

 

Database has contained 100 treatment plannings. Comparing percentage variation 

between calculations made by application respect to TPS, it was found that 97.15% from 

1650 calculation points has fitted a window range of ±10% for 1D formalism, while for the 

2D one this improved to ±3% range for 97.03% from total points. As the conclusion of this 

study it can be said that application developed, named as HyDRax is acceptable for clinical 

use at 2D modeling, because no point passes the ±20% threshold established [3].   
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INTRODUCCIÓN 

 

 

Las primeras utilizaciones de la radiación con fines terapéuticos comenzaron poco 

después de que Roentgën descubriera los rayos X, en 1895. A la par de brindar 

información anatómica de las partes internas del cuerpo de manera no invasora, 

rápidamente mostró ser útil para el tratamiento de lesiones malignas habiendo sido el 

primer caso reportado un tratamiento de cáncer avanzado de mama en enero de 1896. Por 

su parte, Marie y Pierre Curie descubrieron el Radio en 1898 y ya en 1901 este isótopo fue 

usado para tratar lupus [4], siendo estos de los primeros tratamientos realizados 

históricamente con Braquiterapia. 

Los programas de Garantía de Calidad en Radioterapia asi como los controles que los 

conforman, naturalmente, persiguen el objetivo de prevenir incidentes, accidentes y velar 

tanto por la protección radiológica del paciente como del personal ocupacionalmente 

expuesto, esto es válido tanto en teleterapia como en braquiterapia, resaltándose que el 

grado de complejidad y minuciosidad de estos programas ha progresado en el tiempo [5]. 

Sin embargo, también la complejidad de la tecnología empleada para llevar a cabo los 

tratamientos radioterapéuticos, tanto en “hardware” como en “software”, ha incrementado, 

lo cual aumenta la probabilidad de error, pudiéndose citar como (lamentables) antecedentes 

recientes los accidentes ocurridos en Epinal-Francia [6] y EEUU [7]; cabe destacar que en 

ambos países los niveles de garantía de calidad son bastante más elevados que en la 

experiencia Latinoamericana. En el caso Peruano, el organismo regulador en la materia es 

el Instituto Peruano de Energía Nuclear (IPEN), y de acuerdo a su texto único de 

procedimientos administrativos (TUPA) [8] no se le exige, por ejemplo en el caso 

específico de la braquiterapia, a las instituciones públicas o privadas que solicitan una 

licencia de operación, que cuenten con un “software” o procedimiento para ejecutar un 

segundo chequeo de los cálculos de dosis y/o tiempos de irradiación con que se tratará al 

paciente; es más, no se cuenta a la fecha con una norma técnica referida puntualmente a 

braquiterapia, ya sea de baja, mediana o alta tasa de dosis [9], [10], [11]. 

Aun cuando la exactitud de los cálculos de dosis en braquiterapia ha sido ya verificada 

en el comisionamiento y durante los tests periódicos de control de calidad, existe la 

posibilidad de error en la aplicación de cada tratamiento. Entre otras posibilidades [1], [3], 

[12], [13], [14], [15]: 
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❖ Si se tiene un TPS que tiene modelada más de una fuente, la incorrecta puede estarse 

usando. Así, luego de un cambio de fuente, puede estarse empleando la fuente 

configurada previamente al cambio; también podría hacerse uso de 60Co, por 

ejemplo, cuando en realidad la intención era emplear 192Ir. 

❖ La corrección por decaimiento que realiza el planificador podría llegar a fallar 

debido a atrasos o adelantos en los tiempos del reloj que controla al TPS. 

❖ Puede darse que ocurran errores en la generación del archivo DICOM de tratamiento 

merced a la acción de algún virus informático o falla de la propia computadora en 

donde está alojado el TPS. 

❖ Eventualmente puede ocurrir que, debido a falla humana, el archivo DICOM de 

tratamiento de un paciente, es aplicado en otro. 

 

Debido a estas posibles fallas (y otras estipuladas en la literatura) es importante la 

realización de un chequeo de la dosis previo al tratamiento y es por ello que el objetivo 

general que persigue el presente trabajo es desarrollar una aplicación, que no requiera del 

ingreso de datos adicionales, para recalcular la dosis absorbida que estima un planificador 

Oncentra® 4.3 sobre los puntos que el usuario define como órgano de riesgo o de 

prescripción/interés dosimétrico en un tratamiento de braquiterapia HDR con 192Ir, 

administrado por una unidad microSelectron® Digital (HDR-v3). 

En el primer capítulo del presente trabajo se aborda el fundamento teórico sobre el que 

se ha redactado el resto de los mismos, tomando en cuenta las interacciones de la materia 

con fotones y electrones. El modelamiento Físico para la braquiterapia planteado por el 

protocolo TG 43 asi como un breve panorama sobre la parte cotidiana de los tratamientos 

en braquiterapia HDR se detalla en el segundo capítulo, también un alcance acerca de los 

archivos DICOM de tratamiento. La forma en la que se abordó el problema planteado, el 

cálculo de incertidumbres, los valores de entrada usados y la descripción del proceso de 

validación de la aplicación se trató en el tercer capítulo; los resultados se tocaron en el 

capítulo cuarto para luego establecer las discusiones y conclusiones del caso en el quinto y 

último capítulo. En el anexo primero el lector podrá apreciar una descripción más detallada 

del equipamiento empleado, mientras que en el segundo se exponen los certificados de 

calibración de las fuentes de 192Ir utilizadas a lo largo del (prácticamente) año en el que se 

tomaron los datos necesarios para desarrollar el trabajo. 
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CAPÍTULO I: FUNDAMENTO TEÓRICO 

 

 

1.1. ¿Qué es Braquiterapia?. 

1.1.1. Concepto 

La “Braquiterapia” consiste de una irradiación muy local, [4] en donde la Dosis es 

transportada por medio de una o muchas fuentes selladas [16], [17]. Es una técnica de 

tratamiento Radioterapéutica que usa fuentes radiactivas selladas para el tratamiento del 

cáncer por medio de colocar estas fuentes de manera próxima al volumen objetivo de 

tratamiento, ya sea por medio de inserción directa en el tumor o carga dentro de 

instrumentos o aplicadores que fueron previamente insertados en el volumen objetivo o en 

cavidades del cuerpo cercanas al tumor (carga remota) [18]. En 1901 Curie sugirió que se 

insertase un pequeño tubo de radio en contacto con un tumor superficial. Este era el 

descubrimiento de la braquiterapia, y la primera vez que la radioterapia se utilizaba con 

finalidades terapéuticas [19], desde aquella época y hasta la actualidad las técnicas de 

tratamiento se han ido optimizando cada vez mas debido a la adición de innovaciones 

tecnológicas gracias principalmente al aporte de generaciones de Físicos quienes han 

realizado contribuciones en Dosimetría, planificación inversa, modalidades de imágenes, 

etc. Por su parte, en el Perú (de acuerdo a datos del INEI - Instituto Nacional de Estadística 

e Informática [20], [21], [22]), cabe señalar que aproximadamente el 13.5% de los casos 

totales de cáncer promediados entre el 2010 y el 2019 corresponden a casos de 

cervix/cuello uterino, y es en esta patología en particular en donde mas se pueden apreciar 

los beneficios de emplear la Braquiterapia como modalidad de tratamiento, ya que este tipo 

de casos suelen abordarse inicialmente con Teleterapia , tras la cual, se aplica un refuerzo 

más localizado con Braquiterapia; su utilización (de la Braquiterapia) como parte integral 

del tratamiento del cáncer de cérvix es el principal factor pronóstico en el control local de 

la enfermedad [23], [24], [25]. 

 

1.1.2. Clasificación 

Los criterios de clasificación más relevantes son los descritos a continuación. 
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1.1.2.1. Modo de inserción. 

1.1.2.1.1. Intersticial 

Las fuentes son insertadas dentro del tejido, al interior del tumor [4], regularmente 

mediante agujas o catéteres; p.ej., próstata, mama y sarcomas. Correspondientemente, las 

fuentes radiactivas usadas para este tipo de técnica deben de tener pequeñas dimensiones 

para calzar dentro de las agujas y catéteres [18]. 

 

1.1.2.1.2. Contacto. 

Se dividen en 4 categorías: intracavitaria (las fuentes son cargadas en aplicadores 

posicionados en cavidades dentro del cuerpo, adyacentes al tejido objetivo, los ejemplos 

más típicos serian casos nasofaríngeos y ginecológicos) [18], intraluminal (las fuentes son 

colocadas en un arreglo lineal dentro del lumen, regularmente usada para tumores que 

obstruyen la entrada de, p. ej., un ducto biliar o el esófago) [4], endovascular (se coloca la 

fuente radiactiva dentro de los vasos sanguíneos de las extremidades o el corazón) [4], y 

superficial (las fuentes son montadas sobre algún molde que a su vez es colocado sobre la 

superficie del paciente, las patologías más tratadas con esta modalidad son casos de piel y 

oculares) [18]. 

 

1.1.2.2. Tasa de Dosis. 

De acuerdo a lo presentado en el reporte ICRU (“International Commission on 

Radiation Units and Measurements” – Comisión Internacional acerca de Unidades y 

medidas de Radiación) 38 [16]. 

 

1.1.2.2.1. Baja tasa. 

Cuando la tasa de tratamiento a utilizar esta entre 0,4 y 2 Gy por hora [4]. Los 

tratamientos de Baja Tasa de Dosis caen en un rango de Tasa de Dosis en donde la 

efectividad biológica permanece casi independiente de ambos, de la Dosis absoluta y de la 

Tasa de Dosis [18]. 

 

1.1.2.2.2. Tasa intermedia. 

Entre 2 y 12 Gy por hora [4]. Aquí, la efectividad biológica depende de ambos, de la 

Dosis absoluta y de la Tasa de Dosis. Esto torna a la Braquiterapia difícil pues la curva de 

isodosis en una planificación de tratamiento no indica para nada el efecto biológico [18]. 
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FIG. 1.1. Ejemplo de Braquiterapia Intersticial, caso de Mama (imagen de paciente tratada en Instituto 

Zunino). 

 

1.1.2.2.3. Alta tasa. 

A partir de 12 Gy por hora en adelante [4]. Los efectos biológicos de la radiación 

dependen de la tasa de administración. Uno de los factores determinantes es el tiempo-

medio de reparación del daño subletal. En Radioterapia de Alta Tasa de Dosis, sea 

Braquiterapia o Teleterapia, el paciente recibe la Dosis en un corto periodo de tiempo con 

respecto a este tiempo-medio. Con un tiempo-medio de aproximadamente 1.5 horas, un 

tratamiento HDR debería de ser completado dentro de 0.5 horas. Si es ese el caso, las 

diferencias de Tasa de Dosis a través del volumen de tratamiento tendrán solo un pequeño 

efecto sobre la efectividad biológica, a pesar que Dosis absolutas conllevan diferente 

efectividad biológica [18]. 

 

1.1.2.3. Duracion de la Irradiacion. 

1.1.2.3.1. Implantes permanentes. 

Las fuentes se dejan en el tejido de manera definitiva para entregar la dosis planeada 

paulatinamente hasta que la actividad decaiga. La energía empleada en este tipo de 

implantes es baja, de manera que, la protección radiológica pueda ser alcanzada con 

medidas relativamente simples [4]. 
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FIG. 1.2. En el primer cuadro, panel I, se puede contemplar un ejemplo de Braquiterapia Superficial en 

donde la lesión se encuentra en el cráneo del paciente, las esferas consecutivas que contienen al catéter 

permiten que la fuente radiactiva permanezca siempre a 5mm de la superficie del paciente (imagen de 

paciente tratado en Instituto Zunino). En cuanto al segundo cuadro, panel II (The GEC (“Groupe Europeen 

de Curiethérapie” – Grupo Europeo de Curieterapia) ESTRO (“European Society for Therapeutic Radiology 

and Oncology”- Sociedad Europea para la Oncología y Radiología Terapéutica)Handbook of 

Brachytherapy, Part II-Cervix Cancer-section 8.5, pp.337 [4]), se aprecia un caso de Braquiterapia 

Intracavitaria, caso ginecológico, en imagen de Resonancia, el aplicador seleccionado es un conjunto 

tándem + anillo, dentro de los cuales la fuente se estacionará en las posiciones de parada calculadas por el 

Físico. 

 

1.1.2.3.2. Implantes temporales. 

Las fuentes son implantadas por un tiempo específico de duración hasta que la dosis 

planeada sea alcanzada. La gran mayoría de estos tratamientos pueden ahora ser realizados 

con Unidades de Braquiterapia de carga remota [4]. 

 

1.2. Conceptos básicos de las Radiaciones Ionizantes. 

1.2.1. Parámetros fundamentales de la Desintegración Radiactiva.  

1.2.1.1. Ley fundamental de la Desintegración Radiactiva. 

Para una determinada sustancia radiactiva todos los núcleos tienen la misma 

probabilidad de desintegración, de manera que, la probabilidad P(dt) de que se produzca 

una desintegración radiactiva en un intervalo de tiempo dt es solamente proporcional a dt, 

si dt es suficientemente pequeño a fin de que P(dt) << 1. La constante de proporcionalidad 

entre P(dt) y dt, λ, se denomina constante de desintegración radiactiva [26], [27] y es 

característica de cada radionucleido y del modo de desintegración; así: 

𝐍(t) = N0e−λt.                                                                                 (1.1) 
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La constante de desintegración radiactiva (λ) es pues, la probabilidad que tiene cada 

núcleo de la sustancia considerada de desintegrarse en la unidad de tiempo, sus 

dimensiones son [28], [29] 

                                        [λ] = T-1                                                                                                    

y por lo tanto se expresa en s-1. Se han efectuado numerosas experiencias para comprobar 

la independencia de λ respecto de las condiciones físicas a las cuales esta sometida la 

sustancia (temperatura, presión, etc); en general, esta influencia es despreciable e inferior a 

los errores experimentales [28], [29].  

 

1.2.1.2. Periodo de semidesintegración. 

En la práctica las sustancias radiactivas se caracterizan por una magnitud, directamente 

relacionada con la constante de desintegración, llamada periodo de semidesintegración 

(“half life”). Esta no es, sino, el tiempo que ha de transcurrir para que el número de átomos 

radiactivos se reduzca a la mitad [27], [28]; en consecuencia, si se indica el periodo por 

T1/2, se tiene que  

𝐓𝟏/𝟐 =
ln2

𝜆
.                                                                                      (1.2) 

Obsérvese que el periodo es un parámetro temporal y en consecuencia se expresa en s o 

alguna otra unidad de tiempo, puede tener valores muy diversos de un radionucleido a otro, 

valores que van desde fracciones de μs a 1020 años [27], [28].  

 

1.2.1.3. Vida media. 

También se puede caracterizar la evolución temporal de una sustancia radiactiva 

utilizando el concepto de vida media (“mean life”), τ, que es el valor medio de la vida de 

un átomo radiactivo [28], [30]: 

𝝉 =
𝐓𝟏/𝟐

ln2
.                                                                                       (1.3) 

τ es también el tiempo que sería necesario para que todos los núcleos se desintegraran si 

la actividad inicial del grupo, λN0, fuera mantenida constante en vez de que decrezca 

exponencialmente. Esto puede verse fácilmente del siguiente argumento: Supóngase que el 

número inicial de nucleidos presentes es N0, la tasa inicial a la que ellos se desintegran es 

la actividad inicial, λN0. Multiplicando esta tasa (ahora asumida constante) por algún 

periodo de tiempo debería dar el número total de nucleidos que se están desintegrando 

durante ese tiempo, si ese tiempo es la vida media τ, luego   
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𝜆𝐍𝟎𝝉 = 𝜆𝐍𝟎

1

𝜆
= 𝐍𝟎,                                                                              

indicándose que todos los nucleidos serían desintegrados [28], [30]. Esto también se puede 

observar de la fig.1.3, la pendiente de la curva de decaimiento de actividad se puede 

obtener de la siguiente derivación   

d(𝜆𝐍)

dt
=

d(𝜆𝐍𝟎e−𝜆t)

dt
= −𝜆2𝐍𝟎e−𝜆t = −𝜆2𝐍,                                                  

así, la pendiente inicial es –λ2N0, el tiempo que le toma a la línea a lo largo de esa dirección 

en llegar a la actividad cero puede ser obtenido de    

𝜆𝐍𝟎 − 𝜆2𝐍𝟎t = 0,                                                                                        

t =
𝜆𝐍𝟎

𝜆2𝐍𝟎

=
1

𝜆
= 𝝉.                                                                        

De esta manera la pendiente inicial intersecta la actividad cero en la vida media τ, sobre 

el eje temporal, como se esperaba. Así, la fig.1.3 también permite tener en perspectiva, de 

manera simultánea, la vida media junto con el ya comentado periodo de 

semidesintegración [28], [30]. 

 

1.2.2. Transformaciones Nucleares. 

Tanto las desintegraciones radiactivas como las reacciones nucleares estan 

caracterizadas por una transición desde el estado inicial de un nucleido a un estado final, ya 

sea espontánea (en el caso del decaimiento radiactivo) o artificialmente (reacciones 

nucleares). Si la energía total del estado inicial es superior a la del estado final, la 

transición se produce de manera espontánea, en caso contrario, solo tiene lugar si se aporta 

suficiente energía al estado inicial [31]; solo se abordarán los aspectos relacionados a las 

transiciones espontáneas ya que la fenomenología asociada al equipamiento usado no 

guarda relación con las artificiales (reacciones nucleares). 

 

1.2.2.1. Desintegración tipo α. 

Los núclidos radiactivos con números atómicos muy altos (mayores que 82) decaen más 

frecuentemente con la emisión de una partícula α. Al parecer, a medida que el número de 

protones en el núcleo se incrementa más allá de 82, la fuerza Coulombiana de repulsión 

entre los protones se vuelve lo suficientemente grande y vence las fuerzas nucleares que 

ligan a los núcleos que están juntos, así, el núcleo inestable emite una partícula compuesta 

de 2 protones y 2 neutrones; esta partícula, que es de hecho un núcleo de Helio, es llamada 
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la partícula α. Como resultado de la desintegración tipo α el número atómico del núcleo es 

reducido en 2 y el número de masa en 4, una reacción general puede ser escrita como 

                                                                         ,                                                   

donde Q representa la energía total liberada en el proceso y es llamada energía de 

desintegración. Esta energía, que es equivalente a la diferencia en masa entre el núcleo 

padre e hijo, aparece como la energía cinética de la partícula α y la energía cinética del 

núcleo hijo, la ecuación también muestra que la carga se conserva ya que la carga del 

núcleo padre es Ze (donde e es la carga electrónica), mientras que la carga del núcleo hijo 

es (Z-2)e y la de la partícula 2e. Un ejemplo típico de decaimiento α es el Radio 

                            4.87MeVHe Rn  Ra 4
2

222
86

226
88 ++→ ,                                                        

debido a que el momento de la partícula α debe ser igual al momento de retroceso del 

núcleo de Radon y debido a que el núcleo de Radon es mucho más pesado que la partícula 

α, puede mostrarse que la energía cinética adquirida por el núcleo de Radon es bastante 

pequeña (0,09MeV) y que la energía de desintegración aparece casi enteramente como la 

energía cinética de la partícula α (4,78MeV) [28], [30].    

La partícula α emitida por sustancias radiactivas tiene energías cinéticas de aprox. 5 a 

10MeV; desde un núclido específico, son emitidas con energías discretas [28], [30]. 

 

FIG. 1.3. Conceptualización gráfica de τ y λ (editado de “Introduction to Radiological Physics and 

Radiation Dosimetry”, chapter 6, section IV, pp.104 [28]). 

 

 

 

 

QHe Y X 4
2

4A
2Z

A
Z ++→ −

−



 

 

10 

1.2.2.2. Desintegración tipo β. 

El proceso de decaimiento radiactivo que es acompañado por la expulsión de un 

positrón o electrón del núcleo es llamado decaimiento β; el electrón, denotado por β-

 y el 

positrón por β+. Ninguna de estas partículas existe como tal dentro del núcleo sino que son 

creadas en el instante del proceso de decaimiento [28], [29], las transformaciones básicas 

pueden ser escritas como  

                                       ++→ −p n 1
1

1
0                                                                                                                                            

                                       ++→ +n p 1
0

1
1

.                   

El neutrino y el antineutrino, son partículas idénticas pero con espines opuestos, ellos no 

poseen carga y prácticamente tampoco masa; mayor detalle acerca de ellos algunas líneas 

mas abajo [28], [29].  

 

1.2.2.2.1. Emisión del Electrón.   

Este tipo de emisión se da en radionúclidos con un excesivo número de neutrones o una 

alta razón neutrón/protón (n/p), estos núcleos tratan de reducir la razón (n/p) para alcanzar 

estabilidad lo cual es realizado por medio de la emisión de un electrón. La emisión directa 

de un neutrón para reducir la razón en cuestión no es nada común y ocurre con algún 

núcleo producido como un resultado de reacciones de fisión, la ecuación general para este 

decaimiento se escribe como 

                                QY X A
1Z

A
Z +++→

+
-e ,                                                                                 

donde Q es la energía de desintegración para el proceso. La energía Q es compartida entre 

las partículas emitidas (incluyendo rayos γ si es que son emitidos por los núcleos hijos) y el 

núcleo en retroceso, la energía cinética adquirida por este núcleo en retroceso es 

despreciable porque su masa es mucho mayor que la de las partículas emitidas, así, 

prácticamente la energía de desintegración completa es portada por las partículas emitidas; 

si hubiera solo un tipo de partícula envuelta todas las partículas emitidas en tal 

desintegración deberían de tener la misma energía, igual a Q, produciendo asi una fina 

línea espectral. Sin embargo, el espectro observado en el decaimiento β es continuo, lo que 

sugiere que hay más de una partícula emitida en este proceso. Por estas razones, Wolfgang 

Pauli (1931) introdujo la hipótesis de que una segunda partícula, más tarde conocida como 

neutrino (o antineutrino), acompañaba cada partícula β emitida y compartían la energía 

disponible; en razón de que el neutrino no posee carga y prácticamente tampoco masa, la 

probabilidad de su interacción con la materia es muy pequeña y su detección es 
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extremadamente difícil, empero, Fermi presento de manera exitosa la evidencia teórica de 

la existencia del neutrino y predijo la forma del espectro de rayos, lo cual fue comprobado 

experimentalmente después [32].    

 

FIG. 1.4. Esquema resumido del decaimiento del 60Co (“Khan’s The Physics of Radiation Therapy”, Part I-

1, pp.27 [29]). 

 

Un ejemplo al respecto es el del 60Co, a continuación se muestra la ecuación de 

desintegración β- para este nucleido, su esquema de decaimiento se halla en la fig.1.4 [29]:   

                                 
QNi Co 60

28 
60
27 +++→ -e  

 

1.2.2.2.2. Emisión del Positrón.   

Los núcleos que emiten positrones tienen un déficit de neutrones y su razón (n/p) es más 

baja que para aquellos núcleos estables de igual número atómico o número de neutrones. 

Para estos núclidos, con el propósito de alcanzar estabilidad, el modo de decaimiento tiene 

que resultar en un incremento de la razón (n/p), un posible modo es el decaimiento β que 

comprenda la emisión de un positrón [28], [29]; la reacción  es como sigue    

                                  QY X A
1-Z

A
Z +++→ + e .                                                  

Así como en el caso de la emisión del electrón, discutida previamente, la energía de 

desintegración Q es compartida por el positrón, el neutrino y los rayos γ emitidos por el 

núcleo hijo; también, asi como para los electrones, los positrones son emitidos con un 

espectro de energías [28], [29].    
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1.2.2.2.3. Captura electrónica.   

Es un fenómeno en el que uno de los electrones orbitales es capturado por el núcleo, 

transformando un protón en un neutrón [28],   

                                          
+→+ n p 1

0
1
1

-e  

en forma general: 

                                 QY X A
1-Z

A
Z ++→+ − e .             

La captura electrónica es un proceso alternativo a la emisión del positrón, el núcleo 

inestable con deficiencia de neutrones podría incrementar su razón (n/p) para ganar 

estabilidad por medio de este proceso; el núcleo resultante esta aun en estado excitado y 

libera su exceso de energía por medio de la emisión de un rayo γ, comúnmente, el 

decaimiento γ sigue a la emisión de la partícula casi instantáneamente (menos de 1ns). Este 

fenómeno envuelve mayormente a la capa electrónica K debido a su proximidad con el 

núcleo, el proceso es entonces llamado captura K; sin embargo, también son posibles en 

algunos casos procesos de capturas L o M. El decaimiento por medio de la captura 

electrónica crea un vacío, un hueco, en la capa envuelta que es entonces llenada con otro 

electrón orbital externo, dando lugar a los rayos X característicos; hay también la emisión 

de electrones Auger, que son electrones monoenergéticos producidos por la absorción de 

rayos X característicos por el átomo y la reemisión de energía en forma de electrones 

orbitales expulsados del átomo. El proceso puede ser crudamente descrito como un efecto 

fotoeléctrico (1.2.1.3.) interno producido por la interacción de los rayos X característicos 

de la captura electrónica con el mismo átomo [28]. 

 

1.2.2.3. Desintegración tipo γ. 

La emisión de rayos γ es un modo por el que un núcleo dejado en un estado excitado 

después de una transformación nuclear (espontánea o artificial) queda libre de exceso de 

energía. Este proceso se representa por 

                                    +→ X 
*X A

Z 
A
Z ,

                               
 

donde el símbolo * indica que el núcleo se encuentra en un estado excitado. Un caso 

importante se da en el ámbito de la Física de Medicina Nuclear convencional, donde el 

99mTc es utilizado en más del 90% de aplicaciones, la ecuación de desintegración y el 

esquema de decaimiento son respectivamente [28], [33]:  

                                 +→ TcTc 99
43 

99m
43                                                      



 

 

13 

 

FIG. 1.5. Esquema del decaimiento del 99mTc, integrado en el gráfico como parte del decaimiento del 99Mo, 

en donde se muestra claramente que para alcanzar la estabilidad como 99Tc, le es necesario emitir un fotón  

(“Practical Radiotherapy-Physics and Equipment 2nd edition”, chapter 15, pp.241 [34]). 

 

1.3. Interacción de los Fotones con la Materia.  

Habida cuenta que la única diferencia que hay entre los fotones que se generan en los 

rayos X y rayos γ es el origen de los mismos, debe comprenderse claramente que hay cinco 

tipos de interacciones que pueden ser consideradas entre los fotones con la materia [35]: 

❖ Dispersión Compton. 

❖ Producción de pares. 

❖ Absorción fotoeléctrica. 

❖ Dispersión Rayleigh (coherente). 

❖ Interacciones fotonucleares.  

 

1.3.1. Tipos 

1.3.1.1. Dispersión Compton. 

En este proceso el fotón interactúa con un electrón atómico como si fuera un electrón 

“libre”, el término libre aquí significa que la energía de ligadura del electrón es mucho 

menor que la energía del fotón que esta impactando; debido a esto último, la dispersión 

Compton normalmente se da con los electrones de las capas más externas del átomo con el 

cual el fotón ha de interactuar (fig.1.6) [36], [37]. 
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FIG. 1.6. Ilustración de la dispersión Compton (editado de “Introducción a la Física de la Radioterapia”, 

sección 2.1.2, [36]). 

 

En esta interacción el electrón recibe parte de la energía del fotón (a diferencia de la 

absorción fotoeléctrica en la que la energía del fotón incidente es totalmente absorbida, 

sección 1.2.1.3.) y es expulsado a un ángulo ϕ; el fotón por su parte, con energía reducida, 

es dispersado con un ángulo ϑ. Este fenómeno puede ser analizado en términos de una 

colisión elástica entre las dos partículas en cuestión (fotón y electrón - fig.1.7) así como 

aplicando las leyes de conservación de energía y de momento, 

Eγ'=
Eγ

1+
Eγ

me-c2 (1-Cosϑ)

,                                                          (1.4) 

pudiéndose con esta última relación predecirse la energía del fotón dispersado y de ahi su 

longitud de onda. La relación (1.4) permite apreciar una variedad de casos interesantes 

como por ejemplo aquellas dispersiones Compton en las que el fotón impactante entrega el 

máximo (ϑ = π) o absolutamente nada (ϑ = 0) de su energía al electrón; pueden obtenerse 

expresiones análogas para el electrón [36], [37]. 

De otro lado, relacionado a la dependencia de la dispersión Compton respecto de la 

energía y el número atómico se puede comentar lo siguiente: Se mencionó previamente 

que la dispersión Compton es una interacción entre un fotón y un electrón libre, 

prácticamente esto significa que la energía del fotón incidente tiene que ser mayor en 

comparación con la energía de ligadura del electrón. Esto está en contraste con la 

absorción fotoeléctrica que se vuelve más probable cuando la energía del fotón incidente es 

igual o ligeramente superior que la energía de ligadura del electrón; así, mientras la energía 
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del fotón se incrementa más allá de la energía de ligadura del electrón K, la absorción 

fotoeléctrica decrece rápidamente con la energía y la dispersión Compton se vuelve más y 

más importante. Sin embargo, la dispersión Compton también decrece con el incremento 

de la energía de los fotones [37]. 

 

FIG. 1.7. Diagrama para el análisis de la dispersión Compton (editado de “Radiation Oncology Physics: A 

Handbook for teachers and students”, sección 1.4.6., pp.31 [33]). 

 

1.3.1.2. Producción de Pares. 

Si la energía del fotón es mayor que 1,022 MeV, el fotón debería interactuar con la 

materia a través del mecanismo de producción de pares, en este proceso (fig.1.8) el fotón 

interactúa fuertemente con el campo electromagnético de un núcleo atómico y brinda toda 

su energía en el proceso de creación de un par partícula-antipartícula consistente en un 

electrón (e-) y un positrón (e+), este proceso de transformación de la energía también es 

denominado materialización [31]. A partir de las leyes de conservación de la energía y de 

la cantidad de movimiento se puede calcular cual es la energía mínima que necesita el 

fotón incidente para generar el proceso de materialización; antes que nada, ha de tenerse en 

cuenta que para que una reacción nuclear endotérmica (como en el caso que se esta 

describiendo, γ → e+ + e-) tenga lugar, el proyectil que esta impactando sobre un núcleo de 
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masa M debe tener una energía cinética que esté por encima de un cierto umbral, que viene 

a ser 1,022MeV [28], [31]. 

La energía del fotón en exceso respecto de este umbral es compartida entre las 

partículas como energía cinética, en magnitud esta es dada por (hν - 1,022)MeV, las 

mismas tienden a ser emitidas en la dirección inmediata relativa al fotón incidente. La 

distribución más probable de energía para cada partícula es adquirir la mitad de la energía 

cinética disponible, a pesar de que cualquier distribución energética es posible; por 

ejemplo, en un caso extremo, una partícula puede recibir toda la energía mientras que la 

otra nada de la misma [28], [31].  

El proceso de producción de pares es un ejemplo de un evento en el que la energía es 

convertida en masa como predice la formula E = mc2 de Einstein, el proceso inverso toma 

lugar cuando un positrón se combina con un electrón para producir dos fotones y se 

denomina aniquilación de pares [28], [31]. 

 

FIG. 1.8. Ilustración de la producción/aniquilación de pares (“Introducción a la Física de la Radioterapia”, 

sección 2.1.2 [36]).   

 

1.3.1.3. Absorción Fotoeléctrica. 

Es un fenómeno en el que un fotón interactúa con un átomo y expulsa uno de los 

electrones orbitales del mismo (fig.1.9), en este proceso toda la energía hν del fotón es 

primero absorbida por el átomo y luego transferida al electrón atómico. La energía cinética 

del electrón expulsado (llamado fotoelectrón) es igual a hν - EB, donde EB es la energía de 

ligadura del electrón, interacciones de este tipo puede tener lugar con electrones en las 

capas K, L, M o N [28], [36]. 
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Después que el electrón ha sido expulsado del átomo se crea una vacante [28] en la capa 

dejando asi al átomo en un estado excitado, la vacante puede ser llenada por un electrón 

orbital de las capas más externas con la emisión de rayos X característicos aunque también 

hay la posibilidad de la emisión de electrones Auger, que son electrones monoenergéticos 

producidos por la absorción de rayos X característicos internamente por el átomo. Debido a 

que la energía de ligadura de la capa K en tejidos blandos es aproximadamente solo 

0,5keV, la energía de los fotones característicos producidos en absorbedores biológicos es 

bastante baja y puede ser considerada como que se absorbe localmente; para fotones de 

altas energías y materiales de números atómicos altos los fotones característicos son de 

energías más altas y podrían depositar energía a distancias más largas en comparación con 

el caso anterior, en tales casos, la absorción de energía local es reducida debido a la energía 

emitida como radiación característica (también llamada radiación fluorescente) que es 

considerada como que se absorbe remotamente (a distancia) [36].    

 

FIG. 1.9. Ilustración de la absorción fotoeléctrica (“Introducción a la Física de la Radioterapia”, sección 

2.1.2 [36]). 

 

1.3.1.4. Dispersión Rayleigh. 

También conocida como dispersión clásica o coherente, se ilustra en la fig.1.10. El 

proceso puede ser visualizado por medio de la consideración de la naturaleza de las ondas 

de radiación electromagnética, consiste de una onda electromagnética que esta pasando  

cerca del electrón y poniéndolo en estado de oscilación, de modo tal que el electrón 

oscilante reirradia la energía en la misma frecuencia que la onda electromagnética 

incidente. De este modo, nada de energía es transformada en movimiento electrónico ni 

absorbida en el medio, el único efecto es la dispersión del fotón a pequeños ángulos, la 
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dispersión coherente es probable en materiales de alto número atómico y bajas energías de 

fotones [28], [36].  

 

1.3.1.5. Interacciones fotonucleares. 

En una interacción fotonuclear un fotón energético (que excede por un tanto la barrera 

de los MeV) ingresa y excita un núcleo, que luego emite un protón o neutrón. Eventos del 

tipo (γ/p) contribuyen directamente al kerma, pero la cantidad relativa se mantiene en 

menos de 5% de aquellos debidos a la producción de pares, por ende, es comúnmente 

ignorado en consideraciones dosimétricas. Las interacciones (γ/n) tienen mayor 

importancia práctica debido a que los neutrones producidos pueden conllevar a problemas 

en radioprotección, este es el caso para generadores de rayos X clínicos como los 

aceleradores lineales en los que los electrones son acelerados a 10MeV o más; el haz de 

rayos X será ligeramente contaminado con neutrones, el nivel de contaminación dependerá 

de la energía del acelerador y del diseño, por ejemplo, un haz de rayos X de 25MV 

usualmente tendrá un orden de magnitud más grande de contaminación neutrónica que uno 

de 10MV en razón de la mayor sección eficaz correspondiente a la reacción (γ/n), las 

consecuencias biológicas de estos neutrones en un paciente de teleterapia son 

probablemente despreciables en comparación con los efectos del haz de fotones 

predominante [28], [30].  

 

FIG. 1.10. Ilustración de la dispersión Rayleigh (“Introducción a la Física de la Radioterapia”, sección 

2.1.2 [36]). 

 

La presencia de neutrones (γ/n) debe ser tomada en cuenta en diseño de blindajes, 

especialmente debido a que los neutrones pueden escapar a través de laberintos más 

fácilmente que los fotones, es más, los neutrones pueden activar el hardware del 

acelerador. Algún bajo nivel de radioactivación podría también ocurrir en los tejidos de los 

pacientes de teleterapia debido a neutrones incidentes o interacciones fotonucleares que 

ocurran dentro del cuerpo en si mismo [28], [30].    
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1.4. Interacciones de partículas cargadas ligeras con la materia. 

Estas interacciones pueden caracterizarse simplemente en términos del tamaño relativo 

del clásico parámetro de impacto “b” versus el radio atómico “a”, como se muestra en la 

fig.1.11 [28], [30].    

 

1.4.1. Colisiones “Suaves” (b >> a). 

Cuando una partícula pasa a una distancia considerable de un átomo la influencia del 

campo de fuerza Coulombiano de la partícula afecta al átomo como un todo excitándolo a 

un nivel de energía más alto y a veces ionizándolo por medio de expulsar un electrón de la 

capa de valencia, el efecto neto es la transferencia de una muy pequeña cantidad de energía 

(unos pocos eV) al átomo del medio absorbente. Debido a los grandes valores de b, son 

claramente más probables que los impactos cercanos sobre átomos individuales, las 

colisiones suaves, que son de lejos el tipo más numeroso de interacción de partículas 

cargadas y suman casi la mitad de la energía transferida al medio absorbente [28].   

 

FIG. 1.11. Parámetros importantes en colisiones de partículas cargadas con átomos (editado de 

“Introduction to Radiological Physics and Radiation Dosimetry”, chapter 8, section II.A, pp.161 [28]). 

 

Bajo condiciones específicas una muy pequeña parte de la energía gastada por una 

partícula cargada en colisiones suaves puede ser emitida por el medio absorbente como luz 

coherente de color blanco azulado llamada radiación Cerenkov. La energía emitida en la 

forma de radiación Cerenkov comprende solo una insignificante fracción (<0,1%) de lo 

que es gastado por la partícula cargada en excitaciones e ionizaciones atómicas a través de 

colisiones suaves, y usualmente no es importante en la física radiológica; sin embargo, en 
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física nuclear de alta energía, los contadores Cerenkov son instrumentos útiles para la 

detección de partículas cargadas y medición de sus velocidades. Ha sido apuntado algunas 

veces que el efecto Cerenkov esta relacionado al efecto de polarización debido a que 

ambos dependen en sus tratamientos teóricos de la constante dieléctrica del medio 

absorbente; empero, el efecto de polarización disminuye la energía pérdida por partícula 

cargada que atraviesa un espesor de masa dado de materia condensada, mientras que la 

producción Cerenkov tiende a incrementar la pérdida de energía de la partícula, así, la 

relación de estos 2 efectos podría ser confusa en el contexto de la física radiológica. El 

efecto Cerenkov es mencionado aqui solo para colocarlo en la perspectiva adecuada [28].   

 

1.4.2. Colisiones fuertes (b ≈ a). 

Cuando el parámetro de impacto b es del orden de las dimensiones atómicas se vuelve 

más probable que la partícula incidente vaya a interactuar primariamente con un único 

electrón atómico, que es entonces expulsado del átomo con considerable energía cinética y 

es llamado rayo-delta (δ). En el tratamiento teórico del proceso de la colisión fuerte, las 

energías de ligadura atómica vienen a ser despreciables y los electrones atómicos  son 

tratados como libres; los rayos-δ son, por supuesto, lo suficientemente energéticos como 

para sufrir interacciones de fuerzas Coulombianas adicionales sobre ellos mismos. De esta 

manera un rayo-δ disipa su energía cinética a lo largo de un camino separado del de la 

partícula cargada primaria; la probabilidad para colisiones fuertes depende del spin 

mecanocuántico y los efectos de intercambio [28], [30].  

A pesar que las colisiones fuertes son pocas en número comparadas con las suaves, las 

fracciones de energía de la partícula primaria que son gastadas por estos dos procesos son 

generalmente comparables. Debería notarse que siempre que un electrón de las capas más 

internas es expulsado del átomo por una colisión fuerte, rayos-X característicos y/o 

electrones Auger serán emitidos como si el mismo electrón hubiese sido revivido por una 

interacción fotónica, con lo cual, algo de la energía transferida al medio podría ser 

transportada a cierta distancia apartada del camino de la partícula primaria por estos 

portadores asi como por los rayos-δ [28], [30].   

 

1.4.3. Interacciones Coulombianas con el Campo Nuclear externo (b << a). 

Cuando el parámetro de impacto de una partícula cargada es más pequeño que el radio 

atómico, la interacción Coulombiana toma lugar principalmente en el núcleo. En todos 

menos el 2-3% de tales encuentros, el electrón es dispersado elásticamente y no emite 
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fotones de rayos X ni excita el núcleo, pierde solamente la insignificante cantidad de 

energía cinética necesaria para satisfacer la conservación del momento debido a la 

colisión.Por lo tanto, este no es un mecanismo para la transferencia de energía hacia el 

medio absorbente, pero es un importante medio de deflección de electrones, es la principal 

razón por la que los electrones siguen caminos tan tortuosos, especialmente en medios de 

alto Z y también explica porque la retrodispersión de electrones incrementa con Z. Al 

realizar cálculos Monte Carlo de transporte de electrones a través de la materia es 

regularmente asumido por simplicidad que las interacciones de pérdida de energía podrían 

ser tratadas separadamente de las interacciones de dispersión (es decir, cambio de 

dirección), la sección eficaz diferencial de dispersión elástica por átomo es proporcional a 

Z2, esto significa que una lámina delgada de un material de alto Z podría ser usada como 

un dispersador para extender un haz de electrones a la vez que se minimiza la energía 

perdida por los electrones transmitidos que están atravesando el espesor dado de la hoja.En 

el otro 2-3% de los casos en los que el electrón pasa cerca del núcleo, una interacción 

radiativa inelástica ocurre en la que un fotón de rayos X es emitido. El electrón no solo es 

deflectado en este proceso sino que brinda  una fracción significativa (de hasta 100%) de 

su energía cinética al fotón, siendo este (e-) frenado en el proceso, tales rayos X son los 

referidos como bremsstrahlung. Esta interacción también tiene una sección eficaz atómica 

diferencial  proporcional a Z2 como para el caso de la dispersión elástica nuclear, es más, 

depende del inverso del cuadrado de la masa de la partícula para una velocidad de partícula 

dada; entonces, la generación de bremsstrahlung por otras partículas cargadas aparte de los 

electrones es totalmente insignificante.Como una consecuencia práctica, la espectroscopia 

de rayos X generada por haces de protones que colisionan con la materia revela la sola 

presencia de líneas de  rayos X característicos resultado de las colisiones fuertes sin fondo 

de bremsstrahlung detectable, esto por supuesto, es útil en el análisis de rayos X para 

elementos traza. A pesar que la producción de bremsstrahlung es un importante medio de 

disipación de energía por medio de electrones energéticos en medios de alto Z, es 

relativamente insignificante en materiales de bajo Z (como tejido) para electrones debajo 

de los 10MeV, no es solo la baja sección eficaz de producción en ese caso sino que los 

fotones resultantes están penetrando lo suficiente de manera que la mayoría de ellos 

pueden escapar de objetos de varios centímetros en tamaño [28]. 

Adicionalmente a los 3 modos de disipación de energía cinética precedentes (suave, 

fuerte y bremsstrahlung), una cuarta vía está disponible sólo para la antimateria 

(positrones): aniquilación en vuelo. En este proceso [38] el positrón es aniquilado cuando 
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está encontrando un electrón antes de detenerse, el remanente de energía cinética del 

positrón en ese instante es dado a uno o ambos fotones de aniquilación de manera que sus 

energías cuánticas individuales podrían exceder el usual 0,511MeV. La fracción promedio 

de energía cinética del positrón que es gastada en este tipo de pérdida radiativa se dice que 

es comparable a la fracción que va hacia la producción de bremsstrahlung [28]. 
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CAPÍTULO II: METODOLOGIA 

 

 

2.1. Planteamiento Físico del Reporte TG 43. 

El año 1995 el Grupo de Trabajo 43 de la AAPM (“American Association of Physicists 

in Medicine” - Asociación Americana de Físicos en Medicina) introdujo un formalismo de 

cálculo (que años después sería susceptible de la publicación de una actualización [2]-

citada en la literatura como TG 43U1 y posteriormente de un suplemento [39]-citado en la 

literatura como TG 43U1S1) para estimar la tasa de dosis aportada por una fuente 

cilíndrica en un punto determinado [40] y que a continuación se pasa a explicar en sus 2 

variantes de formalismos. 

 

2.1.1. Formalismo 2D. 

 Las fuentes son contextuadas en un sistema de coordenadas polares con su origen en el 

centro de la fuente, donde r es la distancia desde el origen al punto de interés P y θ es el 

ángulo con respecto al eje longitudinal de la fuente, como se muestra en la figura 2.1; el 

punto de referencia P (r0, θ0), está en el eje transverso de la fuente (θ0 = π/2) y a 1 cm del 

centro de la fuente [41]. Dadas estas condiciones la tasa de dosis en el punto P(r, θ) puede 

ser escrita como [42]: 

𝐷̇(𝑟, 𝜃) = 𝑆𝐾Λ
𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)

𝐺𝐿(𝑟0, 𝜃0)
𝑔𝐿(𝑟)𝐹(𝑟, 𝜃),                                             (2.1) 

desarrollándose a continuación la definición de cada una de las componentes de esta 

ecuación. 

 

2.1.1.1. “Air-kerma strength” - Intensidad de kerma en aire ( SK ). 

Introducido previamente en el reporte AAPM TG 32 [43] y AAPM TG 43 original [40], 

este parámetro es redefinido en la actualización del ultimo como el producto de la tasa de 

kerma en aire (“air-kerma rate”), 𝐾𝛿̇(𝑑), en vacío (ya que las mediciones debieran de ser 

corregidas por atenuación y dispersión respecto al aire y a cualquier otro medio que se 

interponga entre la fuente y el detector; también existe la opción de calcular el parámetro 

para evitar las complicaciones inherentes a su medición) y originada por fotones de energía 

mayor a δ en una distancia d, multiplicada por el cuadrado de esta distancia.          

                       𝑆𝐾 = 𝐾𝛿̇(𝑑)𝑑2.                                                                                          (2.2) 
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La variable d es la distancia que va desde el centro de la fuente hasta al punto de 

especificación de 𝐾𝛿(𝑑)̇ , que debe de ser colocado en el plano transverso de la fuente y 

permitir que SK sea independiente de ella misma; la energía de corte, δ, excluye los fotones 

contaminantes o de baja energía que incrementan el valor de 𝐾𝛿̇(𝑑) [40]. 

 

FIG. 2.1. Sistema de coordenadas propuesto en el reporte TG 43 (TG 43, sección III.A., pp.213 [40]). 

 

2.1.1.2. Constante de tasa de dosis ( Λ ). 

Constante que está definida como la tasa de dosis en agua a la distancia de 1cm en el eje 

transversal (θ0= π/2), por unidad de intensidad de kerma en aire, en un simulador de agua 

(con unidades de cGy.h-1. U-1) [40]: 

Λ =
𝐷̇(𝑟0, 𝜃0)

𝑆𝐾

.                                                                                      (2.3) 

Esta constante incluye los efectos de geometría de la fuente, distribución espacial de la 

radioactividad dentro del encapsulamiento, efectos del encapsulado, autofiltración dentro 

de la fuente y dispersión en el agua en los alrededores de la fuente [40].  

 

2.1.1.3. Función geométrica ( G(r, θ) ). 

Tiene en cuenta la variación hipotética de la dosis debido a la distribución espacial de la 

actividad dentro de la fuente, ignorando la absorción de los fotones y la dispersión en la 

estructura de la fuente, está definida como [40]: 

𝐺(𝑟, 𝜃) =
∫ [𝜌(𝑟′)𝑑𝑉′/|𝑟′ − 𝑟|2)]

𝑉

∫ 𝜌(𝑟′)𝑑𝑉′
𝑉

,                                                             (2.4) 
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donde ρ (r’) representa la función de densidad de la radioactividad en el punto P(r’) = 

(x’,y’,z’) dentro de la fuente y V denota integración sobre el núcleo de la fuente, dV’ es un 

elemento de volumen localizado en el punto r’ de la fuente [41].  Así,  

𝐺𝑃(𝑟, 𝜃) = 𝑟−2, aproximación puntual 

(2.5) 

                        𝐺𝐿(𝑟, 𝜃) = {

𝛽

𝐿𝑟sin𝜃
  si 𝜃 ≠ 0°

(𝑟2 − 𝐿2/4)−1 si 𝜃 = 0°
, aproximación lineal                                             

donde L es la longitud activa de la fuente y β es el ángulo subtendido por la fuente activa 

con respecto al punto P(r, θ), recordando la fig.2.1: β = θ2 – θ1 [40].  

 

2.1.1.4. Función radial ( g(r) ). 

Considera los efectos de absorción y dispersión en el medio a lo largo del eje transverso 

de la fuente, con lo cual se incluye el efecto del núcleo y del encapsulamiento, esta es 

definida como 

𝑔𝑋(𝑟) =
𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝐷̇(𝑟0, 𝜃0)

𝐺𝑋(𝑟0, 𝜃0)

𝐺𝑋(𝑟, 𝜃0)
,                                                                          (2.6) 

donde el subíndice X es agregado en el reporte TG 43U1 [2] para denotar aproximación 

puntual X = P o lineal X = L, ya que debe existir la correlación correcta entre función radial 

y función geométrica al aplicar la ec.2.6. 

 

2.1.1.5. Función de Anisotropía 2D ( F(r, θ) ). 

Contabiliza la anisotropía de la distribución de dosis alrededor de la fuente, incluyendo 

los efectos de absorción y dispersión en el medio, está definida como: 

𝐹(𝑟, 𝜃) =
𝐷̇(𝑟, 𝜃)

𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟, 𝜃)
,                                                                          (2.7) 

donde el subíndice L también es agregado a partir del reporte TG 43U1 [2] ya que si se va 

a trabajar en las 2 dimensiones de las coordenadas polares se precisa que la aproximación 

de la fuente sea lineal y no puntual. 

Si bien es cierto F(r, θ) es definida como la unidad en el plano transverso, su valor fuera 

del mismo típicamente decrece a medida que (i) r decrece, (ii) θ se aproxima a 0° o 180°, 

(iii) el grosor del encapsulamiento se incrementa y (iv) la energía de los fotones decrece. 

Sin embargo, F(r, θ) podría exceder la unidad si se cumple que | θ – 90°|  >  ± arcsin(L/2r); 

esto para fuentes cilíndricas rectas recubiertas con emisores de fotones de baja energía [2]. 



 

 

26 

2.1.2. Formalismo 1D. 

Manteniéndose el esquema general propuesto en la fig.2.1, este formalismo aproxima la 

fuente de radiación cual si fuera un punto que distribuirá dosis isotrópicamente en una 

dimensión, así: 

𝐷̇(𝑟) = 𝑆𝐾Λ
𝐺𝑋(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝑋(𝑟0, 𝜃0)
𝑔𝑋(𝑟)𝜙an(𝑟),                                                           (2.8) 

en donde el subíndice X será reemplazado por P o L para denotar aproximación puntual o 

lineal respectivamente. Las ecuaciones que se deducen son [2]: 

𝐷̇(𝑟) = 𝑆𝐾Λ (
𝑟0

𝑟
)

2

𝑔𝑃(𝑟)𝜙an(𝑟),                                                             (2.8𝐴) 

𝐷̇(𝑟) = 𝑆𝐾Λ
𝐺𝐿(𝑟, 𝜃0)

𝐺𝐿(𝑟0, 𝜃0)
𝑔𝐿(𝑟)𝜙an(𝑟).                                                      (2.8B) 

Como puede apreciarse, para la aproximación puntual la función geométrica obedece al 

inverso del cuadrado de la distancia [2].                       

 

2.1.2.1. Función de Anisotropía 1D ( ϕan(r) ). 

Esta función es idéntica al “factor de anisotropía” definido por el reporte TG 43 

original [40]. Para una distancia dada, ϕan(r) es la razón de la tasa de dosis ponderada 

respecto del ángulo sólido, promediada sobre el espacio estereorradián 4π completo, 

respecto de la tasa de dosis para la misma distancia “r” sobre el plano transverso, véase 

ec.2.9. 

𝜙𝑎𝑛(𝑟) =
∫ 𝐷̇(𝑟, 𝜃)𝑆𝑖𝑛(𝜃)𝑑𝜃

𝜋

0

2𝐷̇(𝑟, 𝜃0)
.                                                             (2.9) 

La consecuencia entre asumir esta función de anisotropía (1D) o la 2D es la 

distribución, ya que al depender la primera solo de la distancia al punto de cálculo genera 

una distribución circular “ideal”. Caso distinto a la versión 2D en donde al ser considerada 

la dirección de la fuente, se contabilizan las grandes diferencias (hasta más de 40%) en los 

valores de anisotropía, lo cual contribuye a que la distribución resultante se aleje bastante 

en los extremos de una distribución circular “ideal”. Véase fig.2.2 a continuación:    
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FIG. 2.2. Distribución de una fuente de 192Ir. En el panel I (elaboración propia) se muestran las curvas de 

isodosis “ideales”, de aplicarse el formalismo de cálculo 1D; por su parte, en el panel II, las curvas de 

isodosis reales, vinculadas al formalismo de cálculo 2D (“The Physics of Modern Brachytherapy for 

Oncology”, sección 9.5, pp.420 [44]), nótese la diferencia dosimétrica en los extremos de la fuente en 

comparación con 1D, como la curva de dosis se “contrae” hacia esos extremos debido a la Anisotropia. 

Finalmente, en el panel III (elaboración propia, obtenida del TPS Oncentra® 4.3 del Instituto Zunino), se 

aprecia la Dosimetría del tratamiento de una paciente ginecológica con aplicador cilíndrico multicanal, en 

vista que todas las posiciones de parada tienen a la fuente en posición vertical en este plano coronal de 

análisis, la distribución total reproduce lo visto en el panel II acerca de los extremos de la fuente, en este 

caso en el aplicador en su conjunto para las posiciones de parad que se encuentran activas (puntos rojos), 

ya que el TPS esta configurado para emplear el formalismo 2D. 

 

2.2. Flujo de tratamiento en Braquiterapia HDR. 

Ha de aclararse en el inicio de esta sección que los flujos de tratamiento varían de 

institución a institución, como ejemplo véase el que se muestra en la fig. 2.3, en 

consecuencia, la descripción a continuación brinda un esquema promedio de lo que 

representa un proceso de atención en Braquiterapia. Cuando el Médico tratante toma la 
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decisión clínica de ejecutar un tratamiento con braquiterapia HDR, lo primero es definir el 

esquema a utilizar (cuantas fracciones y cuanta dosis por fracción se aplicará) y seleccionar 

el aplicador, se empleará como base para esta descripción un caso ginecológico (el 

principal tipo de enfermedad tratada con Braquiterapia). 

 

FIG. 2.3. Parte de Flujo de Atención del INCAN (Instituto Nacional de Cancerología) para Braquiterapia 

(editado de “Manual de Procedimientos-Procedimiento para Braquiterapia de Alta Tasa Ginecológica”, 

descargado del sitio web del INCAN: http://www.incan-

mexico.org/incan/docs/administracion/SANI/sr/18.pdf) 
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Luego de insertado el aplicador en la paciente, previa sedación, se procede a la 

adquisición de imágenes sea a través de tomografía (muy preferentemente) o placas 

ortogonales que proporcionen una vista coronal y otra sagital, con cualquiera de ambas 

opciones el Medico establece la zona que recibirá la dosis asi como restricciones para OAR 

(“Organ at Risk” – órgano de riesgo), que son representados por volúmenes o puntos. 

Acto seguido el Físico procede a la planificación del tratamiento [45], siendo el ICRU 

38 [16] el reporte clásico principal que brinda las pautas necesarias para los casos 

ginecológicos. Posteriormente a la planificación de tratamiento se debe efectuar el cálculo 

independiente de la planificación realizada, y de estar los resultados en los márgenes 

correctos el plan debe de evaluarse junto con el Médico para finalmente llevar a cabo el 

tratamiento a través del uso de la Unidad de Tratamiento de Braquiterapia, esta guarda al 

interior la fuente de 192Ir que se desplazara a través del catéter que conecta al equipo 

microSelectron® con el aplicador insertado en la paciente y tras detenerse en posiciones asi 

como durante tiempos estimados por el Físico, aportara paulatinamente Dosis hasta 

alcanzar la Dosimetría deseada, en las figuras 2.4 y 2.5 se aprecian vistas de las 

recomendaciones del ICRU 38 [16] así como de la dosimetría típica alcanzada en un caso 

de cérvix. 

 

2.3. Manipulación de archivos DICOM. 

Tal como se había comentado en la sección 2.2, es responsabilidad del Físico realizar la 

planificación de un tratamiento de braquiterapia, tras finalizado y aprobado el cual, se debe 

enviar el archivo DICOM (DCM - ‘*.dcm’) asociado a esta planificación hacia el panel de 

control para que el técnico ejecute el mismo en el paciente; este archivo recopila toda la 

información relacionada a la planificación y es autogenerado por el TPS cuando la 

planificación es guardada, variando la estructura de los mismos de acuerdo a la empresa 

que manufacture el TPS [46]. Planteada ya la física que describe el cálculo de tasa de dosis 

en braquiterapia [2], [39], [40], el primer reto a vencer fue la lectura e importación de 

información proveniente de los archivos DCM de planificación, ya que como se observa en 

las figuras 2.6 y 2.7, el contenido de estos normalmente esta encriptado o desordenado a la 

vista del usuario. 
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FIG. 2.4. En el panel I se brinda una vista al interior de la anatomía de la paciente con el aplicador ya 

ubicado para tratar, mientras que en el panel II la definición esquemática de los puntos “A” y “B”. A su vez, 

en el panel III, la definición de los puntos que representaran a la vejiga y recto con el fin de poder restringir 

la dosis en ellos debido a su categoría de OAR. Tomadas de “Dose and volume specification for reporting 

intracavitary therapy in ginecology, ICRU Report 38”; respectivamente: sección 1, pp.2 [16] y sección 

3.3.3., pp.11 [16]). 

 

FIG. 2.5. Vista en varios planos de una Distribución de Dosis en Braquiterapia alcanzada en un caso 

ginecológico clásico (The GEC ESTRO Handbook of Brachytherapy, Part II,Cervix Cancer-section 8.5, 

pp322 [4]). 

I 

II III 
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FIG. 2.6. Archivo DCM visto en un lector de texto (‘*.txt’, elaboración propia). 

 

 

FIG. 2.7. Archivo DCM visto en una ventana de edición DOS, se aprecia cierta “legibilidad superior” en 

comparación con la fig.2.6; sin embargo, a pesar de todo, poco o nada se puede trabajar en base a lo 

mostrado (elaboración propia). 
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Así, el lenguaje de programación Python® provee una visualización más ordenada 

(véase fig.2.8) además de herramientas para extraer datos y poder hacer uso de los tiempos 

como de las posiciones de parada (“dwell time” y “dwell position” respectivamente), que 

constituyen la información más importante que aportan estos archivos para poder recrear y 

verificar los cálculos de tasas de dosis que realiza el TPS. 

 

FIG. 2.8. Archivo DCM visto en Python® (elaboración propia). 
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CAPÍTULO III: DESARROLLO DEL SOFTWARE 

 

 

3.1. Modelamiento del problema planteado. 

Queda establecido a partir del protocolo TG 43U1 [2] que se tienen 2 opciones de 

aproximación para afrontar el cálculo de tasa de dosis en braquiterapia: formalismo 1D 

(que a su vez se subdivide en aproximación puntual - ec.2.8A y lineal - ec.2.8B; aunque, 

no se considerará esta última por ser muy semejante a la expresión del formalismo 2D, no 

consiguiéndose mayor simplicidad en el cálculo que es lo que motiva la diferenciación 

entre ambos formalismos) y formalismo 2D. Esto naturalmente determina el modelamiento 

que se pretende hacer para llevar a cabo una verificación independiente del cálculo. 

Como se aprecia en la fig.3.1, para el formalismo 1D las dimensiones de la fuente asi 

como su orientación quedan totalmente de lado, viniendo a ser relevante solo el modulo del 

vector 𝑟̅ que separa a las dos posiciones ilustradas, el cálculo del mismo es sencillo ya que 

el TPS asigna un sistema de coordenadas cartesianas arbitrario en el que los pares 

ordenados (x, y, z) para las posiciones 1 y 2 son conocidas; de acuerdo a la geometría 

analítica 𝑟̅ vendría dado por 

𝑟 = √(𝑥 − 𝑥′)2 + (𝑦 − 𝑦′)2 + (𝑧 − 𝑧′)2,                                           (3.1) 

con lo que ya se puede calcular la función geométrica (inverso del cuadrado de la distancia 

hallada). Definida la constante de tasa de dosis como una constante que depende del 

material [39] y siendo el “air-kerma strength” calculado así como verificado (con su 

contraparte de fábrica) en la puesta en marcha del equipo o cambio de fuente para luego 

tomar su valor decaído al día de cálculo de acuerdo a 

𝑆𝑘 = 𝑆0𝑒−𝜆𝑡,                                                                                           (3.2) 

solo queda por calcular los valores para las funciones radial y de anisotropía, mismos que 

son obtenidos de tabulaciones ofrecidas por la literatura [39], [44], [47]. 

El formalismo 2D ofrece mayor desafío tanto en su modelamiento como en la 

programación asociada ya que ahora si es tomada en cuenta la orientación de la fuente, que 

viene dada por el ángulo θ de acuerdo a la fig.2.1; por otro lado, la fig.3.2 ofrece un 

escenario menos abstracto del ángulo que ahora se debe computar (para un caso de 

aplicador intrauterino más un anillo), cada punto rojo (ubicado en la parte central de la 

semilla de Iridio) representa una posición de parada de la fuente. Como se aprecia en esta 
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última figura, se establecen los vectores 𝑟1̅ y 𝑟2̅, de los cuales el segundo coincide 

perfectamente en modulo con 𝑟̅ (fig.3.1) ya que se origina en la posición de parada y 

finaliza en el punto de cálculo; por su parte, 𝑟1̅ también tiene origen en la posición de 

parada, y modificando ligeramente la propuesta de Lachaine et.al [1] (incluyendo también 

conceptos de otros autores que atacan el mismo problema [46], [48], [49]), se asumió su 

coordenada de finalización en la siguiente posición de parada, como unidas mediante 

líneas rectas. Es necesario realizar esta aproximación toda vez que las coordenadas (m, n, 

p) en cada posición de parada no son brindadas por el archivo DCM de planificación, en 

cambio son conocidas cada una de las posiciones de parada (puntos rojos) asi como los 

puntos de cálculo ya que el TPS asigna un sistema de coordenadas cartesiano arbitrario 

sobre el cual cada uno de estos valores es establecido. El cálculo del ángulo θ es posible a 

través del producto punto de vectores (ec.3.3), a su vez, la función geométrica viene dada 

por la ec.2.5 en donde la variable a calcular será θ ya que el ángulo β puede describirse en 

función de θ [50], además, de acuerdo a la ec.3.1, 𝑟̅ ya es conocido; asimismo, en esta 

aproximación del ángulo θ, dos detalles adicionales deben considerarse: 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIG. 3.1. Esquema de una posición de parada (1) y un punto de cálculo (2); en color rojo se muestra lo que 

el modelamiento 1D considera para calcular y en negro la realidad en la que tal aproximación se ve 

envuelta (elaboración propia). 

Cos𝜃 =
𝐫1. 𝐫2

||𝐫1||. ||𝐫2||
.                                                                                (3.3) 

(x, y, z) 

(x’, y’, z’) 
r 

X 

Y 

Z 

1 

2 
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FIG. 3.2. Vista de la variante propuesta al modelo de Lachaine et.al [1] en un conjunto aplicador 

intrauterino tándem + anillo, para el cálculo del ángulo θ (elaboración propia). 

 

❖ Para la última posición de parada el ángulo θ vendrá dado por el suplemento de γ 

según la fig.3.3; es decir, se asume que el hipotético punto de parada siguiente 

estaría ubicado colinealmente con el vector 𝑟𝑥̅, determinado por la penúltima y 

última posición de parada.  

❖ Respecto al eje de la fuente, esta guarda simetría dosimétrica en relación al mismo a 

lo largo de su longitud, véase fig.3.4, es por esto que en la literatura [47] queda 

establecido que el ángulo θ toma valores en el intervalo de 0° a 180°. En las líneas 

del “script”, en vista que este ángulo se calcula automáticamente al correr el 

programa, se adiciono una excepción de modo que si el ángulo es mayor a 180°, este 

sea restado de 360° y asi el resultado pueda ser empleado en el cálculo de la tasa de 

dosis. 
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FIG. 3.3. Vista de la aproximación realizada para el cómputo del ángulo θ de la última posición de parada; 

los puntos amarillos representan posiciones de parada y el verde punto de cálculo (elaboración propia). 

  

Por su parte, para la extrapolación de ambas funciones (radial y anisotropía) se empleó 

el método ZOAM(1) (“nearest neighbor, Zeroth-Order Approximation Method” – método 

de aproximación cero del vecino más cercano) [51], [52]; para la interpolación de la 

función radial y de anisotropía 1D el método lineal así como IUS (“Interpolated 

Univariate Spline” – ranura univariada interpoalada), nombrado asi por el lenguaje de 

programación Python®, para  anisotropía 2D. 

Ahora que ya está esclarecida la forma en que se calcularon los términos necesarios de 

la ec.2.1, se obtiene un resultado para la tasa de dosis. A partir del mismo, el Sistema de 

Cálculo Independiente en Braquiterapia que se plantea en el presente trabajo de Tesis 

contabiliza cada aporte de tasa de dosis brindado por cada posición de parada hacia cada 

uno de los puntos que el usuario haya definido como de interés dosimétrico (p.ej. puntos A, 

B en casos ginecológicos) o como OAR (p.ej. recto, vejiga, también para ginecológicos), 

multiplicado por el correspondiente tiempo de parada; la suma total en cada uno de estos 

puntos definidos por el usuario vendrá a ser el estimado de dosis que el sistema 

independiente calcula y que posteriormente ha de comparar con sus análogos calculados 

 

 

 

 

(1) Sea el sistema X = X1, X2, X3, ………, XN con N elementos en total y se quiere predecir el valor de 

XN+1; así, en primer lugar se tiene que buscar al vecino más cercano del último dato conocido que es XN, 

el cual por definición es aquel vecino que en la vecindad tiene la misma distancia Euclidiana “d”, donde 

d = |XN - XS |, S = 1, 2, 3, ………, N – 1. Por lo tanto, si Xp fuese el vecino más cercano para XN, 

entonces Xp+1 es una aproximación para XN+1 [51]. 

Por ejemplo, si se tiene N = 10, donde el último dato conocido es X10 y tras calcular “d” se halla que 

X7 es el vecino mas cercano para X10. Por consiguiente, X7+1 = X8 es una aproximación para X11 [52]. 
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por el TPS para que el usuario aprecie que tan alejado esta porcentualmente el cálculo 

independiente de verificación respecto del TPS. Esta diferencia porcentual de cálculo no 

debe superar, en el peor de los casos, el 20% de acuerdo al “booklet” 8 de la ESTRO [3], 

este nivel de diferencia suele darse en puntos que no posean simetría alrededor del eje del 

aplicador [3], [53] (p.ej. en la punta de un aplicador intrauterino); sin embargo, para puntos 

que si son simétricos, el límite comentado mejora dramáticamente, más aun con el 

modelamiento 2D. 

 

 

FIG. 3.4. En la imagen superior (panel I), las líneas solidas curvilíneas fuera de la superficie cilíndrica 

(aplicador) representan las curvas de isodosis resultantes de las posiciones de parada efectuadas por la 

fuente de lo largo del eje de este aplicador, nótese que este eje es el mismo de la fuente (ESTRO Booklet 

No.8, sección 7.A.2.3, pp.114 [3]). Asimismo, en la imagen que se encuentra debajo (panel II; elaboración 

propia) se esquematiza la corrección de ángulo para una fuente de longitud activa L; si el ángulo definido 

por la fuente y el punto de cálculo es α, bastara con restarlo de 360° y tomar este resultado para 

posteriormente utilizarlo en las tabulaciones brindadas por la literatura para las funciones radial y de 

anisotropía (360° – α = ε). 
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La lógica de programación del cálculo viene dada de acuerdo al diagrama de flujo 

mostrado en las figuras 3.5 y 3.6, mismo que explica el funcionamiento general de la 

aplicación, más alla del detalle vinculado al tipo de modelamiento empleado (1D ó 2D). 

Por último, acotar que con fines de radioprotección, la aplicación resultante ofrece en 

pantalla el nombre y el número de historia clínica del paciente a tratar, teniendo asi un 

filtro que asegure que su tratamiento no será aplicado en otro. 

 

FIG. 3.5. Diagrama de flujo general para el cálculo de la Dosis acumulada desde cada una de las posiciones 

de parada correspondientes por cada aplicador (subdiagrama) en cada punto de interés dosimétrico 

definido por el usuario (deducido de ec.2.1, elaboración propia). 
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FIG. 3.6. Detalle del subdiagrama 1, citado en la fig.3.5 y asociado (obviamente) al aplicador 1. Para este primer aplicador se establece un número m1 de posiciones de 

parada, m2 para el segundo (subdiagrama 2) y asi sucesivamente; para el aplicador p-esimo (subdiagrama p) se tendrían en consecuencia mp posiciones de parada 

(elaboración propia). 
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3.2. Cálculo de Incertidumbres. 

De acuerdo a la fig.3.7 se tienen “N” aplicadores, en donde cada uno de ellos a su vez 

tiene “n” posiciones de parada. Entonces, en principio se ha de calcular la incertidumbre de 

cálculo proveniente de una sola posición de parada respecto de un punto de cálculo en 

particular, para un aplicador. Así, tomando como base la ecuación propuesta en la fig.3.5, 

𝐷(𝑟, 𝜃) = 𝑆𝐾Λ ∈ (𝑟, 𝜃)𝑔(𝑟)Ф(𝑟, 𝜃)𝑇,                                                        (3.4) 

 donde, D(r, θ): dosis calculada en braquiterapia. 

  ∈ (𝑟, 𝜃) = {

𝐺𝐿(𝑟,𝜃)

𝐺𝐿(𝑟0,𝜃0)
  para formalismo 2D

 
𝐺𝑋(𝑟,𝜃0)

𝐺𝑋(𝑟0,𝜃0)
  para formalismo 1D

,    

  Ф(𝑟, 𝜃) = {
𝐹(𝑟, 𝜃)  para formalismo 2D

 𝜙𝑎𝑛(𝑟)  para formalismo 1D
,   

  T: factor ponderado de tiempo, definido líneas abajo en la ec.3.7.    

 

FIG. 3.7. Esquema para realizar la estimación de la incertidumbre asociada al cálculo de dosis en 

braquiterapia; “dpx” denota la “x-esima” posición de parada (“dwell position”) de un aplicador, lo mismo 

con “Dpx” para otro aplicador (elaboración propia). 
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Por su parte SK, Λ y g(r) ya son conocidos (sección 2.1). En consecuencia, la 

incertidumbre asociada a la ec.3.4 se calcula de acuerdo a: 

𝜎𝑓(𝑥1,𝑥2,…,𝑥𝑛) = √∑ (
𝜕𝑓

𝜕𝑥𝑖
)

2

𝜎𝑥𝑖
2

𝑁

𝑖=1

,                                                              (3.5) 

donde σxi denota la incertidumbre de la variable xi, reemplazando en base a la ec.3.4: 

𝜎𝐷 = √(
𝜕𝐷

𝜕𝑆𝑘

)
2

𝜎𝑆𝑘

2 + (
𝜕𝐷

𝜕𝛬
)

2

𝜎𝛬
2 + (

𝜕𝐷

𝜕Є
)

2

𝜎Є
2 + (

𝜕𝐷

𝜕𝑔
)

2

𝜎𝑔
2 + (

𝜕𝐷

𝜕Ф
)

2

𝜎Ф
2 + (

𝜕𝐷

𝜕𝑇
)

2

𝜎𝑇
2, 

𝜎𝐷

𝐷
= √

𝜎𝑆𝑘

2

𝑆𝑘
2 +

𝜎𝛬
2

𝛬2
+

𝜎Є
2

Є2
+

𝜎𝑔
2

𝑔2
+

𝜎Ф
2

Ф2
+

𝜎𝑇
2

𝑇2
, 

⇒ %𝑢𝐷 = √%𝑢𝑆𝑘

2 + %𝑢𝛬
2 + %𝑢Є

2 + %𝑢𝑔
2 + %𝑢Ф

2 + %𝑢𝑇
2 ,                                 (3.6) 

donde %ux denota la incertidumbre relativa porcentual de la variable “x”. Analizando esta 

última expresión: 

❖ Al desdoblar la ecuación de tasa de dosis propuesta por el TG 43 la función 

geométrica se cancela (véanse los 3 sub-items a continuación) tras ser utilizada 

también en la definición de las funciones radial y de anisotropía. Así, la 

implementación práctica de la función geométrica implica que esta no conlleva una 

incertidumbre asociada; es decir: %uЄ = 0 [54]. 

❖ Reemplazando en la función geométrica y radial para la aproximación puntual 

del formalismo 1D (ec.2.8A): 

𝐷̇(𝑟) = ⋯ (
𝑮𝑷(𝒓, 𝜽𝟎)

𝑮𝑷(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)
) (

𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝐷̇(𝑟0, 𝜃0)

𝑮𝑷(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)

𝑮𝑷(𝒓, 𝜽𝟎)
) …                                   

 

❖ Reemplazando en la función geométrica y radial para la aproximación lineal del 

formalismo 1D (ec.2.8B): 

𝐷̇(𝑟) = ⋯ (
𝑮𝑳(𝒓, 𝜽𝟎)

𝑮𝑳(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)
) (

𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝐷̇(𝑟0, 𝜃0)

𝑮𝑳(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)

𝑮𝑳(𝒓, 𝜽𝟎)
) …                                    
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❖ Reemplazando en la función geométrica, radial y de anisotropía para el 

formalismo 2D (ec.2.1): 

𝐷̇(𝑟, 𝜃) = ⋯ (
𝑮𝑳(𝒓, 𝜽)

𝑮𝑳(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)
) (

𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝐷̇(𝑟0, 𝜃0)

𝑮𝑳(𝒓𝟎, 𝜽𝟎)

𝑮𝑳(𝒓, 𝜽𝟎)
) (

𝐷̇(𝑟, 𝜃)

𝐷̇(𝑟, 𝜃0)

𝑮𝑳(𝒓, 𝜽𝟎)

𝑮𝑳(𝒓, 𝜽)
)       

❖ El factor de tiempo “T” propuesto en el módulo planteado en el presente trabajo de 

tesis viene dado por: 

𝑇 = (𝜏/3600) (
𝑡𝑖

𝑡𝑇

),                                                                    (3.7) 

donde, τ : tiempo total asignado a un aplicador, en unidad de horas (dividido entre   

            3600) por conversión de unidades. 

ti : “peso” temporal asignado a la posición de parada que se esta analizando;   

en vista que el TPS maneja este parámetro de forma acumulada, se ha de 

calcular como la diferencia entre el “peso” temporal acumulado presente 

respecto del anterior.    

tT : “peso” temporal asignado a un aplicador. 

 

Estos 3 parámetros son asignados por el TPS y extraídos del archivo DCM de 

tratamiento para ser empleados por el software propuesto en el recalculo de dosis; 

aplicando la ec.3.5: 

𝜎𝑇 =
1

𝑡𝑇
√𝑡𝑖

2𝜎𝜏
2 + (𝜏/3600)2𝜎𝑡𝑖

2 + 𝑇2𝜎𝑡𝑇

2  ,                                                   (3.8) 

 de acuerdo a los datos extraídos del archivo DCM generado por el TPS: 

              𝜎𝜏 = (10−14/3600)  

              𝜎𝑡𝑖
= 10−14√2  

              𝜎𝑡𝑇
= 10−14√𝑛 ; “n” viene a ser el número de posiciones de parada a utilizar     

                                                en el aplicador. 

reemplazando en ec.3.8: 

𝜎𝑇 =
10−14

𝑡𝑇

√(
𝑡𝑖

3600
)

2

+ 2 (
𝜏

3600
)

2

+ 𝑛𝑇2 ,                                        (3.9) 

calculando orden de magnitud asumiéndose que “n” no es lo suficientemente 

grande como para influenciar: 
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𝜎𝑇 ≈
10−14

10
√(

10−1

103
)

2

+ (
102

103
)

2

+ (100)(10−3)2

 (2)

, 

𝜎𝜏 ≈ 10−16. 

⇒ %𝑢𝑇 =
𝜎𝑇

𝑇
100% ≈

10−16

10−3
100% ≈ 10−11%, 

⇒ %𝑢𝑇 ≈ 0. 

 

Luego, reemplazando las conclusiones de análisis de estos 2 últimos ítems en la 

expresión 3.6:  

%𝑢𝐷 = √%𝑢𝑆𝑘

2 + %𝑢𝛬
2 + %𝑢𝑔

2 + %𝑢Ф
2 ,                                       (3.10) 

esta será la expresión que regirá el cálculo de incertidumbre tanto para el formalismo 1D 

como el 2D. 

El modelo planteado a lo largo de este trabajo basa el formalismo 1D en la ec.2.8A, que 

emplea la aproximación puntual para la función lineal y la función de anisotropía 1D. 

Respecto de la función radial, cabe resaltar que en las fuentes de 192Ir los valores de las 

aproximaciones puntual y no lineal concuerdan dentro del 2% ya que ni la geometría de la 

fuente ni de su encapsulamiento afectan a este parámetro [44]. Por tanto, las 

incertidumbres relativas porcentuales son asumidas como iguales para ambos tipos de 

aproximación en la base de datos de la Universidad de Carleton [55], que se tomara en 

cuenta en esta sección del trabajo y que es la única que tabula las mencionadas 

incertidumbres (también para la función de anisotropía); se asumirá que el nivel de 

confianza con el que se calcula las incertidumbres de todos estos datos tabulados 

correspondió a k = 1 (véanse tablas 3.1, 3.2 y 3.3). La incertidumbre de “Λ” se asigna en 

1.1%, que es el valor reportado en el tratado AAPM-ESTRO 2012 [47], calculado con 

nivel de confianza k = 1 [56].  

 

 

 

 

 

 (2) Los órdenes de magnitud señalados se establecieron en base a los datos observados del archivo DCM de 

tratamiento. 
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En el caso de “SK”, su incertidumbre depende del valor que se halla en el certificado de 

calibración de la fuente de 192Ir, que como se puede apreciar en las figuras A.10, A.11, 

A.12 y A.13 es de 5% con un nivel de confianza del 99.7%, aproximadamente k = 3, 

entonces, trasladando este dato del nivel de confianza k = 1 se tendría una incertidumbre 

aproximada de 1.67%. Así, reemplazando en la expresión 3.10 los marcadores más 

elevados de %ug y %uΦ se tiene: 

%𝑢𝐷 = √(1.67%)2 + (1.10%)2 + (0.19%)2 + (0.36%)2,   

%𝑢𝐷 = 2.04%.  

 

TABLA 3.1. INCERTIDUMBRES PARA LA FUNCIÓN RADIAL, INDIFERENTEMENTE QUE SEA 

APROXIMACIÓN PUNTUAL O LINEAL (%ug DENOTA INCERTIDUMBRE RELATIVA 

PORCENTUAL).  

r (cm) %ug 

0.20 0.04% 

0.25 0.05% 

0.30 0.06% 

0.40 0.08% 

0.50 0.10% 

0.60 0.12% 

0.70 0.14% 

0.75 0.15% 

0.80 0.16% 

0.90 0.18% 

1.00 0.19% 

1.25 0.05% 

1.50 0.06% 

1.75 0.07% 

2.00 0.08% 

2.50 0.09% 

3.00 0.11% 

3.50 0.13% 

4.00 0.15% 

4.50 0.16% 

5.00 0.18% 

6.00 0.11% 

7.00 0.12% 

8.00 0.14% 
 Datos proveídos por la Universidad de Carleton [55]. 
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TABLA 3.1. INCERTIDUMBRES PARA LA FUNCIÓN RADIAL, INDIFERENTEMENTE QUE SEA 

APROXIMACIÓN PUNTUAL O LINEAL (%ug DENOTA INCERTIDUMBRE RELATIVA 

PORCENTUAL), (cont.).  

r (cm) %ug 

9.00 0.15% 

10.00 0.17% 

11.00 0.09% 

12.00 0.10% 

13.00 0.11% 

14.00 0.12% 

15.00 0.13% 

16.00 0.14% 

17.00 0.14% 

18.00 0.15% 

19.00 0.16% 

20.00 0.18% 
Datos proveídos por la Universidad de Carleton [55]. 

 

Entonces, para el caso más desfavorable, la mayor incertidumbre que se puede encontrar 

seria la ya calculada. De otro lado, las cantidades líneas arriba reemplazadas, dejan ver que 

los 2 primeros términos son los que aportan la mayor contribución en la incertidumbre 

proveniente de una sola posición de parada respecto de un punto de cálculo en particular, 

para un aplicador. Entonces, ignorando la repercusión de los 2 últimos parámetros se 

tendría: 

%𝑢𝐷 = √(1.67%)2 + (1.10%)2,   

%𝑢𝐷 = 1.9997% , 

TABLA 3.2. INCERTIDUMBRES PARA LA FUNCIÓN DE ANISOTROPÍA 1D (%uФ -1D DENOTA 

INCERTIDUMBRE RELATIVA PORCENTUAL).  

r (cm) %uФ-1D 

0.25 - 

0.50 0.17% 

1.00 0.36% 

2.00 0.14% 

3.00 0.20% 

4.00 0.25% 

5.00 0.30% 

7.50 0.21% 

10.00 0.26% 

12.50 0.16% 

15.00 0.19% 

20.00 0.26% 
Datos proveídos por la Universidad de Carleton [55]. 
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TABLA 3.3. INCERTIDUMBRES RELATIVAS PORCENTUALES PARA LA FUNCIÓN DE 

ANISOTROPÍA 2D.   

Theta (°) 
r(cm) 

0.25 0.50 1.00 2.00 3.00 4.00 

0 0.06% 0.16% 0.35% 0.13% 0.19% 0.24% 

1 0.05% 0.12% 0.25% 0.11% 0.14% 0.17% 

2 0.04% 0.11% 0.24% 0.09% 0.13% 0.17% 

3 0.04% 0.11% 0.24% 0.09% 0.13% 0.17% 

5 0.04% 0.11% 0.24% 0.09% 0.13% 0.17% 

7 0.04% 0.11% 0.23% 0.09% 0.13% 0.17% 

10 0.04% 0.11% 0.22% 0.09% 0.13% 0.16% 

12 0.04% 0.11% 0.22% 0.09% 0.12% 0.16% 

15 0.04% 0.10% 0.21% 0.08% 0.12% 0.16% 

20 0.04% 0.10% 0.21% 0.08% 0.12% 0.15% 

25 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.12% 0.15% 

30 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.11% 0.15% 

35 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.11% 0.15% 

40 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.15% 

45 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

50 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

55 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

60 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

65 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

70 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

75 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

80 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

85 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

90 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.15% 

95 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

100 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

105 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

110 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

115 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

120 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

125 0.05% 0.10% 0.19% 0.07% 0.11% 0.14% 

130 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

135 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.14% 

140 0.05% 0.10% 0.19% 0.08% 0.11% 0.15% 

145 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.11% 0.15% 

150 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.11% 0.15% 

155 0.04% 0.10% 0.20% 0.08% 0.12% 0.15% 

160 0.04% 0.10% 0.21% 0.08% 0.12% 0.15% 

165 0.04% 0.10% 0.22% 0.08% 0.12% 0.16% 

168 0.04% 0.11% 0.22% 0.09% 0.12% 0.16% 

170 - 0.11% 0.23% 0.09% 0.13% 0.16% 

173 - 0.11% 0.24% 0.09% 0.13% 0.17% 

175 - 0.12% 0.24% 0.09% 0.13% 0.17% 

177 - 0.12% 0.25% 0.10% 0.14% 0.17% 

178 - 0.12% 0.26% 0.10% 0.14% 0.17% 

179 - 0.13% 0.26% 0.11% 0.14% 0.18% 
Datos proveídos por la Universidad de Carleton [55]. 
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TABLA 3.3. INCERTIDUMBRES RELATIVAS PORCENTUALES PARA LA FUNCIÓN DE 

ANISOTROPÍA 2D (cont.).  

Theta (°) 
r(cm) 

5.00 7.50 10.00 12.50 15.00 20.00 

0 0.29% 0.20% 0.26% 0.16% 0.19% 0.26% 

1 0.21% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

2 0.21% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

3 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

5 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

7 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

10 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

12 0.19% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

15 0.19% 0.14% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

20 0.19% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

25 0.18% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

30 0.18% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

35 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.18% 

40 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.18% 

45 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

50 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

55 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

60 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

65 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

70 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

75 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

80 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

85 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

90 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.18% 

95 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

100 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

105 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

110 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

115 0.17% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

120 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

125 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.12% 0.17% 

130 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

135 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.17% 

140 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.18% 

145 0.18% 0.13% 0.17% 0.10% 0.13% 0.18% 

150 0.18% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

155 0.18% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

160 0.19% 0.13% 0.17% 0.11% 0.13% 0.18% 

165 0.19% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

168 0.19% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

170 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

173 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

175 0.20% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

177 0.21% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

178 0.21% 0.14% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 

179 0.21% 0.15% 0.18% 0.11% 0.13% 0.18% 
Datos proveídos por la Universidad de Carleton [55]. 



48 

en consecuencia, juzgando los 2 últimos resultados y por pragmatismo en el cálculo se empleará la aproximación siguiente: 

%𝑢𝐷 ≈ 2% , 

válida para el formalismo 1D y también para el 2D, puesto que en el análisis numérico fruto del reemplazo de valores en la ec.3.10 la única 

modificación que se percibe es en el reemplazo de %uФ , que esta vez tiene como valor máximo a 0.35% (tabla 3.2). 

Ya establecido entonces el valor de incertidumbre proveniente de una sola posición de parada respecto de un punto de cálculo, ahora queda 

sumar cada una de esas contribuciones respecto de ese punto y repetir la operación para todos los aplicadores que participan. De la fig.3.7: 

𝐷𝑟𝑒𝑐𝑡𝑜 =
𝑁 𝑠𝑢𝑚𝑎𝑛𝑑𝑜𝑠

(𝑁 𝑎𝑝𝑙𝑖𝑐𝑎𝑑𝑜𝑟𝑒𝑠)
{(𝐷𝑑𝑝1−𝑅 + 𝐷𝑑𝑝2−𝑅 + ⋯ + 𝐷𝑑𝑝𝑛−𝑅) + (𝐷𝐷𝑝1−𝑅 + 𝐷𝐷𝑝2−𝑅+. . . +𝐷𝐷𝑝𝑛−𝑅) + (… ) , (3.11) 

aplicando la ec.3.5 y reemp.: 

%𝑢𝑅𝑒𝑐𝑡𝑜 =
1

𝐷𝑅𝑒𝑐𝑡𝑜

√((𝐷𝑑𝑝1−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝑑𝑝1−𝑅

2 + (𝐷𝑑𝑝2−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝑑𝑝2−𝑅

2 + ⋯ + (𝐷𝑑𝑝𝑛−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝑑𝑝𝑛−𝑅

2 ) + ((𝐷𝐷𝑝1−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝐷𝑝1−𝑅

2 + (𝐷𝐷𝑝2−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝐷𝑝2−𝑅

2 + ⋯ + (𝐷𝐷𝑝𝑛−𝑅)
2

%𝑢𝐷𝐷𝑝𝑛−𝑅

2 ) + (… ), 

⇒ %𝑢𝐷𝑥
=

1

𝐷𝑥
√∑(𝐷𝑖𝑗)

2

𝑖,𝑗

%𝑢𝐷𝑖𝑗

2 ,  (3.12) 

donde: i → posición de parada; j → aplicador 

reemplazando %uDij ≈ 2% y expandiendo a un nivel de confianza k = 2: 

𝑈𝐷𝑥
=

4%

𝐷𝑥
√∑(𝐷𝑖𝑗)

2

𝑖,𝑗

.  (3.13) 
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3.3. Valores de entrada para los parámetros de la ecuación TG 43. 

3.3.1. “Air-kerma strength” - Intensidad de kerma en aire ( SK ). 

El valor de este primer parámetro es brindado por el fabricante que provee la fuente de 

192Ir, al momento de adquirir la misma o cuando esta es cambiada. El personal encargado 

de Física Medica debe siempre corroborar mediante medición el valor que la compañía 

vendedora brinda; la variación porcentual del valor medido respecto del que entrega la 

empresa no debe ser mayor al 3% [57], [58], si excediera debe de investigarse y si pasa el 

5% tiene que reportarse del hecho a la empresa que proporciono tal fuente. Recuérdese 

(sección 3.1) que luego de la puesta en marcha de la unidad o cambio de fuente, el valor 

que empleará el TPS en el día de cálculo vendrá dado por el decaimiento del valor inicial 

susceptible de la corroboración que se acaba de comentar, de acuerdo a la ec.3.2. 

 

3.3.2. Constante de tasa de dosis ( Λ ). 

El último reporte del tema, desarrollado en conjunto por la AAPM-ESTRO [47], brinda 

un valor de 1,109 cGy.h-1. U-1. 

 

3.3.3. Función geométrica ( G(r, θ) ). 

Calculado, de acuerdo a 2.1.1.3. 

 

3.3.4. Función radial ( g(r) ). 

La aproximación puntual se alimenta de los datos brindados por la tabla 3.4; los 

correspondientes para el caso lineal no pueden publicarse en el presente trabajo de Tesis 

debido a que son de propiedad de la compañía manufacturadora y no de acceso libre (es 

con estos que esta comisionado el TPS referido al trabajo). 

 

3.3.5. Función de Anisotropía 2D ( F(r, θ) ). 

Los datos vinculados no pueden publicarse en el presente trabajo de Tesis debido a que 

son de propiedad de la compañía manufacturadora y no de acceso libre (es con estos que 

esta comisionado el TPS referido al trabajo). 

 

3.3.6. Función de Anisotropía 1D ( ϕan(r) ). 

Los valores asociados se muestran en la tabla 3.5. 
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3.4. Validación 

Se evaluó el TPS utilizando el arreglo de 729 cámaras de la compañía PTW [59], [60] 

considerando la siguiente configuración: el arreglo fue colocado sobre planchas de acrílico 

para brindar dispersión, a su vez, sobre el arreglo se dispuso un grupo de aplicadores 

Freiburg Flap® (Elekta) para simular un tratamiento superficial de 6cm x 6cm normalizado 

a 5mm de profundidad con 2Gy prescritos [61] (fig.3.8). 

 

TABLA 3.4. “INPUT” USADO EN EL PROGRAMA PARA LA FUNCIÓN RADIAL, APROXIMACIÓN 

PUNTUAL.  

r (mm) gP(r) 

0 0.990* 

1 0.990 

2 0.991 

3 0.992 

5 0.995 

7 0.997 

10 1.000 

15 1.004 

20 1.007 

25 1.009 

30 1.010 

40 1.006 

50 0.999 

60 0.987 

80 0.949 

100 0.891 

300 0.891* 
* Corresponden a una extrapolación ZOAM, el resto de la información corresponde a [44] (table 9.2, 

pp.413). 

 

TABLA 3.5. “INPUT” USADO EN EL PROGRAMA PARA LA FUNCIÓN DE ANISOTROPÍA 1D.  

r (mm) φan(r) 

0.0 1.155* 

2.5 1.155 

5.0 1.007 

10.0 0.969 

20.0 0.960 

30.0 0.961 

50.0 0.959 

300.0 0.961* 
* Corresponden a una extrapolación ZOAM, el resto de la información corresponde a [3] (table 8.B.17, 

pp.184). 
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Una vez adquiridas las imágenes TAC de la configuración (espesor de corte 2.5mm) y 

realizada la planificación (fig.3.9) se hizo una comparación de la distribución de dosis 

calculada por el TPS respecto de la distribución medida por el arreglo de cámaras con 

criterios de evaluación gamma(3) 5mm DTA (“distance to agreement” – distancia hacia la 

concordancia) y 5% de diferencia de dosis, a través de RIT®. Al comprobar con los 

resultados de esta comparación (véase sección 4.4) que el cálculo del TPS estaba validado 

con la medición, se colocaron en la planificación 9 puntos de control sobre la zona de 

interés para poder recién entonces validar lo que calcula la aplicación desarrollada en el 

presente trabajo [61]. 

 

FIG. 3.8. Disposición experimental para la validación con arreglo de cámaras (elaboración propia en base 

a equipos e instalaciones propiedad del Instituto Zunino). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(3) Una forma de cuantificar la similitud entre dos distribuciones es analizar la diferencia de dosis 

obtenida para cada posición en la región examinada; sin embargo, analizar diferencias de dosis no es 

suficiente, ya que pequeños desplazamientos pueden conllevar a grandes diferencias de dosis, sobre todo 

en zonas de alto gradiente. Para sobrepasar este obstáculo se emplea un análisis basado en la distancia 

entre puntos que presentan el mismo valor de dosis en la distribución de referencia y la distribución a 

analizar, este criterio es conocido como el DTA. En busca de unificar ambos criterios en una sola medida 

cuantitativa, Low et al. [62] introdujo el concepto del Índice Gamma [63]. Si se llama dosis de referencia 

(Dref) a la calculada por el TPS, y dosis medida (Dmed) a la que se obtiene con el arreglo de cámaras, 

entonces el cálculo formal de función gamma en 2 dimensiones es un elipsoide formado por 2 radios de 

criterio, ∆DM que representa un porcentaje de la dosis máxima y ∆dM el radio DTA; luego, el índice 

gamma centrado en un punto de medida rmed, buscara la menor distancia en los puntos de referencia rref 

[64], [62]: 

𝛾(𝑟𝑚𝑒𝑑) = 𝑚𝑖𝑛{Γ(𝑟𝑚𝑒𝑑 , 𝑟𝑟𝑒𝑓)} 

Γ(𝑟𝑚𝑒𝑑 , 𝑟𝑟𝑒𝑓) = √(
|𝑟𝑚𝑒𝑑 − 𝑟𝑟𝑒𝑓|

∆𝑑𝑀

)

2

+ (
𝐷𝑚𝑒𝑑(𝑟𝑚𝑒𝑑) − 𝐷𝑟𝑒𝑓(𝑟𝑟𝑒𝑓)

∆𝐷𝑀

)

2

 

Así, si γ(rmed) > 1 el cálculo falla y el punto seleccionado no pasa la evaluación, lo contrario si γ(rmed) 

< 1. Para mayores detalles sobre el tópico consultar [63]. 
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FIG. 3.9. Vistas de la planificación hecha en Oncentra® con propósitos de validación del cálculo 

independiente, asociada a la fig.3.8 (elaboración propia, obtenida del TPS Oncentra® 4.3, propiedad del 

Instituto Zunino). 
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CAPÍTULO IV: RESULTADOS 

 

 

4.1. Interfaz 

Una misma interfaz de la aplicación HyDRax fue diseñada para los formalismos 

modelados, como se aprecia en la fig.4.1 el diseño fue hecho lo más sencillo e intuitivo 

posible. Tras presionar el botón “Cargar archivo” la aplicación empieza a leer la 

información proveniente del archivo DCM de planificación e imprime en pantalla el 

nombre del paciente, su número de historia clínica y los puntos de interés dosimétrico que 

el usuario definió con los correspondientes valores de dosis calculados por el TPS. Luego, 

al presionar “Calcular”, se inicia la estimación de dosis en cada uno de los puntos de 

interés dosimétrico definidos por el usuario, empleándose para esto la información de los 

tiempos y posiciones de parada (proporcionado también por el archivo DCM de 

planificación), terminado lo cual, se aprecia en pantalla la dosis calculada por la aplicación 

en los puntos de interés y en otra columna la variación porcentual respecto al TPS. 

Finalmente, el botón “Reportar” genera un PDF en donde se almacena lo mostrado en el 

“display” de la interfaz (fig.4.6). 

 

4.2. Formalismos de Cálculo. 

Se trabajó con una base de datos de 99 pacientes (100 planificaciones, debido a que un 

paciente poseía una tumoración en el brazo y otra en el pectoral; la gran mayoría de 

pacientes fueron casos ginecológicos, como pasa en cualquier servicio de braquiterapia a 

nivel mundial), tratados entre Febrero del 2014 y Enero 2015, en donde al comparar los 

resultados de cálculo de dosis hallados con la aplicación con los del TPS se aprecia que 

para el formalismo 1D, de los 1650 puntos de interés analizados, el 97.15% está en un 

margen de variación porcentual de ±10%, los que están fuera del mismo son puntos que en 

su gran mayoría están ubicados en el eje por encima del aplicador (a veces nombrados 

como puntos cúpula), sobrepasando todos ellos el umbral de 20% recomendado por el 

“Booklet 8” de la ESTRO (ver fig.4.8). 
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FIG. 4.1. Interfaz gráfica con el usuario de la aplicación HyDRax (por motivos éticos no se muestran 

completos ni el nombre ni el número de historia clínica de la paciente en cuestión; elaboración propia). 

 

 

FIG. 4.2. Captura de pantalla muestra parte del código de la aplicación. Cada uno de los 3 botones con los 

que funciona la interfaz tienen sus propias líneas por separado dentro de bloques denominados por el 

lenguaje Python® como “definiciones”, en la figura se muestra el encabezado del botón “Cargar archivo” 

(elaboración propia). 

 

 

FIG. 4.3. Código del encabezado del botón “Calcular” (elaboración propia). 



 

 

55 

 

FIG. 4.4. Línea del código de la aplicación en la que se efectúa el cálculo para obtener la dosis proveniente 

de una posición de parada, en un determinado punto de cálculo, para un determinado aplicador 

(elaboración propia).  

 

FIG. 4.5. Código del encabezado del botón “Reportar” (elaboración propia). 

 

 

FIG. 4.6. Reportes de verificación de Cálculo de Dosis (por motivos éticos no se muestran completos ni el 

nombre ni el número de historia clínica de la paciente en cuestión; elaboración propia). 
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FIG. 4.7. El propósito de esta figura es, como su título lo deja ver, plasmar gráficamente los resultados de cálculo de dosis e incertidumbres (barras de error) realizados 

por el TPS y el programa en sus 2 formalismos (1D así como 2D) para los 1650 puntos de cálculo, punto a punto sobre el eje de las abscisas, con los que se trabajó en las 

100 planificaciones que conformaron la base de datos del presente trabajo. El fin es solo demostrativo, sin la búsqueda de ninguna tendencia (elaboración propia). 
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FIG. 4.8. Consolidado de resultados para los 1650 puntos analizados, las líneas horizontales celestes y rojas 

establecen los límites de las ventanas de variación porcentual de cálculo entre lo estimado por la aplicación 

respecto del TPS, ±10% para el 97.15% del total en el caso 1D y para 2D, ±3% en el 97.03% de todos los 

puntos. Aquellos que escapan a esta tendencia en ambos formalismos se muestran claramente y en todos los 

casos, salvo una excepción, corresponden a los llamados puntos cúpula (denotados de forma especial en la 

leyenda); asimismo, debe notarse que los valores asociados al formalismo 1D escapan incluso a los límites 

establecidos por las líneas horizontales negras, recomendados por el “Booklet 8” como umbrales 

(elaboración propia). 

 

Para el formalismo 2D, la ventana de variación porcentual es de ±3% para el 97.03% 

del total de los 1650 puntos, sin que los que estén fuera violen en absoluto el umbral 

máximo permitido comentado en el párrafo anterior, como era de esperarse este 

modelamiento tiene mayor grado de exactitud en el cálculo porque si considera la 

orientación de la fuente. 

 

 

 

 

(4) La variación porcentual es calculada como sigue: (
𝑝𝑟𝑜𝑔𝑟𝑎𝑚𝑎−𝑇𝑃𝑆

𝑇𝑃𝑆
) 100%. 
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4.3. Incertidumbres 

Se calcularon las incertidumbres relativas porcentuales para cada punto de cálculo en 

cada paciente, bajo formalismos 1D y 2D, habiéndose alcanzado valores topes menores al 

3% para ambos casos. El comportamiento estadístico de las incertidumbres para cada 

formalismo se analizó con ARENA® y se aprecia en las figuras a continuación: 

 

FIG. 4.9. Gráfico de las distribuciones más probables que podrían seguir las incertidumbres relativas 

porcentuales de todos los puntos de cálculo analizados para el formalismo 1D. Estas son: Weibull, Normal y 

Beta, el error promedio de estas es 0.010773 (elaboración propia, obtenida del software ARENA® 

v15.00.00001). 

 

 

FIG. 4.10. Sumario de datos y del histograma calculado para las incertidumbres del formalismo 1D 

(elaboración propia, obtenida del software ARENA® v15.00.00001). 
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FIG. 4.11. Continuación del grafico anterior (fig.4.10; elaboración propia, obtenida del software ARENA® 

v15.00.00001). 

 

 

FIG. 4.12. Gráfico de las distribuciones más probables que podrían seguir las incertidumbres relativas 

porcentuales de todos los puntos de cálculo analizados para el formalismo 2D. Estas son: Beta, Weibull y 

Normal, el error promedio de estas es 0.008693 (elaboración propia, obtenida del software ARENA® 

v15.00.00001). 



 

 

60 

 

FIG. 4.13. Sumario de datos y del histograma calculado para las incertidumbres del formalismo 2D 

(elaboración propia, obtenida del software ARENA® v15.00.00001). 

 

 

FIG. 4.14. Continuación del grafico anterior (fig.4.13; elaboración propia, obtenida del software ARENA® 

v15.00.00001). 
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4.4. Validación 

Se obtuvo una óptima comparación de distribuciones de dosis toda vez que el 93.4% de 

los píxeles evaluados con RIT® arrojaron un índice gamma [62] menor a 1. Por 

consiguiente, confirmado ya el nivel de exactitud del cálculo realizado por el TPS, se 

procedió a validar el cálculo de la aplicación desarrollada, obteniéndose rangos de acuerdo 

dentro del 2% para los modelamientos de ambos formalismos en cada punto de evaluación, 

con mayor grado de incertidumbre naturalmente en el caso 1D cuando se compararon los 

promedios. Al respecto de estos 2 aspectos de validación, se presentan las figuras 4.15 y 

4.16. 

 

FIG. 4.15. Variaciones porcentuales obtenidas en los 9 puntos de evaluación con ambos formalismos para la 

planificación usada en la validación de la aplicación desarrollada (elaboración propia). 
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FIG.4.16 – Análisis realizado con RIT®. Panel I: Distribución de dosis a comparar con la distribución que se establece como referencia. II: Distribución de dosis de 

referencia. III: Comparación de perfiles “verticales” para ambas distribuciones; estos perfiles representan los valores de porcentaje de dosis versus posición a lo largo 

de una línea vertical trazada por el sistema aproximadamente a la mitad del ancho de la imagen, la línea verde continua representa el perfil para la imagen de referencia, 

en rojo punteado el perfil de la distribución a comparar, en azul punteado la diferencia porcentual entre ambas. IV: Representación gráfica del índice gamma para la 

comparación de distribuciones, en color rojo se muestran los valores mayores a 1; es decir, que no pasan el test. V: Representación gráfica de la diferencia de dosis para 

la comparación de distribuciones, en color azul se muestran las diferencias menores a -5%, en rojo mayores a +5%. VI: Histograma del índice gamma (elaboración 

propia, obtenida del software RIT® 113 v6.4, propiedad del Instituto Zunino).     

I 

II 
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DISCUSIONES Y CONCLUSIONES 

 

 

❖ La desviación de los resultados respecto de los puntos sobre el eje para el formalismo 

1D es mayor al 20%, ya que este modelamiento no toma en cuenta la dirección de la 

fuente y en consecuencia impone un valor de anisotropía bastante más alejado de la 

realidad para estas ubicaciones (fig.2.2); asimismo, influencia el hecho que para este 

formalismo se simplifica al inverso del cuadrado de la distancia el valor de la función 

geométrica, cuestión que tampoco considera la dirección de la fuente. Entonces, era de 

esperarse que la diferencia porcentual (fig.4.8) alcanzara valores tan desfavorables 

como 50%. 

❖ El modelamiento 1D brinda sus resultados de forma más rápida en comparación con el 

formalismo 2D. Esto no es sensible para la gran mayoría de casos (ginecológicos) 

debido a que hay pocos puntos de cálculo; sin embargo, para una próstata (en donde es 

recomendado por los recursos bibliográficos emplear 1D), p.ej., la diferencia se hará 

notar debido a la gran cantidad de puntos de cálculo que se toman en cuenta. No 

obstante esta virtud, el problema de la inexactitud para los puntos sobre el eje citado en 

el ítem anterior persiste; en contraste con esto, el programa desarrollado en formalismo 

2D respeta en todo momento el límite establecido por la literatura. 

❖ Los accidentes ocurridos en Francia [6] y EEUU [7] son un claro ejemplo de lo que 

ocurre cuando no se maximizan las precauciones en los tratamientos de Radioterapia. 

En virtud a ello, se hace un llamado a la autoridad competente (IPEN) a establecer una 

norma técnica referida a la Braquiterapia de alta tasa de dosis, en donde el cálculo 

redundante de dosis sea una exigencia para obtener la licencia de funcionamiento 

respectiva. 

❖ Una actualización de la aplicación podría incluir planos axial, coronal y sagital de las 

distribuciones de dosis para asi tener una evaluación con un criterio adicional de 

análisis. 

❖ La aplicación desarrollada, en su variante de formalismo 2D, constituye una excelente 

herramienta para uso clínico en cuanto a recalculo de dosis en braquiterapia, ya que 

posee una incertidumbre asociada menor al 3% y su variación porcentual respecto del 

TPS nunca supera el límite máximo establecido por la literatura, aun para los puntos 

sobre el eje, que son los más difíciles de evaluar debido al alto nivel de anisotropía en 

esta zona para las fuentes de 192Ir. 
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❖ La automatización de la aplicación es absoluta ya que en ningún momento se necesita 

del ingreso de dato alguno por teclado, habiéndose alcanzado con esto un alto nivel de 

eficacia como herramienta de software dosimétrico. Al mismo tiempo, al trabajar en 

base a una interfaz compuesta por solo 3 botones, facilita su uso y familiarización para 

con el usuario, consiguiendo eficiencia con ello.  
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ANEXOS 

 

 

ANEXO 1: DETALLE DEL EQUIPAMIENTO EMPLEADO. 

 

❖ La unidad de tratamiento con la que se conto fue microSelectron® Digital (HDR-

v3), con número de serie 10650 (ELEKTA). Este es el equipo que administra los 

tratamientos en los pacientes, cuanta en su interior con un cilindro blindado que 

guarda dentro de si la fuente de 192Ir, la cual se desplazara a través de los cables 

conectores para posicionarse dentro de los aplicadores, en posiciones y tiempos 

calculados. 

 
FIG. A.1. Unidad de braquiterapia microSelectron® Digital HDR-v3 (web institucional del Instituto Privado 

de Radioterapia de Córdoba (IPR), Córdoba-Argentina [65]). 

 

 
FIG. A.2. Sistema guía para el cable del “dummy” y el de la fuente en el equipo microSelectron® (ESTRO 

Booklet No.8, sección 2.3.2., pp.23 [3]). 
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❖ Fuente de 192Ir, modelo mHDR-v2 (ELEKTA).   

 
FIG. A.3. Plano transversal de la fuente empleada (“Report of the HEBD Working Group AAPM-ESTRO”, 

sección A.1.2., pp.53 [47]). 

 

❖ Aplicadores, la elección de los mismos depende de la evaluación clínica y la 

patología del paciente. En la figura A.4 se muestran aplicadores para cáncer de 

cérvix, que es el caso más tratado en braquiterapia, en estos casos los dispositivos 

que se muestran en los 4 cuadros son insertados al interior de la vagina y/o útero de 

la paciente, en las proximidades de la zona en donde se encuentra la enfermedad. 

Así, una vez que la fuente de 192Ir recorra el interior de estos aplicadores y se 

posicione durante los tiempos calculados, se estará irradiando al tumor bajo la dosis 

prescrita. 

 
FIG. A.4. Aplicadores de braquiterapia para tratamientos ginecológicos. Los paneles I, II y III muestran los 

empleados para casos intrauterinos, mientras que el ultimo (panel IV) el de tipo vaginal (web de la 

compañía ELEKTA [66]). 

 
❖ El TPS asociado fue Oncentra® 4.3 (ELEKTA). Este “software” permite al Físico 

realizar, como su definición lo indica, la planificación del tratamiento del paciente, 

con el cual se puede estimar las posiciones de parada optimas asi como los tiempos 

de parada asociados a estas posiciones para que la distribución de la dosis prescrita 

irradie plenamente la enfermedad de acuerdo a los que el medico prescribió en 

historia clínica y coloco con el aplicador en la anatomía del paciente. 
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FIG. A.5. Paneles I, II, III y IV: Imágenes de una planificación 3D (elaboración propia, obtenida del TPS 

Oncentra® 4.3 del Instituto Zunino), hecha con aplicador vaginal y tomografía. V y VI: Placas ortogonales 

para un tratamiento 2D, se aprecia el sistema de aplicador intrauterino + anillo (elaboración propia, 

obtenida del TPS Oncentra® 4.3 del Instituto Zunino). 

 

 
FIG. A.6. “Display” de inicio del TPS en cuestión (elaboración propia, obtenida del TPS Oncentra® 4.3, del 

Instituto Zunino). 

 
❖ Lenguaje de programación Python® (Python Software Foundation) v2.7.5. 

 

❖ Software de evaluación dosimetrica RIT® 113 v6.4 (Radiological Imaging 

Technology, Inc.). 

 

❖ Software ARENA® (Rockwell Automation Technologies, Inc.) v15.00.00001. 

 

❖ Otras herramientas de software: hojas de cálculo EXCEL® (Microsoft) 2010, 

aplicación de PC virtual VMware Player® (VMware Inc.) v5.0.2 build-1031769 

configurada con 1GB de RAM, 512 MB en disco duro y sistema operativo Windows 

XP® (Microsoft) Service Pack 3. 
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❖ Laptop LENOVO® de procesador Intel® (Intel Corporation) i5, 2.6 GHz con 

memoria RAM de 4 GB y 500 MB de capacidad en disco duro y trabajando en 

sistema operativo Windows® (Microsoft) 7 Professional Service Pack 1. Cabe 

resaltar que, si bien es cierto, la computadora empleada fue la descrita en este ítem, 

los cálculos del programa fueron corridos en la PC virtual (comentada en el ítem 

anterior) instalada en la misma. 

 
FIG. A.7. Computadora en la que se redactaron y corrieron los “scripts” (elaboración propia). 

 

❖ Arreglo de cámaras de ionización OCTAVIUS® Detector 729 (PTW). 

 
FIG. A.8. Detector usado para realizar la validación experimental (elaboración propia, equipamiento del 

Instituto Zunino). 
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❖ Tomógrafo Power Spirit® (Siemens). 

 
FIG. A.9. Tomógrafo con el que se adquirieron las imágenes del arreglo mostrado en la figura anterior 

(elaboración propia, equipamiento del Instituto Zunino). 
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ANEXO 2: CERTIFICADOS DE CALIBRACIÓN DE LAS FUENTES EMPLEADAS. 

 

 
FIG. A.10. Certificado de calibración para una de las fuentes de 192Ir empleadas en esta investigación, se 

aprecia en el mismo la incertidumbre de 5% en la medición de “SK” a un nivel de confianza de 99.7%; fecha 

referencial del 25/11/2013 (propiedad del Instituto Zunino). 
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FIG. A.11. Certificado de calibración para una de las fuentes de 192Ir empleadas en esta investigación, se 

aprecia en el mismo la incertidumbre de 5% en la medición de “SK” a un nivel de confianza de 99.7%; fecha 

referencial del 08/04/2014 (propiedad del Instituto Zunino). 
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FIG. A.12. Certificado de calibración para una de las fuentes de 192Ir empleadas en esta investigación, se 

aprecia en el mismo la incertidumbre de 5% en la medición de “SK” a un nivel de confianza de 99.7%; fecha 

referencial del 24/07/2014 (propiedad del Instituto Zunino). 
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FIG. A.13. Certificado de calibración para una de las fuentes de 192Ir empleadas en esta investigación, se 

aprecia en el mismo la incertidumbre de 5% en la medición de “SK” a un nivel de confianza de 99.7%; fecha 

referencial del 03/12/2014 (propiedad del Instituto Zunino). 

  




