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NORMAS DE SEGURIDAD DEL OIEA Y  
PUBLICACIONES CONEXAS 

NORMAS DE SEGURIDAD DEL OIEA 

Con arreglo a lo dispuesto en el artículo III de su Estatuto, el OIEA está autorizado a 
establecer o adoptar normas de seguridad para proteger la salud y reducir al mínimo el peligro 
para la vida y la propiedad, y a disponer lo necesario para aplicar esas normas. 

Las publicaciones mediante las cuales el OIEA establece las normas pertenecen a la 
Colección de Normas de Seguridad del OIEA. Esta colección abarca la seguridad nuclear, 
radiológica, del transporte y de los desechos. La colección comprende las siguientes categorías: 
Nociones Fundamentales de Seguridad, Requisitos de Seguridad y Guías de Seguridad. 

Para obtener información sobre el programa de normas de seguridad del OIEA puede 
consultarse el sitio del OIEA: 

www.iaea.org/es/recursos/normas-de-seguridad 
En este sitio se encuentran los textos en inglés de las normas de seguridad publicadas y 

de los proyectos de normas. También figuran los textos de las normas de seguridad publicados 
en árabe, chino, español, francés y ruso, el Glosario de Seguridad Tecnológica del OIEA y un 
informe de situación sobre las normas de seguridad que están en proceso de elaboración. Para 
más información se ruega ponerse en contacto con el OIEA en la dirección: Vienna International 
Centre, PO Box 100, 1400 Viena, Austria. 

Se invita a los usuarios de las normas de seguridad del OIEA a informar al Organismo 
sobre su experiencia en la utilización de las normas (por ejemplo, si se han utilizado como base 
de los reglamentos nacionales, para realizar exámenes de la seguridad o para impartir cursos de 
capacitación), con el fin de asegurar que sigan satisfaciendo las necesidades de los usuarios. Se 
puede hacer llegar la información a través del sitio del OIEA o por correo postal a la dirección 
anteriormente señalada, o por correo electrónico a la dirección: Official.Mail@iaea.org. 

PUBLICACIONES CONEXAS 

El OIEA facilita la aplicación de las normas y, con arreglo a las disposiciones de los 
artículos III y VIII.C de su Estatuto, pone a disposición información relacionada con las 
actividades nucleares pacíficas, fomenta su intercambio y sirve de intermediario para ello entre 
sus Estados Miembros. 

Los informes sobre seguridad en las actividades nucleares se publican como Informes 
de Seguridad, en los que se ofrecen ejemplos prácticos y métodos detallados que se pueden 
utilizar en apoyo de las normas de seguridad. 

Existen asimismo otras publicaciones del OIEA relacionadas con la seguridad, como las 
relativas a la preparación y respuesta para casos de emergencia, los informes sobre 
evaluación radiológica, los informes del INSAG (Grupo Internacional Asesor en Seguridad 
Nuclear), los informes técnicos y los documentos TECDOC. El OIEA publica asimismo 
informes sobre accidentes radiológicos, manuales de capacitación y manuales prácticos, así 
como otras obras especiales relacionadas con la seguridad. 

Las publicaciones relacionadas con la seguridad física aparecen en la 
Colección de Seguridad Física Nuclear del OIEA. 

La Colección de Energía Nuclear del OIEA comprende publicaciones de carácter 
informativo destinadas a fomentar y facilitar la investigación, el desarrollo y la aplicación 
práctica de la energía nuclear con fines pacíficos. Incluye informes y guías sobre la situación y 
los adelantos de las tecnologías, así como experiencias, buenas prácticas y ejemplos prácticos 
en relación con la energía nucleoeléctrica, el ciclo del combustible nuclear, la gestión de 
desechos radiactivos y la clausura. 



DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN  

RADIOTERAPIA EXTERNA



ALBANIA
ALEMANIA
ANGOLA
ANTIGUA Y BARBUDA
ARABIA SAUDITA
ARGELIA 
ARGENTINA
ARMENIA
AUSTRALIA
AUSTRIA
AZERBAIYÁN
BAHAMAS
BAHREIN
BANGLADESH
BARBADOS
BELARÚS
BÉLGICA
BELICE
BENIN
BOLIVIA, ESTADO 

PLURINACIONAL DE
BOSNIA Y HERZEGOVINA
BOTSWANA
BRASIL
BRUNEI DARUSSALAM
BULGARIA
BURKINA FASO
BURUNDI
CABO VERDE
CAMBOYA
CAMERÚN
CANADÁ
COLOMBIA
COMORAS
CONGO
COREA, REPÚBLICA DE
COSTA RICA
CÔTE D’IVOIRE
CROACIA
CUBA
CHAD
CHILE
CHINA
CHIPRE
DINAMARCA
DJIBOUTI
DOMINICA
ECUADOR
EGIPTO
EL SALVADOR
EMIRATOS ÁRABES UNIDOS
ERITREA
ESLOVAQUIA
ESLOVENIA
ESPAÑA
ESTADOS UNIDOS 
DE AMÉRICA
ESTONIA
ESWATINI
ETIOPÍA
FEDERACIÓN DE RUSIA
FIJI
FILIPINAS

FINLANDIA
FRANCIA
GABÓN
GAMBIA
GEORGIA
GHANA
GRANADA
GRECIA
GUATEMALA
GUINEA
GUYANA
HAITÍ
HONDURAS
HUNGRÍA
INDIA
INDONESIA
IRÁN, REPÚBLICA 

ISLÁMICA DEL
IRAQ
IRLANDA
ISLANDIA
ISLAS COOK
ISLAS MARSHALL
ISRAEL
ITALIA
JAMAICA
JAPÓN
JORDANIA
KAZAJSTÁN
KENYA
KIRGUISTÁN
KUWAIT
LESOTHO
LETONIA
LÍBANO
LIBERIA
LIBIA
LIECHTENSTEIN
LITUANIA
LUXEMBURGO
MACEDONIA DEL NORTE
MADAGASCAR
MALASIA
MALAWI
MALÍ
MALTA
MARRUECOS
MAURICIO
MAURITANIA
MÉXICO
MÓNACO
MONGOLIA
MONTENEGRO
MOZAMBIQUE
MYANMAR
NAMIBIA
NEPAL
NICARAGUA
NÍGER
NIGERIA
NORUEGA
NUEVA ZELANDIA
OMÁN

PAÍSES BAJOS, REINO DE LOS
PAKISTÁN
PALAU
PANAMÁ
PAPUA NUEVA GUINEA
PARAGUAY
PERÚ
POLONIA
PORTUGAL
QATAR
REINO UNIDO DE GRAN BRETAÑA 

E IRLANDA DEL NORTE
REPÚBLICA ÁRABE SIRIA
REPÚBLICA CENTROAFRICANA
REPÚBLICA CHECA
REPÚBLICA DE MOLDOVA
REPÚBLICA DEMOCRÁTICA

DEL CONGO
REPÚBLICA DEMOCRÁTICA 

POPULAR LAO
REPÚBLICA DOMINICANA
REPÚBLICA UNIDA DE TANZANÍA
RUMANIA
RWANDA
SAINT KITTS Y NEVIS
SAMOA
SAN MARINO
SAN VICENTE Y 

LAS GRANADINAS
SANTA LUCÍA
SANTA SEDE
SENEGAL
SERBIA
SEYCHELLES
SIERRA LEONA
SINGAPUR
SOMALIA
SRI LANKA
SUDÁFRICA
SUDÁN
SUECIA
SUIZA
TAILANDIA
TAYIKISTÁN
TOGO
TONGA
TRINIDAD Y TABAGO
TÚNEZ
TURKMENISTÁN
TÜRKİYE
UCRANIA
UGANDA
URUGUAY
UZBEKISTÁN
VANUATU
VENEZUELA, REPÚBLICA 

BOLIVARIANA DE
VIET NAM
YEMEN
ZAMBIA
ZIMBABWE

Los siguientes Estados son Miembros del Organismo Internacional de Energía Atómica:

El Estatuto del Organismo fue aprobado el 23 de octubre de 1956 en la Conferencia sobre 
el Estatuto del OIEA celebrada en la Sede de las Naciones Unidas (Nueva York); entró en vigor 
el 29 de julio de 1957. El Organismo tiene la Sede en Viena. Su principal objetivo es “acelerar y aumentar la 
contribución de la energía atómica a la paz, la salud y la prosperidad en el mundo entero’’.



COLECCIÓN DE INFORMES TÉCNICOS Nº 398 (Rev. 1)

DETERMINACIÓN  
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN  

RADIOTERAPIA EXTERNA
UN CÓDIGO DE PRÁCTICA INTERNACIONAL  

PARA LA DOSIMETRÍA BASADA EN PATRONES DE  
DOSIS ABSORBIDA EN AGUA

ORGANISMO INTERNACIONAL DE ENERGÍA ATÓMICA 
VIENA, 2025 

ALBANIA
ALEMANIA
ANGOLA
ANTIGUA Y BARBUDA
ARABIA SAUDITA
ARGELIA 
ARGENTINA
ARMENIA
AUSTRALIA
AUSTRIA
AZERBAIYÁN
BAHAMAS
BAHREIN
BANGLADESH
BARBADOS
BELARÚS
BÉLGICA
BELICE
BENIN
BOLIVIA, ESTADO 

PLURINACIONAL DE
BOSNIA Y HERZEGOVINA
BOTSWANA
BRASIL
BRUNEI DARUSSALAM
BULGARIA
BURKINA FASO
BURUNDI
CABO VERDE
CAMBOYA
CAMERÚN
CANADÁ
COLOMBIA
COMORAS
CONGO
COREA, REPÚBLICA DE
COSTA RICA
CÔTE D’IVOIRE
CROACIA
CUBA
CHAD
CHILE
CHINA
CHIPRE
DINAMARCA
DJIBOUTI
DOMINICA
ECUADOR
EGIPTO
EL SALVADOR
EMIRATOS ÁRABES UNIDOS
ERITREA
ESLOVAQUIA
ESLOVENIA
ESPAÑA
ESTADOS UNIDOS 
DE AMÉRICA
ESTONIA
ESWATINI
ETIOPÍA
FEDERACIÓN DE RUSIA
FIJI
FILIPINAS

FINLANDIA
FRANCIA
GABÓN
GAMBIA
GEORGIA
GHANA
GRANADA
GRECIA
GUATEMALA
GUINEA
GUYANA
HAITÍ
HONDURAS
HUNGRÍA
INDIA
INDONESIA
IRÁN, REPÚBLICA 

ISLÁMICA DEL
IRAQ
IRLANDA
ISLANDIA
ISLAS COOK
ISLAS MARSHALL
ISRAEL
ITALIA
JAMAICA
JAPÓN
JORDANIA
KAZAJSTÁN
KENYA
KIRGUISTÁN
KUWAIT
LESOTHO
LETONIA
LÍBANO
LIBERIA
LIBIA
LIECHTENSTEIN
LITUANIA
LUXEMBURGO
MACEDONIA DEL NORTE
MADAGASCAR
MALASIA
MALAWI
MALÍ
MALTA
MARRUECOS
MAURICIO
MAURITANIA
MÉXICO
MÓNACO
MONGOLIA
MONTENEGRO
MOZAMBIQUE
MYANMAR
NAMIBIA
NEPAL
NICARAGUA
NÍGER
NIGERIA
NORUEGA
NUEVA ZELANDIA
OMÁN

PAÍSES BAJOS, REINO DE LOS
PAKISTÁN
PALAU
PANAMÁ
PAPUA NUEVA GUINEA
PARAGUAY
PERÚ
POLONIA
PORTUGAL
QATAR
REINO UNIDO DE GRAN BRETAÑA 

E IRLANDA DEL NORTE
REPÚBLICA ÁRABE SIRIA
REPÚBLICA CENTROAFRICANA
REPÚBLICA CHECA
REPÚBLICA DE MOLDOVA
REPÚBLICA DEMOCRÁTICA

DEL CONGO
REPÚBLICA DEMOCRÁTICA 

POPULAR LAO
REPÚBLICA DOMINICANA
REPÚBLICA UNIDA DE TANZANÍA
RUMANIA
RWANDA
SAINT KITTS Y NEVIS
SAMOA
SAN MARINO
SAN VICENTE Y 

LAS GRANADINAS
SANTA LUCÍA
SANTA SEDE
SENEGAL
SERBIA
SEYCHELLES
SIERRA LEONA
SINGAPUR
SOMALIA
SRI LANKA
SUDÁFRICA
SUDÁN
SUECIA
SUIZA
TAILANDIA
TAYIKISTÁN
TOGO
TONGA
TRINIDAD Y TABAGO
TÚNEZ
TURKMENISTÁN
TÜRKİYE
UCRANIA
UGANDA
URUGUAY
UZBEKISTÁN
VANUATU
VENEZUELA, REPÚBLICA 

BOLIVARIANA DE
VIET NAM
YEMEN
ZAMBIA
ZIMBABWE

Los siguientes Estados son Miembros del Organismo Internacional de Energía Atómica:

El Estatuto del Organismo fue aprobado el 23 de octubre de 1956 en la Conferencia sobre 
el Estatuto del OIEA celebrada en la Sede de las Naciones Unidas (Nueva York); entró en vigor 
el 29 de julio de 1957. El Organismo tiene la Sede en Viena. Su principal objetivo es “acelerar y aumentar la 
contribución de la energía atómica a la paz, la salud y la prosperidad en el mundo entero’’.



DERECHOS DE AUTOR

Todas las publicaciones científicas y técnicas del OIEA están protegidas 
conforme a lo dispuesto en la Convención Universal sobre Derecho de Autor 
aprobada en 1952 (Ginebra) y revisada en 1971 (París). Desde entonces, la 
Organización Mundial de la Propiedad Intelectual (Ginebra) ha ampliado la 
cobertura de los derechos de autor para incluir la propiedad intelectual de obras 
electrónicas y virtuales. Podría ser necesaria una autorización para utilizar textos 
completos, o parte de ellos, que figuren en publicaciones del OIEA, en formato 
impreso o electrónico. Para obtener más detalles a ese respecto, sírvase consultar 
la siguiente dirección: www.iaea.org/es/publicaciones/derechos-y-permisos. Las 
solicitudes de información pueden dirigirse a:

Sección Editorial
Organismo Internacional de Energía Atómica
Vienna International Centre
PO Box 100
1400 Viena, Austria
Teléfono: +43 1 2600 22529 o 22530
Correo electrónico: sales.publications@iaea.org
www.iaea.org/es/publicaciones

© OIEA, 2025

Impreso por el OIEA en Austria
Enero de 2025

STI/DOC/010/398

DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN 
RADIOTERAPIA EXTERNA. UN CÓDIGO DE PRÁCTICA 
INTERNACIONAL PARA LA DOSIMETRÍA BASADA EN 

PATRONES DE DOSIS ABSORBIDA EN AGUA  
OIEA, VIENA, 2025 
STI/DOC/010/398 

ISBN 978-92-0-319724-3 (papel) | ISBN 978-92-0-319824-0 (PDF) 
| ISBN 978-92-0-319924-7 (EPUB)  

ISSN 3006-2918 



PREFACIO

En atención a las recomendaciones que en 1996 formuló el Comité 
Científico de la Red OIEA/OMS de Laboratorios Secundarios de Calibración 
Dosimétrica, que tiene carácter permanente, entre 1997 y 1999 se llevó a cabo 
un proyecto coordinado de investigación con la finalidad de elaborar un nuevo 
código de práctica internacional en el que se utilizaran patrones basados en la 
dosis absorbida en agua. En el año 2000, el OIEA publicó el documento titulado 
Determinación de la dosis absorbida en radioterapia con haces externos. Un 
Código de Práctica Internacional para la dosimetría basada en patrones de 
dosis absorbida en agua (Colección de Informes Técnicos del OIEA Nº  398 
(TRS‑398)). En aquel momento, la mayor parte de los laboratorios primarios de 
calibración dosimétrica estaban preparados para calibrar dosímetros en función 
de la dosis absorbida en agua según las calidades de radiación de referencia que 
se recomendaban en la publicación TRS‑398, o tenían previsto hacerlo.

Desde su publicación, el documento TRS‑398 ha facilitado la transición 
de las calibraciones basadas en patrones primarios de kerma en aire a las que 
se efectúan con base en la dosis absorbida en agua. En la radioterapia, la dosis 
absorbida en agua guarda relación directa con distintas magnitudes de interés. 
Además, los patrones basados en la dosis absorbida en agua constituyen un 
sistema de patrones primarios más sólido que los patrones basados en kerma en 
aire, permiten utilizar formalismos sencillos y ofrecen la posibilidad de reducir 
la incertidumbre en la dosimetría de los haces de radioterapia. Hoy en día, en la 
mayor parte de los hospitales del mundo, la dosis absorbida en agua se utiliza 
como fundamento para la dosimetría de referencia en la radioterapia externa, y 
para casi todos los haces de radioterapia se cuenta con un sistema dosimétrico 
coherente basado en patrones de dosis absorbida en agua.

Entre los avances que se han registrado desde los años 2000 se encuentran la 
publicación de nuevos datos clave para los patrones de medición en la dosimetría 
de la radiación ionizante, la invención de nuevos detectores de radiación que 
ya están disponibles en el mercado y el lanzamiento de nuevas tecnologías de 
radioterapia en las que se utilizan haces de fotones de megavoltaje, protones 
e iones más pesados. Con el fin de reflejar esos adelantos, en 2014, el Comité 
Científico de la Red OIEA/OMS de Laboratorios Secundarios de Calibración 
Dosimétrica recomendó que se actualizara del documento TRS‑398.

En la presente publicación se aborda la necesidad de contar con un enfoque 
sistemático y unificado a nivel internacional relativo a la calibración de cámaras 
de ionización en función de la dosis absorbida en agua y a la manera en la que 
esos detectores pueden utilizarse para determinar la dosis absorbida en agua para 
los haces de radiación que se utilizan en radioterapia, a saber, los haces de fotones 
de baja, media y alta energías, los haces de electrones, los haces de protones y los 



haces de iones más pesados. El público destinatario está compuesto por usuarios 
que ofrecen servicios de calibración en función de la dosis absorbida en agua que 
pueden rastrearse hasta laboratorios primarios de calibración dosimétrica.

El OIEA desea expresar su agradecimiento a todos cuantos contribuyeron 
a la redacción y la revisión de la presente publicación, en especial a P. Andreo 
(Suecia), D. Burns (Francia), R.‑P. Kapsch (Alemania), M. McEwen (Canadá) 
y S. Vatnitsky (Federación de Rusia). Este código de práctica internacional fue 
avalado por la Sociedad Europea de Radioterapia y Oncología (ESTRO).

Los funcionarios del OIEA encargados de esta publicación fueron 
M. Carrara y K. Christaki de la División de Salud Humana.
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NOTA EDITORIAL

Aunque se ha puesto gran cuidado en mantener la exactitud de la información contenida 
en esta publicación, ni el OIEA ni sus Estados Miembros asumen responsabilidad alguna por 
las consecuencias que puedan derivarse de su uso.

Este informe no aborda cuestiones de responsabilidad, jurídica o de otra índole, por 
actos u omisiones por parte de persona alguna.

Las orientaciones que aquí se ofrecen, en las que se describen buenas prácticas, 
representan la opinión de los expertos, pero no constituyen recomendaciones formuladas sobre 
la base de un consenso entre los Estados Miembros.

El uso de determinadas denominaciones de países o territorios no implica juicio alguno 
por parte de la entidad editora, el OIEA, sobre la situación jurídica de esos países o territorios, 
sus autoridades e instituciones o la delimitación de sus fronteras.

La mención de nombres de empresas o productos específicos (se indiquen o no como 
registrados) no implica ninguna intención de violar derechos de propiedad ni debe interpretarse 
como una aprobación o recomendación por parte del OIEA.

El OIEA no es responsable de la continuidad o exactitud de las URL de los sitios web 
externos o de terceros en internet a que se hace referencia en este libro y no garantiza que el 
contenido de dichos sitios web sea o siga siendo exacto o adecuado.
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1.  INTRODUCCIÓN

1.1.	 ANTECEDENTES 

En la referencia  [1], la Comisión Internacional de Unidades y Medidas 
Radiológicas (ICRU)1 concluyó que “aunque es demasiado pronto para 
generalizar, la evidencia disponible para ciertos tipos de tumores señala 
la necesidad de una exactitud del ±5  % en la administración de la dosis a un 
volumen blanco si se persigue la erradicación del tumor primario”. Además, en 
el informe se indica que: “algunos médicos han pedido incluso límites inferiores, 
como ±  2 %, pero en la actualidad (1976) es casi imposible lograr tal valor”. 
Estas afirmaciones se hicieron en un contexto en el que las incertidumbres 
se estimaban al nivel de confianza del  95  %, y se han interpretado como 
correspondientes aproximadamente a dos desviaciones típicas (k  =  2). De esta 
manera, el requisito de una exactitud del 5 % en la administración de la dosis 
absorbida correspondería a una incertidumbre combinada del  2,5  % al nivel 
de una desviación típica (k = 1). En el año 2000, cuando se publicó la primera 
edición de este código de práctica internacional2, se consideró que tal requisito 
de exactitud era demasiado estricto y que la incertidumbre combinada debería 
aumentarse hasta aproximadamente una desviación típica del  5  %. En aquel 
momento no existían recomendaciones definitivas al respecto3. En un análisis 
posterior que Wambersie [6] hizo de datos radiobiológicos y clínicos, se propuso 
que la incertidumbre típica combinada de la administración de la dosis en el punto 
de especificación tuviera un valor del 3,5 %, aunque se reconoció que, en muchos 
casos, era aceptable utilizar incertidumbres mayores. Esos límites son coherentes 
con el análisis que figura en la referencia  [7], en el que se menciona que, por 
lo que se refiere exclusivamente al componente dosimétrico de un tratamiento 

1	 Al final de la publicación puede consultarse una lista de las abreviaciones utilizadas en 
el texto.

2	 ORGANISMO INTERNACIONAL DE ENERGÍA ATÓMICA, Determinación de la 
dosis absorbida en radioterapia con haces externos. Un Código de Práctica Internacional para la 
dosimetría basada en patrones de dosis absorbida en agua, Colección de Informes Técnicos del 
OIEA Nº 398, OIEA, Viena, 2005.

3	 En distintos estudios se ha concluido que, respecto de determinados tipos de tumores, 
en la administración de la dosis, la incertidumbre típica combinada debería ser menor de ~3,5 % 
[2, 4], “aun cuando en muchos casos sea aceptable utilizar valores mayores y en algunos casos 
especiales deba procurarse emplear valores menores” [3]. Asimismo, se ha afirmado que, al 
tomar en cuenta las incertidumbres en los algoritmos de cálculo de dosis, sería más adecuado 
que en la dosis suministrada al volumen blanco el límite de la incertidumbre típica combinada 
fuera del ~5 % [4, 5].
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de radioterapia, en la actualidad se considera que una incertidumbre próxima 
al 3 % (k = 1) es el requisito de exactitud aceptable para la diferencia entre la 
dosis prescrita y la que se administra al paciente en el punto de especificación en 
circunstancias óptimas. Además de los requisitos clínicos, la incertidumbre en la 
dosis administrada, que comienza con la incertidumbre de la calibración del haz, 
es la principal preocupación desde el punto de vista dosimétrico.

En 1987 el OIEA publicó un código de práctica internacional titulado 
Determinación de la dosis absorbida en haces de fotones y electrones [8], en 
el que se recomiendan procedimientos para calcular la dosis absorbida en agua 
a partir de mediciones efectuadas en radioterapia externa con una cámara de 
ionización. En 1997 se publicó la segunda edición del código de práctica [9], que 
incluía datos dosimétricos actualizados de los haces de fotones, principalmente 
los rayos  X de kilovoltaje. En  1997 se publicó el código de práctica titulado 
Use of Plane  Parallel Ionization Chambers in High Energy Electron and 
Photon Beams [10] con el fin de proporcionar nuevos datos actualizados para la 
referencia [8] respecto de las cámaras de ionización de placas paralelas.

Desde entonces, el OIEA ha publicado otros documentos con el fin de 
mejorar aún más la rastreabilidad, la exactitud y la coherencia de las mediciones 
radiológicas. En  2009 se publicó la referencia  [11] con el objetivo de prestar 
asistencia a los laboratorios secundarios de calibración dosimétrica en lo tocante 
a la calibración de dosímetros de referencia para radioterapia externa. Además, 
en  2017 se publicó la referencia  [12] a fin de ofrecer orientación sobre la 
dosimetría de campos pequeños estáticos de fotones empleada en nuevos métodos 
y técnicas en los que se utiliza rastreabilidad indirecta hasta la dosimetría de 
referencia de la radioterapia tradicional.

En el cálculo de las incertidumbres que figura en las referencias [9,  10] 
quedó patente que, durante la calibración de los haces, lo que más influye 
sobre la incertidumbre son las distintas magnitudes físicas que intervienen en 
el proceso y el gran número de etapas que se llevan a cabo, lo que da como 
resultado incertidumbres típicas de hasta el 4 %. Incluso en el caso de los valores 
de incertidumbre más bajos calculados [13,  14], la influencia de las primeras 
etapas sobre la cadena de dosimetría en radioterapia no se ajusta al requisito de 
reducir al mínimo la incertidumbre final en la dosis que se administra al paciente.

En los hospitales en los que se utilizan protocolos de dosimetría basados 
en el coeficiente4 ND,air (o Ngas) (véanse las definiciones que figuran en la 
sección 1.4.4), las distintas etapas que median entre la calibración de las cámaras 
de ionización y la determinación de la dosis absorbida en agua, Dw, son fuente de 

4	 En la norma ISO 31-0 [15] se ofrecen directrices sobre el uso del término “coeficiente”, 
que debería utilizarse para designar elementos multiplicadores dimensionales, y el término 
“factor”, que debería reservarse para elementos multiplicadores adimensionales.
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incertidumbres no deseadas en la determinación de Dw. En la cadena de dosimetría 
intervienen diversas magnitudes, por ejemplo, se comienza con un coeficiente 
de calibración expresado en función del kerma en aire, NK, que se cuantifica en 
aire mediante un haz de 60Co, y se finaliza con la dosis absorbida en agua, Dw, 
cuantificada en agua con haces de uso clínico. En la cadena las incertidumbres 
dimanan principalmente de las conversiones que los usuarios hacen en los 
hospitales, por ejemplo, los conocidos factores km (factor de corrección para tener 
en cuenta que el aire y el material de la cámara no son medios equivalentes) y katt 
(factor de corrección correspondiente a la atenuación y la dispersión de fotones 
en el material de la cámara), que se utilizan en la mayor parte de los códigos de 
práctica y protocolos de dosimetría basados en kerma en aire [9, 16‑26]. Habida 
cuenta de los valores de incertidumbre implicados en la conversión de NK en 
ND,air (o Ngas), en la práctica, el punto a partir del que se calibran los haces de uso 
clínico ya está afectado por una incertidumbre considerable [13].

Reich [27] propuso que los dosímetros terapéuticos se calibraran en función 
de la dosis absorbida en agua, e hizo hincapié en las ventajas que conlleva 
utilizar las mismas magnitudes y condiciones experimentales que los usuarios. 
La situación actual del desarrollo de patrones primarios de dosis absorbida en 
agua para fotones y electrones de alta energía, así como los adelantos en los 
conceptos de dosimetría de la radiación y el aumento de los datos disponibles, 
han permitido reducir la incertidumbre al calibrar haces de radiación. El 
desarrollo de patrones de dosis absorbida en agua en los laboratorios primarios 
de calibración dosimétrica (PSDL) ha sido uno de los principales objetivos del 
Comité Consultivo de Radiaciones Ionizantes (CCRI) [28]. En primer lugar, por 
medio de calorímetros de grafito, se hicieron mediciones de la dosis absorbida en 
grafito, que aún se utilizan en muchos laboratorios. Las comparaciones entre las 
determinaciones de la dosis absorbida en grafito fueron satisfactorias, por lo que 
en algunos laboratorios comenzaron a desarrollarse patrones de dosis absorbida 
en agua. En los dos últimos decenios, en los PSDL se han mejorado y ampliado 
de manera considerable los procedimientos para determinar la dosis absorbida 
en agua por medio de mediciones de las magnitudes base o derivadas adecuadas. 
La ionometría, la dosimetría química y la calorimetría de agua y de grafito son 
técnicas de eficacia comprobada que se utilizan para hacer esas mediciones. 
Aunque solo por medio de un calorímetro de agua puede determinarse de manera 
directa la dosis absorbida en agua en un maniquí de agua, en la actualidad en 
muchos laboratorios se conocen bien los factores de conversión y de corrección 
por perturbación que se precisan para aplicar otros procedimientos. Esos avances 
son prueba de que los coeficientes de calibración que se utilizan en haces de 
radioterapia pueden expresarse en función de la dosis absorbida en agua, ND,w. 
En los PSDL se ofrecen servicios de calibración en función de ND,w para haces 
de rayos gamma de  60Co; en algunos laboratorios esos procedimientos de 
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calibración también se ofrecen para haces de fotones y electrones de alta energía 
y para haces de rayos X de kilovoltaje de energía media, y en otros laboratorios 
se están desarrollando las técnicas que se precisan para ofrecer esos servicios.

En los laboratorios secundarios de calibración dosimétrica (SSDL) se hacen 
llegar a los usuarios (los hospitales) los coeficientes de calibración provenientes 
de un PSDL o de la Oficina Internacional de Pesas y Medidas (BIPM). En lo 
referente a los haces de rayos gamma de 60Co, la mayoría de los SSDL pueden 
facilitar a los usuarios coeficientes de calibración expresados en función de la 
dosis absorbida en agua, puesto que en todos los SSDL se cuenta con ese tipo 
de haces. Sin embargo, por lo general no es factible que los SSDL proporcionen 
coeficientes de calibración determinados por medios experimentales para haces 
de fotones y electrones de alta energía. 

Un gran avance logrado durante el último decenio es el hecho de que en la 
radioterapia se utilizan cada vez más instalaciones de irradiación de protones y 
de iones más pesados5. En esos ámbitos la dosimetría práctica también se basa en 
el uso de cámaras de ionización que se calibran en función de la dosis absorbida 
en agua. Por consiguiente, los procedimientos de dosimetría desarrollados para 
fotones y electrones de alta energía también pueden utilizarse con los protones 
y los iones más pesados. En el otro extremo de la gama de haces disponibles 
para radioterapia externa se encuentran los haces de rayos X de kilovoltaje: el 
uso de patrones de dosis absorbida en agua para esos haces se presentó en la 
referencia [9]. No obstante, en la actualidad hay pocos laboratorios que ofrezcan 
servicios de calibración en función de ND,w para rayos X de kilovoltaje, debido a 
que en la mayor parte de los PSDL aún no se han establecido patrones primarios 
de dosis absorbida en agua para esas calidades de radiación. Sin embargo, en los 
PSDL y los SSDL pueden proporcionarse servicios de calibración en función de 
ND,w para haces de rayos X de kilovoltaje según sus patrones de kerma en aire 
y alguno de los protocolos de dosimetría vigentes para haces de rayos  X. Por 
ello, hoy en día puede contarse con un sistema de dosimetría coherente basado 

5	 El OIEA y la ICRU [29, 30] recomendaron que todos los núcleos que tuvieran un 
número atómico Z igual o menor que el del neón (Z = 10) se denominaran “iones ligeros”, y que 
el término “ion pesado” se utilizara para los núcleos más pesados. En este código de práctica 
internacional se ofrecen recomendaciones de dosimetría de referencia y dosimetría relativa 
para protones (sección 10) y para iones más pesados que los protones, a saber, los iones ligeros 
(sección 11).
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en patrones de dosis absorbida en agua para casi todos los haces de radioterapia 
(véase la fig. 1)6.

6	 En el caso de los haces de neutroterapia, el material de referencia de las dosis 
absorbidas es el tejido blando, con arreglo a la definición de la ICRU [31]. Este código de 
práctica internacional se basa en la dosis absorbida en agua. Debido a que los coeficientes de 
interacción de los neutrones dependen de manera preponderante de la energía de los neutrones y 
la composición del material, no existe un procedimiento sencillo para calcular la dosis absorbida 
en tejido blando a partir de la dosis absorbida en agua. Por otra parte, de manera tradicional, 
la dosimetría neutrónica se lleva a cabo con cámaras de ionización de materiales equivalentes 
a tejido que se irrigan con un gas equivalente a tejido para determinar la dosis absorbida en 
un medio homogéneo. Aunque el formalismo resultante [31] puede expresarse en función del 
kQ Q, o

 (factor de corrección para tener en cuenta la diferencia entre la respuesta de una cámara 
de ionización a la calidad del haz de referencia Qo que se utiliza para calibrar la cámara en el 
laboratorio de calibración, y la respuesta a la calidad del haz del usuario, Q), para la mayor parte 
de tipos de cámaras de ionización no se cuenta con datos sobre las variables físicas de interés 
para medir la dosis absorbida en agua en haces de neutrones. Por consiguiente, en este código 
de práctica internacional no se aborda la cuestión de la dosimetría de haces de neutrones para 
radioterapia.
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Fig.  1. Sistema de dosimetría coherente basado en patrones de dosis absorbida en agua. 
Los patrones primarios basados en la calorimetría de agua, la calorimetría de grafito, la 
dosimetría química y la ionometría permiten calibrar cámaras de ionización en función de 
la dosis absorbida en agua, ND,w . De un único código de práctica internacional proceden los 
métodos para determinar la dosis absorbida en agua para los haces de fotones de baja, media 
y alta energías, los haces de fotones de 60Co, los haces de electrones, los haces de protones y 
los haces de iones ligeros que se utilizan en radioterapia externa.



1.1.1.	 Datos clave de la ICRU para la dosimetría

La referencia  [32] sobre datos clave para los patrones de medición en la 
dosimetría de la radiación se redactó con el fin de atender una solicitud expresa 
del CCRI, constituido por el Comité Internacional de Pesas y Medidas (CIPM), 
que supervisa la labor de la BIPM. Los materiales que se tomaron en cuenta para 
la referencia [32] son el aire, el grafito y el agua.

Los nuevos datos clave comprenden valores de magnitudes fundamentales 
para la determinación del poder de frenado de partículas cargadas livianas y 
pesadas. En la referencia [32] se ofrecen recomendaciones sobre las energías de 
excitación medias (I) del aire (85,7  eV), el grafito (81  eV) y el agua (78  eV) 
y sobre la densidad de grafito que se debe utilizar al evaluar el efecto de la 
densidad (2,265  g/cm3) en el poder de frenado másico electrónico, Sel/ρ. Esas 
magnitudes arrojan nuevos valores de Sel/ρ para electrones y positrones, para 
protones e iones ligeros (partículas alfa e iones de carbono) y, de manera 
indirecta, en el caso de los protones y los iones de carbono, también modifican 
la energía media necesaria para producir un par de iones, Wair . Se recomienda 
asignar a Wair un valor de 33,97 eV en el caso de los electrones (que es constante 
por encima de ~10 keV) y de 34,44 eV en el caso de los protones; en cuanto a los 
iones de carbono, el valor está sujeto al mismo incremento que en el caso de los 
protones (el 0,6 %, suponiendo que los factores de corrección por perturbación 
sean despreciables en el caso de las cámaras de ionización que se utilizan para 
determinarlo), es decir, Wair = 34,71 eV. Se han revisado otros datos clave, por 
ejemplo, el defecto de calor del agua líquida, el rendimiento radiolítico de los 
dosímetros de Fricke y el factor de corrección para tener en cuenta la carga de los 
electrones primarios puestos en movimiento por fotones de baja energía. 

Aunque se analizan en detalle los últimos adelantos y las tendencias actuales 
en materia de secciones eficaces de fotones y coeficientes de absorción de energía 
másicos, µen/ρ, así como los cocientes, no se presentan recomendaciones de datos 
concretos debido a las siguientes cuestiones:

a)	 Secciones eficaces de efecto fotoeléctrico. Tras las exactas mediciones de 
µen/ρ del aire para energías bajas efectuadas mediante radiación sincrotrónica en 
el Instituto Federal de Física y Tecnología (PTB) (3 a 10 keV [33] y 3 a 60 keV 
[34]), se ha puesto en duda la aceptabilidad de las secciones eficaces de efecto 
fotoeléctrico que se utilizan en la actualidad. Los autores descubrieron que 
las mediciones coincidían más con la antigua recopilación de Hubbell [35], 
basada en los valores renormalizados de secciones eficaces de subcapas que 
habían sido determinados por Scofield [36], que con los valores que figuran 
en la base de datos de coeficientes de atenuación y de absorción de energía 
másicos del Instituto Nacional de Estándares y Tecnologías (NIST) [37], 
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basada en el conocido código informático XCOM [38] y en los trabajos 
de Seltzer [39] sobre el cálculo de coeficientes de transferencia de energía 
másicos (µtr/ρ) y coeficientes de absorción de energía másicos (µen/ρ), o 
con los que aparecen en la base de datos Evaluated Photon Data Library 
(EPDL) del Laboratorio Nacional Lawrence Livermore (LLNL) [40], todos 
basados en valores de Scofield sin renormalización. Por otro lado, en la 
referencia [32] se indica que las mediciones en aire tomada por Kato et 
al. [41] coinciden más con los valores que figuran en el NIST que con las 
secciones eficaces renormalizadas. Sin embargo, tras analizar los cocientes 
µ/µen para conjuntos de datos experimentales y teóricos, Kato et al. [41] 
llegaron a la conclusión de que sus resultados eran coherentes con los de 
Büermann et al. [33].

b)	 Secciones eficaces Compton. Aunque los efectos de ligadura de los 
electrones son considerables a energías bajas de fotones, si se aplican los 
factores de corrección necesarios, pueden observarse diferencias en las 
secciones eficaces de dispersión incoherente. Un método que se emplea 
con frecuencia en distintos conjuntos de datos y códigos de Montecarlo 
consiste en utilizar una función de dispersión incoherente para corregir la 
fórmula de Klein-Nishina a modo de factor de multiplicación. En el caso de 
las secciones eficaces que figuran en el XCOM del NIST y en la EPDL del 
LLNL se utiliza un método más complejo, basado en la teoría de Waller y 
Hartree [42], y se tienen en cuenta los efectos de ligadura por medio de los 
valores de la función de dispersión incoherente de Hubbell et al. [43, 44]. 
En este método no se tiene en cuenta el ensanchamiento Doppler, es decir, 
la energía de los fotones dispersos con un ángulo determinado tiene un valor 
único (denominado “línea Compton”), que se obtiene de las ecuaciones de 
cinemática de Compton, en vez de una distribución de energías. En lugar de 
ello, en el sistema de código PENELOPE para simulaciones de Montecarlo 
[45,  46] se utiliza la aproximación de impulso relativista formulada por 
Ribberfors [47], que produce secciones eficaces más realistas y tiene en 
cuenta tanto el ensanchamiento Doppler en las distribuciones de energía de 
los fotones dispersos como los efectos de ligadura.

El efecto de los nuevos datos en los patrones de medición y, por consiguiente, 
en las calibraciones de cámaras de ionización que llevan a cabo los laboratorios 
de calibración, varía en función de la modalidad de radiación y el tipo de patrón 
que se utilice. Los cambios son hasta del ~1  % en el caso de los patrones de 
kerma en aire para haces de rayos  X de kilovoltaje y haces de  60Co (también 
para algunas fuentes de braquiterapia; por ejemplo, 192Ir). Aunque cabría esperar 
que se produjera un cambio parecido en el caso del patrón ionométrico de dosis 
absorbida en agua de la BIPM para haces de 60Co, la aplicación de los nuevos 
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datos se evalúa en el marco de los cambios que se sabe que se han hecho a otros 
factores de corrección, lo que da como resultado un cambio casi insignificante. 
En el caso de los patrones de calorimetría de grafito, solo hay cambios pequeños, 
mayormente asociados a uno de los métodos de transferencia que se emplean 
para convertir la dosis en grafito en dosis en agua, algo que depende del patrón 
concreto que se utilice en cada laboratorio. En el caso de la calorimetría de agua, 
no hay cambios.

El presente código de práctica internacional se basa en los cuadros de 
datos de poder de frenado de partículas cargadas que, para el grafito, el agua y el 
aire, figuran en la referencia [32]; en el caso de los demás materiales se utilizan 
datos procedentes de las referencias [48‑51]. En cuanto a los fotones, se emplean 
las secciones eficaces y los valores de µen/ρ que figuran en la versión de 2014 
del código PENELOPE para simulaciones de Montecarlo [45,  46]. El código 
PENELOPE incluye una base de datos de secciones eficaces fotoeléctricas 
renormalizadas de todos los materiales, que Sabbatucci y Salvat [52] crearon 
siguiendo la misma teoría que Scofield [36]; la vasta matriz de energías de esta 
base de datos permite conseguir una descripción exacta de la variación de la 
sección eficaz cerca de los bordes de absorción. 

Aunque no hay diferencias considerables entre los datos dosimétricos 
resultantes (por ejemplo, los factores de corrección para tener en cuenta la 
diferencia entre la respuesta de una cámara de ionización en la calidad del haz de 
referencia que se utiliza para calibrar la cámara y la respuesta en la calidad del 
haz que emplea el usuario, es decir, los valores kQ) que se muestran en la presente 
publicación y los que figuran en la primera edición de este código de práctica 
internacional, ya que por lo general se encuentran dentro de los márgenes de 
incertidumbre que se enunciaron en el documento anterior, era necesario publicar 
esta versión actualizada para mantener la coherencia con los datos que se utilizan 
para medir los patrones e incorporar datos referentes a las nuevas cámaras de 
ionización que están disponibles desde que se publicó la primera edición. 

1.2.	 OBJETIVO 

1.2.1.	 Razones para publicar una versión actualizada del código de 
práctica internacional para la dosimetría basada en patrones de 
dosis absorbida en agua

La primera edición del presente código de práctica internacional se 
redactó a mediados de la década de  1990. Desde entonces, se han producido 
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diversos avances en los ámbitos de la radioterapia y la dosimetría de la 
radiación, por ejemplo:

a)	 Se han puesto en funcionamiento sobre el terreno nuevas tecnologías 
de radioterapia, en su mayoría relacionadas con los haces de fotones de 
megavoltaje y con los haces de protones e iones más pesados, que han 
traído aparejada la necesidad de elaborar orientaciones y recopilar datos de 
dosimetría de referencia para los usuarios finales.

b)	 Han salido al mercado nuevos detectores que precisan datos para utilizarse 
en el ámbito clínico.

c)	 La ICRU publicó un informe acerca de datos clave para los patrones de 
medición en la dosimetría de la radiación [32], en el que se examinaban 
las magnitudes y los factores de corrección fundamentales para la 
dosimetría, se calculaban las incertidumbres de datos clave y se analizaban 
las repercusiones de utilizar los datos de la referencia [32] para hacer 
mediciones y cálculos. El CCRI avaló [53] esos datos, que posteriormente 
comenzaron a utilizarse en laboratorios de calibración para calibrar cámaras 
de ionización. En función de la modalidad de radiación y el tipo de patrón 
utilizados, los nuevos datos tuvieron distintas repercusiones en los patrones 
de medición y, por lo tanto, en las calibraciones de cámaras de ionización 
que se llevan a cabo en los laboratorios de calibración.

d)	 El uso de simulaciones de Montecarlo aplicadas al transporte de radiaciones 
se ha generalizado a la hora de calcular con exactitud las magnitudes 
dosimétricas de todo tipo de haces, y ese método ha sustituido a distintas 
técnicas utilizadas para calcular datos en la edición anterior de este código 
de práctica internacional. Las secciones eficaces y los coeficientes de los 
códigos para simulaciones de Montecarlo de uso frecuente se han actualizado 
de conformidad con la referencia [32]. Se han calculado conjuntos amplios 
de magnitudes dosimétricas en las que se muestran los efectos de los nuevos 
datos clave en la dosimetría de referencia de los haces de radioterapia de 
alta energía. 

e)	 En el caso de la dosimetría de rayos X de kilovoltaje, no se hicieron realidad 
las predicciones que figuran en la primera edición de este código de práctica 
internacional acerca de la disponibilidad de calibraciones en función de la 
dosis absorbida en agua (ND,w); además, no se formularon recomendaciones 
respecto de los datos concretos que cabía utilizar. Habida cuenta de que los 
cambios en las secciones eficaces y los coeficientes para tener en cuenta 
el efecto fotoeléctrico han producido modificaciones considerables en los 
datos clave, para ese tipo de haz han surgido [54] nuevos datos que son 
coherentes con la referencia [32], y se considera necesario incorporarlos en 
una versión actualizada del código de práctica internacional.
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f)	 En la primera edición de este código de práctica internacional se incluían 
recomendaciones acerca de la dosimetría de haces de radioterapia en 
circunstancias atípicas, es decir, para haces con tamaño de campo distinto 
de  10  cm  ×  10  cm. En un código de práctica internacional de carácter 
general es preciso tener en cuenta los avances recientes, en especial por lo 
que se refiere a la dosimetría de haces de fotones de megavoltaje de campos 
pequeños (véase la referencia [12]).

g)	 Hay que tener en cuenta la retroinformación que los usuarios han hecho 
llegar tras años de llevar a la práctica médica lo dispuesto en la primera 
edición de este código de práctica internacional.

1.2.2.	 Ventajas de contar con un código de práctica internacional para la 
dosimetría basada en patrones de dosis absorbida en agua

La dosis absorbida en agua reviste gran interés en el ámbito de la 
radioterapia puesto que guarda estrecha relación con los efectos biológicos de 
la radiación. Varios autores [55‑57] se han referido a las ventajas de calibrar en 
función de la dosis absorbida en agua y de los procedimientos de dosimetría 
en los que se utilizan los coeficientes de calibración conexos; dichas ventajas 
se detallan en la referencia [58]. A continuación se presenta un resumen de los 
aspectos de mayor interés.

1.2.2.1.	 Disminución de la incertidumbre

El afán por mejorar los fundamentos de la dosimetría en el ámbito de la 
radioterapia ha llevado a los PSDL a dedicar grandes esfuerzos a desarrollar 
patrones primarios de dosis absorbida en agua para las distintas modalidades 
de haces. La justificación para cambiar el sistema de calibración de kerma en 
aire a dosis absorbida en agua fue que se tenía previsto que calibrar las cámaras 
de ionización en función de la dosis absorbida en agua disminuiría de manera 
considerable la incertidumbre al determinar la dosis absorbida en agua en los 
haces de radioterapia. Si se desea hacer mediciones basadas en la calibración en 
aire en función del kerma en aire, es necesario contar con factores de conversión 
dependientes de las cámaras para determinar la dosis absorbida en agua. Esos 
factores de conversión no tienen en cuenta las diferencias entre distintas cámaras 
de un tipo concreto que, en el caso de algunos modelos, se ha constatado que 
son considerables. En cambio, la calibración en función de la dosis absorbida en 
agua puede hacerse en circunstancias parecidas a las de las mediciones ulteriores 
que se harán en el haz que emplea el usuario, para que se tome en cuenta la 
respuesta de cada cámara concreta. En la figura  2 se observa la variabilidad 
entre cámaras que se ha constatado en determinado modelo. Ella obedece a 
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la falta de uniformidad en el cociente ND,w/NK para haces de 60Co en un gran 
número de cámaras de ionización cilíndricas que se utilizan con frecuencia en la 
dosimetría de radioterapia. Además, la BIPM ha informado de que, en el caso de 
determinado tipo de cámara, la diferencia de una cámara a otra puede ser de hasta 
el 0,8 % [59]. El motivo principal de promover que las cámaras de ionización se 
calibren de manera directa en función de la dosis absorbida en agua es acabar 
con el componente de incertidumbre asociado a la suposición de que todas las 
cámaras de determinado tipo son idénticas.

En principio, los patrones primarios de dosis absorbida en agua funcionan 
tanto para haces de 60Co como de aceleradores. Por consiguiente, en el caso de 
la radiación fotónica y electrónica de alta energía de los aceleradores lineales, 
puede contarse con determinaciones experimentales de la dependencia energética 
de las cámaras de ionización, lo que da como resultado una disminución de 
la incertidumbre debido al efecto de la calidad del haz. Pueden extraerse 
conclusiones parecidas para el caso de los haces de protones y los haces de 
iones ligeros que se utilizan con fines terapéuticos; sin embargo, los patrones 
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Fig. 2. El cociente de los coeficientes de calibración para haces de  60Co, ND,w/NK, es 
un indicador útil de la uniformidad en un determinado tipo de cámara [59]. Obsérvese 
la variabilidad entre cámaras, que puede constatarse por las diferencias en el cociente ND,w/
NK de un gran número de cámaras de ionización cilíndricas de un determinado tipo que se 
utilizan con frecuencia en la dosimetría de radioterapia. Datos cuantificados en el Laboratorio 
de Dosimetría del OIEA.



primarios de dosis absorbida en agua para esas calidades de radiación aún no son 
de uso generalizado.

1.2.2.2.	 Uso de un sistema de patrones primarios más sólido 

Aunque en la dosimetría de la radiación la magnitud de interés es la dosis 
absorbida en agua, cuando se publicó la primera edición del presente código 
de práctica internacional la mayor parte de las recomendaciones acerca de la 
dosimetría en los planos nacional, regional e internacional se formulaban sobre 
la base de un coeficiente de calibración expresado en función del kerma en 
aire que podía rastrearse hasta un patrón primario nacional o internacional de 
kerma en aire para radiación gamma de 60Co. Aunque al comparar los patrones 
internacionales se ha constatado un muy buen nivel de concordancia, un 
inconveniente considerable es que todos esos patrones se basan en mediciones 
efectuadas con cámaras de ionización, por lo que pueden verse afectados por 
errores habituales. Además, se ha descubierto que, en función del método de 
evaluación, en algunos patrones primarios pueden presentarse variaciones de 
hasta el 0,7 % en el factor que tiene en cuenta la atenuación de la pared de la 
cámara utilizada para determinar el kerma en aire [60]. En cambio, los patrones 
primarios de dosis absorbida en agua se basan en diversos principios físicos, y 
para trabajar con ellos no es necesario partir de supuestos ni calcular factores 
de corrección en común. Por ello, al comparar estos patrones suele constatarse 
un buen nivel de concordancia (véase la sección 2.2), lo que genera mucha más 
confianza en su exactitud.

1.2.2.3.	 Empleo de un formalismo sencillo

El formalismo que figura en la referencia [9], así como en la mayor parte 
de los protocolos de dosimetría nacionales e internacionales basados en kerma 
en aire que se utilizan para determinar la dosis absorbida en agua en haces de 
radioterapia, se basaba en la aplicación de varios coeficientes y factores de 
corrección por perturbaciones y otras variables. Ello obedecía a la dificultad 
práctica de convertir una magnitud cuantificada en aire (kerma en aire) en una 
magnitud cuantificada en un maniquí (dosis absorbida en agua). Esa complejidad 
se pone de manifiesto si se analizan las ecuaciones que se precisaban y los 
procedimientos que tenían que utilizarse para elegir los datos adecuados. También 
es necesario contar con información fiable acerca de determinadas características 
físicas de la cámara de ionización que se emplea. Muchos de esos datos, por 
ejemplo, los factores de corrección por el desplazamiento y la razón de poderes 
de frenado, se determinan a partir de complejas mediciones y cálculos basados 
en modelos teóricos. Si se utiliza un procedimiento simplificado que parte de un 
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coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en agua y se 
aplican factores de corrección por todas las magnitudes de influencia, disminuye 
la posibilidad de cometer errores al determinar la dosis absorbida en agua en el 
haz de radiación. La sencillez del formalismo que se refiere a la dosis absorbida 
en agua puede observarse en la ecuación general que se utiliza para determinar la 
dosis absorbida en agua (véase la sección 3).

1.2.3.	 Observaciones finales

Debido a las ventajas que se detallan en la sección 1.2.2, en la dosimetría 
de haces de fotones y electrones de alta energía para radioterapia es preferible 
calibrar en función de la dosis absorbida en agua y los procedimientos de 
dosimetría que se basan en ND,w,Q (coeficiente de calibración expresado en 
función de la dosis absorbida en agua para un dosímetro en el que el usuario 
emplea un haz de calidad Q), y este enfoque se emplea en todo el mundo. En 
algunos PSDL, el método se ha ampliado a los rayos X de kilovoltaje de energía 
media y los patrones de braquiterapia, y, en otros laboratorios de calibración, la 
aplicación del método a los haces de protones está en fase de desarrollo. 

Sin embargo, debería hacerse hincapié en que los procedimientos basados 
en la calibración en función del kerma en aire aún resultan útiles para diversas 
aplicaciones de la radioterapia y otros ámbitos de la medicina radiológica. La 
dosimetría de rayos X de kilovoltaje reviste especial interés: en el caso de haces 
de baja energía, no hay patrones “auténticos” de dosis absorbida en agua y estos 
tampoco están en proceso de desarrollarse;7 en el caso de los haces de energía 
media, se necesitará tiempo para que los coeficientes ND,w,Q se utilicen en la 
práctica médica. En el caso de los haces de protones e iones más pesados, los 
coeficientes N

D,w, Co60  se utilizan de manera habitual, sin embargo, la mayor parte 
de los datos que se utilizan para calcular el valor de Wair para esos haces aún 
se basa en los coeficientes de calibración de cámaras NK. Aunque su uso quede 
fuera del alcance del presente código de práctica internacional, en todo el mundo, 
la mayor parte de la calibración de fuentes de braquiterapia también se basa en 
patrones de kerma en aire, al igual que básicamente todos los procedimientos 
de dosimetría para protección radiológica y para aplicaciones en el ámbito 
del radiodiagnóstico y la radiología intervencionista. Por ello, no deberían 
menospreciarse la importancia y la utilidad ininterrumpidas de la calibración en 
función del kerma en aire.

Las orientaciones y las recomendaciones que se ofrecen en este documento 
y que guardan relación con las buenas prácticas señaladas representan la opinión 

7	 En el caso de los rayos X de baja energía, no hay patrones primarios para esa gama de 
dosis. En lugar de ello, se utiliza el kerma en aire y se calculan factores de conversión.
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de expertos, pero no son formuladas sobre la base de un consenso entre todos los 
Estados Miembros.

1.3.	 ALCANCE 

En el presente código de práctica internacional se proporciona un método 
para determinar la dosis absorbida en agua para haces de fotones de baja, media 
y alta energías, haces de electrones, y haces de protones e iones más pesados 
que se utilizan en radioterapia externa. Para ello, se parte de una cámara de 
ionización o un dosímetro que cuente con un coeficiente de calibración ND,w 
y que pueda utilizarse en todos los hospitales e instalaciones en los que se 
proporciona radioterapia a pacientes con cáncer. Aunque esos establecimientos 
pueden ser de diversa índole, esta publicación es un documento útil para las 
comunidades que se dedican a la física médica y la radioterapia, y contribuirá 
a que las dosis de radiación se administren de manera uniforme y coherente en 
todo el mundo. Además, podría revestir gran valor para la Red OIEA/OMS de 
Laboratorios Secundarios de Calibración Dosimétrica, puesto que hace posible 
aumentar la exactitud y la coherencia de sus determinaciones de dosis y, por 
consiguiente, fomenta la normalización de la dosimetría de la radiación en los 
países de operación. 

En la presente publicación, el valor de la dosis absorbida en agua 
determinada en haces de uso clínico es ligeramente distinto al que figura en 
anteriores códigos de práctica y protocolos de dosimetría basados en patrones de 
kerma en aire (véanse, por ejemplo, las refs. [9, 10]) y en la primera edición de 
este código de práctica internacional. Los usuarios a quienes no se les ofrezcan 
orientaciones de calibración en función de la dosis absorbida en agua pueden 
consultar los códigos de práctica internacional basados en kerma en aire, por 
ejemplo, los que figuran en las referencias [9, 10].
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1.4.	 ESTRUCTURA 

1.4.1.	 Gama de calidades de haz 

A continuación pueden consultarse las gamas de calidades de radiación 
que se abordan en esta publicación (véase, en la sección correspondiente, la 
caracterización del índice de calidad de los haces):

a)	 Rayos X de baja energía con tensiones de aceleración de hasta 100 kV.8
b)	 Rayos X de energía media con tensiones de aceleración mayores a 70 kV.8
c)	 Radiación gamma de ​60Co.
d)	 Fotones de alta energía producidos por electrones con energías menores 

de 25 MeV, con valores de TPR20,10 (véase la definición que figura en la 
sección 1.4.4) de aproximadamente entre 0,6 y 0,8. Se excluyen los haces 
de fotones de megavoltaje generados por aceleradores especiales y los 
que comprenden técnicas de imagenología por resonancia magnética (por 
ejemplo, CyberKnife y los linac para resonancia magnética).

e)	 Electrones en el intervalo de energía de 4 a 25 MeV con una profundidad 
hemirreductora, R50, de 1,4 a 10 g·cm–2.

f)	 Protones en el intervalo de energía de 50 MeV a ~250 MeV con un alcance 
práctico, Rp, de 0,25 a 37 g·cm–2.

g)	 Iones ligeros con número atómico Z entre 2 (He) y 10 (Ne), con un alcance 
práctico en agua, Rp, de 2 a 30 g·cm–2 (en el caso de los iones de carbono, 
esto corresponde a un intervalo de energía de 85 a 430 MeV/u, donde u es 
la unidad de masa atómica).

1.4.2.	 Uso práctico del código de práctica internacional

Se ha hecho hincapié en que el presente documento pueda aplicarse en la 
práctica de la manera más sencilla posible. Este código de práctica internacional 
tiene una estructura distinta de la del documento de la referencia [9] y que se 
parece más a la del de la referencia [10] en cuanto a que las recomendaciones 
prácticas y los datos de cada tipo de radiación se han colocado en una sección 
individual dedicada a ese tipo de radiación, por lo que, en pocas palabras, cada 
sección integra un código de práctica independiente y autónomo en el que se 

8	 La división entre los rayos X de kilovoltaje de energía baja y media no es tajante y 
las definiciones se solapan en el intervalo de 70 kV a 100 kV. En el caso de los haces de ese 
intervalo, las técnicas para determinar la dosis absorbida que se detallan en las secciones 8 
y 9 dan resultados igualmente satisfactorios, por lo que debería utilizarse la que resultara más 
práctica.
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incluyen procedimientos y planillas de cálculo detallados. Los lectores pueden 
determinar dosis de haces concretos si consultan la sección adecuada, y se ha 
reducido al mínimo la necesidad de buscar procedimientos o cuadros que figuren 
en distintas secciones de la publicación. Debido a que los distintos códigos de 
práctica se concibieron como documentos independientes y autónomos, ha sido 
inevitable que se repitieran algunos fragmentos de texto; sin embargo, cabe 
esperar que así sea en una publicación sencilla y de fácil uso, en especial por 
lo que se refiere a usuarios que tienen acceso a escasos tipos de radiación. En 
las primeras cuatro secciones pueden consultarse conceptos generales que 
conciernen a todos los tipos de radiación. En los apéndices se proporciona 
información complementaria.

1.4.3.	 Expresión de las incertidumbres

En el presente código de práctica internacional las incertidumbres se 
calculan con arreglo a las orientaciones de la Organización Internacional de 
Normalización (ISO) [61]. La incertidumbre de las magnitudes se expresa como 
la incertidumbre típica relativa, y el cálculo de la incertidumbre típica se clasifica 
en tipo A y tipo B. La incertidumbre típica de tipo A se calcula por medio del 
análisis estadístico de series de observaciones, y la incertidumbre típica de 
tipo  B se calcula con métodos distintos del análisis estadístico de series de 
observaciones. En aras de la exhaustividad, en el apéndice IV de esta publicación 
se presenta una guía práctica para aplicar las recomendaciones de la ISO que 
parte de los resúmenes que figuran en las referencias [9, 62].

En las secciones correspondientes pueden consultarse los cálculos de la 
incertidumbre en la determinación de dosis para los distintos tipos de radiación. 
Por lo general, los valores que se presentan en la presente publicación son más 
pequeños que los que se calcularon para los anteriores códigos de práctica, 
incluida la primera edición de este código de práctica internacional. Ello obedece 
a que se tiene mayor confianza en las determinaciones de la dosis absorbida en 
agua en función de patrones de Dw y, en algunos casos, a que las incertidumbres se 
han analizado con mayor rigor y de conformidad con las orientaciones de la ISO.

1.4.4.	 Magnitudes y símbolos

La mayor parte de los símbolos que se utilizan en esta publicación son 
idénticos a los que aparecen en las referencias [9, 10] y en la primera edición 
del presente código de práctica internacional. En aras de la exhaustividad, en 
el cuadro 1 se facilita un resumen de todas las magnitudes de interés para los 
distintos métodos que se abordan en esta publicación.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN

Símbolo Definición

Bw Factor de retrodispersión. Se define como el cociente entre el kerma de 
colisión en agua en un punto del eje del haz medido en la superficie de 
un maniquí de agua con dispersión completa y el kerma de colisión en 
agua en el mismo punto del haz primario (incidente) medido sin 
maniquí.

cpl Factor de puesta en escala. Depende del tipo de material y se utiliza 
para convertir alcances y profundidades de medición en maniquís de 
plástico en los valores equivalentes para maniquís de agua. Se aplica en 
haces de electrones, protones e iones ligeros.a

Dw,Q Dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia, zref, en un 
maniquí de agua irradiado con un haz de calidad Q. Se prescinde del 
subíndice Q cuando la calidad del haz de referencia es 60Co. Unidad: 
gray (Gy).

Eo, Ez Energía media de un haz de electrones en la superficie de un maniquí y 
a una profundidad z, respectivamente. Unidad: megaelectronvoltio 
(MeV).

hpl Factor de puesta en escala de la fluencia de partículas cargadas. 
Depende del tipo de material y se utiliza para corregir en función de la 
diferencia en la fluencia en plástico en comparación con la fluencia en 
agua a una profundidad equivalente.

HVL Capa hemirreductora. Junto con el kilovoltaje, se utiliza como índice de 
calidad para los haces de rayos X de energía baja y media.

Kair,Q Kerma en aire medido en un punto de referencia irradiado por un haz de 
calidad Q.

ki Factor de corrección general que se utiliza en formalismos para corregir 
en función del efecto de la diferencia entre el valor de una magnitud de 
influencia medido al calibrar un dosímetro en condiciones de referencia 
en un laboratorio de calibración y el que se mide cuando el dosímetro se 
utiliza en las instalaciones del usuario en circunstancias distintas.

kelec Factor o coeficiente de calibración de un electrómetro.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

kh Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al efecto de la humedad en los casos en los que el coeficiente 
de calibración de la cámara se haya calculado en aire seco.

kpol Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al efecto de un cambio de polaridad en la tensión de 
polarización que se aplica a la cámara.

kQ Q,
o

 Factor de corrección para tener en cuenta la diferencia entre la respuesta 
de una cámara de ionización a la calidad del haz de referencia Qo que se 
emplea para calibrar la cámara en el laboratorio de calibración, y la 
respuesta a la calidad del haz del usuario, Q. Se prescinde del subíndice 
Qo cuando la calidad del haz de referencia es radiación gamma de 60Co 
(es decir, la notación simplificada kQ siempre corresponde a la calidad 
de referencia 60Co).

ks Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización a la recolección incompleta de carga (debido a la 
recombinación de iones).

kTP Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al efecto de la diferencia que podría haber entre la 
temperatura y la presión de referencia normalizadas que especifica el 
laboratorio de calibración, y la temperatura y la presión de la cámara 
que se encuentra en las instalaciones del usuario en condiciones 
ambientales distintas.

kvol Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al efecto de volumen parcial en los casos en los que se 
utilicen haces de fotones sin filtro aplanador en los que el perfil del haz 
en el detector no es homogéneo.

MQ Lectura de un dosímetro expuesto a un haz de calidad Q, corregida en 
función de magnitudes de influencia distintas de la calidad del haz. 
Unidades: nanoculombios (nC) o lecturas (rdg).

Mem Lectura de un dosímetro que se utiliza como monitor externo. Unidades: 
nanoculombios (nC) o lecturas (rdg).
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

� �
en

� �m m1 2,

Cociente del valor medio de los coeficientes de absorción de energía 
másicos de los materiales m1 y m2, promediados en un espectro de 
fotones.

ND,air Coeficiente de la dosis absorbida en aire para una cámara de ionización. 
Se utiliza en protocolos de dosimetría basados en kerma en aire (véanse 
las refs. [9, 10]). 
Este coeficiente se expresa como Ngas en la referencia [18] y como ND en 
las referencias [9, 19]; sin embargo, en la referencia [10] se incluyó el 
subíndice “air” con el fin de aclarar que se refiere a la dosis absorbida en 
el aire de la cavidad de la cámara. Debería procurarse no confundir ND,air 
o ND con el coeficiente de calibración expresado en función de la dosis 
absorbida en agua, ND,w, que se detalla a continuación. Unidad: Gy/C o 
Gy/rdg.

ND,w,Q Coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en 
agua para un dosímetro expuesto a un haz de calidad Q. En los casos en los 
que la calidad corresponda a un haz de referencia Qo, la notación se 
expresa como ND Q,w,

o

.
El producto M NQ D Q

o o
,w,

 da como resultado la dosis absorbida en agua, 
D Qw,

o

, a la profundidad de referencia zref y sin la cámara. Se prescinde del 
subíndice Qo cuando la calidad de referencia es un haz de rayos gamma 
de 60Co (es decir, ND,w corresponde siempre al coeficiente de calibración 
expresado en función de la dosis absorbida en agua en los haces de 60Co). 
En la referencia [18], el coeficiente ND,w se expresa como ND en los casos 
en los que había una relación entre Ngas y ND. Además, en los certificados 
de calibración que expiden algunos laboratorios de calibración y 
fabricantes se utiliza el símbolo ND en lugar de ND,w. Con el fin de evitar 
que se cometan errores graves, se recomienda encarecidamente a los 
usuarios que comprueben las magnitudes físicas que se utilizan para 
calibrar sus detectores.b Unidades: Gy/C o Gy/rdg.

NK Q
air

,

Coeficiente de calibración expresado en función del kerma en aire de un 
dosímetro expuesto a un haz de calidad Q. Unidades: Gy/C o Gy/rdg.

pcav Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización a los efectos relativos a la cavidad de aire, sobre todo la 
dispersión de electrones al interior de la cavidad debido a la que la 
fluencia de electrones hacia dentro de una cavidad es distinta de la que 
se produce en el medio sin cavidad.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

pcel Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al efecto de que se utilice un electrodo central en las 
mediciones dentro de maniquís expuestos a haces de fotones (entre 
ellos, de 60Co), electrones y protones de alta energía. 
Obsérvese que este factor es distinto del que figura en la referencia [9], 
en la que, para corregir, se tomó en cuenta el efecto general del 
electrodo central, tanto durante la calibración de la cámara en aire 
expuesto a un haz de 60Co como durante las mediciones ulteriores que 
se hicieron en un maniquí expuesto a haces de fotones y electrones. Con 
el fin de evitar la ambigüedad, en la referencia [10] al factor que se 
utiliza en la referencia [9] se le denominó pcel-gbl, y el símbolo pcel se 
utilizó de manera exclusiva para las mediciones dentro de maniquís.

PDD(z) Porcentaje de dosis a una profundidad z.

pdis Factor para tener en cuenta el efecto de sustituir un volumen de agua 
con la cavidad del detector en los casos en los que como punto de 
referencia de la cámarac se tome el centro de ella. Se utiliza como 
alternativa al punto efectivo de medición de la cámara, Peff. En el caso 
de las cámaras de ionización de placas paralelas, no es necesario 
utilizar pdis.

Peff Punto efectivo de medición de una cámara de ionización. 
En el caso de una cámara de calibración de forma ordinaria (es decir, en 
la que el haz de radiación incide desde un sentido), Peff pasa de estar al 
centro de la cámara a acercarse a la fuente a una distancia que depende 
del tipo de haz y de la cámara. En el caso de las cámaras de ionización 
de placas paralelas, por lo general se presupone que Peff  se encuentra en 
el centro de la superficie frontal de la cavidad de aire.d Aunque en todos 
los tipos de radiación que figuran en la referencia [9] se utiliza el 
concepto de punto efectivo de medición de una cámara de ionización 
cilíndrica, en el presente código de práctica internacional dicho 
concepto se utiliza solo en el caso de los haces de electrones e iones. En 
el caso de otro tipo de haces, la dosimetría de referencia se basa en 
colocar el punto de referencia de la cámara a la profundidad de 
referencia, zref, en la que se determina la dosis. La ubicación del punto 
de referencia de las cámaras de ionización se detalla en función de cada 
tipo de radiación en la sección correspondiente.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

pch Factor general de corrección por la perturbación de una cámara de 
ionización que se utiliza para hacer mediciones dentro de maniquís 
expuestos a haces de calidad Q. Equivale al producto de distintos 
factores de corrección que se utilizan para tener en cuenta pequeñas 
perturbaciones por diversos efectos, a saber, pcav, pcel, pdis y pwall.

pwall Factor de corrección para tener en cuenta la respuesta de una cámara de 
ionización al hecho de que la pared de la cámara y la funda 
impermeable que la protege no son medios equivalentes.

Q Símbolo general que se utiliza para denotar la calidad de un haz de 
radiación. Se coloca el subíndice “o”, es decir, Qo, para indicar la 
calidad de referencia.

Qint Calidad de haz intermedia que se utiliza para disminuir los datos que se 
precisan para tratar los factores de corrección de la calidad de los haces.

rdg Magnitud que se utiliza para representar la lectura de un dosímetro 
expresada en unidades arbitrarias.

R50 Profundidad hemirreductora en agua, que, en el caso de los haces de 
electrones, se utiliza como índice de calidad del haz. Se trata de la 
profundidad en agua en la que la dosis absorbida equivale al 50 % de la 
dosis absorbida máxima. Unidades: g/cm2.

Rcsda Alcance de las partículas sujetas a la aproximación de frenado continuo.

Rp Alcance práctico de los haces de electrones, protones e iones. Unidades: 
g/cm2.

Rres Alcance residual de los haces de protones e iones. Unidades: g/cm2.

rcyl Radio interno de una cámara de ionización cilíndrica.

SAD Distancia fuente-eje

SCD Distancia fuente-cámara

SOBP Anchura del pico de Bragg extendido en el caso de haces de protones e 
iones más pesados.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

SSD Distancia fuente-superficie

sm,air Razón de poderes de frenado medio/aire, que se define como el cociente 
entre el valor medio del poder de frenado másico restringido del 
material m y el del aire, promediados en un espectro de electrones. 
Salvo por los haces de iones ligeros, en el caso de todos los haces de 
radioterapia de alta energía que figuran en el presente código de práctica 
internacional, las razones de poderes de frenado son de tipo Spencer-
Attix y tienen un umbral de energía de Δ = 10 keV (véase la 
referencia [19]).

TMR Razón tejido/máximo

TPR20,10 Razón tejido/maniquí calculada en agua a profundidades de 20 g/cm2 
y 10 g/cm2, para un tamaño de campo de 10 cm × 10 cm y una SCD 
de 100 cm. Se utiliza como índice de calidad del haz en el caso de 
radiación de fotones de alta energía.

uc Incertidumbre típica combinada de una magnitud.

Wair Energía media necesaria para producir un par de iones en aire seco.

zmax Profundidad en la que se absorbe la dosis máxima de radiación. 
Unidades: g/cm2.

zref Profundidad de referencia para hacer las mediciones en maniquís. 
Cuando se especifica en zref, la dosis absorbida en agua se refiere a Dw,Q 
en el punto de intersección entre el eje central del haz y el plano que 
define zref. Unidades: g/cm2.
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CUADRO 1. MAGNITUDES Y SÍMBOLOS QUE SE UTILIZAN EN ESTA 
PUBLICACIÓN (cont.)

Símbolo Definición

a	 En este código de práctica internacional, las profundidades y los alcances se expresan 
en unidades de g/cm2, a diferencia de las definiciones respecto de los haces de 
electrones que figuran en la referencia [10], en la que se expresan en centímetros. 
Debido a ello, los valores de cpl de los electrones que se proporcionan en esta 
publicación son distintos de los valores de Cpl que aparecen en la referencia [6]. Para 
dejar patente este cambio, la magnitud cpl se anota con “c” minúscula.

b	 En el caso de los rayos gamma de 60Co, la diferencia entre ND,air y ND,w se acerca al 
valor de la razón de poderes de frenado agua/aire. Por consiguiente, si se produjera una 
confusión en el significado de los factores, en la dosis administrada al paciente podría 
producirse un error de cerca del 13 %.

c	 En esta publicación, el punto de referencia de las cámaras se detalla en la sección que 
corresponde a cada tipo de cámara. Por lo general se refiere al punto de la cámara que 
figura en un documento de calibración en el que se utiliza el coeficiente de calibración 
[62].

d	 Podría ocurrir que este supuesto no se cumpla en los casos en los que el diseño de la 
cámara no se ajuste a determinadas exigencias por lo que se refiere a la razón entre el 
diámetro de la cavidad y la altura de la cavidad, o a la razón entre la anchura del anillo 
de guarda y la altura de la cavidad (véase la ref. [10]).
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2.  MARCO 

2.1.	 SISTEMA INTERNACIONAL DE MEDIDAS 

El Sistema Internacional de Medidas que se aplica a la metrología de 
radiaciones establece un marco de referencia para que las lecturas dosimétricas 
de radiaciones deparen resultados coherentes. Para ello, pone a disposición de 
los usuarios instrumentos de radiometría que han pasado por una cadena de 
calibraciones que es posible remontar hasta un patrón primario (es decir, que son 
“trazables” hasta ese patrón). En la fig. 3 se representa de manera esquemática 
ese dispositivo internacional de trazabilidad.

La BIPM fue establecida por la Convención del Metro (suscrita originalmente 
en 1875), que en julio de 2021 contaba con 63 Estados Miembros y 39 Estados 
y entidades económicas asociados. Desde sus oficinas y su laboratorio de Sèvres 
(Francia), la BIPM ejerce de centro internacional de metrología con objeto de 
garantizar la uniformidad a escala mundial en las cuestiones relacionadas con la 
metrología. En el campo de la dosimetría de radiaciones, la BIPM y los PSDL de 
muchos Estados Miembros de la Convención del Metro han establecido patrones 
primarios de medición de radiaciones (véase, en el cuadro 2, una clasificación 
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Fig. 3. Sistema Internacional de Medidas empleado en metrología de radiaciones: el dispositivo 
de trazabilidad, que permite remontar desde los instrumentos de referencia del usuario hasta 
un patrón primario, puede consistir en una calibración directa en un laboratorio primario de 
calibración dosimétrica (PSDL) o bien, con más frecuencia, venir mediado por un laboratorio 
secundario de calibración dosimétrica (SSDL) que tiene relación directa con la BIPM, con un 
PSDL o con la Red OIEA/OMS de SSDL. La mayoría de los SSDL de los países que no son 
miembros de la Convención del Metro pasan por el OIEA para conferir la debida trazabilidad a 
sus patrones. Las líneas punteadas indican procesos de comparación entre patrones primarios 
y secundarios.



esquemática de los distintos instrumentos y laboratorios de calibración). Sin 
embargo, en todo el mundo solo hay alrededor de 20 países dotados de PSDL que 
trabajan en dosimetría de radiaciones, los cuales no son suficientes para calibrar 
el gran número de dosímetros de radiación que están en uso en el mundo. La 
Red OIEA/OMS de SSDL (véase la sección 2.1.2) ayuda a responder a esta gran 
demanda. Conjuntamente, el OIEA, la BIPM y los PSDL calibran los patrones 
secundarios de los laboratorios secundarios de calibración dosimétrica, los cuales 
a su vez calibran los instrumentos de referencia de los usuarios (algunos PSDL 
también se encargan de calibrar estos instrumentos de referencia en países donde 
no hay una red de SSDL que intervengan en temas de dosimetría en radioterapia).

Además de demostrar la trazabilidad hasta un patrón primario, también es 
preciso validar los propios patrones primarios, lo que supone aportar pruebas 
de que cada uno funciona con arreglo al nivel declarado de incertidumbre. En 
la validación de los patrones primarios pueden intervenir muchos elementos, 
incluido el sistema de calidad del laboratorio primario, pero la demostración más 
clara de la validez de un patrón primario radica en las lecturas de comparación 
con otro patrón nacional o internacional referido a la misma magnitud.

2.1.1.	 Acuerdo de reconocimiento mutuo del Comité Internacional de 
Pesas y Medidas

En 1999, el CIPM estableció un acuerdo de reconocimiento mutuo (MRA 
del CIPM) [63], que suscribieron instituciones nacionales de metrología y una 
serie de organizaciones internacionales, entre ellas el OIEA. En julio de 2020, 
dicho instrumento contaba con 106 signatarios. Cada uno de ellos puede optar 
por designar a otro laboratorio de su país como depositario del patrón nacional 
correspondiente a una determinada magnitud. De este modo, el MRA del CIPM 
se hace extensivo a otras 153 instituciones (datos de julio de 2020).9

El MRA del CIPM persigue dos grandes objetivos. El primero consiste 
en facilitar el acceso a los resultados de las comparaciones clave de carácter 
internacional de patrones y establecer el grado de equivalencia entre cada patrón 
y un valor de referencia internacional acordado. La BIPM conserva estos datos en 
línea, en su base de datos de comparaciones clave (KCDB) [64]. En el caso de los 
patrones dosimétricos que mantiene la propia BIPM, cada patrón primario nacional 
es comparado regularmente con el correspondiente patrón primario de la BIPM, 
que se toma como referencia. Como parte del MRA del CIPM también existe una 
estructura de organizaciones regionales de metrología que sirve para poder hacer un 
mayor número de comparaciones de patrones nacionales, primarios o secundarios, 

9	 Para conocer la situación actual del MRA del CIPM, véase el sitio web: http://www.
bipm.org/en/cipm-mra/.
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al margen de las que realiza la BIPM (los PSDL lo hacen puntualmente, el OIEA 
de modo sistemático). Ello incluye comparaciones de magnitudes o de mediciones 
que no se consideran fundamentales, sino más bien complementarias.
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CUADRO 2. CLASIFICACIÓN DE LOS INSTRUMENTOS Y 
LABORATORIOS DE CALIBRACIÓN (cuadro adaptado de la 
referencia [62])

Clasificación de instrumentos Laboratorios de calibración

Patrón primario
Instrumento de la máxima calidad 
metrológica, que permite determinar una 
magnitud a partir de su definición, sin tener 
como referencia otros patrones referidos a la 
misma magnitud, y cuya exactitud ha sido 
verificada por comparación con patrones 
referidos a la misma magnitud mantenidos 
por otras instituciones integradas en el 
Sistema Internacional de Medidas.

Patrón secundario
Instrumento que posee una precisión 
definida y estabilidad a largo plazo y cuya 
calibración es trazable hasta un patrón 
primario.

Patrón nacional
Patrón que un país tiene oficialmente 
reconocido como referencia para fijar el 
valor de todos los demás patrones referidos 
a una determinada magnitud que existen en 
el país.

Instrumento de referencia
Instrumento de la máxima calidad 
metrológica disponible en un determinado 
lugar, con calibración trazable, del cual 
derivan las mediciones efectuadas en ese 
lugar.

Instrumento de campo 
Instrumento utilizado para efectuar las 
mediciones habituales, con calibración 
trazable hasta el instrumento de referencia.

Laboratorio primario de calibración 
dosimétrica 
Laboratorio de calibración de ámbito 
nacional designado por el Gobierno, que 
tiene por cometido establecer, mantener y 
mejorar patrones primarios de dosimetría de 
radiaciones.

Laboratorio secundario de calibración 
dosimétrica 
Laboratorio de dosimetría designado por las 
autoridades competentes para que preste 
servicios de calibración, que cuenta con al 
menos un patrón secundario.



El segundo gran objetivo del MRA del CIPM es hacer posible el 
reconocimiento mutuo de las capacidades de calibración y medición declaradas 
por las instituciones participantes. Esto se traduce en un registro en línea de 
estas capacidades, en forma de lista de los servicios de medición que ofrece 
cada establecimiento participante, en la que consta asimismo la incertidumbre 
declarada de cada medición [65]. Como parte de esta declaración, cada 
institución debe demostrar que tiene implantado un sistema de calidad adecuado. 
Antes de ser incluidos en la KCDB, las capacidades de calibración y medición 
pasan por un riguroso proceso de examen, que en su primera fase corre a cargo 
de la correspondiente organización regional de metrología y a continuación 
reviste la forma de examen interregional. Gracias a este proceso, los usuarios 
pueden confiar en los resultados y la incertidumbre declarada de los servicios 
de medición que en todo el mundo ofrecen los establecimientos nacionales de 
metrología y las organizaciones internacionales participantes.

2.1.2.	 Red OIEA/OMS de Laboratorios Secundarios de Calibración 
Dosimétrica

La principal función de los SSDL es reducir la distancia entre los 
laboratorios primarios y los usuarios de radiaciones ionizantes, mediando en la 
transferencia de las calibraciones de dosímetros desde el patrón primario hasta 
el instrumental del usuario [66]. En 1976, por iniciativa conjunta del OIEA y la 
OMS, se creó una red de SSDL que tenía por objetivo conferir más exactitud a 
la dosimetría de radiaciones, estableciendo para ello una cadena de trazabilidad 
que desde los patrones de dosimetría nacionales condujera hasta el Sistema 
Internacional de Unidades (SI), principalmente en beneficio de los países no 
adheridos a la Convención del Metro [67]. En 2020, la red incluía a 87 SSDL 
de 72 Estados Miembros del OIEA. Más de la mitad de estos laboratorios se 
encuentran en países en desarrollo. La Red de SSDL integra asimismo a 22 
organizaciones colaboradoras y miembros afiliados, entre ellos la BIPM, varios 
PSDL nacionales, la ICRU y otras organizaciones internacionales que prestan 
apoyo a la red [68].

Como entidad organizadora de la red, el OIEA tiene la responsabilidad 
de comprobar que los servicios prestados por los SSDL participantes sigan 
normas metrológicas internacionalmente aceptadas (incluida la trazabilidad del 
instrumental empleado en protección radiológica y radiología de diagnóstico). 
El primer paso del proceso consiste en lograr que las calibraciones de dosímetros 
recorran el camino que lleva desde la BIPM o desde un PSDL, pasando por 
el OIEA, hasta los SSDL. Posteriormente, el OIEA realiza comparaciones 
bilaterales y auditorías de la calidad de las dosis en los SSDL para asegurarse 
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de que los patrones distribuidos entre los usuarios cumplan los requisitos de 
exactitud que impone el Sistema Internacional de Medidas [67].

Uno de los principales objetivos de la Red de SSDL en el ámbito de 
la dosimetría de radioterapia es garantizar que la dosis administrada a los 
pacientes sometidos a radioterapia esté dentro de los márgenes de exactitud 
internacionalmente aceptados. El camino para lograrlo pasa por asegurarse de que 
las calibraciones de instrumentos proporcionadas por los SSDL se ajusten a los 
intervalos de incertidumbre declarados, por insistir en la necesidad de que los SSDL 
tomen parte en programas de garantía de la calidad en materia de radioterapia, por 
promover la participación de los SSDL para secundar auditorías de la calidad de la 
dosimetría en centros de radioterapia y, cuando sea necesario, por ayudar a calibrar 
el instrumental de radioterapia en los hospitales.

2.2.	 PATRONES EN FUNCIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

Actualmente solo hay tres métodos básicos lo bastante exactos como 
para fundamentar en ellos un patrón primario referido a la dosis absorbida en 
agua [58]: la calorimetría, la dosimetría química y la dosimetría por ionización. 
Los PSDL han definido diversos procedimientos experimentales para establecer 
patrones aplicables a la dosis absorbida en agua. En las líneas siguientes se 
describen brevemente estos patrones y se presentan los resultados de procesos de 
comparación internacional. 

Muchos PSDL disponen de un patrón primario en función de la dosis absorbida 
en agua que opera en un haz de radiación gamma de 60Co y algunos también tienen 
patrones establecidos en otras calidades de radiación, como fotones y electrones 
de megavoltaje o rayos X de kilovoltaje. A continuación se resumen los métodos 
utilizados para establecer patrones primarios que operan en radiación gamma 
de 60Co o en haces de fotones o electrones generados por acelerador.

a)	 Varios PSDL utilizan el calorímetro de grafito concebido por Domen 
y Lamperti [69], con ciertas modificaciones, para determinar la dosis 
absorbida en grafito en un maniquí de grafito. Para hacer la conversión 
a la dosis absorbida en agua en el punto de referencia de un maniquí de 
agua hay diversos procedimientos posibles [70]. Cabe, por ejemplo, aplicar 
el teorema de la puesta en escala de la fluencia de los fotones [71, 72] o 
recurrir a mediciones basadas en la teoría de ionización de cavidades [73] o 
a cálculos directos por el método de Montecarlo [74]. 

b)	 El calorímetro de agua posibilita una determinación más directa de la dosis 
absorbida en agua en el punto de referencia de un maniquí de agua. El 
sistema sellado de agua [75, 76] consta de un pequeño recipiente de vidrio 
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que contiene agua de alta pureza y detectores de termistor. La pureza del agua 
es importante porque la presencia de impurezas puede causar reacciones 
químicas exotérmicas o endotérmicas que modifiquen la relación entre dosis 
absorbida y aumento de la temperatura, relación que se denomina “defecto 
de calor”. Con este dispositivo sellado es posible saturar el agua de alta 
pureza con varios gases para crear una mezcla cuyo defecto de calor tenga 
un valor estable y bien definido.

c)	 El patrón de Fricke en función de la dosis absorbida en agua permite 
determinar la respuesta de un volumen conocido de solución de Fricke a la 
absorción total de un haz de electrones en ese volumen [77]. Conociendo 
la energía de los electrones, la corriente del haz y la masa de la solución 
de Fricke se puede determinar la energía absorbida total y relacionarla 
con la variación de absorbancia de la solución de Fricke, medida por 
espectrofotometría. En los últimos años, con la creciente adopción del 
calorímetro de agua, el patrón de Fricke ha ido cayendo en desuso como 
método principal para determinar la dosis absorbida en agua.

d)	 El patrón primario para cámaras de ionización consta de una cámara con una 
cavidad de grafito llena de aire que tiene un volumen conocido, concebida 
para que cumpla, en la mayor medida posible, los requisitos de un detector 
de Bragg-Gray. Tras colocar la cámara en un maniquí de agua, se obtiene 
una medida de la dosis absorbida en agua en el punto de referencia a partir 
de la energía específica media transmitida al aire de la cavidad [78].

Hasta aproximadamente 2015, para obtener una medida absoluta de la 
dosis absorbida en agua en haces de rayos  X de kilovoltaje se empleaba casi 
exclusivamente una cámara de ionización de extrapolación [79]. Actualmente 
hay varios PSDL que utilizan un calorímetro de agua o de grafito para el espectro 
de rayos  X de  100 a  250  kV [80] y la BIPM ha creado un patrón primario 
correspondiente a estos haces basado en cámaras de ionización calibradas en el 
seno del aire [81]. La disponibilidad de estos patrones permite calibrar en función 
de la dosis absorbida en agua los instrumentos, tanto de los SSDL como de los 
usuarios, que operan en estos haces de rayos X, que son el medio más directo para 
determinar la dosis absorbida en los entornos clínicos. En cambio, faltan avances 
de calado para establecer patrones primarios en función de la dosis absorbida en 
agua en haces de rayos X de un nivel de energía inferior a 100 kV.

La BIPM viene realizando comparaciones de patrones primarios para la 
dosis absorbida en agua en radiación gamma de 60Co desde la década de 1990 y 
comparaciones de patrones primarios en función del kerma en aire desde incluso 
antes. Desde el establecimiento del MRA del CIPM, la BIPM viene publicando en 
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línea, en la KCDB10, los resultados actualizados de estas series de comparaciones 
sistemáticas. Las comparaciones de las lecturas de dosis absorbida en agua en 
radiación de 60Co están registradas como serie de comparación BIPM.RI(I)‑K4. 
En la figura 4 a) se muestran los resultados (a julio de 2020). La concordancia 
queda holgadamente dentro de la incertidumbre típica declarada por cada PSDL. 
Las comparaciones de patrones primarios en función del kerma en aire en 
radiación gamma de 60Co, registradas como serie BIPM.RI(I)‑K1, muestran una 
distribución similar, pese a que los intervalos de incertidumbres son menores, 
como se observa en la figura 4 b). Los patrones primarios en función del kerma 
en aire de todos los PSDL son cámaras de ionización de cavidad de grafito, y 
los correspondientes factores de corrección están estrechamente correlacionados. 
En cambio, como queda dicho, los patrones referidos a la dosis absorbida en 
agua reposan en distintos métodos que presentan incertidumbres poco o nada 
correlacionadas, por lo que configuran un sistema más robusto y menos sensible 
a influencias sistemáticas.

Desde 2009, la BIPM tiene en funcionamiento un patrón primario itinerante 
para la dosis absorbida en agua, formado por un calorímetro de grafito [82] y 
un sistema de conversión de dosis. Entre 2009 y 2016, ese patrón fue utilizado 
para realizar comparaciones directas en los haces de fotones de acelerador de los 
PSDL. Desde 2017, la BIPM viene realizando sus comparaciones en los haces de 
referencia de que dispone en un acelerador ubicado en una instalación externa. 
Los resultados de estas comparaciones se registran como serie BIPM.RI(I)‑K6. 
En la figura 4 c) se muestran los resultados obtenidos en haces de fotones con 
valores de TPR20,10  de entre  0,63 y  0,71 (a julio de  2020). Los intervalos de 
incertidumbre son en general mayores que los de la radiación gamma de  60Co 
y la concordancia vuelve a situarse dentro de las incertidumbres expandidas 
declaradas (k = 2).

La KCDB de la BIPM contiene enlaces a los informes publicados de todas 
las comparaciones de la BIPM. Conviene señalar que el resultado de cada uno 
de los PSDL que aparecen en la figura  4 se considera obsoleto en cuanto el 
PSDL en cuestión realiza una nueva comparación, generalmente cada 10 años 
(si bien lo acordado en el seno del CCRI es un máximo de 15 años entre dos 
comparaciones consecutivas). Los resultados actualizados son los que figuran en 
la KCDB de la BIPM.

10	 Véase http://kcdb.bipm.org/
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Fig. 4. Resultados de las comparaciones de patrones realizadas por la BIPM en función de 
a) la dosis absorbida en agua en radiación gamma de 60Co, b) el kerma en aire en radiación 
gamma de 60Co y c) la dosis absorbida en agua en haces de fotones de acelerador lineal con 
un valor de TPR20,10 de entre 0,63 y 0,71. Los resultados están expresados en relación con 
la determinación correspondiente de la BIPM. Las barras de incertidumbre representan el 
intervalo de incertidumbre típica que cada PSDL declara para su patrón. Todos los datos 
fueron extraídos de la KCDB de la BIPM en julio de 2020.



3.  FORMALISMO BASADO EN ND,W  

Hohlfeld [55] presentó con detalle el formalismo que se utiliza para 
determinar la dosis absorbida en agua en haces de fotones y electrones de alta 
energía por medio de una cámara de ionización o un dosímetro calibrado en 
función de la dosis absorbida en agua en un haz de 60Co. Respecto de ese tema, 
Andreo [56] y Rogers [57] hicieron trabajos complementarios y ampliaron el 
formalismo. El procedimiento para determinar la dosis absorbida en agua por 
medio de patrones de dosis absorbida en agua se incorporó en las recomendaciones 
sobre dosimetría en el plano nacional [83‑85]. Además, dicho método se incluyó 
en la primera edición del presente código de práctica internacional y, en el caso 
de las cámaras de ionización de placas paralelas, en la referencia [10].

3.1.	 FORMALISMO 

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua para 
un haz de referencia de calidad Qo y sin cámara puede determinarse por medio de 
la siguiente ecuación:

D M NQ Q D Qw wo o o, , ,= 	 (1)

en donde MQo
 es la lectura del dosímetro en las condiciones de referencia que se 

utilizaron en el laboratorio de calibración y ND Qo, ,w
 es el coeficiente de calibración 

expresado en función de la dosis absorbida en agua del dosímetro que suministra 
un laboratorio de calibración. En la mayor parte de las situaciones clínicas, las 
condiciones de medición no son idénticas a las condiciones de referencia que se 
utilizaron en el laboratorio de calibración. Ello puede influir en la respuesta del 
dosímetro, por lo que es necesario distinguir entre las condiciones de referencia 
que se utilizaron en el laboratorio de calibración y las condiciones de medición 
en el entorno clínico.

3.1.1.	 Condiciones de referencia

El coeficiente de calibración de una cámara de ionización irradiada en 
condiciones de referencia equivale a la razón entre el valor convencionalmente 
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verdadero de la magnitud medida y el valor indicado.11 Las condiciones de 
referencia se definen como el conjunto de valores de magnitudes de influencia 
para las que el coeficiente de calibración tiene validez sin tener que aplicar 
factores de corrección complementarios. En el caso de la calibración en función 
de la dosis absorbida en agua, algunas de las condiciones de referencia son la 
disposición espacial (la distancia y la profundidad), el tamaño del campo, el 
material y las dimensiones del maniquí irradiado, y la temperatura, la presión y la 
humedad relativa ambiente.

3.1.2.	 Magnitudes de influencia

Las magnitudes de influencia se definen como aquellas magnitudes que, 
aunque no son objeto de la medición, influyen sobre la magnitud que se mide. 
Las magnitudes de influencia pueden ser de distinta índole (p.  ej. la presión, 
la temperatura o la tensión de polarización), pueden guardar relación con el 
dosímetro (p.  ej. el envejecimiento, la deriva del cero o el calentamiento), o 
pueden ser magnitudes relacionadas con el campo de radiación (p. ej. la calidad 
del haz, la tasa de dosis, el tamsaño del campo o la profundidad en un maniquí).

Cuando se calibran una cámara de ionización o un dosímetro se mantienen 
bajo control tantas magnitudes de influencia como sea factible. Sin embargo, 
hay varias magnitudes de influencia que podrían ser difíciles de controlar, por 
ejemplo, la presión atmosférica y la humedad, y, en el caso de la radiación 
gamma de  60Co, la tasa de dosis. El efecto de esas magnitudes de influencia 
puede corregirse si se aplican los factores de corrección adecuados. Si se supone 
que las magnitudes de influencia son independientes las unas de las otras, puede 
aplicarse un producto de factores de corrección, ∏ki, en donde cada factor de 
corrección ki guarda relación solo con una magnitud de influencia. En el caso 
de correcciones habituales para tener en cuenta la presión, la temperatura, 
la polaridad, la eficiencia de recolección de carga, etc., que se tratan en la 
sección 4.4.3, ki efectivamente tiene un carácter independiente.

El uso de haces de calidad distinta de la calidad Qo del haz de referencia que 
se utilizó para calibrar una cámara de ionización también puede tratarse como 
una magnitud de influencia. Por ello, en las mediciones hechas con calidades de 

11	 El “valor convencionalmente verdadero” de una magnitud es el valor que se le da a 
determinada magnitud y que se acepta, en ocasiones por convención, como valor que tiene 
una incertidumbre adecuada para determinado fin. En ocasiones, al valor convencionalmente 
verdadero se le denomina “valor asignado”, “mejor estimación del valor”, “valor convencional” 
o “valor de referencia” [86]. Puede ocurrir que, en un laboratorio u hospital, el valor medido por 
un patrón de referencia se tome como el valor convencionalmente verdadero, y, con frecuencia, 
el valor medio de una serie de resultados de medición de una magnitud se utiliza para definir el 
valor convencionalmente verdadero. 
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radiación distintas de la calidad de referencia Qo es necesario utilizar un factor de 
corrección. En el presente código de práctica internacional ese aspecto se aborda 
de manera explícita por medio del factor kQ Q, o

, que se utiliza para corregir en 
función de la calidad del haz de radiación y no forma parte de los factores ki a los 
que se aludió con anterioridad.

3.2.	 CORRECCIÓN EN FUNCIÓN DE LA CALIDAD DE RADIACIÓN 
DEL HAZ, kQ,Qₒ 

En los casos en los que un dosímetro se utiliza con un haz que tenga una 
calidad Q distinta de la que se utilizó para calibrarlo, Qo, la dosis absorbida en 
agua se expresa por medio de la siguiente ecuación:

D M N kQ Q D Q Q Qw w o o, , , ,= 	 (2)

en donde el factor kQ Q, o
 se utiliza para corregir el coeficiente de calibración 

N D Q, ,w o
 para tener en cuenta la diferencia entre la calidad del haz de referencia, 

Qo, y la calidad del haz  del usuario, Q, y la lectura del dosímetro, MQ, se ha 
corregido en función de los valores de referencia de las magnitudes de 
influencia distintas de la calidad del haz para la que tiene validez el coeficiente 
de calibración.

El factor de corrección por la calidad del haz kQ Q, o
 se define como la razón 

entre los coeficientes de calibración expresados en función de la dosis absorbida 
en agua del dosímetro a las calidades Q y Qo, con arreglo a la ecuación siguiente:

k
N

N

D M

D MQ Q
D Q

D Q

Q Q

Q Q
,

, ,

, ,

,

,
o

o o o

w

w

w

w

= = 	 (3)

La calidad de referencia Qo que con mayor frecuencia se utiliza para 
calibrar cámaras de ionización y dosímetros es la radiación gamma de  60Co; 
cuando se remite a ella, en el presente código de práctica internacional se utiliza 
el símbolo  kQ para referirse al factor de corrección por la calidad del haz. En 
algunos PSDL se utilizan de manera directa haces de fotones y electrones de alta 
energía para fines de calibración, en cuyo caso se utiliza el símbolo  kQ Q, o

.
De manera ideal, el factor de corrección por la calidad del haz debería 

medirse de manera directa en cada cámara con haces de la misma calidad que la 
del usuario. Sin embargo, esto no es factible en la mayor parte de los laboratorios 
de calibración. Esas mediciones solo pueden llevarse a cabo en laboratorios que 
tienen acceso a haces de calidades adecuadas. Por ello, en la actualidad ese método 
solo se emplea en unos pocos PSDL del mundo. Para aplicar el procedimiento, es 
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necesario contar con un sistema de dosimetría en el que no tenga que tomarse en 
cuenta la energía, por ejemplo, un calorímetro, y que funcione a esas calidades 
de radiación. Un problema conexo es la dificultad de reproducir calidades de haz 
idénticas a las que producen los aceleradores de uso clínico en los laboratorios de 
calibración [87, 88].

En muchos casos en los que no se cuente con datos experimentales, o 
resulte difícil medir kQ Q, o

 de manera directa en haces de uso clínico reales, los 
factores de corrección pueden calcularse (véase el apéndice II).

3.2.1.	 El concepto de calidad de haz intermedia Qint y el uso que se le da en 
los haces de fotones

En los casos en los que el haz de referencia Qo sea radiación gamma 
de 60Co, kQ Q, o

se expresa como kQ y para hacer los cálculos se utilizan datos que 
pueden obtenerse con relativa sencillez; para cada tipo de cámara se facilitan 
valores kQ para cada haz de calidad Q objeto de interés. Sin embargo, si en los 
laboratorios de calibración se cuenta con calibraciones directas en haces de 
fotones y electrones de aceleradores, podría ocurrir que, por ejemplo, una cámara 
de referencia calibrada con un haz de fotones de Qo = 6 MV deba utilizarse para 
un haz de calidad Q  =  18 MV (en aras de la sencillez, en esta publicación se 
utilizan los valores de megavoltaje nominales en lugar de la TPR20,10). En este 
caso, es necesario utilizar el factor k18 MV,6 MV. De forma más general, la cámara 
de referencia puede calibrarse con cualquiera de los haces de acelerador que 
estén disponibles en el laboratorio de calibración. Por eso es necesario contar con 
un cuadro bidimensional de valores kQ Q, o

 para cada tipo de cámara, porque tanto 
Q como Qo son variables. 

Con el fin de reducir este problema hasta un nivel gestionable, se creó el 
concepto de “calidad intermedia”, Qint. A partir de la definición de kQ Q, o

 que 
figura en la ecuación (3), puede escribirse la expresión siguiente:
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En ella, se ha colocado un coeficiente de calibración intermedio N D Q, ,w int
 

de tal manera que convierte el factor necesario kQ Q, o
 en una razón entre dos 

factores, kQ Q, int
 y kQ Qo int, . Para demostrar por qué este método reduce la cantidad 

de datos con los que debe contarse, el ejemplo anterior puede analizarse para el 
caso de fotones de megavoltaje con Qo = 6 MV y una calidad intermedia Qint que 
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es radiación gamma de 60Co. A continuación, el factor k18 MV,6 MV   se calcula de la 
manera siguiente:
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y en el último paso de esa ecuación, se prescinde del subíndice 60Co con arreglo 
a la notación que se definió para kQ. Los factores k18 MV y k6 MV se extraen de la 
sección 6.5.1 en función de la TPR20,10 y no se precisa ningún dato más. Cabe 
destacar que no fue necesario contar con un cuadro bidimensional de valores 
kQ Q, o

 para cada tipo de cámara. Obsérvese que la calidad intermedia, en este 
caso, 60Co, no se utilizó para hacer mediciones y que, sencillamente, se empleó 
como medio para reducir la cantidad de datos de los distintos tipos de cámara con 
los que debía contarse.

3.2.2.	 La calidad intermedia en el caso de los haces de electrones

El concepto de calidad intermedia Qint, que se planteó en la ecuación (4) y 
corresponde a la ecuación:

k
k

kQ Q
Q Q

Q Q
,

,

,
o

int

into

= 	 (6)

también es útil para la dosimetría de haces de electrones. Sin embargo, en esos 
casos la mejor alternativa de Qin es la de haces de electrones en lugar de la de 
haces de radiación gamma de 60Co porque no se cuenta con datos de kQ fiables 
respecto a determinados tipos de cámaras diseñados para usarse en haces de 
electrones. Además, la incertidumbre de los factores kQ Q, int

 y kQ Qo int,  disminuye 
si Qint es del mismo tipo de haz que Q y Qo y tiene un nivel de energía parecido.

En el caso de haces de electrones, parece sensato optar por una Qint que 
se acerque al valor de la mitad del alcance; en el presente código de práctica 
internacional se optó por R50 = 7,5 g/cm2, en donde R50 es el índice de calidad del 
haz de los haces de electrones (véase la sección 7). En la sección 7.6.2 pueden 
consultarse los valores de kQ Q, int

 que se calcularon sobre esa base para distintos 
tipos de cámaras. De nuevo se hace hincapié en que Qint no se utiliza para hacer 
medición alguna: sencillamente se trata de un medio para reducir la cantidad de 
datos con los que debe contarse.
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El coeficiente de calibración de la cámara de placas paralelas para un haz 
de electrones de calidad Qo puede obtenerse de una de las siguientes maneras:

e)	 mediante calibración directa en un laboratorio de calibración con un haz de 
electrones de calidad Qo,

f)	 mediante calibración en un laboratorio de calibración con radiación gamma 
de 60Co, con la aplicación subsecuente del factor de corrección adecuado 
para la calidad del haz (véase la sección 7.6.2), o

g)	 mediante calibración interna con haces de electrones de uso clínico de 
calidad Qo comparados en relación con una cámara de referencia que tenga 
un coeficiente de calibración N D Q, ,w

ref
o
 para esa calidad de haz.

El procedimiento de calibración interna para haces de uso clínico se detalla 
en la sección 4.5.

3.2.3.	 El uso de la calidad intermedia para hacer conversiones entre 
modalidades de haces

En la ecuación (5) se muestra cómo utilizar 60Co como la calidad intermedia 
para determinar el factor k18 MV,6 MV para hacer la conversión de los coeficientes 
de calibración de un haz de fotones de 6 MV en uno de 18 MV por medio de 
factores de kQ conocidos basados en 60Co, aunque la radiación gamma de 60Co 
no se utilice para hacer medición alguna de calibración ni en las instalaciones 
del usuario. En general, el concepto de calidad intermedia constituye una 
solución que permite utilizar una cámara de cualquier modalidad y calibrarla 
en una modalidad distinta, siempre y cuando se cuente con los factores kQ Q, o

 
correspondientes.

Por ejemplo, el coeficiente de calibración N
D, ,w g/cm 23

 de un haz de 
protones con alcance residual Rres  =  3  g/cm2 puede calcularse a partir de una 
calibración con coeficiente ND,w,6 MV en un haz de fotones de 6 MV por medio de 
la ecuación siguiente:

N
k

k
N

D D, , , ,w
MV

w MVg/cm
g/cm

2

2

3
3

6
6= 	 (7)

Los valores de k
3 2g cm/

 se proporcionan en la sección 10.7.2 y los de k6 MV 
en la sección 6.5.1. De este modo, es viable hacer dosimetría de referencia para 
haces de protones e iones más pesados con base en una cámara calibrada en un 
haz de fotones de acelerador con solo los datos de kQ que figuran en las tablas 
disponibles. La incertidumbre resultante tendrá un valor más alto que el que se 
obtendría con calibración directa en la modalidad de radiación de interés.
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4.  EJECUCIÓN

4.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En un principio, los PSDL se centraban en ofrecer calibraciones en función 
de la dosis absorbida en agua para cámaras de ionización en haces de radiación 
gamma de 60Co. Posteriormente pasaron a hacer otro tanto para haces de fotones 
y electrones de alta energía [89‑93]. Aunque se han descrito patrones que 
funcionan en haces de rayos X de kilovoltaje [80] y de protones e iones ligeros 
[94,   95], hasta la fecha se han establecido pocos servicios de calibración que 
trabajen en estas modalidades.

Dependiendo del laboratorio de calibración y del tipo de haz (modalidad) 
de que se trate, se proporcionan al usuario coeficientes de calibración ND,w,Q que 
corresponden a distintas opciones, expuestas a continuación para evitar un uso 
incorrecto de este código de práctica internacional.

4.1.1.	 Calibraciones realizadas en laboratorios de calibración a varias 
calidades de haz

Solo los laboratorios que disponen de fuentes de radiación y patrones que 
funcionan con distintas calidades de haz pueden proporcionar valores de ND,w,Q 
o kQ Q, o

 correspondientes a estas calidades obtenidos por medición directa. La 
principal ventaja de este procedimiento es que, por definición, se tiene en cuenta 
la respuesta de cada cámara en concreto en un maniquí de agua irradiado con 
haces de diferentes tipos y calidades. A continuación se exponen dos métodos 
que solo difieren en la presentación de los datos.

a)	 Se proporciona al usuario una serie de coeficientes de calibración ND,w,Q 
de la cámara de ionización del usuario a las calidades de haz Q. El usuario 
selecciona una de las calidades de haz como calidad de referencia Qo en 
el centro clínico en cuestión: N D Q, ,w o

designará pues el coeficiente de 
calibración correspondiente a esa calidad de referencia. Los valores de 
kQ Q, o

 se obtienen normalizando todos los coeficientes de calibración al 
coeficiente N D Q, ,w o

, conforme a la ecuación (3), lo que corresponde a los 
valores de kQ Q, o

 obtenidos por medición directa. La ventaja de este método 
es que, una vez obtenidos los valores de kQ Q, o

 por medición directa en una 
determinada cámara, puede que no sea necesario recalibrar la cámara a 
todas las calidades Q, sino solamente a la calidad de referencia Qo. Esto 
hace posible una menor frecuencia de calibración a todas las calidades 
para verificar la dependencia respecto de la calidad de haz de esa cámara 
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en concreto.12 Además, no será necesario que esta calibración a una única 
calidad de referencia sea realizada en el mismo laboratorio en el que se 
hayan medido los valores de kQ Q, o

 (generalmente un PSDL).
b)	 Se proporciona al usuario un coeficiente de calibración N D Q, ,w o

 a una calidad 
de referencia Qo seleccionada en laboratorio, junto con una serie de valores 
del factor kQ Q, o

 obtenidos por medición directa en la cámara del usuario a 
las calidades de haz Q. Los criterios que rigen el tipo y la frecuencia de las 
calibraciones son los mismos que en el caso anterior. 

Una posible limitación de ambas opciones radica en la diferencia entre las 
calidades de haz empleadas en el laboratorio de calibración y las que utilice el 
usuario en su instalación. En el caso de los haces de fotones de megavoltaje, 
la instalación de aceleradores lineales de uso clínico en muchos laboratorios 
de calibración ha permitido salvar en buena medida este inconveniente. En el 
caso de haces de kilovoltaje, por la existencia de un amplio abanico de calidades 
de haz es más difícil hacer concordar las condiciones de calibración con las de 
uso. Merece la pena señalar que, aunque su uso clínico vaya disminuyendo, la 
radiación de 60Co sigue siendo la única calidad de haz “universal”.

4.1.2.	 Calibraciones realizadas en laboratorios de calibración a una sola 
calidad de referencia Qo.

Se proporciona al usuario un coeficiente de calibración N D Q, ,w o
 (o ND,w 

cuando la calidad de referencia es la radiación de 60Co). Los valores de kQ Q, o
 (o kQ 

cuando la calidad de referencia es el 60Co) que se utilizarán para este método son 
genéricos, esto es, comunes a todas las cámaras de ionización de un determinado 
tipo, lo que significa que no se pueden tener en cuenta las diferencias entre una y 
otra cámara de un mismo tipo. A continuación se exponen los métodos empleados 
actualmente respecto de los factores de corrección por la calidad de haz.

a)	 Valores genéricos calculados mediante experimentación a partir de lecturas 
realizadas en un laboratorio de calibración con una muestra de cámaras de 
ionización de un tipo determinado. Este método puede ser una alternativa a 
la opción b) de la sección 4.1.1 solo cuando los valores de kQ o kQ Q, o

 hayan 
sido obtenidos por un laboratorio de calibración a partir de una muestra de 
gran tamaño de cámaras de ionización y cuando la desviación típica de las 
diferencias entre esas cámaras sea pequeña. Este suele ser el caso de las 
cámaras de calidades empleadas como patrón secundario (véase la ref. [96]), 

12	 Véanse, en la sección 4.3, las recomendaciones sobre la frecuencia de calibración de 
los dosímetros.
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como las que calibra el Laboratorio Nacional de Física del Reino Unido 
(véase la fig. 5) [97], y también de una serie de cámaras de referencia.13 No 
se recomienda utilizar valores genéricos experimentales de kQ o kQ Q, o

 que 
no hayan sido determinados por un laboratorio de calibración, salvo cuando 
se trate de efectuar una comprobación secundaria de valores calculados.

b)	 Valores genéricos obtenidos por cálculo con uno de los siguientes métodos: 
i)	 la fórmula analítica que figura en las ecuaciones (91) y (92) 

(apéndice  II), basada en el principio de Bragg-Gray, que era el 
procedimiento utilizado en la primera edición de este código de 
práctica internacional y en la referencia [85] y que también se emplea 
en esta edición en el caso de iones más pesados que los protones;

ii)	 simulaciones de Montecarlo detalladas de un determinado tipo de 
cámara, que es la técnica utilizada en la referencia [99]. 

c)	 Valores genéricos compuestos, obtenidos estadísticamente combinando lo 
siguiente:
i)	 simulaciones de Montecarlo detalladas de un tipo determinado 

de cámara y valores experimentales obtenidos en un PSDL con 
una muestra de cámaras de ese tipo, como los datos de kQ “de uso 
mayoritario” para haces de fotones de megavoltaje que se ofrecen en 
esta publicación [100];

ii)	 valores específicos de la cámara determinados por el método de 
Montecarlo y cálculos analíticos resultantes de la ecuación  (92) 
(apéndice II), como en el caso de haces de protones.

En este código de práctica internacional se emplean los 
procedimientos c.i) y c.ii). 

Conviene destacar que los factores de corrección por la calidad de haz 
calculados para un determinado tipo de cámara mediante técnicas analíticas o 
el método de Montecarlo no tienen en cuenta las variaciones de la respuesta 
a la energía que pueda haber entre cámaras de un mismo tipo. Los cálculos 
también están condicionados en gran medida por las especificaciones del 
fabricante de cada cámara. En la mayoría de los casos, la calidad de referencia 
utilizada es el 60Co.

13	 En la referencia [12] se detallan las especificaciones de las cámaras de ionización de 
referencia, basadas en la labor de McEwen en el Consejo Nacional de Investigación del Canadá 
[98].
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4.1.3.	 Recomendaciones

A partir de lo expuesto en las secciones 4.1.1 y  4.1.2, se formulan a 
continuación una serie de recomendaciones para dar cumplimiento al presente 
código de práctica internacional.

a)	 El método a), o su equivalente b), de la sección 4.1.1 son las dos opciones 
preferibles, si bien es verdad que, para calidades de haz distintas del 60Co, 
solo unos pocos laboratorios de calibración están actualmente en condiciones 
de cumplir esta recomendación.

b)	 Cuando no se disponga de valores de kQ o kQ Q, o
 medidos directamente 

para la cámara del usuario a diversas calidades de haz en un laboratorio 
de calibración (método descrito en la sección 4.1.1), se recomienda seguir 
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Calidad del haz de fotones, Q (TPR20,10)
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0,55 0,60 0,65 0,70 0,75 0,80

Fig. 5. Valores medios de kQ a distintas calidades de haz de fotones, obtenidos en el Laboratorio 
Nacional de Física del Reino Unido para cámaras de ionización que se utilizan como patrón 
secundario de los tipos NE‑2561 (círculos vacíos) y NE‑2611 (NPL‑2611) (círculos llenos) [97]. 
La línea continua corresponde a un ajuste de los datos experimentales que resulta de aplicar 
la ecuación  (97) (apéndice  II). Las barras de incertidumbre representan las variaciones de 
una a otra cámara, expresadas como las respectivas desviaciones típicas de la muestra de 13 
cámaras NE‑2561 y de la muestra de 11 cámaras NE‑2611 (NPL‑2611). Los valores de kQ 
están normalizados a una TPR20,10 de 0,568 (haz de 60Co del Laboratorio Nacional de Física). 
A título comparativo, se muestran (triángulos) los valores de kQ correspondientes a estas 
cámaras presentados en la sección 6.5.1 (obsérvese que estos valores corresponden a ambos 
tipos de cámara).



el procedimiento c) de la sección 4.1.2. El uso de 60Co como calidad de 
referencia para determinar ND,w es especialmente apropiado para los SSDL.

c)	 Para calibrar una cámara respecto de la dosis absorbida en agua y del kerma 
en aire (véanse las secciones 8 y 9), la dosimetría de rayos X de kilovoltaje 
de energía baja y media debe basarse en los procedimientos a) o b) de la 
sección 4.1.1. Hay que seleccionar el rango de valores de Q de tal modo que 
sea lo más similar posible a las calidades de haz que se van a utilizar en la 
praxis clínica. 

d)	 Mientras los laboratorios de calibración sigan teniendo escasa posibilidad 
de determinar mediante experimentación los factores ND,w,Q en haces de 
protones o de iones más pesados, los métodos c.ii) y b.i) de la sección 4.1.2 
son los únicos procedimientos recomendados para operar en haces de 
protones y de iones más pesados, respectivamente.

4.2.	 EQUIPO 

Este código de práctica internacional de dosimetría de referencia trata 
únicamente de procedimientos ionométricos. Por lo que respecta al instrumental, 
los requisitos básicos siguen de cerca los de la primera edición de este código 
de práctica internacional y los de las referencias [9, 10, 12], así como la norma 
IEC 60731 [96], para dosímetros con cámara de ionización. Estos documentos, 
aunque concebidos en principio para la radiación de fotones y electrones, 
pueden hacerse extensivos a los demás tipos de campo de radiación tratados en 
esta publicación.

En esta sección solo se presentan los requisitos generales referentes al 
equipo: los detalles más específicos sobre el instrumental aplicable a cada tipo de 
radiación serán tratados en la sección correspondiente.

Un sistema de dosimetría ionométrica para radioterapia contiene los 
componentes enumerados a continuación.

a)	 Uno o más conjuntos de cámara de ionización, lo que incluye el cable 
acoplado de modo permanente y el conector. Se aconseja que estas cámaras 
de ionización estén concebidas específicamente para el uso previsto 
(modalidad, calidad de radiación, etc.).

b)	 Un conjunto de medición (electrómetro). Se puede considerar que este 
conjunto y la cámara de ionización forman un sistema unitario, en cuyo 
caso tal sistema es calibrado como un todo, o bien, alternativamente, se 
puede calibrar por separado el electrómetro respecto de la carga o corriente 
por división de la escala de lectura.
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c)	 Uno o varios maniquís con funda impermeable (de ser necesario). A veces 
se requiere una montura especial para posicionar correctamente la cámara 
dentro del maniquí.

d)	 Dispositivos calibrados para medir la temperatura y la presión del aire 
dentro del maniquí, a fin de ajustar la lectura de la cámara de ionización a 
las condiciones de referencia.

e)	 Uno o más dispositivos de control de estabilidad. Es cierto, sin embargo, 
que en muchas instalaciones está explícitamente desaconsejado el uso 
de fuentes radiactivas de control. En tales circunstancias, y a falta de un 
haz de 60Co, es posible controlar la estabilidad efectuando comparaciones 
sistemáticas entre dosímetros duplicados. Desde el punto de vista de la 
garantía de la calidad, también se recomienda este procedimiento para 
certificar la robustez permanente del sistema dosimétrico. 

4.2.1.	 Cámaras de ionización

Para la calibración de haces de radioterapia de rayos X de energía baja y 
media superior a 70 kV, haces de radiación gamma de 60Co, haces de fotones de 
alta energía, haces de electrones de una energía superior a unos 9 MeV y haces 
de protones o de iones más pesados que se utilizan con fines terapéuticos, se 
puede utilizar una cámara de ionización cilíndrica. Las cámaras de este tipo son 
muy apropiadas para procedimientos dosimétricos a estas calidades de radiación, 
ya que son robustas y fáciles de utilizar para hacer mediciones en un maniquí 
de agua. El volumen de la cavidad de la cámara debería estar comprendido 
entre  0,1  cm3 y  1  cm3, aproximadamente. Este intervalo supone un término 
medio entre la necesidad de tener suficiente sensibilidad y la capacidad de medir 
la dosis en un punto. Estos requisitos se cumplen en cámaras cilíndricas con una 
cavidad de aire de diámetro interno no superior a  7  mm, aproximadamente, y 
de longitud interna no superior a unos 25 mm. Cuando la cámara esté en uso, 
la fluencia de radiación debería ser aproximadamente uniforme en la sección 
transversal de la cavidad. No conviene utilizar la cámara con el tallo dispuesto 
paralelamente a la dirección del haz, razón por la cual la longitud de la cavidad 
es un factor limitante del tamaño mínimo del campo en el que se pueden hacer 
mediciones (véase la ref. [12]). 

La construcción de la cámara debería ser lo más homogénea posible, 
aún sabiendo que, por razones técnicas, lo más probable es que el electrodo 
central sea de un material distinto al de las paredes. De hecho, la elección de los 
materiales puede ser un factor importante para lograr que no haya variaciones 
sustanciales en la respuesta de la cámara a la energía. Otro requisito es que 
la cavidad de aire no esté sellada: debería estar diseñada de tal modo que sus 
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condiciones de temperatura y presión del aire se equilibraran rápidamente con 
las condiciones ambientales.

Al elegir una cámara de ionización cilíndrica, el usuario debería prestar 
atención al uso al que irá destinada, esto es, si va a ser utilizada como instrumento 
de referencia (calibrado en un laboratorio de calibración y empleado para calibrar 
los haces del usuario) o si va a servir de instrumento de campo (lo que supone 
calibración cruzada respecto de una cámara de referencia y utilización habitual 
para mediciones ordinarias). Las cámaras de ionización con paredes de grafito 
suelen ofrecer más estabilidad a largo plazo y una respuesta más uniforme que las 
cámaras con paredes de plástico, aunque estas últimas son más robustas desde el 
punto de vista mecánico y, por ende, más convenientes para los procedimientos 
ordinarios. Teniendo en cuenta el carácter higroscópico del plástico, se 
desaconseja de forma expresa el uso de cámaras con paredes de A‑150 o de 
fibra de nailon como instrumento de referencia [101]. Dado que una cámara de 
ionización es un instrumento de alta precisión, a la hora de adquirir una, conviene 
cerciorarse de que se trate de un tipo de cámara cuyo funcionamiento en haces 
de radioterapia esté suficientemente contrastado. Para ayudar al usuario, en este 
código internacional se adoptan las especificaciones propias de una cámara de 
ionización de referencia que figuran en la ref. [12], basadas a su vez en las de 
la ref. [98]. En el cuadro 3 se relacionan estas especificaciones. En la ref. [96] 
el lector encontrará indicaciones sobre las especificaciones de las cámaras. 
En el cuadro 4 se muestran las características de varias cámaras de ionización 
cilíndricas que cumplen estas especificaciones. Hay otros tipos de cámaras 
cilíndricas que, aunque no figuren en el cuadro  4, pueden ser adecuados para 
la dosimetría de referencia en una o varias de las modalidades descritas en 
esta publicación, siempre y cuando esté demostrado que cumplen las mismas 
especificaciones. 

En una publicación anterior (ref. [10]) se expone en detalle la utilización de 
cámaras de ionización de placas paralelas en haces de electrones y fotones de alta 
energía. El uso de este tipo de cámaras está recomendado en haces de electrones 
de todas las energías y es obligatorio en haces de energía inferior a 8 MeV. En el 
caso de haces de fotones, no se debería utilizar cámaras de placas paralelas para 
efectuar mediciones dosimétricas de referencia, excepto en la muy específica 
situación descrita en la sección  6.2.1, pero es posible emplearlas para realizar 
mediciones relativas. También son apropiadas para mediciones dosimétricas, 
tanto relativas como de referencia, en haces de protones o de iones más pesados, 
en especial haces de baja energía y haces cuyo pico de Bragg extendido (SOBP) 
sea estrecho. Es preferible que la cámara esté diseñada para el uso en agua y 
construida de tal modo que sea lo más homogénea y equivalente al agua posible. 
Es importante tener en cuenta los efectos de la retrodispersión desde la pared 
posterior de la cámara. Las cámaras concebidas para realizar mediciones en 
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CUADRO 3. ESPECIFICACIONES DE LAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
DE REFERENCIA PARA DOSIMETRÍA DE REFERENCIA [12]

Parámetro Especificaciones

Ajuste de la 
cámara

Obsérvese la respuesta de la cámara con dosis acumulada: se debe 
llegar al equilibrio en menos de 5 minutos. La lectura inicial y la de 
equilibrio deben ser concordantes dentro de un margen del 0,5 %.

Fugas Menos del 0,1 % de la lectura de la cámaraa

Efecto de polaridad Inferior al 0,4 % de la lectura de la cámara. La dependencia de la 
polaridad de la energía debe ser inferior al 0,3 % entre la energía del 
haz de 60Co y la del haz de fotones de 10 MV.

Corrección por 
recombinación

1.	 La corrección debe tener relación lineal con la dosis por pulso.
2.	 La recombinación inicial (la parte de la recombinación de cargas 

total que es independiente de la tasa de dosis o de la dosis por 
pulso) debe ser inferior al 0,2 % a tensiones de polarización de 
unos 300 V.

3.	 En el caso de haces pulsados, la representación gráfica de 1/MQ 
(lectura de carga) frente a 1/V debe ser lineal al menos para 
valores prácticos de V b.

4.	 En el caso de haces continuos, la representación gráfica de 1/MQ 
frente a 1/V2 debe ser lineal y describir el efecto de la 
recombinación general. La presencia de recombinación inicial 
altera la linealidad, pero suele tratarse de un efecto menor que es 
posible obviar.

5.	 La diferencia en la corrección por recombinación inicial obtenida 
con polaridades opuestas debe ser inferior al 0,1 %.

6.	 Si la corrección es superior a 1,05, habrá que recurrir a otros 
métodos [102].

Estabilidad de la 
cámara

En el curso de los 2 años que acostumbra a durar el período de 
recalibración, el coeficiente de calibración debe experimentar una 
variación inferior al 0,3 %, criterio que rige también para la 
estabilidad a largo plazo (más de 5 años).

Material de la 
cámara

El material que constituye la pared no debe presentar efectos de 
temperatura ni de humedad.

a	 En contados casos (por ejemplo, cámaras de pequeño volumen en haces de tasa de 
dosis baja), la corriente de fugas puede superar este límite. En tales circunstancias 
habrá que determinar cuidadosamente la corriente de fugas y aplicar una corrección a la 
lectura bruta que arroje la cámara de ionización.

b	 V: tensión de polarización.
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maniquís sólidos deberían ser, igualmente, tan equivalentes al maniquí como 
fuera posible. 

Para que la falta de uniformidad radial del perfil del haz influya lo menos 
posible, el electrodo colector no debe tener más de  20  mm de diámetro. La 
altura de la cavidad no debe superar los 2 mm, y el electrodo colector debería 
estar rodeado por un electrodo de guarda de anchura no inferior a 1,5 veces la 
altura de la cavidad [10]. Además, la ventana frontal debe tener un espesor de 
alrededor de 0,1 g/cm2 (o 1 mm de metacrilato polimetílico) como máximo, para 
que sea posible realizar mediciones con poca profundidad. Otro requisito es que 
la cavidad esté abierta al aire, de tal modo que sus condiciones de temperatura y 
presión atmosférica se equilibren rápidamente con las del exterior. En el cuadro 5 
se muestran las características de varias cámaras de ionización de placas paralelas 
recomendadas, mientras que en el cuadro 6 se indican las de otras cámaras de 
placas paralelas recomendadas para trabajar con haces de protones o de iones 
más pesados. Estas cámaras suelen denominarse “cámaras de ionización de gran 
superficie” para señalar el gran diámetro del electrodo colector (40-80 mm).

CUADRO 5. CARACTERÍSTICAS DE LOS TIPOS DE CÁMARA DE 
PLACAS PARALELAS PARA HACES DE FOTONES Y ELECTRONES DE 
MEGAVOLTAJE (cuadro adaptado de la referencia [10]) 

Tipo de cámara de 
ionización Materiales Espesor de la 

ventana

Distancia 
entre 
electrodos

Diámetro 
del 
electrodo 
colector

Anchura 
del anillo 
de guarda

Exradin A10 
Cámara de tipo 
Markus

Ventana de kapton 
Cuerpo de C-552

3,86 mg/cm2 
0,05 mm

2 mm 5,4 mm 4,3 mm

Exradin 11a  
Cámara de tipo 
Roos

Pared y electrodo 
del modelo P11: 
equivalente a 
poliestireno;  
del modelo A11: 
C-552

1 mm 
poliestireno 
(P11) 
C-552 (A11)

2 mm 20 mm 4,4 mm

IBA PPC05 Ventana y cuerpo de 
C-552 
Electrodo de grafito 
(de PEEKb)

176 mg/cm2 
1 mm

0,5 mm 10 mm 3,5 mm
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CUADRO 5. CARACTERÍSTICAS DE LOS TIPOS DE CÁMARA DE 
PLACAS PARALELAS PARA HACES DE FOTONES Y ELECTRONES DE 
MEGAVOLTAJE (cuadro adaptado de la referencia [10])  (cont.)

Tipo de cámara de 
ionización Materiales Espesor de la 

ventana

Distancia 
entre 
electrodos

Diámetro 
del 
electrodo 
colector

Anchura 
del anillo 
de guarda

IBA PPC40 
Cámara de tipo 
Roos

Ventana de 
metacrilato 
polimetílico y grafito 
Electrodo de grafito

118 mg/cm2 
1 mm

2 mm 16 mm 4 mm

IBA NACP Ventana de grafito y 
lámina de mylar, 
cuerpo de 
metacrilato 
polimetílico 
Electrodo de grafito

104 mg/cm2 
0,6 mm

2 mm 10 mm 3 mm

PTW 34001 
Cámara de tipo 
Roos

Ventana de 
metacrilato 
polimetílico y grafito 
Electrodo de grafito

132 mg/cm2 
1,13 mm

2 mm 16 mm 4 mm

PTW 34045 
Cámara de tipo 
Advanced Markus

Ventana de lámina de 
polietileno 
Caperuza de 
metacrilato 
polimetílico, cuerpo 
de metacrilato 
polimetílico

106 mg/cm2 
1,3 mm 
(incl, 
caperuza)

1 mm 5 mm 2 mm

PTW 23343 
Cámara de tipo 
Markus

Ventana de lámina de 
polietileno 
Caperuza de 
metacrilato 
polimetílico, cuerpo 
de metacrilato 
polimetílico

106 mg/cm2 
1,3 mm 
(incl, 
caperuza)

2 mm 5,3 mm 0,2 mm

Sun Nuclear 
SNC350p 
Cámara de tipo 
Roos

Ventana de 
metacrilato 
polimetílico y grafito 
Electrodo de grafito

N/Ad 2 mm 15,6 mm 4,1 mm
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CUADRO 5. CARACTERÍSTICAS DE LOS TIPOS DE CÁMARA DE 
PLACAS PARALELAS PARA HACES DE FOTONES Y ELECTRONES DE 
MEGAVOLTAJE (cuadro adaptado de la referencia [10])  (cont.)

Tipo de cámara de 
ionización Materiales Espesor de la 

ventana

Distancia 
entre 
electrodos

Diámetro 
del 
electrodo 
colector

Anchura 
del anillo 
de guarda

a	 Dado el carácter higroscópico del plástico A-150, ya no se recomienda el uso de la 
cámara Exradin T11.

b	 Polieteretercetona (C19H18O3) 1,265 g/cm3.
c	 Aunque tiene un anillo de guarda más estrecho que el especificado en la sección 4.2.1, 

la cámara PTW 23343 (Markus) figura en esta relación porque aún es utilizada 
habitualmente en diversas aplicaciones y modalidades de haz.

d 	 n. a.: no se aplica.
     

En la mayoría de las situaciones, las cámaras de ionización para medir 
rayos X de baja energía deben ser de tipo de placas paralelas y estar diseñadas 
específicamente para esta gama de energía (véase el cuadro  7). La cámara 
de placas paralelas debe tener una ventana de entrada fina (lo idóneo es un 
espesor del orden de  2‑3  mg/cm2) para posibilitar una acumulación completa 
del haz primario y filtrar los electrones secundarios que se hayan generado en 
los dispositivos limitadores del haz (véase la sección 8.2.1). Cuando se utiliza 
en haces de más de 40 kV es necesario añadir un espesor adicional de 0,2 mm 
de material de acumulación (metacrilato polimetílico, polietileno o láminas de 
mylar). En caso de que se emplee un maniquí, este debería entregarse junto con 
la cámara y las láminas de acumulación cuando se enviara el dispositivo para 
su calibración. Además, se debería utilizar la misma cámara para medir la capa 
hemirreductora y para determinar después la dosis absorbida. En el cuadro 7 se 
muestran las características de ciertas cámaras de ionización de placas paralelas 
utilizadas en la dosimetría de rayos  X con haces terapéuticos de baja energía. 
Téngase en cuenta que existen cámaras de placas paralelas concebidas para haces 
de diagnóstico de baja energía para las que este código de práctica internacional 
no se aplica.

4.2.2.	 Conjunto de medición

El conjunto de medición con el que se determina la carga (o corriente) está 
formado por un electrómetro y una fuente de alimentación que suministra la 
tensión de polarización de la cámara de ionización. El electrómetro debería tener 
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pantalla digital y un poder de resolución de cuatro dígitos (esto es, una resolución 
de lectura del  0,1  %). La variación de la respuesta debería quedar dentro del 
intervalo de ±0,2 % a lo largo de un año (estabilidad a largo plazo).

El electrómetro y la cámara de ionización pueden ser calibrados 
conjuntamente como sistema completo, o por separado, opción esta última que 
puede ser útil en centros que dispongan de varios electrómetros y/o cámaras. 

Debería ser posible invertir la polaridad de la tensión de polarización, a fin 
de poder determinar el efecto de polaridad de la cámara de ionización, y también 
variar la tensión para determinar la eficiencia de recolección, como se explica 
en la sección 4.4.3.4. En el caso de las cámaras de ionización utilizadas para la 
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CUADRO 6. CARACTERÍSTICAS DE LAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
DE PLACAS PARALELAS UTILIZADAS CON HACES DE PROTONES E 
IONES MÁS PESADOS

Tipo de cámara 
de ionización

Volumen de 
la cavidad 
(cm3)

Diámetro del 
electrodo colector 
(mm)

Material de 
la ventana

Espesor 
de la ventana 
(mm)

PTW 34070 10,5 81,6 Metacrilato 
polimetílico

3,47

PTW 34080 10,5 81,6 Metacrilato 
polimetílico

0,62

PTW 34073 2,5 39,6 Metacrilato 
polimetílico

1,13

Nota: 	 Para la dosimetría con haces de protones también se pueden emplear cámaras 
cilíndricas (cuadro 4).

CUADRO 7. CARACTERÍSTICAS DE LAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
DE PLACAS PARALELAS UTILIZADAS CON HACES DE ELECTRONES 
DE BAJA ENERGÍA

Tipo de cámara 
de ionización

Volumen de 
la cavidad 
(cm3)

Diámetro del 
electrodo colector 
(mm)

Material de 
la ventana

Espesor 
de la ventana 
(mg/cm2)

PTW 23342 0,02 5,1 Polietileno 2,76

PTW 23344 0,20 15,9 Polietileno 2,76



dosimetría en radioterapia, el intervalo de tensiones de polarización disponibles 
debería ser de 50 a 400 V.

4.2.3.	 Los maniquís

El agua es el medio de referencia empleado para efectuar mediciones de 
la dosis absorbida en haces de rayos  X de energía media, fotones, electrones, 
protones o iones más pesados. Respecto del maniquí, este debería rebasar por lo 
menos 5 cm los cuatro lados del tamaño de campo de mayores dimensiones que 
se utilice en la profundidad de medición. También debería haber un margen que 
permitiera sobrepasar en al menos 5 g/cm2 la máxima profundidad de medida, 
con la salvedad de los rayos X de energía media, en cuyo caso el margen debería 
ser de al menos 10 g/cm2. En la práctica es posible satisfacer estos requisitos con 
el maniquí habitual de paredes acrílicas de 30 cm × 30 cm × 30 cm que muchos 
proveedores tienen en catálogo.

Los maniquís sólidos en forma de placa, como los de poliestireno, 
metacrilato polimetílico o ciertos plásticos equivalentes al agua, como 
Solid Water, Plastic Water y Virtual Water (véanse las referencias [103, 104]), 
no pueden utilizarse en dosimetría de referencia, salvo en haces de rayos  X 
de baja energía, en cuyo caso se autoriza el uso de un maniquí de metacrilato 
polimetílico. En la referencia [12], sin embargo, se menciona la posibilidad de 
emplear maniquís sólidos en algunas máquinas de tratamiento en las que el uso 
de un maniquí de agua es poco práctico. En este tipo de situaciones, para labores 
de dosimetría de referencia y para determinar índices de calidad del haz solo se 
puede utilizar un maniquí sólido de un material equivalente al agua.

Para mediciones ordinarias de garantía de la calidad se pueden utilizar 
maniquís de plástico (en placa), a condición de haberlos preparado debidamente, 
esto es, haber determinado el promedio de espesor y densidad de cada placa, 
así como la variación del espesor en una sola placa, y haberlos examinado por 
radiografía o tomografía computarizada para detectar eventuales burbujas 
o vacíos en el plástico. También es preciso establecer la relación existente 
entre las lecturas del dosímetro en plástico y las lecturas en agua en el haz del 
usuario, efectuando una rigurosa comparación de las mediciones realizadas en 
plástico y las realizadas en agua. Además, puede ser necesario hacer controles 
periódicos a intervalos razonables para comprobar la validez y la coherencia 
del resultado de la comparación original [105]. Las mediciones de cámaras de 
ionización colocadas en un maniquí de agua plástica tienden a sufrir efectos 
como la acumulación de carga14 o la falta de homogeneidad de temperatura, por 

14	 Para reducir al mínimo este efecto, es preciso que el maniquí esté formado por placas 
de plástico finas, que en ningún caso excedan los 2 cm de espesor [106].
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lo que es preciso comprobar que estos efectos no influyen en la medición. En 
general, los plásticos tienen poca conductividad térmica: es preciso establecer la 
temperatura del dosímetro, midiéndola directamente en la posición del detector 
y/o esperando el tiempo necesario para que la cámara llegue al equilibrio térmico 
con la sala [107].

4.2.4.	 Funda impermeable para la cámara

Salvo que la cámara de ionización esté diseñada para su colocación directa 
en agua, a esta se le debe poner una funda impermeable. La funda debería ser 
de metacrilato polimetílico y tener paredes lo suficientemente delgadas (de 
preferencia, el espesor no debe ser de más de 1,0 mm) para que la cámara llegue 
al equilibrio térmico con el agua en menos de  10  min. El diseño de la funda 
debería permitir que la presión del aire en la cámara se equiparara con rapidez a 
la presión atmosférica; el espacio de aire satisfactorio entre la cámara y la funda 
es de entre  0,1  mm y  0,3  mm. Esa característica técnica es congruente con la 
referencia [11] y la primera edición de este código de práctica internacional. 
Con el fin de que se acumule menos vapor de agua alrededor de la cámara, la 
funda impermeable no debería dejarse sumergida más tiempo del que fuera 
indispensable para hacer las mediciones. La exactitud aumenta si la misma funda 
que se utiliza para calibrar la cámara en el laboratorio de calibración también se 
utiliza para hacer todas las mediciones siguientes.

En el caso de las cámaras de ionización impermeables, podría resultar 
conveniente utilizar la funda de metacrilato polimetílico para colocar la cámara 
con exactitud a una profundidad determinada, aunque ello depende del equipo de 
posicionamiento que se utilice. Hay constancia de que las fundas de metacrilato 
polimetílico de 1 mm de espesor no repercuten de manera considerable sobre la 
lectura de las cámaras de ionización en mediciones en haces de 60Co; sin embargo, 
las fundas tienen efectos cuantificables en el caso de haces de fotones de mayor 
energía, de hasta el 0,3 % para haces de fotones de >20 MV [98]. Debido a la 
amplia disponibilidad de cámaras de ionización impermeables y de fundas de 
metacrilato polimetílico adecuadas, no se recomienda utilizar fundas de caucho 
delgadas para hacer mediciones de referencia ni relativas.

4.2.5.	 Colocación de las cámaras de ionización a la profundidad de 
referencia

Cuando una cámara se coloca a la profundidad de referencia en agua, zref 
(expresada en g/cm2), deben tenerse en cuenta los efectos de perturbación de la 
cavidad y la pared de la cámara y de la funda o camisa impermeable. Cuando 
la calidad del haz del usuario  Q es idéntica a la de calibración Qo, o cuando 
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se utilizan valores de kQ Q, o
  medidos, esos efectos deben tomarse en cuenta 

para calibrar la cámara, y por lo general basta colocar la cámara a la misma 
profundidad a la que se calibró (excepto cuando se utiliza una funda o camisa 
impermeable de espesor considerablemente distinto al calibrar la cámara y en 
la calidad del haz del usuario). Este también es el caso cuando se proporcionan 
valores de kQ Q, o

 medidos para una gama de valores de Q y el usuario realiza una 
interpolación para su calidad de haz concreta en la misma modalidad.

En otras circunstancias, cuando no se cuenta con calibración directa para 
la calidad del haz del usuario, deben utilizarse valores calculados de kQ Q, o

. En 
este caso, algunos efectos de perturbación se toman en cuenta en los valores 
de kQ Q, o

 y otros, al colocar la cámara en posición.15 Además, debe tomarse en 
cuenta el efecto de las ventanas que pudiera tener el maniquí. El término “espesor 
equivalente al agua” (expresado en g/cm2) se refiere al producto del espesor real 
(expresado en cm) y la densidad del material (expresada en g/cm3).

Obsérvese que el término “punto de referencia de la cámara” se utiliza más 
adelante y en las características técnicas de las condiciones de referencia que 
figuran en cada sección. En el caso de las cámaras cilíndricas, este se refiere al 
centro del volumen de la cavidad de la cámara en el eje de la cámara16 y, en el 
caso de las cámaras de placas paralelas (que no sean de rayos X de baja energía) 
se refiere al centro de la superficie interior de la ventana de entrada. En las 
cámaras de placas paralelas que se utilizan en rayos X de baja energía, se refiere 
al centro de la superficie exterior de la ventana de la cámara (o las láminas de 
acumulación que se hayan utilizado).

4.2.5.1.	 Efectos de cavidad en las cámaras

Al calcular los factores kQ Q, o
 se toman en cuenta los efectos de perturbación 

de distinto tipo que guardan relación con la cavidad de la cámara (véase una 
reseña en la ref. [108]). Del tamaño finito de la cavidad se deriva incertidumbre 
acerca del punto que debería designarse para hacer las lecturas en la cámara y, 
por lo general, los factores kQ Q, o

se refieren al centro de la cavidad de la cámara, 

15	 Tómese nota de que en la clínica podría resultar más práctico colocar las cámaras a 
una profundidad conocida con exactitud que se encuentre a alrededor de un milímetro de la 
profundidad de referencia y corregir el resultado para zref por medio de la distribución de dosis 
y profundidad del haz del usuario, en lugar de tratar de colocar una cámara a una distancia 
de fracciones de milímetro. Sin embargo, por lo general los maniquís de agua motorizados 
permiten colocar el aparato con exactitud y ahorrarse ese paso complementario.

16	 Debería considerarse que el centro del volumen de la cavidad es el punto del eje de la 
cámara que se encuentra a determinada distancia, que indica del fabricante, desde la punta de la 
cámara (medida sin el capuchón de protección). Por lo general esta información se proporciona 
en los manuales y las hojas de datos de las cámaras.
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debido a que la mayoría de las calibraciones de cámara se hacen en haces de 
fotones. En el caso de los cálculos analíticos, esa perturbación se toma en cuenta 
por medio del factor de desplazamiento pdis, y en los cálculos por el método de 
Montecarlo, el efecto se incluye de manera intrínseca (véase el apéndice  II). 
Sin embargo, hay circunstancias en las que conviene optar por utilizar el punto 
efectivo de medición de la cámara.

En las cámaras cilíndricas el método a usar dependerá del tipo de radiación: 
ello se explica con detalle en las condiciones de referencia de cada sección. En 
el caso de los haces de 60Co, los haces de fotones de alta energía y los haces de 
protones, el centro de la cámara se ubica en zref, y los valores de pdis se incluyen en 
el cálculo de kQ Q, o

. En los haces de electrones y los haces de iones ligeros (Z > 1) 
no se recomienda utilizar este método de posicionamiento por los pronunciados 
gradientes de dosis involucrados, y las cámaras cilíndricas se ubican con el centro 
desplazado de zref. En los haces de electrones el centro de la cámara se ubica a una 
profundidad 0,5rcyl mayor que zref, en donde rcyl es el radio interno de la cavidad 
de la cámara. En los haces de iones ligeros (Z > 1), se recomienda utilizar una 
desviación de 0,75rcyl. Cabe señalar que en varios estudios se ha observado que 
los valores de esos factores de desviación son aproximados y que pueden variar 
de manera considerable dependiendo de la forma de la cámara y la profundidad 
de medición [109]. Sin embargo, en el caso de las cámaras que figuran en el 
cuadro 4, los factores de corrección que se facilitan son lo bastante exactos como 
para no repercutir sobre la incertidumbre de medición general.

En cuanto a las cámaras de placas paralelas, se presupone que el punto de 
referencia de la cámara se encuentra en el punto efectivo de medición; cuando 
este se ubica en zref, no es necesario aplicar el factor de corrección pdis. En el 
caso de las cámaras cilíndricas, en estudios recientes se ha demostrado que, 
técnicamente, lo anterior no es correcto [110]; sin embargo, en las cámaras que 
figuran en los cuadros  4 y  5, las desviaciones resultado de ese supuesto son 
pequeñas y pueden ignorarse a efectos de la dosimetría de referencia.

4.2.5.2.	 Efectos de las paredes de las cámaras

El factor pwall que en la primera edición de este código de práctica 
internacional se incluye en los factores kQ Q, o

 calculados sirve para tener en 
cuenta la distinta respuesta a la radiación del material de la pared de la cámara 
y el material del maniquí. Sin embargo, pwall no incluye el efecto de la distinta 
atenuación de la fluencia primaria de la pared de la cámara y una del mismo 
espesor hecha del material del maniquí. Cuando la calidad de calibración Qo y la 
del haz del usuario Q son idénticas, la atenuación ya se incluye en la calibración 
de la cámara. Incluso cuando Qo no es idéntica a Q, la atenuación de la pared 
en haces de fotones es lo bastante pequeña para suponer que se elimina. Por 
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otra parte, en los haces de partículas cargadas la pérdida de energía debida a la 
pared de la cámara puede ser considerablemente distinta a la que se produciría 
en material del maniquí del mismo espesor; además, el espesor equivalente al 
agua para el material de la pared de la cámara debe tenerse en cuenta al calcular 
en dónde se colocará la cámara. En las cámaras que figuran los cuadros 4 y 5, la 
diferencia entre los espesores físicos y los equivalentes al agua por lo general es 
pequeña (<1 mm de agua).

4.2.5.3.	 Impermeabilización de las cámaras

En las cámaras cilíndricas en haces de fotones, se recomienda que se 
aplique un factor multiplicativo a la lectura de la cámara para tener en cuenta las 
diferencias entre los espesores de las fundas impermeabilizantes en el laboratorio 
de calibración y en el entorno clínico. En la referencia [98] se presentan los datos. 
En las cámaras de placas paralelas que precisan una funda impermeabilizante 
frontal, se recomienda aplicar una desviación a la ubicación de la cámara para 
tomar en cuenta las diferencias en el espesor de la funda equivalente al agua al 
momento de la calibración y del uso cuando la cámara se ubica en zref.

4.2.5.4.	 Ventana del maniquí

En todas las modalidades, cuando se utilizan haces horizontales debería 
tomarse en cuenta el espesor equivalente al agua del material de la ventana del 
maniquí. Asimismo, obsérvese que las ventanas delgadas podrían presentar 
una curvatura convexa debido a la presión del agua sobre la superficie interior. 
El efecto puede producirse en cuanto el maniquí se haya llenado y puede ir 
ampliándose de manera gradual durante las horas siguientes. Ese efecto aumenta 
la cantidad de agua en la superficie frontal de las cámaras y también debe tenerse 
en cuenta al colocar las cámaras en zref, sobre todo en el caso de los haces de 
rayos X de energía media y los haces de electrones de baja energía.

En cuando a la disposición de haces verticales, aunque no es necesario 
tener en cuenta la ventana del maniquí, debería comprobarse la ubicación de la 
superficie del agua. En entornos de baja humedad, la evaporación podría modificar 
la profundidad efectiva de medición de manera parecida a la convexidad de las 
ventanas que afecta los haces horizontales.

4.3.	 CALIBRACIÓN DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN 

Cuando envían a un laboratorio de calibración cámaras de ionización 
o dosímetros para que los calibren, los usuarios deberían hacer mediciones 
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para comprobar la estabilidad antes y después de la calibración. Por medio de 
ellas podrán constatar si el proceso de transporte o el de calibración afectaron 
la respuesta de la cámara. Las cámaras de ionización de referencia deberían 
calibrarse a una calidad de referencia Qo en intervalos no mayores a tres años 
o en el momento en el que el usuario sospeche que la cámara se ha dañado. 
Si con anterioridad para la cámara se han obtenido valores de kQ Q, o

 (o ND,w,Q) 
cuantificados directamente, debería hacerse una recalibración para comprobar la 
dependencia respecto de la calidad por lo menos tras cada tercera calibración 
de la cámara o cada seis años, lo que ocurra primero. No obstante, debido a que 
las cámaras de ionización son especialmente susceptibles a que la respuesta a la 
energía se modifique en los rayos X de energía baja y media, es preferible que 
las cámaras que se utilicen para esos haces se recalibren a todas las calidades 
de interés en cada ocasión. Los usuarios tienen la responsabilidad de calibrar 
con mayor frecuencia las cámaras cuya estabilidad a largo plazo no se haya 
comprobado por períodos de más de cinco años.

4.3.1.	 Calibración en haces de 60Co

Las calibraciones pueden hacerse con comparaciones directas respecto 
de un patrón primario de dosis absorbida en agua en un PSDL o, con mayor 
frecuencia, respecto de un patrón secundario en un SSDL. Aquí únicamente 
se tratará el segundo caso. En la referencia [11] se proporcionan orientaciones 
generales para calibrar dosímetros de radioterapia en laboratorios de calibración.

Se da por sentado que la dosis absorbida en agua, Dw, se conoce a la 
profundidad de referencia (por lo general 5 g/cm2) en un maniquí de agua para 
rayos gamma de 60Co. Esa determinación se lleva a cabo en un SSDL por medio 
de una cámara de ionización calibrada y mediciones en un maniquí de agua.17 La 
cámara del usuario se coloca en un maniquí de agua con el punto de referencia a 
la misma profundidad de referencia y el coeficiente de calibración ND,w se calcula 
a partir de la ecuación siguiente:

N
D

MD,w
w= 	  (8)

en donde M es la lectura del dosímetro, corregida para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia y para que se ajuste a las condiciones de referencia en 
las que tiene validez el coeficiente de calibración. Las condiciones de referencia 

17	 Este método también se utiliza en varios laboratorios primarios porque no es factible 
contar con un patrón primario de dosis absorbida para cada calibración.
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que se recomiendan para calibrar cámaras de ionización en haces de  60Co se 
presentan en el cuadro 8.

CUADRO 8. CONDICIONES DE REFERENCIA QUE SE RECOMIENDAN 
PARA CALIBRAR CÁMARAS DE IONIZACIÓN EN RADIACIÓN 
GAMMA DE 60Co EN LABORATORIOS DE CALIBRACIÓN

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Dimensiones del maniquí 30 cm × 30 cm × 30 cm (aproximadamente)

Distancia fuente-cámaraa	 100 cm

Temperatura del aireb 20,0 °C c

Presión del aire 101,33 kPa

Punto de referencia de la cámara de 
ionización

En cámaras cilíndricas, en el eje de la 
cámara, al centro del volumen de la cavidad
En cámaras de placas paralelas, en el centro 
de la superficie interior de la ventana de 
entrada

Profundidad del punto de referencia de la 
cámara en un maniquía

5 g/cm2

Tamaño de campo en la ubicación del punto 
de referencia de la cámara

10 cm × 10 cm d

Humedad relativa 50 % e

Tensión de polarización y polaridad Aunque no se recomienda valor de 
referencia alguno, los valores que se utilicen 
deberían hacerse constar en el certificado de 
calibración

Tasa de dosis Aunque no se recomienda valor de 
referencia alguno, las tasas de dosis que se 
utilicen siempre deberían hacerse constar en 
el certificado de calibración Además, en el 
certificado debería indicarse si se aplicó 
corrección por recombinación y, de ser el 
caso, el valor de la corrección
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CUADRO 8. CONDICIONES DE REFERENCIA QUE SE RECOMIENDAN 
PARA CALIBRAR CÁMARAS DE IONIZACIÓN EN RADIACIÓN GAMMA 
DE 60Co EN LABORATORIOS DE CALIBRACIÓN (cont.)

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

a	 Es posible que las dimensiones de los maniquís de agua con ventana de plástico se 
modifiquen poco a poco conforme pasa el tiempo después de que estos se hayan 
llenado. Es posible que la evaporación no sea despreciable. Por ello, podría ser 
necesario comprobar la distancia fuente-superficie y la profundidad de la cámara a 
intervalos de pocas horas.

b	 Debería suponerse que la temperatura del aire en la cavidad de una cámara es la del 
maniquí, que debería medirse; dicha temperatura no necesariamente equivale a la 
temperatura del aire circundante.

c	 En algunos países la temperatura de referencia del aire es de 22 °C.
d	 En algunos laboratorios se utiliza una disposición con una distancia fuente-superficie 

de 100 cm; en esos casos, el tamaño de campo se delimita en la superficie del maniquí.
e	 En valores de humedad relativa en el intervalo del 20 % al 80 %, no es necesario hacer 

correcciones para tener en cuenta la humedad (véase la sección 4.4.3.1).

4.3.2.	 Calibración en rayos X de kilovoltaje

En el presente código de práctica internacional se proporcionan dos 
alternativas distintas de dosimetría para rayos  X de kilovoltaje (véanse las 
secciones 8 y 9), a saber, sobre la base de los coeficientes de calibración de las 
cámaras expresados en función de la dosis absorbida en agua o del kerma en 
aire en el seno de aire. El formalismo, incluida la relación entre ND,w,Q y NK,air,Q, 
se presenta con detalle en el apéndice  I. Se optó por volver a reconocer la 
posibilidad de utilizar NK,air,Q debido a que, en todo el mundo, la mayor parte de 
las calibraciones de haces de rayos X aún se llevan a cabo con kerma en aire. Esa 
barrera guarda relación con la ausencia de auténticas pautas en materia de dosis 
absorbida en agua para rayos X de baja energía y el limitado número de PSDL 
que cuentan con patrones de ese tipo para rayos X de energía media. 

Los coeficientes de calibración expresados en función de la dosis absorbida 
en agua pueden calcularse a partir de coeficientes de calibración expresados en 
función del kerma en aire. La fórmula se proporciona en el apéndice  I, y los 
factores dosimétricos recomendados deben obtenerse con las interfaces gráficas 
de usuario de la aplicación web18. Por consiguiente, todos los laboratorios 
de calibración que cuenten con patrones de kerma en aire pueden calcular 

18	 Disponible en inglés en https://kVx-rays.iaea.org 
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coeficientes de calibración en función de la dosis absorbida en agua. Aunque, a 
efectos prácticos, equivale a que el usuario obtenga un coeficiente de calibración 
expresado en función del kerma en aire y aplique los mismos datos dosimétricos, 
ese método ofrece la ventaja de que hace posible difundir un método unificado en 
un ámbito de la dosimetría en el que destaca la falta de pautas.

Se recomienda que las cámaras de ionización que se utilicen para la 
dosimetría de haces de rayos X de energía baja y media se calibren en haces de 
calidad parecida a la de los haces de los usuarios que serán objeto de medición 
(véase la sección 4.1.3). Debido a la gran variedad de aparatos auxiliares para 
dosimetría, por ejemplo, las láminas de acumulación, los maniquís y las fundas 
impermeables, y a los distintos tamaños de campo y distancias fuente-superficie 
(SSD) de interés clínico, es fundamental que en el proceso de calibración se 
repliquen las condiciones de medición clínica con tanta fidelidad como sea 
posible. Cuando una cámara se envía para calibración, también deberían facilitarse 
todos los aparatos auxiliares conexos y deberían incluirse explicaciones claras y 
detalladas acerca del tipo de haces de uso clínico y la disposición espacial en la 
que estos se utilizarán. Por lo general, esto resulta de mayor interés para los haces 
de rayos X de kilovoltaje que para otras modalidades.

Para hacer mediciones en rayos X de baja energía, se recomienda utilizar 
cámaras de placas paralelas, aunque pueden utilizarse cámaras cilíndricas para 
tensiones de más de 70 kV; en el caso de los rayos X de energía media solo se 
recomienda utilizar cámaras cilíndricas. En todas las cámaras de ionización debe 
poder establecerse equilibrio electrónico en las calidades de radiación que se 
utilicen. Aunque, por lo general, el espesor de la pared de las cámaras cilíndricas 
basta para ese fin, en las cámaras de placas paralelas y a tensiones de más 
de 40 kV es necesario añadir láminas de acumulación (véase la sección 4.2.1). Los 
dos tipos de calibración de cámaras se presentan con detalle en la referencia [11]. 
Las calibraciones con kerma en aire se llevan a cabo en el seno del aire, por lo 
general a distancias de referencia de entre 0,5 y 1 m y en campos de radiación con 
diámetros de entre 3 y 10 cm (en el extremo inferior del intervalo para los rayos X 
de baja energía y en el extremo superior para las energías medias), y con valores 
de referencia de temperatura (20 °C), presión (101,3 kPa) y humedad (humedad 
relativa del 50 %). Las condiciones de referencia características para calibrar en 
función de la dosis absorbida en agua se muestran en el cuadro  9. Obsérvese 
que, en el caso de los rayos X de baja energía, únicamente las cámaras de placas 
paralelas se calibran en la superficie de maniquís de metacrilato polimetílico. En 
el caso de los rayos X de energía baja y media, el sostén de la cámara debería 
estar dispuesto de tal manera que se evitara o se redujera al mínimo la dispersión 
de radiación, y el sensor de temperatura debería ubicarse justo a las afueras del 
campo de radiación.
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CUADRO 9. CONDICIONES DE REFERENCIA RECOMENDADAS PARA 
CALIBRAR CÁMARAS DE IONIZACIÓN EN FUNCIÓN DE LA DOSIS 
ABSORBIDA EN AGUA EN HACES DE RAYOS X DE ENERGÍA BAJA Y 
MEDIA EN LABORATORIOS DE CALIBRACIÓN

Magnitud de influencia
Valor o característica de referencia

Rayos X de baja energía Rayos X de energía media

Material del maniquí Metacrilato polimetílico o 
plástico equivalente al agua 
diseñado para utilizarse con 
rayos X de kilovoltaje

Agua

Dimensiones del 
maniquí (aproximadas)

12 cm × 12 cm × 6 cm 30 cm × 30 cm × 30 cm

En el caso de los rayos X de baja energía, el maniquí debe 
prolongarse en el sentido del haz al menos 5 g/cm2   más allá de 
la cámara de ionización, y 10 g/cm2   en el caso de los rayos X 
de energía media; en cuanto a los lados, debe prolongarse lo 
suficientemente más allá del tamaño de campo de referencia 
para garantizar que todo el haz primario salga por la cara 
posterior del maniquí

Distancia fuente-
superficie

Distancia terapéutica definida por el usuarioa

Temperatura del aireb 20 °C c

Presión del aire 101,3 kPa

Punto de referencia de 
la cámara de ionización

En el caso de las cámaras de 
placas paralelas, en el centro de 
la superficie exterior de la 
ventana de la cámara (o de la 
lámina de acumulación, en 
caso de que se utilice una)

En el caso de las cámaras 
cilíndricas, en el eje central al 
centro del volumen de la 
cavidad

Profundidad del punto 
de referencia de la 
cámara en un maniquí

Superficie del maniquí 2 g/cm2
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CUADRO 9. CONDICIONES DE REFERENCIA RECOMENDADAS PARA 
CALIBRAR CÁMARAS DE IONIZACIÓN EN FUNCIÓN DE LA DOSIS 
ABSORBIDA EN AGUA EN HACES DE RAYOS X DE ENERGÍA BAJA Y 
MEDIA EN LABORATORIOS DE CALIBRACIÓN (cont.)

Magnitud de influencia
Valor o característica de referencia

Rayos X de baja energía Rayos X de energía media

Tamaño de campo en la 
ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En función del laboratorio de 
calibración; un diámetro de al 
menos 3 cm o una superficie 
de 3 cm × 3 cm

Una superficie 
de 10 cm × 10 cm o un 
diámetro de 10 cm

Humedad relativae 50 %

Tensión de polarización 
y polaridad

Aunque no se recomienda valor de referencia alguno, los valores 
que se utilicen deberían hacerse constar en el certificado de 
calibración

Tasa de dosis Aunque no se recomienda valor de referencia alguno, las tasas de 
dosis que se utilicen deberían hacerse constar en el certificado de 
calibración en todos los casos Además, en el certificado debería 
indicarse si se aplicó corrección por recombinación y, de ser el 
caso, el valor de la corrección

a	 Si se utiliza más de una distancia fuente-superficie, a efectos de calibración debería 
utilizarse la más grande.

b	 Debería suponerse que la temperatura del aire en la cavidad de una cámara es la del 
maniquí, que debería medirse; dicha temperatura no necesariamente equivale a la 
temperatura del aire circundante.

c	 En algunos países la temperatura de referencia del aire es de 22 °C.
d	 En caso de que esos tamaños de campo no se correspondan con ninguno de los haces de 

uso clínico del usuario, debería utilizarse el tamaño de campo que más se acercara al de 
los haces de uso clínico.

e	 En valores de humedad relativa en el intervalo del 20 % al 80 %, no es necesario hacer 
correcciones para tener en cuenta la humedad (véase la sección 4.4.3.1).

4.3.3.	 Calibración en otras calidades

Los laboratorios de calibración que cuentan con aceleradores pueden 
ofrecer servicios de calibración para haces de fotones y electrones de alta energía. 
A los usuarios se les deben proporcionar ya sea una serie de coeficientes de 
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calibración ND,w,Q para distintas calidades de haz o un coeficiente de calibración 
N D Q, ,w o

 y valores medidos de kQ Q, o
. Los detalles respecto de los procedimientos 

de calibración en los PSDL quedan fuera del alcance de esta publicación.
Obsérvese que los patrones de dosis absorbida en agua para haces de 

protones e iones más pesados aún están en desarrollo y en la actualidad no se 
dispone de servicios de calibración en laboratorio. Sin embargo, los coeficientes 
de calibración expresados en función de la dosis absorbida en agua pueden 
obtenerse a partir de los haces de protones (o iones ligeros) de los usuarios 
si los laboratorios de calibración están capacitados para hacer mediciones 
de calibración (mediante calorimetría de agua, por ejemplo) en el centro de 
tratamiento con haces de protones o iones. Ese método también puede utilizarse 
para los haces de fotones y electrones de alta energía.

4.4.	 DOSIMETRÍA DE REFERENCIA DEL HAZ DEL USUARIO

4.4.1.	 Determinación de la dosis absorbida en agua

Se presupone que el usuario cuenta con una cámara de ionización o 
un dosímetro con un coeficiente de calibración N D Q, ,w o

 expresado en función 
de la dosis absorbida en agua a una calidad de referencia  Qo. Con arreglo al 
formalismo que figura en la sección 3, la cámara se coloca de acuerdo con las 
condiciones de referencia y la dosis absorbida en agua se expresa por medio de la 
ecuación siguiente:

D M N kQ Q D Q Q Qw w o o, , , ,= 	 (9)

en donde MQ es la lectura del dosímetro que incluye el producto ∏ki de los 
factores de corrección por las magnitudes de influencia, y kQ Q, o

 es el factor de 
corrección para tener en cuenta la diferencia entre la calidad del haz de referencia 
Qo y la calidad del haz que efectivamente se utiliza, Q. La ecuación tiene validez 
para todos los campos de radiación en los que se aplica el presente código de 
práctica internacional.

En cada una de las secciones que se ocupan de los distintos tipos de 
radiación se facilitarán detalles acerca de las condiciones de referencia que 
deben utilizarse para calibrar los haces de radioterapia y los valores del factor 
kQ Q, o

. Las recomendaciones de dosimetría relativa, es decir, la determinación 
de las distribuciones de las dosis absorbidas, también se proporcionarán en las 
secciones correspondientes. Aunque no tiene un carácter distinto al de los demás 
factores de corrección para tener en cuenta magnitudes de influencia, el factor 
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de corrección kQ Q, o
 se aborda por separado en cada sección porque tiene un 

papel preponderante.

4.4.2.	 Aspectos prácticos que deben tenerse en cuenta en las mediciones en 
el haz del usuario

En la sección 4.2.4 se detallan las precauciones en cuanto a la funda 
impermeable de las cámaras que deben tenerse al hacer mediciones en un maniquí 
de agua. Antes de hacer las mediciones, debería comprobarse la estabilidad 
de corto y largo plazo del sistema de dosimetría. De manera conceptual, el 
método más sencillo para examinar la estabilidad a largo plazo es utilizar una 
fuente de comprobación. Otra posibilidad sería que el sistema de dosimetría 
se comparara con al menos otros dos sistemas bajo la presunción de que tres 
sistemas independientes no presentarán exactamente el mismo tipo de deriva (o 
de error). La estabilidad de corto plazo comprende tanto el calentamiento y la 
estabilización como la reproducibilidad entre mediciones repetidas. Se debería 
dejar pasar tiempo suficiente para que el dosímetro llegara al equilibrio térmico. 
Aunque algunos electrómetros accionados por corriente alterna tienen un tiempo 
de calentamiento muy breve (<10 min), hay otros que conviene encender  2  h 
antes de utilizarlos, o incluso con mayor antelación, para darles la posibilidad de 
que se estabilicen. Se recomienda siempre hacer una irradiación preliminar en 
las cámaras de ionización para que los distintos materiales estén en condiciones 
de equilibrio de cargas. La dosis mínima que se precisa para hacerlo depende de 
distintos factores; sin embargo, se ha observado que por lo general 10 Gy bastan 
para las cámaras de ionización de referencia [111]. En los casos en los que se 
hagan modificaciones a la polaridad o a la tensión de polarización, resulta de 
especial importancia operar el sistema de medición en condiciones estables; ello 
obedece a que, en función del tipo de cámara y, en ocasiones, de la polaridad, 
podría ser necesario dejar pasar varios minutos (hasta 30) o aplicar dosis mayores 
a 10 Gy. De hecho, no hacerlo podría producir errores más grandes que el efecto 
que se pretende tener en cuenta en la corrección.

La corriente de fugas es la que genera el sistema de medición completo 
sin radiación. La radiación también puede inducir la corriente de fugas: podría 
ocurrir que antes de la irradiación las cámaras no presentaran fugas y que, tras 
ella, se constataran fugas considerables. La corriente de fugas siempre debería 
medirse antes y después de la irradiación, y el valor debería ser pequeño en 
comparación con el de la corriente que se mide durante la irradiación (menos 
de aproximadamente el 0,1 % de la corriente de medición y, por lo general, con 
el mismo signo). En algunos pocos casos (por ejemplo, cámaras de volúmenes 
pequeños o mediciones hechas a bajas tasas de dosis), puede ocurrir que la 
corriente de fugas relativa sea considerablemente mayor. De ser el caso, la 
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corriente de medición debe corregirse para tener en cuenta la fuga y debe 
prestarse atención al signo de la corriente de fuga. No deberían utilizarse las 
cámaras que tuvieran una corriente de fuga grande (de alrededor del 1 % de la 
corriente de medición) o una corriente que mostrara variabilidad con el tiempo.

En circunstancias normales, la reproducibilidad se examina como parte 
de las mediciones de la dosis absorbida. Conviene examinar las lecturas 
repetidas para asegurarse de que las respuestas no presentan deriva sistemática, 
y las desviaciones típicas de las lecturas deberían compararse con los datos 
anteriores de la misma cámara (o las cámaras del mismo tipo). Las diferencias 
considerables podrían indicar que hay una avería en los aparatos de medición o el 
haz de radiación.

En los casos en los que se hagan mediciones relativas en haces de 
aceleradores y de rayos  X de kilovoltaje, se recomienda encarecidamente que 
durante el procedimiento experimental se utilice un sistema de dosimetría de 
monitoreo complementario para tener en cuenta las fluctuaciones en la radiación 
de salida. Ello resulta de especial importancia al utilizar razones de lecturas 
dosimétricas (por ejemplo, en calibraciones internas o en mediciones hechas con 
distintas polaridades o variaciones de tensión). Se utilizan las tres alternativas 
que figuran a continuación:

a)	 una cámara monitora de tipo transmisión que intercepta el haz antes de que 
llegue al maniquí;

b)	 un detector colocado en el aire entre la fuente de radiación y el maniquí, a 
unos centímetros del eje central, o

c)	 un detector colocado dentro del maniquí, a unos centímetros del eje central.

La tercera opción permite medir la radiación de salida que se corresponde 
de mejor manera con el haz que intercepta la cámara y que es el objeto de la 
medición; sin embargo, las tres disposiciones se han utilizado de forma 
satisfactoria. Si el monitor se coloca en el aire, es preciso tener en cuenta la 
posibilidad de que se presenten diferencias de temperatura. De ser el caso, debería 
procurarse que la temperatura que se midiera en los alrededores de la cámara 
monitora fuera representativa de la temperatura del aire que se encuentra dentro 
del volumen de medición de la propia cámara monitora, ya que pueden producirse 
efectos parecidos a la impedancia cuando varía la temperatura ambiente.

4.4.3.	 Corrección para tener en cuenta las magnitudes de influencia

El coeficiente de calibración de una cámara de ionización solo tiene validez 
para las condiciones de referencia en las que se hizo la calibración. Todas las 
variaciones de las condiciones de referencia que se produzcan al utilizar la 

65



cámara de ionización en el haz del usuario deberían corregirse por medio de la 
aplicación de los factores correspondientes. En el siguiente apartado solamente 
se examinan los factores de corrección generales ki, y los aspectos concretos de 
cada tipo de haz de radiación se dejan para la sección correspondiente.

4.4.3.1.	 La presión, la temperatura y la humedad

Dado que todas las cámaras que se recomiendan en esta publicación son 
de tipo abierta al aire ambiente, la masa de aire en el volumen de la cavidad está 
sujeta a la variabilidad atmosférica. El factor de corrección siguiente:
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debería aplicarse para convertir la masa de aire de la cavidad a las condiciones de 
referencia. En la ecuación (10), P (expresada en kPa) y T (expresada en °C) son 
la presión de aire y la temperatura en la cavidad, respectivamente, al momento de 
las mediciones, y Po y To son los valores de referencia correspondientes (por lo 
general, 101,3 kPa y 20 °C).19 Debería suponerse que la temperatura del aire en la 
cavidad de una cámara es la del maniquí, que debería medirse; dicha temperatura 
no necesariamente equivale a la temperatura del aire circundante.20 En el caso de 
las mediciones en maniquís de agua, la funda impermeable de la cámara (en caso 
de que se precise una) debería abrirse a la atmósfera para que el aire ambiente 
y el aire en la cavidad de la cámara se equilibraran con rapidez. En las cámaras 
impermeables, la cavidad del aire debe ventearse por medio del cable de la funda, 
por lo que debe tenerse cuidado de no sellar ese cable, por ejemplo, con un 
sistema de pinzamiento ni con cinta adhesiva colocada para fijarlo.

No es necesario hacer correcciones para tener en cuenta la humedad si el 
coeficiente de calibración se calculó en una humedad relativa del 50 % y este 
se utiliza en una humedad relativa de entre el 20 % y el 80 %. En caso de que 
el coeficiente de calibración se haya calculado en aire seco, debería aplicarse un 
factor de corrección, kh [112]; para calibraciones en haces de 60Co, kh = 0,997.

19	 En algunos países la temperatura de referencia del aire es 22 °C.
20	 La temperatura de equilibrio de un maniquí de agua que se ha llenado durante algunas 

horas siempre será menor que la temperatura ambiente debido a la evaporación de la superficie 
del agua. La diferencia exacta con la temperatura ambiente depende de la humedad relativa de 
la habitación.
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4.4.3.2.	 La calibración del electrómetro

En caso de que la cámara de ionización y el electrómetro se calibren por 
separado, el laboratorio de calibración debe dar un coeficiente de calibración para 
cada uno. En el presente código de práctica internacional, el factor de calibración 
para electrómetro kelec se trata como una magnitud de influencia y se incluye en 
el producto ∏ki de los factores de corrección. Por lo general, el coeficiente de 
calibración ND,w de la cámara de ionización se expresará en unidades de Gy/nC y, 
en el caso del electrómetro kelec, ya sea en unidades de nC/rdg o, si la lectura del 
electrómetro se da en función de la carga, como un factor adimensional próximo 
a la unidad (de manera efectiva, un coeficiente de calibración expresado en 
unidades de nC/nC).

Si la cámara de ionización y el electrómetro se calibran juntos, por lo 
general el coeficiente de calibración combinado ND,w se expresa en unidades de 
Gy/rdg o Gy/nC (en función de la lectura del electrómetro) y no es necesario 
utilizar el coeficiente de calibración kelec de un electrómetro distinto. En este caso, 
en las planillas de cálculo debería anotarse que kelec tiene un valor equivalente al 
de la unidad (adimensional).

4.4.3.3.	 El efecto de polaridad

En las puestas en servicio siempre debería examinarse el efecto de utilizar 
potenciales de polarización de polaridad opuesta en una lectura de cámara. 
Aunque el efecto será pequeño para los haces de fotones (por lo general <0,2 %) 
en la mayoría de los tipos de cámaras, una excepción destacada son las cámaras 
que tienen ventanas muy delgadas que se utilizan para rayos X de baja energía. 
Es posible que el efecto sea considerable en los haces de partículas cargadas, 
especialmente de electrones.21 Las mediciones de polaridad que se desvíen de 
manera considerable de los valores previstos podrían ser indicio de alteraciones 
en el funcionamiento del sistema que ameritan inspección.

En las cámaras que se utilicen en haces que produzcan un efecto de 
polaridad que no sea despreciable, se considera que la lectura real es la media 
de los valores absolutos de las lecturas obtenidas en ambas polaridades. Sin 
embargo, lo habitual es que para hacer uso sistemático de una determinada 
cámara de ionización se adopten un solo potencial de polarización y una única 
polaridad. Por consiguiente, el efecto que causa en la lectura de la cámara el uso 

21	 En el caso de las cámaras de placas paralelas, por lo general el efecto de polaridad 
se acentúa en haces de electrones de baja energía [10]. Sin embargo, en determinados tipos de 
cámaras se ha observado que el efecto de polaridad aumenta con la energía [113]. Por ello, en 
haces de electrones de todas las energías siempre debería examinarse si hay efecto de polaridad.
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de potenciales de polarización de polaridad opuesta para cada haz del usuario de 
calidad Q puede tenerse en cuenta por medio del factor de corrección siguiente:

k
M M

Mpol �
�� �

2
	 (11) 

en donde M+ y M− son las lecturas del electrómetro obtenidas con polaridad 
positiva y negativa, respectivamente, y M es la lectura del electrómetro obtenida 
con la polaridad que se utiliza de manera habitual (ya sea positiva o negativa). 
La toma de lecturas M+ y M− debería hacerse con minuciosidad, asegurándose 
de que la lectura de la cámara fuera estable tras cualquier cambio en la polaridad 
(en el caso de algunas cámaras, hay que esperar decenas de minutos para que 
se estabilicen). Para reducir al mínimo la influencia de las fluctuaciones en la 
salida de los generadores de radiación (por ejemplo, en los aceleradores de uso 
clínico y las unidades de radioterapia), se recomienda encarecidamente que 
todas las lecturas se normalicen respecto de la de un monitor externo (véase la 
sección 4.4.2 para consultar las recomendaciones sobre monitores externos). 

Cuando una cámara se envía para calibración, por lo general el usuario 
comunica al laboratorio de calibración el potencial de polarización y la polaridad 
que se emplean en el uso rutinario de la cámara. La cámara debería calibrarse a 
ese potencial de polarización (y a esa polaridad, en caso de que para la calibración 
se utilizara solo una polaridad); esto debería señalarse con claridad si ese no fuera 
el caso. El laboratorio de calibración puede o no hacer correcciones para tener en 
cuenta el efecto de polaridad a la calidad de calibración, Qo. La decisión debería 
hacerse constar en el certificado de calibración.

Si el laboratorio de calibración ya hizo correcciones para tener en cuenta 
el efecto de polaridad, el usuario debe aplicar el factor de corrección kpol que 
se calcula por medio de la ecuación  (11) a todas las mediciones que se hagan 
con la polaridad de uso habitual. Aunque ese enfoque es el más sencillo en 
cuanto a la aplicación de formalismos, en cada etapa se requieren mediciones 
complementarias que toman tiempo y deben hacerse con minuciosidad para evitar 
cometer errores. Si el laboratorio de calibración no hizo correcciones para tener 
en cuenta el efecto de la polaridad, este deberá tratarse ulteriormente dependiendo 
de las instalaciones que el usuario tenga a su disposición y las calidades de haz 
que deban medirse. Deben aplicarse los principios siguientes:

a)	 Si la calidad del haz del usuario es la misma que la calidad de calibración 
y la cámara se utiliza con el mismo potencial de polarización y la misma 
polaridad, el valor de kpol debería ser el mismo en ambos casos y no es 
necesario que el usuario aplique un factor de corrección de polaridad para 
ese haz concreto (o puede optarse por asignarle un valor de 1 a kpol en las 
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planillas de cálculo). Si se diera el caso atípico de que no puede utilizarse el 
mismo potencial de polarización que en la calibración, el efecto de polaridad 
será distinto en ambos casos. La diferencia debería ser pequeña y debería 
calcularse e incorporarse como incertidumbre.

b)	 Si la calidad del haz del usuario no es idéntica a la calidad de calibración, 
pero la calidad de calibración puede reproducirse, el factor de corrección de 
la polaridad k Qpol o

�� ��  que no se aplicó durante la calibración debe calcularse 
por medio de la ecuación  (11) y con el mismo potencial de polarización 
y polaridad que los que se utilizaron en el laboratorio de calibración. El 
efecto de polaridad a la calidad de haz del usuario, [kpol]Q, también tiene que 
calcularse a partir de la ecuación (11) por medio del potencial de polarización 
y la polaridad que se utilizan de manera habitual. Posteriormente se calcula 
un factor de corrección de polaridad modificado ′kpol de la manera siguiente:
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Ese factor se utiliza para corregir la polaridad de las lecturas dosimétricas 
para cada haz de calidad Q.

c)	 Si la calidad de haz del usuario no es idéntica a la de calibración y no puede 
replicarse la calidad de calibración para determinar el factor de corrección 

k Qpol o
�� �� , este debe calcularse a partir de la respuesta de la cámara a distintas 
calidades de haz y polaridades. En caso de que esto no pueda hacerse con 
una incertidumbre típica relativa menor del 0,5 % (véase el apéndice IV), 
la cámara no debería utilizarse o debería enviarse a un laboratorio de 
calibración que pudiera hacer la corrección de polaridad necesaria.

Conviene notar que, aunque pueda resultar complejo cuantificarlo con 
exactitud, el factor de corrección de la polaridad [kpol]Q es una medición que tiene 
coherencia interna y que no depende de laboratorios de calibración, aparatos o 
haces de radiación algunos, por lo que resulta un medio muy útil para comprobar 
la garantía de la calidad del funcionamiento de las cámaras. En caso de que los 
factores de corrección de la polaridad medidos sean distintos de los publicados 
para el mismo tipo de cámara, o de que los factores de corrección de polaridad 
varíen con el paso del tiempo, ello podría indicar averías en la cámara, los cables 
de conexión, el electrómetro o el procedimiento de medición.
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4.4.3.4.	 Recombinación de iones

Si en la cavidad de una cámara de ionización se produce recolección 
incompleta de carga debido a la recombinación de iones, es necesario aplicar un 
factor de corrección ks. Se producen los dos efectos siguientes:

	— la recombinación de iones formados a partir de trayectorias de partículas 
ionizantes independientes, llamada “recombinación general” (o 
“recombinación de volumen”), que depende de la densidad de partículas 
ionizantes y, por consiguiente, de la tasa de dosis en los haces continuos o la 
dosis por pulso en los haces pulsados, y

	— la recombinación de iones formados por la trayectoria de una única partícula 
ionizante, denominada “recombinación inicial”, que es independiente de la 
tasa de dosis y la dosis por pulso. 

Ambos efectos dependen de la forma de la cámara y de la tensión de 
polarización que se aplique. 

Por lo general, se produce poca recombinación inicial (menor del 0,2 %), 
salvo en el caso de los haces de protones e iones más pesados. Sin embargo, debido 
a que la tasa de dosis en los pulsos es relativamente alta, en la radiación pulsada 
suele producirse considerable recombinación general, sobre todo en los haces 
pulsados y barridos. Aunque puede calcularse un factor de corrección por medio 
de la teoría de Boag [114], eso no tiene en cuenta la variabilidad entre cámaras del 
mismo tipo. Además, el hecho de que se produzca una ligera compensación del 
electrodo central en las cámaras cilíndricas22 podría desautorizar la aplicabilidad 
de la teoría de Boag. En haces especiales de muy alta intensidad, la carga espacial 
y los demás efectos no pueden despreciarse, y debería evaluarse que hubiera una 
eficiencia de recolección de carga de más de 1,05 mediante calibración respecto 
de un sistema de tasa de dosis independiente, como un calorímetro [102].

a)	 Haces de fotones y electrones pulsados

En el caso de los haces de fotones y electrones pulsados, en este código de 
práctica internacional se recomienda que el factor de corrección ks se calcule por 
medio del método de las dos tensiones [116]. En ese método se presupone que 
hay dependencia lineal entre 1/M y  1/V (tanto en el caso de la recombinación 
inicial como en el de la general) y se utilizan las cargas recolectadas M1 y M2 y 

22	 Lo anterior puede observarse por medio de una radiografía de la cámara. Deberían 
tomarse radiografías al momento de la puesta en servicio y cuando se hiciera control de calidad 
de los aparatos de dosimetría [115].
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las tensiones de polarización V1 y V2, respectivamente, medidas en las mismas 
condiciones de irradiación. V1 es la tensión de funcionamiento normal23 y V2 es 
una tensión menor; de manera ideal, la razón n = V1/V2 debería ser igual o mayor 
de 3.24 En sentido estricto, el efecto de polaridad puede modificarse con la tensión, 
y tanto M1 como M2 deberían corregirse para tener en cuenta ese efecto por medio 
de la ecuación (11).25 El factor de corrección por recombinación ks a la tensión de 
funcionamiento normal V1 se calcula por medio de la ecuación siguiente:
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en donde ai tiene valores constantes que se proporcionan en el cuadro 10. Para 
reducir al mínimo la influencia de las fluctuaciones en la salida de los aceleradores 
de uso clínico, es preferible que todas las lecturas se normalicen respecto de la de 
un monitor externo (véase la sección 4.4.2).

En caso de que ks  <  1,03, el factor de corrección puede calcularse por 
medio de una aproximación con un margen de error del 0,1 % por medio de la 
relación siguiente: 
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Ese método de aproximación [108] ofrece la ventaja de que funciona para 
valores que no son integrales de la razón de tensiones n y también sirve como 
comprobación de la evaluación por medio de la ecuación (13). Obsérvese que, en 
el caso de los haces pulsados, el factor de corrección ks calculado con el método 
de las dos tensiones sirve para tener en cuenta tanto la recombinación general 
como la inicial [117].

23	 La tensión de funcionamiento normal debería elegirse durante la caracterización de 
la cámara concreta al momento de la puesta en servicio. Nunca debería rebasar la tensión de 
polarización máxima recomendada por el fabricante, ni debería utilizarse en zonas en las que 
resultara evidente que hay multiplicación de cargas.

24	 Esto podría no ser posible en determinadas combinaciones de cámaras de ionización 
y electrómetros. Por ejemplo, aunque en algunos electrómetros V2 tiene un valor mínimo 
de 100 V, podría ocurrir que la cámara no funcionara en el intervalo lineal previsto de 1/M 
frente a 1/V a 300 V.

25	 Otra posibilidad sería que en cada polaridad el factor de corrección por recombinación 
se calculara por separado y que estos se compararan. El hecho de que se constaten diferencias 
considerables entre los valores de ks+ y ks− podría indicar averías en la cámara.
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Debe tenerse precaución al utilizar el método de las dos tensiones. Se 
ha comprobado [116‑119] que, en algunos tipos de cámaras, especialmente 
los diseños de placas paralelas, en los haces pulsados de fotones y electrones 
la dependencia lineal prevista de  1/M y  1/V (gráfica de Jaffé) no se satisface 
en el intervalo de tensiones que se utiliza en el método de las dos tensiones. 
Una práctica óptima que se recomienda seguir es la fijación del intervalo de 
linealidad de las cámaras a través de mediciones de la respuesta de la cámara a 
una gama de tensiones de polarización hasta el valor máximo que recomienda 
el fabricante. Esta es una comprobación útil del funcionamiento de las cámaras, 
que siempre debería hacerse durante la puesta en servicio de las cámaras nuevas. 
Ulteriormente, la cámara debería utilizarse solo a tensiones comprendidas 
en el intervalo lineal, en cuyo caso resulta válido utilizar el método de las dos 
tensiones, teniendo en cuenta las especificaciones de recombinación que figuran 
en el cuadro 3.

b)	 Haces continuos

En el caso de la radiación continua, tanto para los rayos gamma de 60Co 
como los rayos X de kilovoltaje, también puede utilizarse el método de las dos 
tensiones. Aunque en los haces continuos el efecto de la recombinación general 
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CUADRO 10. COEFICIENTES DE AJUSTE CUADRÁTICO PARA 
CALCULAR ks MEDIANTE EL MÉTODO DE LAS DOS TENSIONES EN 
RADIACIÓN PULSADA Y PULSADA Y BARRIDA EN FUNCIÓN DE LA 
RAZÓN DE TENSIONES V1/V2 [117]

V1/V2

Haces pulsados Haces pulsados y barridos

a0 a1 a2 a0 a1 a2

2,0 2,337 −3,636 2,299 4,711 −8,242 4,533

2,5 1,474 −1,587 1,114 2,719 −3,977 2,261

3,0 1,198 −0,875 0,677 2,001 −2,402 1,404

3,5 1,080 −0,542 0,463 1,665 −1,647 0,984

4,0 1,022 −0,363 0,341 1,468 −1,200 0,734

5,0 0,975 −0,188 0,214 1,279 −0,750 0,474



se caracteriza por medio de una relación lineal entre  1/M y  1/V2, en la gran 
mayoría de los haces de uso clínico la tasa de dosis es de menos de 2 Gy/min y 
la recombinación general puede no tenerse en cuenta. La recombinación inicial 
es el componente predominante y, al igual que el coeficiente de corrección 
por la recombinación total para haces pulsados, puede calcularse a través de 
la ecuación (13).

c)	 Haces de protones e iones más pesados

En el caso de determinadas tecnologías de haces de protones e iones más 
pesados, el régimen de impulsos (la duración y la frecuencia de los impulsos) 
puede ser tal que el tiempo entre impulsos sea prolongado en comparación con 
el tiempo de recolección de iones y que, por lo que se refiere a la recombinación, 
el funcionamiento de la cámara de ionización se asemeje al de un haz pulsado. 
Si en haces de ese tipo se grafica 1/M frente a 1/V (hasta la tensión máxima que 
recomienda el fabricante) debería observarse dependencia lineal, y el factor de 
corrección por recombinación puede determinarse ya sea como se explicó para el 
caso de los haces pulsados, por medio de la ecuación (13), o de manera explícita 
a partir de la intersección 1/Msat de un ajuste lineal a los datos de 1/M frente a 1/V 
a través de la ecuación siguiente: 

k
M
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en donde M1 es la lectura de la cámara a la tensión de funcionamiento V1. Tras 
comprobar que hay linealidad, ks puede calcularse mediante el método de las dos 
tensiones y la ecuación (13).

Por otra parte, en el caso de que el tiempo entre los impulsos de los haces 
sea mucho más breve, el funcionamiento de la cámara podría asemejarse al de 
un haz continuo en el que predomina la recombinación general. En haces de ese 
tipo, si se grafica  1/M frente a  1/V2 debería observarse dependencia lineal, en 
cuyo caso el factor de corrección por recombinación puede calcularse a partir 
de la intersección  1/Msat en esos datos ajustados a un modelo lineal, o, si se 
comprobó linealidad, por medio del método de las dos tensiones y la relación 
siguiente [108]:

k
n

n M Ms �
�

�

2

2
1 2

1 	 (16)

En el caso más general, el régimen de impulsos puede ser tal que la cámara 
tenga un funcionamiento intermedio y ninguna gráfica de datos experimentales 
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sea lineal. Esto también podría ocurrir en haces continuos en los que la 
recombinación inicial no es despreciable. Durante la puesta en servicio esos casos 
se ponen de manifiesto porque no se observa linealidad en ninguna gráfica (1/M 
frente a 1/V y 1/M frente a 1/V2), por lo que para calcular el factor de corrección 
por recombinación es necesario emplear un método generalizado.

d)	 Método generalizado de De Almeida y Niatel

En determinadas circunstancias, ninguna gráfica de datos experimentales 
(1/M frente a  1/V o  1/M frente a  1/V2) es lineal y es necesario recurrir a otro 
método para calcular ks con exactitud. De Almeida y Niatel [120] fueron los 
primeros en estudiar el problema, y Boutillon [121] se encargó de reseñarlo. 
En pocas palabras, el método de las dos tensiones se utiliza para una serie de 
tasas de dosis instantáneas26 y se elabora una gráfica de la razón de cargas M1/
M2 en función de la lectura M1. En esa gráfica (1 + b0) es la intersección y b1 el 
gradiente, por lo que el factor de corrección por recombinación total a la tensión 
de funcionamiento V1 se representa mediante la ecuación siguiente:

k
b

n
b

n
Ms � �

�� �
�

�� �1
1 1

0 1
2 1	  (17)

en donde, al igual que antes, n = V1/V2. Por medio de esa relación, ks puede 
calcularse para cualquier lectura M1 medida a la tensión V1; es decir, el factor de 
corrección por recombinación puede determinarse para todas las tasas de dosis 
sin necesidad de repetir la medición. 

En el caso de la radiación pulsada, este método también puede utilizarse 
cuando el coeficiente de recombinación general de la ecuación  (17) equivalga 
a b1/(n  –  1) [122]. Aunque en el caso de los haces pulsados siempre debería 
presentarse linealidad, el método ofrece la ventaja que se enunció con 
anterioridad, es decir, que permite calcular ks para todas las tasas de dosis sin 
necesidad de repetir la medición. En la referencia [108] pueden consultarse un 
caso de aplicación de la ecuación (17) e información acerca de su uso práctico.

e)	 Otros aspectos que deben tenerse en cuenta

En el caso de las cámaras de placas paralelas que se emplean con rayos X 
de baja energía, no se recomienda que el efecto de la recombinación de iones 
se mida por medio de cambios en la tensión de polarización. En circunstancias 

26	 Pueden hacerse modificaciones, por ejemplo, si en un maniquí se modifican la SSD o 
la profundidad, o, en el caso de determinados haces, si se añaden placas de atenuación.
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normales, la recombinación es despreciable; además, si se modifica la tensión 
de polarización, ello podría alterar la ventana y producir cambios en el volumen 
sensible y, por consiguiente, una respuesta que sobrepase cualquier efecto 
de recombinación.

En el caso de las mediciones relativas, por ejemplo, la determinación de 
las distribuciones de dosis y profundidad y la medición de factores de campo, el 
factor de corrección por recombinación debería calcularse en un subconjunto de 
condiciones que bastara para determinar los factores de corrección suficientes. 
En los haces pulsados, en los que predomina la recombinación general, el 
factor de corrección por recombinación de una cámara determinada aumentará 
en función de la tasa de dosis (en sentido estricto, de la dosis por pulso) de 
manera cuasilineal. En circunstancias en las que sea necesario calcular ks para 
un conjunto de distintas tasas de dosis, el método de De Almeida y Niatel puede 
resultar una solución eficiente. En los haces continuos, el factor de corrección 
por recombinación tiene un valor pequeño y casi constante.

En cuanto a la calibración de cámaras de ionización en laboratorios de 
calibración (véanse los cuadros 8 y 9), se recomienda que en el certificado de 
calibración se indique si se aplicó o no un factor de corrección por recombinación. 
El anterior análisis y las planillas de cálculo que figuran en este código de práctica 
internacional se basan en el supuesto de que en el laboratorio de calibración se 
aplicaron factores de corrección por recombinación, por lo que el procedimiento 
que se ofrece para determinar ks se refiere únicamente a la recombinación en el 
haz del usuario. Si en el laboratorio de calibración no se hicieron correcciones 
por recombinación, el factor de corrección que se calcule para el haz de calidad 
Q del usuario debe dividirse por el valor correspondiente en función de la calidad 
de calibración Qo, como se muestra a continuación:

k
k

k
Q

Q
s

s

s o

= ,

,

	  (18)

Cuando Qo es un haz continuo, por lo general el valor de k Qs o,  se acercará a 
la unidad y, en la mayoría de los casos, el efecto de no aplicar k Qs o,  durante la 
calibración o por medio de la ecuación  (18) será despreciable. Sin embargo, 
cuando Qo es un haz pulsado, el hecho de que el laboratorio de calibración no 
aplique k Qs o,  durante la calibración es una posible fuente de errores, sobre todo 
si la dosis por pulso en el haz del usuario es muy distinta de la que se utilizó 
al momento de calibrar. De ser ese el caso, el usuario debe calcular k Qs o,  en la 
clínica a una dosis por pulso parecida a la que se utilizó en la calibración (podría 
ocurrir que no sea la dosis por pulso que por lo general se utiliza en la clínica). 
No es necesario hacer el cálculo a la calidad Qo; lo fundamental es que las 
dosis por pulso de la calibración sí se correspondan. Para evitar que vuelva a 
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presentarse el problema, en la siguiente ocasión que se soliciten servicios a un 
laboratorio de calibración, especialmente en el caso de la calibración para haces 
pulsados, el usuario debería solicitar que se aplicara un factor de corrección por 
recombinación o que, por lo menos, se determinara.

4.4.3.5.	 Factor de corrección por volumen parcial (en haces sin filtro 
aplanador)

La dosimetría de referencia tiene por objeto calcular la dosis absorbida en 
agua en el punto de referencia en un maniquí de agua sin detector. Sin embargo, 
la señal que se obtiene de una cámara de ionización es proporcional a la dosis 
media en un volumen de medición prolongado en el espacio. Si el perfil del haz 
no es homogéneo en la proximidad del punto de referencia, podría ocurrir que 
la dosis que se calcule a partir de la lectura de la cámara sea distinta del valor 
“auténtico” de la dosis en el punto de referencia.

Sobre todo en el caso de los haces de fotones de alta energía en modalidad 
sin filtro aplanador, la falta de uniformidad del perfil lateral del haz en el 
centro del haz podría dar como resultado que la cámara de ionización diera una 
respuesta menor. La magnitud de ese efecto depende de las dimensiones laterales 
de la cámara de ionización en relación con la variabilidad del perfil del haz en 
torno al punto de medición, es decir, depende de la variabilidad del perfil del 
haz en la proyección del volumen sensible de la cámara de ionización en un 
plano ortogonal al eje del haz. Hay efectos parecidos que pueden influir sobre 
las mediciones de dosis en la zona de penumbra de los haces con filtro aplanador 
y sin él; dependiendo de la curvatura del perfil lateral del haz en la proximidad 
del punto de medición, la cámara de ionización puede dar una respuesta mayor o 
menor [123‑133].

Para tomar en cuenta la desviación de la dosis media en el volumen de 
medición prolongado en el espacio a partir del valor de la dosis en el punto de 
referencia, es preciso utilizar el factor de corrección por volumen parcial kvol. 
Este se define como el cociente entre la dosis absorbida en agua en el punto de 
referencia en el maniquí de agua sin el detector y la media de la dosis absorbida 
en agua en un volumen de agua que coincide con el volumen sensible del detector 
(sin el detector) [12]. Por lo general puede calcularse a partir de la integración 
(promedio) de la distribución tridimensional de dosis en un maniquí de agua 
inalterado en el volumen que ocupa el detector.

A la profundidad de referencia, la caída de la dosis en el sentido de 
la profundidad (axial) es casi lineal, por lo que el valor de la dosis media 
está mayormente determinado por la uniformidad del haz radial (es decir, el 
perfil lateral del haz). Por consiguiente, la integración tridimensional puede 
simplificarse a una integración bidimensional del perfil lateral del haz en la zona 
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sensible del detector que recibe el haz (es decir, el volumen sensible proyectado 
en un plano ortogonal al eje del haz). La modificación en la dimensión lateral del 
volumen sensible en el sentido de la profundidad se toma en cuenta por medio de 
una función de ponderación adecuada [12].27

El factor de corrección kvol puede calcularse a partir de los valores de los 
perfiles laterales de los haces por medio de la ecuación siguiente:

k

w x y x y

w x y x y x y
A
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vol

d d

OAR d d
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� �

� � � �

��
��

,

, ,
	  (19)

en donde x y y son las coordenadas en los ejes ortogonales al eje central del haz; 
A es el área de la proyección del volumen sensible de la cámara en un plano 
ortogonal al eje del haz; OAR(x,  y) es la razón fuera del eje, que es el perfil 
lateral de la dosis a la profundidad de medición normalizada a la unidad en el eje 
central; y w(x, y) es una función de ponderación que representa la amplitud de 
la cavidad de aire de la cámara de ionización en el eje del haz (z) en función de 
las coordenadas laterales (x y y) del haz. En el caso de los detectores de placas 
paralelas w(x, y) equivale a la unidad sobre la zona de integración. En cuanto a 
las cámaras cilíndricas, en el apéndice I de la referencia [12] se proponen varias 
funciones de ponderación en las que se utilizan distintos datos según el modelo de 
la cámara de interés. En el caso de los haces sin filtro aplanador de aceleradores 
de uso clínico que se examinan en este código de práctica internacional, todos 
los modelos producen resultados con un grado de concordancia aceptable. Por 
ello, se opta por el modelo de función de ponderación más sencillo, en el que 
se presupone que hay un detector con una longitud de cavidad L de forma lineal 
(unidimensional) para el que:

w x y
x L y L

,
,

� � � ��
�

� � � �1

0

0 2 2
 
   si 

de no ser el caso       
	  (20)

27	 De manera más general, la respuesta (local) se modifica según el volumen de la cámara 
de ionización, y puede expresarse por medio de la función de respuesta espacial [132‑137]. Las 
funciones de ponderación basadas en el volumen que se utilizan en este apartado para hacer la 
integración bidimensional son aproximaciones de la función de respuesta espacial (véase, por 
ejemplo, la ref. [133]).
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A continuación, el factor de corrección por volumen parcial se calcula de la 
manera siguiente:

k
L

y y
L

Lvol
OAR d

�
� �

�� /

/
,

2

2
0

	  (21)

Se da por sentado que el detector unidimensional de longitud L está alineado 
en el sentido y y tiene centro en el origen (x, y) = (0, 0) por lo que la integración 
en el perfil de dosis en el sentido y, OAR(0, y), va de −L/2 a L/2. 

Debe hacerse hincapié en que la razón fuera del eje OAR(x, y) (es decir, 
el perfil relativo del haz), indispensable para calcular kvol, debe medirse con un 
detector que, de manera ideal, no esté influido por el efecto de volumen parcial. 
Para medir el perfil del haz se recomienda utilizar un detector que tenga un 
volumen sensible muy pequeño (por ejemplo, un detector de diamante sintético, 
un diodo semiconductor o una cámara de ionización modelo pinpoint). El perfil 
unidimensional de dosis relativa debería medirse con una resolución espacial alta 
(intervalo de cálculo característico de 1 mm), por lo menos en la longitud L del 
detector utilizado para cuantificar la dosis (es decir, la cámara de ionización de 
referencia). Ulteriormente, el factor de corrección kvol se determina por medio de 
la integración numérica directa de los datos (promedio de los valores calculados 
según la ecuación  (19)) o a partir de la integración analítica de una función 
polinómica de ajuste a los valores de dosis relativa medidos.

En caso de que no se cuente con datos experimentales del perfil lateral de la 
dosis (y no pueda calcularse un kvol concreto), se puede calcular un valor genérico 
para el factor de corrección por volumen parcial en haces sin filtro aplanador 
en el punto de referencia a partir de la ecuación del valor numérico (véase la 
ecuación (54) en la ref. [12]) que figura a continuación:

k Lvol TPR
SDD

� � �� ���
�
�

�
�
� �1 0 0062 0 0036

100
20 10

2
2, ,, 	  (22)

en donde TPR20,10 es el índice de calidad del haz para la radiación de fotones 
de alta energía, L es la longitud de la cavidad (expresada en centímetros) de 
la cámara de ionización tipo dedal y SDD es la distancia fuente-detector, que 
equivale a la suma de la SSD más la profundidad de medición (también en 
centímetros). En el cuadro 11 se presentan los factores de corrección por volumen 
parcial para distintas longitudes de cavidad, determinados según la ecuación (22) 
para SDD = 110 cm.

A partir del cuadro 11 puede concluirse que el efecto de volumen parcial 
es más intenso en las cámaras de ionización que tienen una cavidad alargada 
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(por ejemplo, las cámaras de tipo Farmer con L  ≈  2,5  cm) y en los haces sin 
filtro aplanador de energías mayores. Por ello, se recomienda utilizar cámaras 
de ionización que tengan cavidades cortas para hacer las mediciones de dosis en 
haces sin filtro aplanador en los que el factor de corrección kvol sea de alrededor 
de 1,0 y con frecuencia pueda despreciarse. 

4.5.	 CALIBRACIÓN INTERNA DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN 

En la dosimetría de referencia, la rastreabilidad se consigue por medio 
de cámaras de ionización de referencia que se calibran de forma periódica en 
un laboratorio de calibración. Aunque no es deseable ni práctico que se utilice 
una cámara de referencia en todos los haces de uso clínico ni para todas las 
mediciones ordinarias, las cámaras de campo sustitutivas que se utilicen para ese 
fin también deben contar con calibración que pueda rastrearse hasta un patrón 
primario. En los entornos clínicos ello puede conseguirse a través de un proceso 
llamado “calibración interna”, en el que el coeficiente de calibración de la cámara 
de referencia para un haz de referencia de calidad Qo se utiliza para determinar el 
coeficiente de calibración que precisa la cámara de campo. Para hacerlo, puede 
utilizarse el método de la sustitución — es decir, cada cámara se coloca por turnos 
en el punto de referencia del haz de uso clínico y las dos lecturas se obtienen de 
manera secuencial respecto de un monitor externo del haz — o, si las cámaras 
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CUADRO 11. VALORES GENÉRICOS DEL FACTOR DE CORRECCIÓN 
POR VOLUMEN PARCIAL EN HACES SIN FILTRO APLANADOR DE 
ACELERADORES DE USO CLÍNICO

Longitud de la cavidad, L 
(cm)

Índice de calidad del haz, TPR20,10

0.6 0.63 0.66 0.69 0.72 0.75

0,5 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000 1,000

1,0 1,000 1,000 1,000 1,001 1,001 1,001

1,5 1,000 1,001 1,001 1,001 1,002 1,002

2,0 1,000 1,001 1,002 1,002 1,003 1,004

2,5 1,001 1,002 1,003 1,004 1,005 1,006



tienen un diseño parecido, estas se colocan una al lado de la otra o extremo con 
extremo y las dos lecturas se obtienen de manera simultánea.28

Puede hacerse calibración interna en los haces de uso clínico Qo en los que 
la cámara de referencia cuente con calibración, por ejemplo, los de radiación 
gamma de 60Co, o en cualquier otro haz de fotones, electrones o protones de uso 
clínico de calidad Qcross. En los haces de electrones y protones, para llevar a cabo 
el proceso de calibración interna (sección  4.5.2) y, posteriormente, utilizar la 
cámara de campo a un haz de calidad Q (sección 4.5.3), es necesario contar con 
los factores de corrección para la calidad del haz kQ Q, cross

 y kQ Qcross o,  que deben 
calcularse con minuciosidad. En el cuadro  6 se observa un diagrama de flujo 
en el que se resumen los procedimientos para calcular de manera acertada esos 
factores de corrección. En aras de la sencillez, en el diagrama se incluyen solo los 
casos de los haces de fotones y electrones.

4.5.1.	 Calibración interna en el haz de referencia Qo

El procedimiento de calibración interna más sencillo consiste en calcular el 
coeficiente de calibración de una cámara de campo en la misma calidad Qo de una 
cámara de referencia que tiene un coeficiente de calibración N K Q, o

ref  o N D Q, ,w
ref

o
. En 

los ejemplos que se presentan a continuación, se examina N D Q, ,w
ref

o
 y se utiliza el 

método de la sustitución. 
En primer lugar, la cámara de referencia se coloca en el punto de 

referencia en el maniquí de agua y la dosis absorbida en agua se calcula de la 
manera siguiente:

D M NQ Q D Qw

ref

w

ref

o o o

 
, , ,

= 	  (23)

en donde MQo

ref es la lectura del medidor (por unidad de monitor o por unidad 
de tiempo), corregida en función de las magnitudes de influencia. Después, la 
cámara de referencia se retira y se sustituye por la cámara de campo. A partir de la 

28	 Para hacer calibración interna de manera correcta en dos cámaras colocadas una al 
lado de la otra (o extremo con extremo), deberían intercambiarse sus ubicaciones, deberían 
repetirse las mediciones y debería emplearse el valor medio que se obtuvo en cada ocasión. En 
comparación con la sustitución, este procedimiento ofrece la ventaja de que no es necesario 
utilizar un monitor externo del haz (para obtener información detallada, véase la sección 7.1.1 
de la ref. [11]).

80



81

Paso 1. Calibración interna de una cámara de campo en un haz de fotones de MV o de electrones 
de calidad Qcross en relación con una cámara de referencia calibrada a la calidad Q0

Coeficiente de calibración de la cámara de referencia a la calidad Qcross

La calidad Q0:
¿es un haz de 60Co, o un haz de fotones 

de MV o de electrones?

Haz de fotones de 
MV o de electrones

El cuadro 16 si la Qcross es un haz de fotones de MV
El cuadro 20 si la Qcross es un haz de electrones

El cuadro 16 si la Qcross es un haz de fotones de MV
El cuadro 21 si la Qcross es un haz de electrones

Extraído de

Extraído de

Coeficiente de calibración de la cámara de campo a la calidad Qcross

Paso 2. Determinación de Dw en un haz de fotones de MV o de electrones de calidad Q  
con una cámara de campo calibrada a la calidad Qcross

Uso de la cámara de campo a la calidad Q

взяты из

El cuadro 16 si la Qcross es un haz de fotones de MV
El cuadro 21 si la Qcross es un haz de electrones

Fig. 6. Diagrama de flujo para dosimetría de fotones y electrones de megavoltaje (MV), en 
el que se observa la manera de calcular los factores de corrección por la calidad del haz 
de interés. En el paso número 1, se hace calibración interna de una cámara de campo en 
un haz de megavoltaje de calidad Qcross con una cámara cilíndrica de referencia que tiene 
un coeficiente de calibración N D Q, ,w

ref
o
. A continuación, en el paso número 2, la cámara de 

campo se utiliza para calcular Dw,Q en un haz de megavoltaje de calidad Q. Los principios del 
diagrama también pueden aplicarse a la dosimetría para haces de protones.



definición del coeficiente de calibración, se calcula el coeficiente de calibración 
de la cámara de campo por medio de:

N
D

MD Q
Q

Q
, ,

,
w

field w
fieldo

o

o

= 	  (24)

en donde MQo

field  es la lectura del medidor correspondiente (por unidad de 
monitor o por unidad de tiempo) para la cámara de campo, también corregida en 
función de las magnitudes de influencia. Si las ecuaciones (23, 24) se combinan, 
puede concluirse que el coeficiente de calibración de la cámara de campo se 
vincula de manera directa con el de la cámara de referencia por medio de la 
relación siguiente:
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El coeficiente de calibración N D Q, ,w
field

o
 puede aplicarse en las mismas 

condiciones de referencia (p. ej. Qo, Po, To) que el coeficiente de calibración de la 
cámara de referencia, N D Q, ,w

ref
o
.

4.5.2.	 Calibración interna en un haz de calidad Qcross distinta de la del haz 
de referencia Qo

Si el concepto de kQ Q, o
 se incorpora en la cámara de referencia, el proceso 

de calibración interna puede llevarse a cabo en cualquier haz de uso clínico de 
calidad Qcross y, por consiguiente, no se limita al haz de calidad Qo para el que se 
calibra la cámara de referencia. Esto puede resultar útil, por ejemplo, si al usuario 
le interesa contar con una cámara de campo sometida a calibración interna en 
un haz de fotones, electrones o protones de megavoltaje para uso ordinario, o para 
hacer calibración interna de una cámara de placas paralelas, puesto que puede 
hacerse calibración interna más fiable en un haz de electrones de alta energía.

El procedimiento se basa en calcular el coeficiente de calibración N D Q, ,w
ref

cross
 

de la cámara de referencia para la calidad Qcross a partir de su coeficiente de 
calibración a la calidad Qo, N D Q, ,w

field
o
, con la aplicación del factor de corrección 

por la calidad del haz kQ Qcross o

ref
,  adecuado para el tipo de cámara de referencia, de 

la manera siguiente:

N N kD Q D Q Q Q, , , , ,w
ref

w
ref ref

cross o cross o
= 	  (26)
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En cuanto a las mediciones para la calibración interna, la cámara de 
referencia y la cámara de campo se colocan por turnos a la profundidad de 
referencia en agua en el haz de uso clínico de calidad Qcross. Si la ecuación (25) se 
expresa en función de la calidad Qcross (en lugar de Qo) y se incluye el resultado 
de la ecuación (26), el coeficiente de calibración de la cámara de campo para la 
calidad Qcross se calcula por medio de la ecuación:

N
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M

M

MD Q
Q

Q

Q

Q
, ,

,
w

field w
field

ref

cross

cross

cross

cross

cross

= = ffield w
ref ref

o cross o, , ,N kD Q Q Q 	  (27)

en donde las lecturas MQcross

ref  y MQcross

field  se corrigen para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia.

En la figura 6 (paso número 1) se aclara cómo calcular kQ Qcross o

ref
, . Cuando la 

cámara de referencia tiene una calidad de calibración Qo de radiación gamma de 
60Co, kQ Qcross o

ref
,  se simplifica a kQcross

ref , que puede consultarse en la sección 6.5.1 en 
los casos en los que la calidad Qcross sea un haz de fotones de megavoltaje, en la 
sección 7.6.2 si Qcross es un haz de electrones y en la sección 10.7.2 si Qcross es un 
haz de protones.

Sin embargo, cuando la propia calidad Qo es un haz de fotones o electrones 
de megavoltaje (es decir, de la misma modalidad que Qcross), kQ Qcross o

ref
,  se calcula 

por medio del concepto de calidad intermedia que se expresa por medio de la 
ecuación (6), como se muestra a continuación:

k
k

kQ Q
Q Q

Q Q
cross o

cross int

o int

ref
ref

ref,
,

,

= 	  (28)

El cálculo de kQ Qcross int

ref
,  y kQ Qo int

ref
,  depende de la modalidad. En los fotones de 

megavoltaje, se presupone que Qint es un haz de 60Co y los factores se simplifican 
a kQcross

ref  y kQo

ref, que pueden consultarse en la sección 6.5.1. En la dosimetría de 
electrones, kQ Qcross int

ref
,  y kQ Qo int

ref
,  se extraen de la sección 7.6.2.

4.5.3.	 Uso de una cámara sometida a calibración interna

En adelante, la cámara de campo puede utilizarse para determinar la dosis 
absorbida en agua en todos los haces de calidad  Q cuya modalidad (fotones, 
electrones o protones) sea idéntica a la de la calidad Qcross, y para los que se 
cuente con el valor del factor kQ Q, cross

field , por medio de la ecuación siguiente:

D M N kQ Q D Q Q Qw
field

w
field field

cross cross, , , ,= 	  (29)
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en donde MQ
field  es la lectura de la cámara, corregida para tener en cuenta las 

magnitudes de influencia, cuando la cámara de ionización se coloca en agua en 
un haz de calidad Q. El factor de corrección por la calidad del haz kQ Q, cross

field  se 
calcula por medio de la ecuación de la calidad intermedia (6) como se muestra 
a continuación:

k
k

kQ Q
Q Q

Q Q
,

,

,
cross

int

cross int

field
field

field= 	  (30)

De nuevo, para calcular kQ Q, int

field  y kQ Qcross int

field
,  debe tenerse en cuenta la 

modalidad (véase el paso  2 de la fig.  6). En los fotones de megavoltaje, esos 
factores se simplifican a kQ

field  y kQcross

field  (véase la sección 6.5.1). En el caso de la 
dosimetría de electrones, esos valores pueden extraerse de la sección 7.6.2, y en 
el caso de la dosimetría de protones, de la sección 10.7.2.
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5.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA HACES DE 
RAYOS GAMMA DE 60Co 

5.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría de 
referencia (calibración de haces) de los haces de rayos gamma de 60Co de usuarios 
y se formulan recomendaciones de dosimetría relativa. Esta sección se basa en el 
uso de coeficientes de calibración expresados en función de la dosis absorbida en 
agua N D Q, ,w o

 para dosímetros en haces de referencia de calidad Qo, en donde Qo 
es 60Co. En este caso, Dw,Q se expresa como Dw, kQ Q, o

se representa mediante kQ, 
que tiene un valor equivalente a la unidad, y N D Q, ,w o

 se expresa como ND,w.

5.2.	 EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

5.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección  4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. Se recomienda utilizar 
cámaras de ionización cilíndricas o de placas paralelas29 como instrumentos de 
referencia para calibrar haces de rayos gamma de 60Co. A efectos de calibración 
en un laboratorio de calibración y para la medición en el haz del usuario en 
condiciones de referencia, se considera que el punto de referencia de una cámara 
cilíndrica se encuentra en el eje de la cámara al centro del volumen de la cavidad. 
En el caso de las cámaras de placas paralelas, se considera que se encuentra en el 
centro de la superficie interior de la ventana de entrada y no es necesario poner 
en escala el espesor de la ventana respecto del material equivalente al agua. El 
punto debe colocarse a la profundidad de referencia en un maniquí de agua. En 
el caso de que se utilice un instrumento de campo, este debería haber sido objeto 
de calibración interna en relación con la cámara de referencia calibrada (véase 
la sección 5.5).

29	 Si se calibraron en la misma calidad, las cámaras de placas paralelas pueden utilizarse 
para hacer mediciones en condiciones de referencia en los haces de rayos gamma de 60Co de los 
usuarios.
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5.2.2.	 Los maniquís y las fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones respecto de los maniquís y las 
fundas de cámaras que se formulan en las secciones 4.2.3 y 4.2.4. Se recomienda 
utilizar agua como medio de referencia para medir la dosis absorbida con haces 
de 60Co.30 Respecto del maniquí, este debe rebasar por lo menos 5 cm los cuatro 
lados del tamaño de campo que se utilice en la profundidad de medición, y 
el maniquí debe llegar a una profundidad por lo menos 5 g/cm2 mayor que la 
profundidad de medición máxima.

En el caso de los haces horizontales, la ventana del maniquí debe ser 
de plástico y tener un espesor twin de 0,2 a 0,5 cm.31 El espesor equivalente al 
agua (expresado en g/cm2) del material de la ventana del maniquí debería 
tomarse en cuenta al determinar la profundidad a la que se coloca la cámara; 
el espesor se calcula por medio del producto twin ρpl, en donde ρpl es la densidad 
del plástico (expresada en g/cm3). En el caso de plásticos de uso habitual, como 
el metacrilato polimetílico y el poliestireno transparente, los valores nominales 
ρPMMA = 1,19 g/cm3 y ρpolystyrene = 1,06 g/cm3 [48] pueden utilizarse para calcular 
el espesor equivalente al agua del material de la ventana.

En el caso de las cámaras que no son impermeables, debería utilizarse una 
funda impermeable de metacrilato polimetílico que, de preferencia, no tenga 
un espesor de más de 1,0 mm. Debería haber suficiente espacio de aire (de 0,1 
a 0,3 mm) entre la pared de la cámara y la funda impermeable para que la presión 
de aire de la cámara se equilibre. La misma funda impermeable que se utilizó 
para calibrar la cámara de ionización del usuario también debería emplearse para 
la dosimetría de referencia; en caso de que no sea posible, debería recurrirse 
a otra funda del mismo material y de espesor parecido. Por lo que se refiere a 
las cámaras de placas paralelas, si de manera intrínseca no son impermeables o 
no incluyen una cubierta que lo sea, estas deberían utilizarse con una cubierta 
impermeable que, de preferencia, esté fabricada con metacrilato polimetílico 
o un material que se parezca mucho a las paredes de la cámara; de manera 
ideal, no debería agregarse más de 1 mm de material al frente y por detrás del 
volumen de la cavidad.

30	 Los maniquís de plástico no deberían utilizarse en la dosimetría de referencia. Sin 
embargo, pueden utilizarse para hacer mediciones ordinarias de garantía de la calidad, siempre 
y cuando se haya definido un coeficiente de transferencia entre el plástico y el agua.

31	 En las ventanas que tienen un espesor de apenas unos pocos milímetros podría 
producirse una ligera curvatura convexa debido a la presión del agua en la superficie interior. 
Las alteraciones de ese tipo deben tenerse en cuenta al colocar la cámara en la profundidad de 
interés, en especial en el caso de haces de electrones de baja energía. Según se ha observado, 
esas convexidades se equilibran ~45 min después de que se llena el maniquí.
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5.3.	 CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

Los espectros de rayos gamma de las fuentes de  60Co que se utilizan 
con fines terapéuticos en los hospitales o los SSDL tienen un componente 
considerable de fotones de baja energía dispersos que proceden de la propia 
fuente o del cabezal de irradiación, sin embargo, las diferencias en el espectro 
del  60Co no deberían afectar las mediciones de las cámaras de ionización más 
que por unas pocas partes por mil [58]. Por ello, en el caso de los rayos gamma 
de 60Co que se utilizan en la dosimetría de radioterapia no es necesario contar con 
un determinativo de la calidad del haz además del radionucleido.

5.4.	 DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

5.4.1.	 Condiciones de referencia 

Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua en un haz de rayos gamma de 60Co figuran en el cuadro 12.

5.4.2.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua en la profundidad de referencia zref en agua, 
en el haz de 60Co del usuario y sin la cámara, puede calcularse por medio de la 
ecuación siguiente:   

D M N Dw � � ,w	 (31)

en donde M es la lectura del dosímetro con el punto de referencia de la cámara 
ubicado en zref, según las condiciones de referencia que figuran en el cuadro 12, 
y corregido por las magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la presión, 
la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad y la recombinación de 
iones, como se detalla en la planilla de cálculo de la sección 5.8 (véase también 
la sección 4.4.3). En el caso de las unidades de 60Co, el error del temporizador 
puede alterar M de manera considerable. En la planilla de cálculo se proporciona 
un método para calcular el error del temporizador. ND,w es el coeficiente de 
calibración expresado en función de la dosis absorbida en agua para el dosímetro 
a la calidad de referencia del 60Co.
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CUADRO 12. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA LA 
DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN HACES 
DE RAYOS GAMMA DE 60Co

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Cilíndrica o de placas paralelas

Profundidad de medición, 
zref

5 g/cm2 (o 10 g/cm2)a

Punto de referencia de la 
cámara

En el caso de las cámaras cilíndricas, en el eje central al 
centro del volumen de la cavidad

En el caso de las cámaras de placas paralelas, en el centro de 
la superficie interior de la pared del frenteb

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En el caso de las cámaras cilíndricas y de placas paralelas, a 
la profundidad de medición zref

Distancia fuente-superficie 
o distancia fuente-cámara

80 cm o 100 cm c

Tamaño del campo 10 cm × 10 cm d

a	 En la referencia  [138], se recomienda utilizar una sola profundidad de referencia 
zref = 10 g/cm2 para todas las energías de haces de fotones de alta energía. La BIPM 
informó de que ND,w se mantiene constante respecto de la profundidad [59], por lo que 
esa alternativa es válida. Sin embargo, es posible que algunos usuarios prefieran utilizar 
la misma profundidad de referencia que la que se utilizó para calibrar las cámaras de 
ionización en los haces de 60Co, zref  =  5  g/cm2. Por consiguiente, en este código de 
práctica internacional se recomienda utilizar ambas alternativas.

b	 El mismo método para poner en escala la pared frontal de la cámara de placas paralelas 
según el espesor equivalente al agua debe utilizarse para las calibraciones y la utilización 
en un haz de 60Co.

c	 La distancia fuente-superficie (SSD) o la distancia fuente-cámara (SCD) (para 
determinada disposición de distancia fuente-eje, SAD) debería ser la que se utiliza en los 
tratamientos clínicos.

d	 El tamaño de campo se determina en la superficie del maniquí para una disposición 
concreta de distancia fuente-superficie y, en el caso de las disposiciones de distancia 
fuente-eje, se determina en el plano del detector, en la profundidad de referencia del 
maniquí de agua en el isocentro del aparato.



5.4.3.	 Dosis absorbida en zmax

En la sección 5.4.2 se proporciona un método para determinar la dosis 
absorbida en zref. Sin embargo, los cálculos de dosimetría clínica por lo general 
se expresan en función de la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima 
de radiación, zmax. Para calcular la dosis absorbida en zmax para determinado haz, 
el usuario debe utilizar los datos del porcentaje de dosis y profundidad (PDD) en 
el eje central para las disposiciones de SSD y las razones tejido-máximo (TMR) 
para las disposiciones de SAD.

5.5.	 CALIBRACIÓN INTERNA DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN DE 
CAMPO 

Como se indica en la sección 5.2.1, las cámaras de campo (tanto las 
cilíndricas como las de placas paralelas) pueden someterse a calibración interna 
en relación con una cámara de referencia calibrada en un haz de  60Co en la 
instalación del usuario. Para comparar las cámaras, estas se colocan por turnos 
en un maniquí de agua con el punto de referencia en zref, según las condiciones 
de referencia que se proporcionan en el cuadro  12. Otra posible disposición 
es colocar las cámaras una al lado de la otra para hacer la comparación entre 
ellas. El coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida 
en agua para la cámara de ionización de campo se obtiene por medio de la 
ecuación siguiente:   

N
M

M
ND D, ,w

field
ref

field w
ref= 	 (32)

en donde Mref y Mfield son las lecturas por unidad de tiempo para las cámaras 
de referencia y de campo, respectivamente, corregidas para tener en cuenta 
las magnitudes de influencia como se detalla en la sección 4.4.3, y N D,w

ref
 es el 

coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en agua para 
la cámara de referencia. A continuación, la cámara de campo con el coeficiente 
de calibración N D,w

field puede utilizarse para determinar la dosis absorbida en agua 
en el haz de 60Co del usuario por medio del método que figura en la sección 5.4.2, 
en donde ND,w se sustituye por N D,w

field.
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5.6.	 MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

En la dosimetría clínica es necesario medir las distribuciones del PDD en el 
eje central, las TPR o las TMR, las distribuciones de las isodosis, los perfiles de 
los haces transversales y los factores de campo en función del tamaño y la forma 
del campo tanto en condiciones de referencia como en condiciones distintas de 
las de referencia. Esas mediciones deben estar disponibles para todas las posibles 
combinaciones de tamaños de campo y disposiciones de SSD y SAD que se 
utilicen en radioterapia.

5.6.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

Aunque en todas las mediciones deberían atenderse las recomendaciones 
que se presentan en la sección  4.2 respecto de la elección de maniquís y 
dosímetros, también es posible utilizar otros tipos de detectores. Para hacer las 
mediciones de las curvas de ionización y profundidad se recomienda utilizar 
cámaras de ionización de placas paralelas. Si en lugar de ello se utilizan cámaras 
de ionización cilíndricas, debe tenerse en cuenta el punto efectivo de medición 
de la cámara. A esos efectos es necesario que toda la distribución de ionización 
y profundidad se desplace hacia la superficie una distancia de  0,6rcyl [9,  10]. 
Para hacer mediciones en la zona de espesor de acumulación deberían utilizarse 
cámaras de placas paralelas bien protegidas (véase el cuadro  5) o cámaras de 
extrapolación. Debería prestarse atención si se utilizan determinados detectores 
de estado sólido (algunos tipos de detectores de diodos y de diamante) para medir 
las distribuciones de dosis y profundidad (por ejemplo, la referencia [10]); para 
hacer esas mediciones únicamente debería optarse por un detector de estado 
sólido cuya respuesta se haya comprobado de manera periódica en relación con 
un detector de referencia (cámara de ionización).

Dado que puede suponerse con una exactitud aceptable que las razones 
de poderes de frenado y los efectos de perturbación son independientes de la 
profundidad y el tamaño del campo [139], las distribuciones de ionización relativas 
pueden utilizarse como distribuciones relativas de dosis absorbida, cuando menos 
para las profundidades equivalentes a la de la dosis máxima y las mayores.

5.6.2.	 Factores de campo

El factor de campo puede calcularse como el cociente entre las lecturas 
corregidas del dosímetro medidas en un conjunto determinado de condiciones 
distintas a la de referencia y las medidas en las condiciones de referencia. Por lo 
general, esas mediciones se llevan a cabo a la profundidad de referencia [12, 138] 
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y se corrigen respecto de la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima 
de radiación por medio de los datos del PDD (o las TMR). En los casos en los 
que los factores de campo se midan en haces abiertos y con cuña, debe prestarse 
especial atención a la uniformidad de la fluencia de la radiación sobre la cavidad 
de la cámara. En el caso de campos pequeños debe atenderse lo que se indica en 
la referencia [12]. 

En los haces con cuña, la intensidad de la radiación varía considerablemente 
en el sentido de la cuña. Para hacer las mediciones de campo en esos haces, la 
dimensión del detector en el sentido de la cuña debe ser tan pequeña como sea 
posible. Se recomienda utilizar cámaras de dedal pequeñas alineadas con el eje 
perpendicular al sentido de la cuña. Debería velarse por que los ejes centrales 
del haz, el colimador y la cuña coincidan antes de tomar las mediciones de los 
factores de campo.

5.7.	 CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

En los casos en los que un dosímetro de referencia se utilice para determinar 
la dosis absorbida en agua en el haz del usuario, el cálculo de las incertidumbres de 
las distintas magnitudes físicas y los métodos que contribuyen a la determinación de 
las dosis puede dividirse en dos etapas. En la etapa 1 se incluyen las incertidumbres 
hasta el momento en el que la calibración del dosímetro de referencia del usuario se 
expresa en función de ND,w en el laboratorio de dosimetría. En la etapa 2 se abarca 
la calibración del haz del usuario y se incluyen las incertidumbres que guardan 
relación con las mediciones hechas en el punto de referencia en un maniquí de 
agua. Si las incertidumbres de las dos etapas se suman en cuadratura se obtiene la 
incertidumbre típica combinada de la determinación de la dosis absorbida en agua 
en el punto de referencia.

Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a la 
incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. En el cuadro  13 se 
proporciona un ejemplo de cálculo de incertidumbres para la calibración de un 
haz de 60Co. En caso de que el dosímetro de referencia se calibre en un SSDL, la 
incertidumbre típica combinada para Dw por lo general es ~0,9 %. Es posible que 
se calculen valores distintos en función de la incertidumbre que se utilice en el 
laboratorio de calibración, la minuciosidad y la experiencia del usuario que lleva 
a cabo la medición, y la calidad y el estado del equipo de medición (por ejemplo, 
la recalibración periódica de todos los aparatos de medición, la presencia de 
un sistema de gestión de la calidad para garantizar el funcionamiento correcto, 
etc.). Si se utiliza un dosímetro de campo, la incertidumbre del cálculo de dosis 
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aumenta (aproximadamente un  0,2  %) debido al paso complementario que se 
precisa para hacer la calibración interna del dosímetro de campo en relación con 
el dosímetro de referencia calibrado.

CUADRO 13. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN 
HAZ DE 60Co

Magnitud física o procedimiento Incertidumbre típica relativa (%)

Etapa 1: laboratorio de calibraciónb

Calibración de un patrón secundario en función de ND,w 
en un PSDL

0,5

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1

Calibración del dosímetro del usuario en función de ND,w   
en el laboratorio de calibración

0,4

Incertidumbre combinada de la etapa 1 0,6

Etapa 2: haz de 60Co del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,2

Definición de las condiciones de referencia 0,3

Lectura del dosímetro MQ relativa al temporizador o al 
monitor del haz

0,1

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes 
de influencia, ki

0,3

Incertidumbre combinada de la etapa 2 0,5

Incertidumbre típica combinada de Dw (etapas 1 y 2) 0,8
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CUADRO 13. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN 
HAZ DE 60Co (cont.)

Magnitud física o procedimiento Incertidumbre típica relativa (%)

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la referencia [61] 
o el apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deben tomarse como 
valores representativos; pueden variar en función de la incertidumbre que se utilice en 
el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Si el dosímetro del usuario se calibra en un PSDL, la incertidumbre típica combinada 
de la etapa 1 es menor. La incertidumbre típica combinada en Dw debería ajustarse en 
consecuencia.

93



94

5.8.	 PLANILLA DE CÁLCULO 
1. 1. WORKSHEET

Determination of the absorbed dose to water in a 60Co gamma ray beam 

User: Date: --------------------- ----------

1. Radiation treatment unit and reference conditions for Dw determination
6°Co therapy unit:

Reference phantom: 

Reference field size: 

Reference depth, Zref: 

water 

10 X 10 

2. Ionization chamber and electrometer

Ionization chamber model: 
Chamber wall/window 

Waterproof sleeve/cover 

Phantom window 

Material: 

Material: 

Material: 

cmxcm 

g/cm2 

Set-up: □ SSD □ SAD

Reference distance: cm -----

Serial no.: Type: □ cyl □ pp
Thickness: g/cm2 

-----

Thickness: g/cm2 

Thickness: g/cm2 

Absorbed dose to water cal. coefficient Nn,w = ____ □ Gy/nC D Gy/rdg

Reference conditions for calibration Po = ___ kPa To = ___ °C Rel. humidity: __ % 

Polarizing potential Vi: ___ V 

Calibration polarity: D positive D negative D corrected for polarity effect 

User polarity: □ positive □ negative

Calibration laboratory: ______________ _ Date: ----------

Electrometer model: 

Calibrated separately from chamber: □ yes □ no

If yes Calibration laboratory: 

Serial no.: 

Range setting: ______ _ 

Date: -------

3. Dosimeter readinga and correction for influence quantities 

Uncorrected dosimeter reading at Vi and user polarity: ____ □ nC □ rdg
Corresponding time: _____ min 

Ratio of dosimeter reading and timeb: M1 = □ nC/min □ rdg/min------

(a) Pressure P = ___ kPa Temperature T = ___ °C Rel. humidity (if known): ___ % 

k _ (273.15+T) P,, _
TP - (273.15+7;,) p - ___ _ 

(b) Electrometer calibration factorc keiec = ---- □ nC/rdg □ dimensionless

( c) Polarity correctiond Reading at+ Vi: M+ = ___ _ Reading at -Vi: M = ___ _ 

k JM+l+IM-1 = 
pol 2M -----

1.1. WORKSHEET 

Determination of the absorbed dose to water in a 60Co gamma ray beam 

User: _____________________________________________ Date: ______________________ 

1. Radiation treatment unit and reference conditions for Dw determination
60Co therapy unit: ____________________________________________ 

Reference phantom: water Set-up:  SSD   SAD

Reference field size:  10 × 10__    cm × cm Reference distance: ___________ cm 

Reference depth, zref: _________ g/cm2 

2. Ionization chamber and electrometer

Ionization chamber model: ___________________
 

Serial no.: 
 

Type:  cyl  pp 
Chamber wall/window Material: _________________ Thickness: ___________ g/cm2 

Waterproof sleeve/cover Material: _________________ Thickness: ___________ g/cm2 

Phantom window Material: _________________ Thickness: ___________ g/cm2 

Absorbed dose to water cal. coefficient ND,w = _________ Gy/nC  Gy/rdg 

Reference conditions for calibration Po = ______ kPa To = ______ °C Rel. humidity: ____% 

Polarizing potential V1: ______ V 

Calibration polarity:   positive   negative   corrected for polarity effect 

User polarity:   positive   negative 

Calibration laboratory: ________________________________  Date: ______________________ 

Electrometer model:     ________________________________  Serial no.:    ________________ 

Calibrated separately from chamber:     yes     no Range setting: _______________ 

If yes Calibration laboratory: Date: ________________ 

3. Dosimeter readinga and correction for influence quantities

Uncorrected dosimeter reading at V1 and user polarity:   ___________  nC    rdg 
Corresponding time:    ___________ min 

Ratio of dosimeter reading and timeb: M1 = ____________  nC/min   rdg/min 

(a) Pressure P = _______ kPa Temperature T = _______ °C Rel. humidity (if known): ______% 

( )
( )

o

o

273.15
___________

273.15TP

T Pk
T P

+
= =

+
(b) Electrometer calibration factorc kelec = _________  nC/rdg   dimensionless

(c) Polarity correctiond Reading at +V1: M+ = _________ Reading at −V1: M ₋ = _________ 

pol __________
2

M M
k

M
+ −+

= =
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6.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA HACES DE 
FOTONES DE ALTA ENERGÍA

6.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría 
de referencia (calibración de haces) de haces de fotones de alta energía de uso 
clínico y se formulan recomendaciones de dosimetría relativa. Es de interés 
para los haces de fotones generados por aceleradores lineales de uso clínico 
que funcionan tanto en modo ordinario con filtro aplanador con tensiones de 
aceleración nominales en el intervalo de  1 a  25  MV como en modo sin filtro 
aplanador con tensiones de aceleración nominales de hasta ~10 MV.

El formalismo que se presenta aquí no es pertinente para diseños 
especiales de aceleradores sin filtro aplanador como los aparatos TomoTherapy y 
CyberKnife. Los procedimientos de dosimetría para esos aparatos se detallan en 
la referencia [12].

En el caso de los haces de fotones, la calidad Qo más frecuente para los 
haces de referencia son los rayos gamma de  60Co. Aunque en algunos PSDL 
pueden facilitarse coeficientes de calibración ND,w,Q para otras calidades de haz de 
fotones, el 60Co es la única calidad disponible en la mayor parte de los laboratorios 
de calibración. Por ello, en todos los datos que figuran en esta sección se utilizan 
los rayos gamma de 60Co como la calidad de referencia. Los usuarios que tienen 
a su disposición calidades de calibración para haces de fotones de alta energía 
también pueden utilizar este código de práctica internacional si renormalizan los 
distintos coeficientes de calibración ND,w,Q al valor N D Q, ,w o

 calculado para una de 
las calidades de referencia Qo. Los cocientes entre ND,w,Q y N D Q, ,w o

 constituyen 
una determinación experimental de los factores de corrección kQ Q, o

 (véanse las 
secciones 4.1 y 6.5.2). Obsérvese que cuando la calidad de referencia Qo es 60Co, 
kQ Q, o

 se expresa como kQ y N D Q, ,w o
 se representa mediante ND,w. En caso de 

que se cuente con ellos, es preferible utilizar los valores de kQ Q, o
 o kQ medidos 

de manera directa para la cámara concreta del usuario; si no están disponibles, 
deberían utilizarse los valores de kQ calculados para la cámara que corresponda 
que se proporcionan en esta publicación.
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6.2.	 EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

6.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección 4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. En los haces de fotones de alta 
energía solo se recomienda utilizar cámaras de ionización cilíndricas; las cámaras 
de placas paralelas únicamente deberían emplearse para dosimetría relativa.32 
Para medir la dosis absorbida en haces sin filtro aplanador debería optarse por 
cámaras de ionización que tengan volúmenes colectores más pequeños, debido a 
que sus factores de corrección por volumen parcial tienen valores más pequeños 
(véase la sección 4.4.3.5). En la sección 6.5.1 se detallan los tipos de cámara para 
los que se proporcionan datos en este código de práctica internacional.

A efectos de calibración en un laboratorio de calibración y para la medición 
en el haz del usuario en condiciones de referencia, en los haces de fotones de 
alta energía se considera que el punto de referencia de una cámara cilíndrica se 
encuentra en el eje de la cámara al centro del volumen de la cavidad. En las 
cámaras de placas paralelas, que deben utilizarse solo para dosimetría relativa, 
se considera que se encuentra en el centro de la superficie interior de la ventana 
de entrada. El punto debe colocarse a la profundidad de referencia en un maniquí 
de agua. En el caso de que se utilice un instrumento de campo, debe haber sido 
objeto de calibración interna en relación con la cámara de referencia calibrada 
(véanse las secciones 4.5 y 6.6).

6.2.2.	 Los maniquís y las fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones respecto de los maniquís y las 
fundas de cámaras que se proporcionan en las secciones  4.2.3 y  4.2.4. En los 
haces de fotones, el agua es el medio de referencia para las mediciones de la dosis 
absorbida y la calidad de haz.33 El maniquí debería rebasar por lo menos 5 cm los 

32	 Debido a su funcionamiento, las cámaras de placas paralelas no son adecuadas para 
dosimetría de referencia de haces de fotones de alta energía; entre un tipo de cámara y otro hay 
más variabilidad en los factores de corrección de la polaridad, por recombinación de iones, 
por fuga de la cámara y valores de kQ Q,

o

 que en las cámaras de ionización cilíndricas, los 
coeficientes de calibración se modifican con el paso del tiempo, etc. [140‑143]. Para dosimetría 
de referencia únicamente pueden utilizarse las cámaras de placas paralelas que se hayan 
calibrado poco tiempo atrás con valores calculados mediante experimentación para todos los 
factores de corrección indispensables.

33	 Los maniquís de plástico no deberían utilizarse en la dosimetría de referencia. Sin 
embargo, pueden utilizarse para hacer mediciones ordinarias de garantía de la calidad, siempre 
y cuando se haya definido un coeficiente de transferencia entre el plástico y el agua.
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cuatro lados del tamaño de campo que se utilice en la profundidad de medición y 
debería llegar a una profundidad por lo menos 5 g/cm² mayor que la profundidad 
de medición máxima.

En el caso de los haces horizontales, la ventana del maniquí debería ser de 
plástico y tener un espesor twin de entre 0,2 y 0,5 cm.34 El espesor equivalente al 
agua (expresado en g/cm²) de la ventana del maniquí debería tomarse en cuenta al 
determinar la profundidad a la que se coloca la cámara; el espesor se calcula por 
medio del producto twinρpl, en donde twin es el espesor geométrico de la ventana 
del maniquí (en centímetros) y ρpl es la densidad del plástico (expresada en 
g/cm³). En el caso de plásticos de uso habitual, como el metacrilato polimetílico 
y el poliestireno transparente, los valores nominales ρPMMA  =  1,19  g/cm³ y 
ρpolystyrene = 1,06 g/cm³ [48] pueden utilizarse para calcular el espesor equivalente 
al agua del material de la ventana.

En el caso de las cámaras que no son impermeables, debería utilizarse una 
funda impermeable de metacrilato polimetílico que, de preferencia, no tenga 
un espesor de más de 1,0 mm.35 Debe haber suficiente espacio de aire (de 0,1 
a 0,3 mm) entre la pared de la cámara y la funda impermeable para que la presión 
de aire de la cámara se equilibre. La misma funda impermeable que se utilizó 
para calibrar la cámara de ionización del usuario también debería emplearse para 
la dosimetría de referencia. En caso de que no sea posible emplear la misma 
funda impermeable que se utilizó en el laboratorio de calibración para calibrar, 
debería recurrirse a otra funda del mismo material y de espesor parecido.

6.3.	 CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

6.3.1.	 Elección del índice de calidad del haz

En el caso de los fotones de alta energía producidos por aceleradores de 
uso clínico en modo con filtro aplanador, la calidad Q del haz se determina por 
medio de la razón tejido-maniquí TPR20,10. Se trata del cociente entre las dosis 
absorbidas a profundidades de 20 cm y 10 cm en un maniquí de agua, medidas 

34	 En las ventanas que tienen un espesor de apenas unos pocos milímetros podría 
producirse una ligera curvatura convexa debido a la presión del agua en la superficie interior. 
Las alteraciones de ese tipo deben tenerse en cuenta al colocar la cámara en la profundidad de 
interés, en especial en el caso de haces de electrones de baja energía. Según se ha observado, 
esas convexidades se equilibran ~45 min después de que se llena el maniquí.

35	 En las fundas que tienen un espesor de 1 mm, se sabe que el efecto sobre el valor de 
kQ (véase la sección 6.5) es de aproximadamente el 0,3 % en los valores de TPR20,10 más altos. 
En los entornos clínicos, la modificación en el efecto de las fundas de ciertos espesores puede 
obviarse.
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con una SCD constante de 100 cm y un tamaño de campo de 10 cm × 10 cm en el 
plano de la cámara.36

La característica fundamental del índice de calidad del haz TPR20,10 es que 
no se ve alterado por la contaminación de electrones del haz incidente. Además, 
es un indicador del coeficiente de atenuación efectivo que ofrece detalles acerca 
de la disminución exponencial aproximada de la curva de dosis y profundidad 
de fotones más allá de la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima de 
radiación [148‑150]. Debido a que la TPR20,10 se calcula por medio de un cociente 
entre dosis, al emplear cámaras cilíndricas no es necesario utilizar factores de 
corrección por el desplazamiento en dos profundidades. Además, en la mayor 
parte de las disposiciones clínicas, la TPR20,10 no se ve alterada por los pequeños 
errores sistemáticos que se producen al colocar la cámara en cada profundidad, ya 
que la configuración en las dos posiciones será objeto de una alteración parecida.

En la literatura científica se han hecho propuestas de otros determinativos 
de la calidad de los haces, por ejemplo, el PDD a una profundidad de 10 cm y 
la profundidad en la que se absorbe el 80 % de la dosis máxima de radiación. 
En el apéndice III puede consultarse un panorama general de los determinativos 
de la calidad de los haces de fotones. Debería hacerse hincapié en que, por sí 
solo, ningún determinativo de la calidad de los haces cumple todos los posibles 
requisitos de toda la gama de energías que se abarca en este código de práctica 

36	 En los haces con filtro aplanador, la TPR20,10  también puede calcularse 
por medio de la sencilla relación que se muestra a continuación [144]: 	  
 	 TPR20,10 = 1,2661PDD20,10 − 0,0595 	  
donde PDD20,10 es el cociente del PDD a profundidades de 20 cm y 10 cm para un tamaño de 
campo de 10 cm × 10 cm definido en la superficie del maniquí con una SSD de 100 cm. Esta 
ecuación empírica se diseñó a partir de una muestra de casi 700 aceleradores y confirmó un ajuste 
anterior [145] que se utilizó en la referencia [9]. Otra posibilidad sería calcular la TPR20,10 de 
los haces con filtro aplanador a partir de un ajuste de los datos del PDD a una profundidad 
de 10 cm, PDD(10), medido para un tamaño de campo de 10 cm × 10 cm a una SSD de 100 cm. 
Si se utilizan los datos publicados en la referencia [146], se obtiene la relación siguiente: 	 
 	 TPR20,10 = −0,7898 + 0,0329PDD(10) − 0,000166[PDD(10)]2 	  

 	 El valor máximo de la desviación de los datos sobre el ajuste es de aproximadamente 
el 0,6 % y tiene lugar en PDD(10) = 75 %. Debido a que la contaminación de electrones en la 
profundidad de la dosis absorbida máxima puede alterar el PDD a una profundidad de 10 cm, el 
ajuste solo debe utilizarse como una aproximación de la relación entre la TPR20,10 y el PDD(10), 
y no para calibrar haces. Obsérvese que por encima de 10 MV el valor del PDD(10) en el ajuste 
no coincide con el valor de PDD(10)X que se utiliza en la referencia [85], que remite de manera 
exclusiva a los haces de fotones puros, es decir, sin contaminación de electrones. Si bien las 
fórmulas que aquí se proporcionan se determinaron para haces con filtro aplanador, algunos 
datos científicos revelan que también pueden utilizarse con un grado de exactitud aceptable en 
haces sin filtro aplanador [147].
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internacional ni de todos los aceleradores que pueden utilizarse en hospitales y 
laboratorios de calibración.

Se ha demostrado que la TPR20,10 también puede utilizarse como un índice 
de calidad del haz adecuado para los haces sin filtro aplanador de aceleradores 
de uso clínico que tienen tensiones de aceleración nominales de hasta ~10 MV 
[147, 151‑153]. En el caso de los haces de fotones de mayor energía (que se 
utilizan con menor frecuencia en la práctica clínica), podría resultar útil recurrir 
a otros determinativos de la calidad del haz (p.  ej.  el PDD(10)X [152,  154] o 
determinativos de la calidad del haz de doble variable [155‑157]). En este código 
de práctica internacional únicamente se abordan los haces sin filtro aplanador 
con tensión de aceleración nominal de hasta 10 MV, por lo que la TPR20,10 se 
utiliza como índice de calidad de los haces tanto para haces con filtro aplanador 
como para haces sin este tipo de filtro.

6.3.2.	 Medición del índice de calidad del haz

En la figura  7 se muestra cómo disponer un experimento para medir 
la TPR20,10. Las condiciones de referencia para hacer las determinaciones se 
presentan en el cuadro 14.

Aunque, en sentido estricto, la TPR20,10 se defina en función de cocientes 
de dosis absorbida, si se utilizan cocientes de ionización la exactitud es aceptable 
debido a que las razones de poderes de frenado agua/aire tienen poca variabilidad 
en función de la profundidad y a que se da por sentado que los factores de 
corrección por perturbación son constantes más allá de la profundidad en la 
que se absorbe la dosis máxima de radiación. Debería analizarse si en las dos 
profundidades hay efectos de recombinación que influyan y, en caso de que haya 
variabilidad en función de la profundidad, deberían tenerse en cuenta.

En los haces sin filtro aplanador pueden omitirse [147, 153] los factores 
de corrección por volumen parcial debido a la falta de homogeneidad radial 
(véase la sección 4.4.3.5) y por el menor tamaño de campo cuadrado equivalente 
(véase la ref. [12]).
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CUADRO 14. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR EL 
ÍNDICE DE CALIDAD DE LOS HACES DE FOTONES (TPR20,10)

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Cilíndrica o de placas paralelas

Profundidades de medición 20 g/cm² y 10 g/cm²

Punto de referencia de la cámara En el caso de las cámaras cilíndricas, en el 
eje central al centro del volumen de la 
cavidad

En el caso de las cámaras de placas 
paralelas, en el centro de la superficie 
interior de la ventana
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Fig. 7. Disposición de un experimento para determinar el índice de calidad del haz Q (TPR20,10). 
La distancia fuente-cámara (SCD) se mantiene constante a  100  cm y se hacen mediciones 
con 10 g/cm2 y 20 g/cm2 de agua sobre la cámara. El tamaño de campo en la ubicación del 
punto de referencia de la cámara es 10 cm × 10 cm.



CUADRO 14. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR EL 
ÍNDICE DE CALIDAD DE LOS HACES DE FOTONES (TPR20,10) (cont.)

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Ubicación del punto de referencia de la 
cámara

En el caso de las cámaras cilíndricas y de 
placas paralelas, en las profundidades de 
medición

Distancia fuente-cámara 100 cm

Tamaño de campo a la distancia fuente-
cámaraa

10 cm × 10 cm

Perfil lateral del haz Distribución de dosis radial homogénea en 
el volumen sensible de la cámara de 
ionización

a	 El tamaño del campo se delimita en el plano del punto de referencia del detector, en las 
profundidades recomendadas en el maniquí de agua.

6.4.	 DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

6.4.1.	 Condiciones de referencia

Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua figuran en el cuadro 15.

6.4.2.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua 
para un haz de fotones de calidad Q y sin cámara se determina por medio de la 
siguiente ecuación:

D M N kQ Q D Q Q Qw w o o, , , ,= 	 (33)

en donde MQ es la lectura del dosímetro con el punto de referencia de la cámara 
ubicado en zref según las condiciones de referencia que figuran en la sección 6.4.1 
y corregida por las magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la presión, 
la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad, la recombinación de iones 
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y el volumen parcial (en el caso de los haces sin filtro aplanador), como se detalla 
en la sección 4.4.3. N D Q, ,w o

 es el coeficiente de calibración expresado en función 
de la dosis absorbida en agua para el dosímetro a la calidad de referencia Qo 
y kQ Q, o

 es un factor de corrección para la cámara concreta que se utiliza para 
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CUADRO 15. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR 
LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN HACES DE FOTONES DE ALTA 
ENERGÍA

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Cilíndrica

Profundidad de medición, zref 10 g/cm²

Punto de referencia de la cámara En el eje central al centro del volumen de la 
cavidad

Ubicación del punto de referencia de la 
cámara

En la profundidad de medición zref

Distancia fuente-superficie o distancia 
fuente-cámaraa

100 cm

Tamaño del campob 10 cm × 10 cm

Perfil lateral del haz Distribución de dosis radial homogénea en 
el volumen sensible de la cámara de 
ionizaciónc

a	 Si es preciso determinar la dosis de referencia para una disposición isocéntrica, debe 
utilizarse la distancia fuente-eje (SAD) del acelerador, incluso si esta no es de 100 cm.

b	 El tamaño de campo se determina en la superficie del maniquí para una disposición 
concreta de distancia fuente-superficie, mientras que en el caso de las disposiciones 
de distancia fuente-eje, se determina en el plano del detector, en la profundidad de 
referencia del maniquí de agua en el isocentro del aparato.

c	 La distribución de dosis radial en la proximidad de la cámara de ionización está 
determinada sobre todo por las características del acelerador y el usuario no puede 
modificarla con facilidad. Cuando la distribución de dosis radial en el volumen sensible 
de la cámara de ionización no es homogénea, debe aplicarse un factor de corrección por 
volumen parcial (véase la sección 4.4.3.5).



corregir el coeficiente de calibración por la diferencia entre la calidad del haz de 
referencia Qo y la calidad que efectivamente se utiliza, Q.

6.4.3.	 Dosis absorbida en zmax

En la sección 6.4.2 se proporciona un método para determinar la dosis 
absorbida en zref. Sin embargo, los cálculos de dosimetría clínica por lo general 
se expresan en función de la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima 
de radiación zmax (o de alguna otra profundidad). Para calcular la dosis absorbida 
en la profundidad correspondiente para determinado haz, el usuario debe utilizar 
los datos del PDD en el eje central para las disposiciones de SSD y las TPR o 
las TMR para las disposiciones de SAD. En la sección 6.7.1 se detalla el método 
para obtener datos del PDD en el eje central.

6.5.	 LOS VALORES DE kQ Q, o
  

6.5.1.	 Cámara calibrada en 60Co  

Cuando la calidad de referencia Qo es 60Co, kQ Q, o
 se expresa como kQ y 

N D Q, ,w o
 se representa mediante ND,w. Los valores del factor de corrección kQ en 

la profundidad de referencia (véase el cuadro 16) se calculan por medio de la 
ecuación siguiente: 

k
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	 (34)

en donde TPR20,10 es el índice de calidad del haz del haz de calidad Q, y a y b son 
constantes para la cámara concreta que pueden consultarse en el apéndice II para 
varios tipos de cámaras adecuados para dosimetría de referencia. Las constantes 
se determinaron por medio de un análisis de regresión de valores de kQ a partir 
de recientes cálculos y mediciones por el método de Montecarlo [100]. En el 
apéndice II se detalla el método para calcular kQ. Cabe hacer hincapié en que en 
los valores de kQ calculados no se tiene en cuenta la variabilidad entre cámaras de 
un mismo tipo y en que al utilizarlos necesariamente se incorporan incertidumbres 
más grandes que si se emplearan valores medidos de manera directa (véase la 
sección 6.8). En el cuadro 16 se proporcionan los valores del factor de corrección 
kQ calculados para una serie de calidades de haz Q; en la figura 8 se muestra una 
gráfica de kQ frente a Q para ciertos tipos de cámara.
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Obsérvese que todos los valores de kQ calculados según la ecuación  (34) 
equivalen a  1,000 a un índice de calidad del haz de Q  =  0,57. Ese valor 
corresponde (aproximadamente) al valor de la TPR20,10 de un haz de 60Co.37 
Aunque el método garantiza que al aplicar el formalismo que se presenta se 
obtenga sistemáticamente un kQ  =  1,0 en los haces de  60Co, este es un valor 
aproximado en los haces de aceleradores de baja energía, puesto que la respuesta 
de una cámara concreta en un haz de acelerador con una TPR20,10 idéntica a la del 
espectro puro del 60Co (Q ≈ 0,57) depende de la respuesta a la energía en todo 
el espectro y no necesariamente será la misma que la del 60Co. Sin embargo, en 
torno a Q = 0,57 hay poca variabilidad del kQ en función de la TPR20,10, por lo 
que los errores pequeños en Q tienen repercusiones ínfimas sobre el kQ.

37	 Para los haces de 60Co, en la literatura científica se consigna que la TPR20,10 tiene 
valores de 0,568 [158], 0,57 [159], 0,572 [146, 160], 0,578 [161] y 0,579 [162].
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Índice de calidad del haz de fotones, Q (TPR20,10)

1,01

1,00

0,99

0,98

0,97

0,96

0,95
0,55 0,60 0,65 0,70 0,75 0,80

Fig. 8. Valores del factor de corrección kQ para dos cámaras de ionización cilíndricas de tipo 
Farmer en función del índice de calidad de los haces de fotones TPR20,10. Los valores del kQ 
para los demás tipos de cámara de ionización que figuran en el cuadro 16 se encuentran (en su 
mayoría) entre las dos curvas trazadas.



6.5.2.	 Cámaras calibradas en una serie de calidades de haz de fotones de 
alta energía

En cuanto a las cámaras que se calibran en una serie de calidades de haz de 
fotones, de manera ideal, los datos procedentes de los laboratorios de calibración 
se presentan tanto en forma de un único coeficiente de calibración N D Q, ,w o

 como 
de un conjunto de factores de corrección cuantificados kQ Q, o

. En cuanto a esos 
factores, los valores de kQ Q, o

 a la calidad del haz del usuario Q pueden calcularse 
por interpolación. Seguidamente, N D Q, ,w o

 y el kQ Q, o
 resultante pueden utilizarse 

directamente en la ecuación (33).
Si el laboratorio de calibración facilita una serie de coeficientes de 

calibración ND,w,Q, primero los datos deben convertirse al formato antes expuesto; 
para ello, debe elegirse una de las calidades de haz de fotones que el laboratorio 
de calibración haya utilizado como calidad de referencia Qo. Los factores de 
corrección kQ Q, o

 se calculan por medio de la ecuación siguiente:

k
N

NQ Q
D Q

D Q
,

, ,

, ,
o

o

w

w

= 	 (35)

A continuación, por interpolación se calcula kQ Q, o
 a la calidad del 

haz del usuario Q como se indicó con anterioridad. Obsérvese que cuando 
la calidad de referencia Qo es  60Co, kQ Q, o

 se expresa como kQ y N D Q, ,w o
 se 

representa mediante ND,w.
Una vez que se han calculado los valores experimentales de N D Q, ,w o

 
y kQ Q, o

 para una cámara concreta, ya no es necesario que en cada ocasión el 
usuario calibre la cámara en todas las calidades Q, basta con que lo haga a la 
calidad de referencia Qo. En ese caso, el nuevo coeficiente de calibración N D Q, ,w o

 
debe utilizarse junto con los valores de kQ Q, o

 disponibles. La dependencia de esa 
cámara respecto de la calidad de haz (los valores de kQ Q, o

) debe comprobarse 
cada tercer ciclo de calibración de la cámara o si el usuario tiene la sospecha 
de que la cámara se dañó. No es necesario que la calibración de la calidad Qo 
se haga en el mismo laboratorio en el que los valores de kQ Q, o

 se obtuvieron 
mediante experimentación. Obsérvese, sin embargo, que este método no debería 
repetirse más de dos veces seguidas; la cámara debería recalibrarse en todas las 
calidades por lo menos cada seis años.

6.5.3.	 Cámara calibrada a la calidad de haz Qo con valores de kQ,Qo
 

genéricos calculados mediante experimentación

En ocasiones, los laboratorios de calibración facilitan valores de 
kQ Q, o

  genéricos calculados mediante experimentación para un tipo de cámara 
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concreto y un único valor de N D Q, ,w o
 calculado mediante experimentación para la 

cámara del usuario, con una calidad de referencia Qo que por lo general es 60Co. 
En este código de práctica internacional se recomienda utilizar únicamente los 
valores de kQ Q, o

 genéricos que se obtuvieron en laboratorios de calibración a 
partir de una muestra grande de cámaras de ionización (véase la sección 4.1). No 
se recomienda utilizar los valores genéricos que no se hayan cuantificado en un 
laboratorio de calibración.

Se hace hincapié en que en este código de práctica internacional se 
considera que los valores de kQ Q, o

 medidos de manera directa para una cámara 
concreta de un tipo determinado son la alternativa más adecuada; en segundo 
lugar, se encuentran los valores de kQ Q, o

 calculados para un tipo de cámara que 
se facilitan en el cuadro 16. Obsérvese que, en caso de que se cuente con valores 
de kQ Q, o

 genéricos (cuantificados para un tipo de cámara concreto), deberían 
utilizarse solo si cumplen los criterios que figuran en la sección 4.1.

6.6.	 CALIBRACIÓN INTERNA DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN DE 
CAMPO 

Como se plantea en la sección  6.2.1, las cámaras de campo pueden 
someterse a calibración interna en relación con una cámara de referencia 
calibrada a la calidad de referencia Qo (véase, además, la sección 4.5.1). Se hace 
una comparación entre las cámaras colocándolas por turnos en un maniquí de 
agua con los puntos de referencia en zref (otra posible disposición es colocar 
las cámaras una al lado de la otra para hacer la comparación entre ellas38). El 
coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en agua para 
la cámara de ionización de campo se obtiene por medio de la ecuación siguiente:

N
M

M
ND Q

Q

Q
D Q, , , ,w

field
ref

field w
ref

o

o

o

o
= 	 (36)

donde MQo

ref y MQo

field  son las lecturas por unidad de monitor de la cámara de 
referencia y de campo, respectivamente, corregidas por las magnitudes de 
influencia, a saber, la temperatura y la presión, la calibración del electrómetro, 
el efecto de polaridad y la recombinación de iones, como se detalla en la planilla 
de cálculo de la sección  6.9 (véase también la sección  4.4.3), y N D Q, ,w

ref
o
 es el 

coeficiente de calibración de la cámara de referencia expresado en función de 
la dosis absorbida en agua. De preferencia, las lecturas MQo

ref y MQo

field  deberían 

38	 En la referencia [11] pueden consultarse información complementaria y pistas útiles 
para calibrar dosímetros.
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ser los valores medios M MQ Qo o

ref em  y M MQ Qo o

field em , en donde M MQ Q io o

ref em� �  y 
M MQ Q io o

field em� �  son, respectivamente, los cocientes entre la lectura i del detector 
de referencia y el instrumento de campo y la lectura de un monitor externo, 
Mem. El monitor externo debería ubicarse preferentemente dentro del maniquí, 
aproximadamente a la profundidad zref, pero a una distancia de 3 a 4 cm del centro 
de la cámara sobre el eje principal en el plano transversal del haz. Obsérvese que, 
en el caso de una medición de cámaras colocadas una al lado de la otra, no es 
necesario contar con un monitor externo siempre y cuando el perfil del haz tenga 
la uniformidad suficiente.

A continuación, la cámara de campo con el coeficiente de calibración 
N D Q, ,w

field
o
 puede utilizarse para determinar la dosis absorbida en agua en el haz del 

usuario por medio del método que figura en la sección 6.4.2, en donde N D Q, ,w o
 se 

sustituye por N D Q, ,w
field

o
 (véase también la sección 4.5.3).

6.7.	 MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

En la dosimetría clínica es necesario medir los PDD, las TPR o las TMR, las 
distribuciones de las isodosis, los perfiles de los haces transversales y los factores 
de campo en función del tamaño y la forma del campo tanto en condiciones de 
referencia como en condiciones distintas a las de referencia. Esas mediciones 
deben estar disponibles para todas las posibles combinaciones de energías, 
tamaños de campo y disposiciones de SSD o SAD que se utilicen en radioterapia.

6.7.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

Aunque en todas las mediciones deberían de atenderse las recomendaciones 
que se presentan en la sección  4.2 respecto de la elección de maniquís y 
dosímetros, también pueden utilizarse otros tipos de detectores. Para hacer las 
mediciones de las curvas de ionización y profundidad se recomienda utilizar 
cámaras de ionización de placas paralelas. Si se utilizan cámaras de ionización 
cilíndricas, debe tenerse en cuenta el punto efectivo de medición de la cámara, 
lo que requiere que toda la distribución de ionización y profundidad se desplace 
hacia la superficie una distancia de 0,6rcyl [9, 10]. Para hacer mediciones en la 
zona de espesor de acumulación deberían utilizarse cámaras de placas paralelas 
bien protegidas o cámaras de extrapolación. Debería prestarse atención si se 
utilizan determinados detectores de estado sólido (algunos tipos de detectores 
de diodos y de diamante) para medir las distribuciones de dosis y profundidad 
(por ejemplo, la referencia [10]); para hacer esas mediciones únicamente debería 
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optarse por un detector de estado sólido cuya respuesta se haya comprobado de 
manera periódica en relación con un detector de referencia (cámara de ionización).

Dado que puede suponerse con una exactitud aceptable que las razones 
de poderes de frenado y los efectos de perturbación son independientes de 
la profundidad para determinada calidad de haz y tamaño del campo, las 
distribuciones de ionización relativa pueden utilizarse como distribuciones 
relativas de dosis absorbida, cuando menos para las profundidades equivalentes a 
la de la dosis máxima y las mayores.

6.7.2.	 Factores de campo

El factor de campo puede calcularse como el cociente entre las lecturas 
corregidas del dosímetro medidas en un conjunto determinado de condiciones 
distintas a la de referencia y las medidas en las condiciones de referencia. Por lo 
general, esas mediciones se llevan a cabo a la profundidad en la que se absorbe la 
dosis máxima de radiación o en la de referencia [138] y se corrigen respecto de 
la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima por medio de los datos del 
PDD (o las TMR). 

En los casos en que los factores de campo se midan en haces con cuña o 
sin filtro aplanador (en los que la fluencia de la radiación no sea uniforme en la 
cavidad de la cámara), debería prestarse especial atención al efecto de volumen 
parcial (véase la sección 4.4.3.5). Por lo general, en los haces sin filtro aplanador 
el factor de corrección por volumen parcial varía en función de la profundidad y 
el tamaño del campo. Debido a que ese efecto es más intenso en detectores para 
grandes volúmenes, no deberían utilizarse cámaras de dedal que tienen cavidades 
muy alargadas ni cámaras de placas paralelas con grandes electrodos colectores 
para medir factores de campo en haces sin filtro aplanador.

En los haces de fotones con cuña la intensidad de la radiación varía de 
manera considerable en el sentido de la cuña. Para hacer las mediciones de campo 
en esos haces, la dimensión del detector en el sentido de la cuña debería ser tan 
pequeña como sea posible. Se recomienda utilizar cámaras de dedal pequeñas 
alineadas con el eje perpendicular al sentido de la cuña.

En todos los casos, debería asegurarse que los ejes centrales del haz y el 
colimador coincidan con la ubicación del punto de referencia de la cámara de 
ionización antes de tomar las mediciones de los factores de campo. Esto reviste 
especial importancia en el caso de los haces sin filtro aplanador y los haces 
ordinarios (con filtro aplanador) que tienen tamaños de campo más pequeños 
que 5 cm × 5 cm. El método para medir factores de campo en campos pequeños 
se detalla en la referencia [12].
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6.8.	 CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

En los casos en que un dosímetro de referencia se utilice para determinar la 
dosis absorbida en agua en el haz del usuario, el cálculo de las incertidumbres de 
las distintas magnitudes físicas y los métodos que contribuyen a la determinación 
de las dosis puede dividirse en dos etapas. En la etapa  1 se incluyen las 
incertidumbres hasta el momento en el que la calibración del dosímetro 
de referencia del usuario se expresa en función de ND,w en el laboratorio 
de dosimetría. En la etapa  2 se abarca la calibración del haz del usuario y se 
incluyen las incertidumbres que guardan relación con las mediciones hechas en 
el punto de referencia en un maniquí de agua. En la etapa 2 también se incluye 
la incertidumbre de kQ y los valores de las demás magnitudes de influencia. 
Si las incertidumbres de las dos etapas se suman en cuadratura se obtiene la 
incertidumbre típica combinada de la determinación de la dosis absorbida en 
agua en el punto de referencia.

Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a la 
incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. En el cuadro  17 se 
proporciona un ejemplo de cálculo del valor aproximado de las incertidumbres 
típicas relativas en la calibración de un haz de fotones de alta energía. Si la 
calibración del dosímetro de referencia se lleva a cabo en el haz de 60Co de un 
SSDL, se calcula que la incertidumbre típica combinada en Dw por lo general 
es de cerca del 1,0 %, sobre la base de los valores calculados de kQ. Es posible 
que se calculen valores distintos en función de la incertidumbre que se utilice en 
el laboratorio de calibración, la minuciosidad y la experiencia del usuario que 
lleva a cabo la medición, y la calidad y el estado del equipo de medición (p. ej. la 
recalibración periódica de todos los aparatos de medición, la presencia de un 
sistema de gestión de la calidad para garantizar el funcionamiento correcto, etc.). 
Si la calibración del dosímetro de referencia se lleva a cabo en un PSDL pero se 
utilizan los valores calculados de kQ, no se prevé que la incertidumbre final en Dw 
disminuya de manera considerable. Si en el PSDL se determinan esos valores de 
kQ para la cámara del usuario, la incertidumbre en Dw disminuye cerca del 0,8 %. 
Si se utiliza un dosímetro de campo la incertidumbre del cálculo de dosis aumenta 
un poco (aproximadamente un  0,2  %) debido al paso complementario que se 
precisa para hacer la calibración interna del dosímetro de campo en relación con 
el dosímetro de referencia calibrado.
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CUADRO 17. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa PARA 
Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA UN HAZ 
DE FOTONES DE ALTA ENERGÍA, SOBRE LA BASE DE UNA CÁMARA 
CALIBRADA EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co

Magnitud física o procedimiento Incertidumbre 
típica relativa (%)

Etapa 1: laboratorio de calibraciónb

Calibración de un patrón secundario en función de ND,w en un PSDL 0,5 

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1 

Calibración del dosímetro del usuario en función de ND,w en el 
laboratorio de calibración

0,4 

Incertidumbre combinada de la etapa 1 0,6 

Etapa 2: haz de fotones de alta energía del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,2 

Definición de las condiciones de referencia 0,3 

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3c

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes de influencia, 
ki

0,3 

Factor de corrección por la calidad del haz, kQ [100] 0,6d

Incertidumbre combinada de la etapa 2 0,8 

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1 y 2) 1,0 

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la referencia [61] 
o el apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deben tomarse como 
valores representativos; pueden variar en función de la incertidumbre que se utilice en 
el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Si el dosímetro del usuario se calibra en un PSDL, la incertidumbre típica combinada 
de la etapa 1 es menor. La incertidumbre típica combinada en Dw debe ajustarse en 
consecuencia.

c	 En cuanto a la lectura del dosímetro, se partió de la base de que la incertidumbre 
tenía un valor menor que el establecido en la primera edición de este código de 
práctica internacional con el fin de reflejar la mayor disponibilidad de electrómetros 
de alta calidad, la constitución de sistemas de gestión de la calidad y el aumento de la 
capacitación y la experiencia de los usuarios.

d	 Si el kQ se determina en un PSDL para la cámara del usuario, la incertidumbre tendrá 
un valor aproximado del 0,3 %.
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6.9.	 PLANILLA DE CÁLCULO 
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7.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA HACES DE 
ELECTRONES DE ALTA ENERGÍA

7.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría de 
referencia (calibración de haces) y se formulan recomendaciones de dosimetría 
relativa para los haces de electrones de uso clínico con energías que van de 3 
a 25 MeV. Se basa en el uso de coeficientes de calibración expresados en función 
de la dosis absorbida en agua, N D Q, ,w o

, para dosímetros en haces de referencia 
de calidad Qo. Esa calidad de referencia puede ser radiación gamma de 60Co o un 
haz de electrones.

7.2.	 EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

7.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección 4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. Para todas las calidades de 
haz se recomienda utilizar cámaras de placas paralelas y estas han de utilizarse 
para índices de calidad del haz R50 < 3 g/cm2 (Eo ≤ 8 MeV).39 De manera ideal, 
la cámara debería calibrarse en un haz de electrones, ya sea de manera directa 
en un laboratorio de calibración o por medio de calibración interna en un haz 
de electrones de uso clínico. En las cámaras de placas paralelas se considera 
que el punto de referencia se encuentra en el centro de la superficie interior de 
la ventana de entrada. Ese punto debería ubicarse en el punto de interés40 del 
maniquí, y debería tenerse en cuenta el espesor equivalente al agua del material 
de la ventana de la cámara. En el cuadro 5 puede consultarse el espesor de la 
ventana de la cámara (expresado en milímetros y en mg/cm2) para diversas 
cámaras de placas paralelas.

39	 Se da por sentado que la relación aproximada Eo = 2,33R50 es correcta, en donde Eo es 
la energía media en la superficie del maniquí expresada en MeV y R50 se expresa en g/cm2. El 
valor que se indica para R50 tiene prioridad sobre el que se indica para Eo.

40	 “Punto de interés” es el término que se utiliza para designar una ubicación en el 
maniquí de agua en la que habrá de hacerse una medición. Aunque por lo general se refiere a la 
profundidad de referencia, también puede designar cualquier punto de una curva de ionización 
y profundidad.
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Para las calidades de haz R50 > 3 g/cm2 (Eo > 8 MeV) pueden utilizarse 
cámaras cilíndricas, lo que constituye una disminución en el límite de energía para 
ese tipo de cámara y corresponde a las investigaciones de Muir y McEwen [163]. 
En el caso de las cámaras cilíndricas, se considera que el punto de referencia se 
encuentra en el eje de la cámara, al centro del volumen de la cavidad. En el caso 
de las mediciones en haces de electrones, el punto de referencia debería ubicarse 
a una distancia de 0,5rcyl a una profundidad mayor que el punto de interés en el 
maniquí.41 Aunque ello es coherente con los códigos de práctica anteriores, en 
varias investigaciones [155‑157] se ha demostrado que el factor que se multiplica 
por rcyl depende de la cámara. Las repercusiones de utilizar un factor común 
para determinar la dosis absorbida en agua de referencia es insignificante en 
el marco del cálculo de las incertidumbres combinadas (véase la sección 7.10). 
Los valores de rcyl para distintos tipos de cámaras cilíndricas pueden consultarse 
en el cuadro 4.

7.2.2.	 Maniquís y fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en las 
secciones  4.2.3 y  4.2.4 respecto de los maniquís y las fundas de cámaras, 
tanto por lo que se refiere a la determinación de la dosis absorbida como a la 
caracterización de la calidad de los haces. Se recomienda utilizar agua como 
medio de referencia para las mediciones en todos los haces de electrones. El 
maniquí de agua debería rebasar por lo menos 5 cm los cuatro lados del tamaño 
de campo de mayores dimensiones que se utilice en la profundidad de medición. 
Además, debería dejarse un margen que rebase la profundidad de medición 
máxima al menos 5 g/cm2.

En el caso de los haces de electrones horizontales, la ventana del maniquí 
debería ser de plástico y tener un espesor twin de 0,2 a 0,5 cm.42 Cuando la cámara 
se coloque en la profundidad de medición deseada debería tomarse en cuenta el 
espesor equivalente al agua del material de la ventana del maniquí (en g/cm2). 
Ese espesor puede calcularse por medio del producto twinρpl, en donde ρpl es la 
densidad del plástico (en g/cm3). En el caso de plásticos de uso habitual, como 
el metacrilato polimetílico y el poliestireno transparente, pueden utilizarse los 

41	 Se opta por este método para no tener que contar con un factor de corrección por 
gradiente de fluencia. 

42	 En las ventanas que tienen un espesor de apenas unos pocos milímetros podría 
producirse una ligera curvatura convexa debido a la presión del agua en la superficie interior. 
Las alteraciones de ese tipo deberían tenerse en cuenta al colocar la cámara en la profundidad 
de interés, en especial en el caso de haces de electrones de baja energía. Según se ha observado, 
esas convexidades se equilibran ~45 min después de que se llena el maniquí.
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valores nominales ρPMMA = 1,19 g/cm3 y ρpolystyrene = 1,06 g/cm3, de conformidad 
con lo establecido en la sección  7.8.1. Sin embargo, cuando deban hacerse 
mediciones de gran exactitud, en especial de haces de electrones de baja energía, 
se recomienda medir la densidad del material de la ventana.43 Como se indica 
en la sección 4.2.3, no pueden utilizarse maniquís sólidos para la dosimetría de 
referencia de haces de electrones.44

Se recomienda utilizar cámaras impermeables, cilíndricas o de placas 
paralelas, ya que en la actualidad son el tipo de cámara de referencia más 
habitual (por ejemplo, las cámaras de placas paralelas que incluyen una funda 
impermeable). En el caso de las cámaras que no son impermeables, es preferible 
que las fundas impermeables que se utilicen sean de metacrilato polimetílico o 
un material idéntico al de las paredes de la cámara y que no tenga un espesor de 
más de 1 mm en todos los lados que rodean la cavidad de aire de la cámara de 
ionización. Es posible que sea necesario dejar un pequeño espacio de aire entre 
la pared de la cámara y la funda (entre 0,1 y 0,3 mm) para que la presión del 
aire en la cámara se equilibre con la presión atmosférica (dependiendo del diseño 
de la cámara). En ambos tipos de cámara, debería utilizarse la misma funda 
impermeable al determinar la dosis absorbida en agua en las instalaciones del 
usuario y al calibrar en laboratorio. 

7.3.	 CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

7.3.1.	 Elección del índice de calidad del haz

En los haces de electrones, el índice de calidad del haz equivale a la 
profundidad hemirreductora en agua, R50. Se define como la profundidad en agua 
(expresada en g/cm2) en la que la dosis absorbida tiene un valor del 50 % de la 
dosis absorbida máxima, medida a una SSD constante de 100 cm y un tamaño 
de campo de al menos 10 cm × 10 cm en la superficie del maniquí. Para medir 
la calidad del haz puede utilizarse el mismo aplicador para todas las energías de 
haces de hasta 22 MeV; no es necesario utilizar un tamaño de campo más grande 
para energías mayores.

43	 Como alternativa, puede colocarse una lámina del mismo espesor y material que la 
ventana del maniquí de agua y medir los efectos en una curva de ionización y profundidad para 
determinar el espesor equivalente en agua eficaz [164].

44	 Pueden utilizarse maniquís de plástico para hacer mediciones ordinarias de garantía 
de la calidad, siempre y cuando en el momento de la calibración del haz se haya definido un 
coeficiente de transferencia entre el plástico y el agua.
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7.3.2.	 Medición de la calidad del haz

Las condiciones de referencia para determinar R50 figuran en el cuadro 18.
Para todas las calidades de haz, las cámaras de placas paralelas son el 

detector más adecuado para medir R50. Para calidades de haz R50  >  3  g/cm2 
(Eo > 8 MeV) pueden utilizarse cámaras cilíndricas con el punto de referencia 
ubicado a la profundidad adecuada, es decir, mayor que el punto de interés en el 
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CUADRO 18. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR EL 
ÍNDICE DE CALIDAD DE HACES DE ELECTRONES (R50)

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Si R50 > 3 g/cm2, cámara cilíndrica o de placas paralelas 
Si R50 < 3 g/cm2, cámara de placas paralelas

Punto de referencia de la 
cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la superficie 
interior de la ventanaa 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del 
volumen de la cavidad

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el punto de interésb 
En las cámaras cilíndricas, a una profundidad 0,5rcyl mayor que 
el punto de interésc

Distancia fuente-
superficie

100 cm

Tamaño de campo en la 
superficie del maniquí

Al menos 10 cm × 10 cm

a	 La ventana de entrada debería ponerse en escala respecto del espesor equivalente en 
agua.

b	 “Punto de interés” se refiere a todos los puntos del maniquí de agua en el que se recopilan 
datos. En este caso, en la superficie interior de la ventana de entrada.

c	 La desviación Xrcyl, en donde X = 0,5, es una aproximación; los valores reales dependen 
de la forma de la cámara. Para lograr la mayor exactitud posible, en las mediciones de 
calidad de los haces debería tenerse en cuenta la desviación real [166, 167].



maniquí.45 Se recomienda optar por un maniquí de agua. Para reducir los efectos 
de la interfaz entre el agua y el aire, en los haces verticales el sentido del barrido 
debería ser hacia la superficie.

De manera ideal, deberían aplicarse factores de corrección por la 
recombinación de iones y la polaridad en los datos de la cámara de ionización 
a todas las profundidades (véase la sección  4.4.3). En aras de la coherencia, 
deberían utilizarse los mismos valores de tensión de polarización que en 
las mediciones de referencia. Se recomienda trazar curvas de ionización y 
profundidad con polaridades opuestas, ya que es un método rápido y fiable para 
comprobar el funcionamiento del sistema. A efectos de corregir una gráfica 
de ionización y profundidad para tener en cuenta la recombinación de iones, 
pueden utilizarse datos publicados de la relación entre kion y la dosis por pulso 
para un tipo de cámara concreto.46 En el caso de mediciones que se hayan hecho 
en un período breve (minutos), no es necesario hacer correcciones para tener 
en cuenta la temperatura del aire y la presión, pero se recomienda vigilar las 
condiciones ambientales.

Al utilizar una cámara de ionización, la magnitud que se mide es la 
profundidad hemirreductora en agua para la distribución de ionización, R50,ion. 
Se define como la profundidad en agua (expresada en g/cm2) a la que la corriente 
de ionización tiene un valor del  50  % de su valor máximo. La profundidad 
hemirreductora del agua para la distribución de dosis R50 se calcula por medio de 
las relaciones siguientes47 [168]:
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Como alternativa a la utilización de cámaras de ionización, pueden 
utilizarse otros detectores (p. ej. de diodos o de diamante) para determinar R50. 
En esos casos, el usuario debe comprobar que el detector es adecuado para hacer 

45	 En cuanto a las cámaras cilíndricas en haces de fotones [109, 165], la desviación Xrcyl, 
en donde X = 0.5, constituye una aproximación. Los valores reales dependen de la forma de la 
cámara, ya que esto puede repercutir de forma considerable sobre las mediciones de la calidad 
del haz.

46	 Para ello, la dosis por pulso en cada profundidad puede calcularse a partir de la dosis 
por pulso nominal en la profundidad de referencia puesta en escala respecto del porcentaje de 
ionización a esa profundidad. 

47	 Esas relaciones se mantuvieron inalteradas tras la incorporación de los datos de poder 
de frenado más recientes que figuran en la referencia [32].
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mediciones de dosis y profundidad por medio de comparaciones de prueba con 
una cámara de ionización y un conjunto de calidades de haz representativas.48

7.4.	 DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

7.4.1.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua para 
un haz de electrones de calidad Q y sin cámara se determina por medio de la 
siguiente ecuación:

D M N kQ Q D Q Q Qw w o o, , , ,= 	  (38)

donde MQ es la lectura del dosímetro corregida por las magnitudes de influencia, 
a saber, la temperatura y la presión, la calibración del electrómetro, el efecto 
de polaridad y la recombinación de iones, como se detalla en la planilla de 
cálculo de la sección 7.11 (véase también la sección 4.4.3). La cámara debería 
ubicarse según las condiciones de referencia que figuran en el cuadro  19. 
N D Q, ,w o

 es el coeficiente de calibración del dosímetro expresado en función de 
la dosis absorbida en agua a la calidad de referencia Qo, y kQ Q, o

 es un factor 
de corrección para la cámara concreta que se utiliza para tener en cuenta las 
diferencias entre la calidad del haz de referencia Qo y la calidad del haz que 
efectivamente se emplea, Q.

7.4.2.	 Condiciones de referencia

Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua en haces de electrones figuran en el cuadro 19. Debido a que el tamaño 
del campo no tiene que elegirse con minuciosidad [10], resulta útil elegir un 
tamaño de campo de referencia idéntico al que se haya utilizado para normalizar 
los factores de campo, teniendo en cuenta la limitación de que en la superficie del 
maniquí no debería abarcar un área menor de 10 cm × 10 cm. La profundidad de 
referencia zref se calcula por medio de la ecuación [173]:

z R Rref
2 2g/cm en g/cm� � � �0 6 0 150 50, , 	 (39)

48	 Se ha comprobado [169‑172] que en las cámaras de placas paralelas se producen 
perturbaciones dependientes de la profundidad que pueden repercutir sobre las comparaciones. 
Sin embargo, la repercusión de esos efectos por lo general es <0.05 g/cm2.
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Esa profundidad tiene un valor casi igual o mayor que el de la dosis 
absorbida máxima zmax, en función de la energía incidente y las características de 
los sistemas de determinación del tamaño de campo.

7.4.3.	 Dosis absorbida en zmax

En los entornos clínicos, por lo general se normaliza a la profundidad de 
la dosis absorbida máxima zmax, que en este código de práctica internacional 
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CUADRO 19. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE ELECTRONES

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Si R50 ≥ 3 g/cm2, cámara cilíndrica o de placas paralelasa 
Si R50 < 3 g/cm2, cámara de placas paralelas

Profundidad de 
medición, zref

0,6R50 – 0,1 g/cm2

Punto de referencia de 
la cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la superficie 
interior de la ventanab 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del volumen 
de la cavidad

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En las cámaras de placas paralelas, a zref 
En las cámaras cilíndricas, a una profundidad 0,5rcyl mayor que 
zref 

c

Distancia fuente-
superficie

100 cm

Tamaño de campo en la 
superficie del maniquí

10 cm × 10 cm

a	 Sobre la base de un análisis de datos clínicos, se disminuyó el valor respecto de la 
recomendación anterior.

b	 Para determinar el punto de referencia, la ventana de entrada de la cámara debería 
ponerse en escala respecto de la profundidad equivalente en agua.

c	 Como se indicó en el texto precedente, el factor de 0,5 es una aproximación. Aunque 
los valores reales dependen de la forma de la cámara, a efectos de la ubicación de 
referencia, suponer que hay una desviación de 0,5rcyl no produce un error considerable.



no siempre coincide con zref. Para calcular la dosis absorbida en zmax para un 
haz concreto el usuario debería utilizar la distribución de dosis y profundidad 
en el eje central que determinó para convertir la dosis absorbida en zref en la de   
zmax. En la sección 7.7.1 se analiza el método para determinar distribuciones de 
dosis y profundidad.

7.5.	 LOS VALORES DE kQ Q, o
  

En la sección 7.6 se analizan las modificaciones que deben hacerse para 
utilizar kQ Q, o

 en cámaras sometidas a calibración interna en un haz de electrones 
del usuario, como se detalla en las secciones 3.2.1, 3.2.2 y 4.5; esos principios 
también pueden aplicarse a las cámaras calibradas de manera directa en 
laboratorios de calibración a una sola calidad de haces de electrones.

7.5.1.	 Cámara calibrada en 60Co

Cuando la calidad de referencia Qo es 60Co, el factor de corrección kQ Q, o
 se 

expresa como kQ. En el cuadro 20 se facilitan los valores de kQ para una serie de 
haces del usuario de calidad Q y varios tipos de cámara; Los valores de magnitudes 
que no figuran en la tabla pueden calcularse por interpolación. En la figura 9 se 
presentan los datos que corresponden a las cámaras cilíndricas. El número de 
cámaras que se enumera es considerablemente menor que el que figuraba en la 
primera edición de este código de práctica internacional debido a que:

a)	 Solo se incluyen las cámaras que se fabrican en la actualidad.
b)	 Los cálculos por el método de Montecarlo solo se han verificado para algunos 

datos de kQ Q, o
 (por medio de cálculos independientes o experimentos; véase 

el apéndice II).

7.5.2.	 Cámaras calibradas en una serie de calidades de haz de electrones

En cuanto a las cámaras que se calibran en una serie de calidades de haz de 
electrones, de manera ideal, los laboratorios de calibración presentarán los datos 
tanto en forma de coeficientes de calibración individuales, ND,w,Q, calculados 
en cada calidad de haz de calibración, como de factores de corrección kQ Q, o

 
cuantificados y normalizados respecto de un haz de referencia de calidad Qo.

Sin embargo, si los datos de calibración se expresan como un conjunto 
de coeficientes de calibración ND,w,Q, debería elegirse una de las calidades de 
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calibración49 para que sea la calidad de calibración de referencia Qo. El coeficiente 
de calibración correspondiente se representa mediante N D Q,w o,  y los coeficientes 
de calibración restantes se expresan por medio de la relación siguiente:

k
N

NQ Q
D Q

D Q
,

, ,

,
o

o

w

,w

= 	 (40)

Si la calidad Q del haz del usuario no se corresponde con ninguna de las 
calidades de calibración, el valor de kQ Q, o

 que ha de utilizarse en la ecuación (38) 
puede obtenerse por medio de interpolación.50

Las cámaras que se calibran en series de calidades de haz pueden 
recalibrarse con posterioridad solo a la calidad de calibración de referencia Qo. 
En este caso, el nuevo valor de N D Q,w o,  debería utilizarse junto con los valores 

49	 No es necesario elegir con minuciosidad. Conviene elegir la calidad que corresponda 
al coeficiente ND,w,Q que tenga la incertidumbre relativa más pequeña; también podría elegirse 
una calidad en torno al valor medio del intervalo.

50	 El tipo de interpolación (p. ej. lineal, polinómica o cúbica de Spline) debería elegirse 
para reducir al mínimo toda la incertidumbre adicional que surja del método.
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Fig. 9. Valores de kQ calculados para haces de electrones de distintos tipos de cámaras 
cilíndricas calibradas en radiación gamma de 60Co.



de kQ Q, o
 que se midieron antes.51 Sin embargo, obsérvese que en este método 

se presupone que no se producen cambios en la dependencia energética de la 
cámara de ionización, que debe definirse antes de poner en práctica este sencillo 
método de recalibración. En todos los casos, las cámaras deberían recalibrarse en 
todas las calidades por lo menos cada seis años, o cuando el usuario sospeche que 
la respuesta de la cámara cambió o que la cámara se dañó.

7.6.	 CALIBRACIÓN INTERNA DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN 

La calibración interna se refiere a la calibración de cámaras que utilizan 
los usuarios a través de la comparación directa en un haz del usuario adecuado 
en relación con una cámara de referencia calibrada con anterioridad. Un ejemplo 
conocido de este método es la calibración interna de una cámara de placas 
paralelas para uso en haces de electrones en relación con una cámara cilíndrica 
de referencia calibrada en radiación gamma de 60Co.

7.6.1.	 Método de calibración interna

Debe utilizarse el haz de electrones de mayor energía disponible; se 
recomienda que R50 > 7 g/cm2 (Eo > 16 MeV). Se harán comparaciones entre la 
cámara de referencia y la que se calibrará, para lo cual se colocarán por turnos a 
la profundidad de referencia zref en agua según las condiciones de referencia de 
cada una (véase el cuadro 19). El coeficiente de calibración expresado en función 
de la dosis absorbida en agua para la cámara objeto de calibración a la calidad 
Qcross de calibración interna se determina por medio de la relación siguiente:

N
D

M

M

MD Q
Q

Q

Q

Q
, ,

,
w

field w
field

ref

cross

cross

cross

cross

cross

= = ffield w
ref ref

o cross o
N kD Q Q Q, , , 	 (41)

en donde MQcross

ref  y MQcross

field  son las lecturas del dosímetro correspondientes a 
la cámara de referencia y la cámara objeto de calibración, respectivamente, 
corregidas por las magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la presión, 
la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad y la recombinación de 
iones, como se detalla en la sección 4.4.3. N D Q, ,w

ref
o
 es el coeficiente de calibración 

expresado en función de la dosis absorbida en agua para la cámara de referencia 
a la calidad Qo y kQ Qcross o

ref
,  es el factor de corrección por la calidad del haz de 

51	 En caso de que el laboratorio de calibración ya no cuente con haces de referencia de 
la misma calidad, debería elegirse una calidad de haz parecida a la Qo original y será necesario 
renormalizar la ecuación (40).
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la cámara de referencia. Aunque, en aras de la coherencia, en este apartado se 
utiliza el superíndice “field”, al igual que en la sección 4.5.2, en los haces de 
electrones la cámara de campo puede ser el detector de referencia que se utiliza 
para calibrar todos los haces.

Si la calidad de calibración Qo de la cámara de referencia es radiación 
gamma de 60Co, kQ Qcross o

ref
, se simplifica a kQcross

ref . Si la propia Qo es un haz de 
electrones de megavoltaje, para calcular kQ Qcross o

ref
,  se utiliza el concepto de calidad 

intermedia, como se muestra a continuación:

k
k

kQ Q
Q Q

Q Q
cross o

cross

o

ref
ref

ref,
,

,

int

int

= 	 (42)

Los valores de kQ Q, int
 se proporcionan en el cuadro 21 y la figura  10. 

También pueden utilizarse junto con la calibración en una o más calidades de 
haces de electrones, como se detalla en la sección 7.5.2.
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Fig. 10. Valores de kQ,Qint calculados para haces de electrones de distintas cámaras de placas 
paralelas con una Qint = 7.5 g/cm2. Dado que solo se proporcionan los factores de corrección 
kQ para dos cámaras de placas paralelas (PTW 34001 Roos y IBA NACP‑02), se muestra la 
dependencia energética relativa en haces de electrones para una gama más amplia de tipos 
de cámaras.
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7.6.2.	 Uso posterior de una cámara sometida a calibración interna

En adelante, la cámara de campo puede utilizarse para determinar la dosis 
absorbida en agua en todos los haces de calidad Q cuya modalidad (fotones, 
electrones o protones) sea idéntica a la de la calidad Qcross, y para los que se 
cuente con el valor del factor kQ Q, cross

field , por medio de la ecuación siguiente:

D M N kQ Q D Q Q Qw
field

w
field field

cross cross, , , ,= 	 (43)

en donde MQ
field  es la lectura de la cámara, corregida para tener en cuenta las 

magnitudes de influencia, colocada en agua en un haz de calidad Q. El factor de 
corrección por la calidad del haz kQ Q, cross

field  se calcula por medio de la ecuación de 
la calidad intermedia (6) que, en este caso, es la siguiente:

k
k

kQ Q
Q Q

Q Q
,

,

,
cross

int

cross int

field
field

field= 	 (44)

7.7.	 MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

7.7.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

Para determinar una distribución de dosis y profundidad en el eje central 
debería seguirse el método proporcionado en la sección  7.3.2 para medir 
la R50. En caso de que se utilice una cámara de ionización, la distribución de 
ionización y profundidad de medición debe convertirse en una distribución de 
dosis y profundidad.52 Para ello, en el caso de los haces de calidad R50, debe 
multiplicarse la corriente de ionización o de carga en cada profundidad de 
medición z por la razón de poderes de frenado sw,air a esa profundidad. En el 
cuadro 22 se proporcionan los valores de sw,air en función del R50 y la profundidad 
relativa z/R50. Los valores que se proporcionan en la primera edición de esta 
publicación se examinaron en el marco de las recomendaciones que figuran en 
la referencia [32] y se llegó a la conclusión de que eran coherentes con el valor 
actualizado de I para el agua. Es posible que la ecuación multiparamétrica que se 

52	 En los haces de electrones es indispensable hacer esa conversión porque la razón de 
poderes de frenado agua/aire sw,air se modifica con rapidez en función de la profundidad.
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propone en la referencia [173] y que se incluye en el apéndice II sea más sencilla 
de utilizar en un programa informático.

Obsérvese que en el método se da por sentado que la variabilidad en el 
factor de corrección por perturbación dependiente de la profundidad es mínima. 
En distintas publicaciones [169‑172] se ha comprobado que esto no es así, 
incluso en las cámaras de placas paralelas bien protegidas, y que los cambios 
considerables en los factores de corrección por perturbación tienen que tenerse 
en cuenta. Sin embargo, en el caso de las cámaras de referencia que se enumeran 
en los cuadros 20 y 21, los factores de corrección por perturbación dependiente 
de la profundidad modifican <0,05 g/cm2 el cálculo de R50.

7.7.2.	 Factores de campo

Para cada haz de electrones, los factores de campo deberían medirse en 
zmax para los tamaños de campo y las SSD que se utilicen para tratar pacientes y 
sean distintos a los de referencia. Los factores de campo pueden calcularse por 
medio del cociente entre la dosis absorbida en zmax en un conjunto de condiciones 
distintas a las de referencia y la dosis absorbida en zref (o zmax) en las condiciones 
de referencia adecuadas. Los usuarios deberían tener presente la variabilidad de 
la profundidad en la que se absorbe la dosis máxima de radiación, zmax, sobre 
todo en campos pequeños y energías altas.

En detectores como los de diodos o de diamante, pueden hacerse 
aproximaciones aceptables del factor de campo por medio del cociente entre la 
lectura del detector en condiciones distintas a las de referencia y la lectura en 
condiciones de referencia. Si se utiliza una cámara de ionización, debe consultarse 
el cuadro 22 para hacer correcciones para tener en cuenta la variabilidad de sw,air 
en función de la profundidad al calcular la razón de las corrientes de ionización 
o de carga corregidas. Además, han de tenerse en cuenta los mismos aspectos 
respecto de los efectos de perturbación que figuran en la sección 7.7.1.

7.8.	 USO DE MANIQUÍS DE PLÁSTICO 

Los maniquís de plástico no pueden utilizarse en la dosimetría de referencia 
de haces de electrones, ni siquiera con haces de electrones de baja energía. Sin 
embargo, es aceptable emplearlos en procedimientos de garantía de la calidad 
o de dosimetría relativa, en los que pueden utilizarse maniquís sólidos para 
disponer experimentos con sencillez y sin perder exactitud. Antes que optar por 
plásticos genéricos, es preferible utilizar los maniquís equivalentes al agua que 
están disponibles en el mercado, puesto que es menos probable que se produzcan 
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errores debidos al uso incorrecto de datos o a defectos de fabricación. Sin 
embargo, ambos pueden utilizarse.

7.8.1.	 Puesta en escala de la profundidad

En los maniquís de plástico, para calcular la profundidad zpl, expresada en 
g/cm2, se multiplica la profundidad en centímetros por la densidad del plástico ρpl 
en g/cm3. En cuanto a la densidad del plástico, ρpl,   no debería utilizarse el valor 
nominal del tipo de plástico, sino que la magnitud debería medirse en el lote de 
plástico que se utilice. La relación entre las mediciones hechas en un maniquí 
de plástico en la profundidad zpl (en g/cm2) y la profundidad en agua se expresa 
según la ecuación siguiente:

z z cw pl pl
2g/cm� � �	 (45)

en donde cpl es un factor de puesta en escala. En el cuadro 23 pueden consultarse 
los valores de cpl para determinados plásticos con los que se cuenta en la 
actualidad.53 Se proporcionan únicamente con fines orientativos y, de manera 
ideal, los usuarios deberían caracterizar cada material concreto antes de utilizarlo. 
En la primera edición de este código de práctica internacional pueden consultarse 
datos de materiales antiguos que ya no se fabrican pero que es posible que aún 
se utilicen. Además, en el cuadro 23 se encuentran los valores nominales de la 
densidad ρpl para cada plástico, y en las referencias [105, 175, 176] se explica el 
método para calcular cpl y hpl.

La relación entre las mediciones de cámaras de ionización hechas en 
maniquís de plástico, MQpl

, y las que se obtendrían en maniquís de agua a la 
profundidad equivalente, MQ, se expresa de la manera siguiente:

M M hQ Q=
pl pl 	 (46)

Obsérvese que hpl depende de la profundidad, y que su valor equivale a 
la unidad en la superficie del maniquí y aumenta a profundidades mayores. Los 
valores de hpl que figuran en el cuadro 23 pueden utilizarse para la región que 
abarca desde la zmax hasta la zref.

53	 En la primera edición de este código de práctica internacional puede consultarse 
información acerca de materiales que ya no están disponibles en el mercado (por ejemplo, WT1).
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7.8.2.	 Uso de maniquís de plástico para caracterizar la calidad de los haces

No se recomienda utilizar maniquís de plástico para calcular los 
determinativos de la calidad de los haces, ya que con los maniquís de agua 
automatizados modernos pueden obtenerse de manera rápida y automatizada 
todos los datos de la distribución de ionización y profundidad o la curva de 
dosis y profundidad. Para calcular la distribución de dosis y profundidad, cada 
profundidad de medición en plástico debe ponerse en escala por medio de la 
ecuación (45) para determinar de manera adecuada la profundidad en agua. La 
lectura de la cámara de ionización no solo debería corregirse para tener en cuenta 
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CUADRO 23. VALORES DE FACTOR DE PUESTA EN ESCALA, cpl, 
FACTOR DE PUESTA EN ESCALA DE LA FLUENCIA, hpl, Y DENSIDAD 
NOMINAL, ρpl, PARA DETERMINADOS PLÁSTICOS

Maniquí de plástico cpl a hpl ρpl (g/cm3)

Solid Water HE (Sun Nuclear)b 0,964 1,000 1,03

Wte (Bart’s Health NHS Trust)c 0,973 0,999 1,04

Plastic Water (CIRS) 0,982 0,998 1,01

Virtual Water (Med-Cal)d 0,954 1,003 1,06

PMMAe 0,947 1,009 1,19

Poliestireno transparente 0,930 1,026 1,06

Poliestireno blancof 0,933 1,019 1,06

a	 En el código de práctica del IPEM para haces de electrones [106] se utiliza el factor 
de puesta en escala del intervalo cpl, que equivale al producto cplρpl. En el caso de los 
materiales diseñados para ser equivalentes al agua, por lo general cpl tiene un valor 
cercano al 1 % de la unidad (es decir, 1 mm de plástico, equivalente a 1 mm de agua).

b	 Extraído de la hoja de datos del fabricante. Inicialmente, Gammex era quien fabricaba 
Solid Water.

c	 Extraído de la referencia [176].
d	 Extraído de la referencia [177].
e	 En el caso del metacrilato polimetílico y el poliestireno, los datos son un promedio 

de los valores que se proporcionan en la primera edición de este código de práctica 
internacional y la referencia [106].

f	 Poliestireno con un pequeño porcentaje de óxido de titanio añadido (p. ej. PTW RW3).



la variabilidad en la razón de poderes de frenado agua/aire, sino que también 
debería multiplicarse por el factor de puesta en escala de la fluencia adecuado 
(que también está en función de la profundidad). Utilizar esos factores de puesta 
en escala resulta más ventajoso que el aumento en la exactitud que cabe esperar 
si se utiliza una disposición con maniquí sólido.

7.9.	 HACES DE ELECTRONES ATÍPICOS 

Hay un conjunto de sistemas atípicos de administración de haces de 
electrones que en la actualidad se utilizan o se encuentran en las primeras etapas 
de desarrollo. En cuanto a los sistemas de haces de fotones de megavoltaje, 
esos haces de electrones se distinguen de los haces de electrones típicos que 
generan los aceleradores lineales de uso clínico en una o más de las siguientes 
características:

Aumento de la dosis por pulso (que puede, o no, dar lugar a un aumento de la 
tasa de dosis media);

Disminución del tamaño de campo máximo (lo que con frecuencia produce una 
curva de dosis y profundidad alterada54);

Aumento de la energía máxima (incluso se ha propuesto diseñar haces con 
energías >200 MeV).

Por lo que se refiere a la gama de energías que se abarcan en este 
código de práctica internacional, el ejemplo más frecuente de un haz atípico 
son los aceleradores lineales para radioterapia intraoperatoria. Esos sistemas 
transportables se han estudiado de manera exhaustiva en los últimos dos decenios, 
en especial por lo que respecta a los grandes valores de dosis por pulso que 
producen factores de corrección por recombinación de iones muy elevados que 
no pueden tratarse con los principios teóricos ordinarios que se presentaron en 
la sección 4. Debido a las características de esos haces de electrones, no pueden 
utilizarse el formalismo ni los métodos que se detallan en este documento, por 
lo que se recomienda a los usuarios de esos sistemas que consulten la literatura 
científica publicada [178-180].

54	 En ese tipo de haces, el aumento en la dispersión del colimador da como resultado que 
zmax se encuentre mucho más cerca de la superficie y más alejada de zref que en los haces de 
electrones típicos equivalentes.
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7.10.	CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a la 
incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. En el cuadro  24 se 
presentan algunos ejemplos de cálculo de la incertidumbre para la determinación 
de la dosis absorbida en agua con un coeficiente de calibración de  60Co, y en 
el cuadro  25 pueden consultarse ejemplos para la determinación de la dosis 
absorbida en agua con calibración en un haz de electrones de alta energía con 
R50  ≈  8  g/cm2 (Eo  ≈  20  MeV). En cada cuadro se proporcionan cálculos para 
cámaras de placas paralelas y cámaras cilíndricas (obsérvese que R50 no puede 
ser <3  g/cm2 si se utiliza una cámara cilíndrica). Es posible que se calculen 
valores distintos en función de la incertidumbre que se utilice en el laboratorio 
de calibración, la minuciosidad y la experiencia del usuario que lleva a cabo 
la medición, y la calidad y el estado del equipo de medición (por ejemplo, la 
recalibración periódica de todos los aparatos de medición, la presencia de un 
sistema de gestión de la calidad para garantizar el funcionamiento correcto, 
etc.). Aunque no se proporcionan valores aproximados de incertidumbre para 
la determinación de dosis absorbida en profundidades distintas de zref, estos 
pueden ser grandes cuando se utilizan maniquís de plástico. La cuestión de la 
incertidumbre de los factores de corrección kQ Q, o

 se trata en el apéndice II.
La incertidumbre combinada en la determinación de la dosis absorbida 

en agua puede reducirse de manera considerable si para kQ Q, o
 se utilizan 

valores medidos en lugar de calculados. Por ejemplo, si los valores de kQ (es 
decir, referentes al 60Co) se miden para una cámara de placas paralelas con una 
incertidumbre típica de aproximadamente el  0,5  %, la incertidumbre global 
calculada en la determinación de la dosis absorbida en agua en zref en un haz de 
electrones disminuirá del 1,2 % al 0,7 %.

La incertidumbre en la determinación de la dosis absorbida en agua con una 
cámara de placas paralelas sometida a calibración interna en un haz de electrones 
de alta energía (en relación con una cámara cilíndrica con un coeficiente de 
calibración de dosis absorbida en agua determinado en un haz de  60Co) es un 
caso aparte porque la simplificación de ecuaciones ha de tenerse en cuenta. Si 
se combinan las ecuaciones  (43) (el uso de una cámara sometida a calibración 
interna),  (41) (el coeficiente de calibración interna) y  (91) del apéndice  II (la 
ecuación básica de kQ), se obtiene que la ecuación desarrollada de la dosis 
absorbida en agua es:
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Obsérvese que, en el caso de los factores de kQ calculados por el método 
de Montecarlo, las razones de poderes de frenado y los valores de Wair no se 
eliminan de manera explícita del mismo modo que en la primera edición de este 
código de práctica internacional.

Se calcula que la incertidumbre global en la determinación de la dosis 
absorbida en agua cuando se utiliza una cámara de ionización de placas paralelas 
sometida a calibración interna en relación con una cámara cilíndrica en un haz de 
alta energía se aproxima a la que se proporciona en el cuadro 24 para una cámara 
cilíndrica (es decir, la incertidumbre tiene un valor menor que si se utiliza una 
cámara de placas paralelas calibrada en un haz de 60Co).

CUADRO 24. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE ELECTRONES, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA 
EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Cilíndrica
R50 ≥ 3 g/cm2

Placas paralelas
R50 ≥ 2 g/cm2

Etapa 1: laboratorio de calibración

Calibración de un patrón secundario en función de ND,w 
en un PSDL

0,5 0,5

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1 0,1

Calibración de un dosímetro de usuario en función de 
ND,w en un SSDL

0,4 0,4

Incertidumbre combinada de la etapa 1b 0,6 0,6

Etapa 2: haz de electrones del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,2 0,4

Definición de las condiciones de referencia 0,3 0,3
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CUADRO 24. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE ELECTRONES, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA 
EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co (cont.)

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Cilíndrica
R50 ≥ 3 g/cm2

Placas paralelas
R50 ≥ 2 g/cm2

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3 0,3

Factor de corrección para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia, ki

0,3 0,3

Factor de corrección por la calidad del haz kQ (véase el 
apéndice II)

0,7 0,7c

Aplicación de kQ a la combinación de haces y cámarasd 0,2 0,2

Incertidumbre combinada de la etapa 2 0,9 1,0

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1 y 2) 1,1 1,2

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la referencia [61] 
o el apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como 
valores representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice 
en el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Las cámaras de los usuarios que se hayan calibrado de manera directa en un PSDL 
tendrán una incertidumbre un poco menor que en la etapa 1. Sin embargo, ello no tiene 
repercusión considerable sobre la incertidumbre combinada de la determinación de la 
dosis absorbida en agua en el haz de referencia del usuario.

c	 Este valor aumenta hasta el 0,8 % si R50 < 2 g/cm2.
d	 Se añade un término complementario para hacer una distinción entre la incertidumbre 

que deriva solo del cálculo de kQ y la que resulta de aplicar ese factor de corrección al 
haz y la cámara del usuario.

Nota:	 PSDL: laboratorio primario de calibración dosimétrica; SSDL: laboratorio 
secundario de calibración dosimétrica.

144



CUADRO 25. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa PARA 
Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA UN HAZ 
DE ELECTRONES, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA EN UN 
HAZ DE ELECTRONES DE ALTA ENERGÍA

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Cilíndrica
R50 ≥ 3 g/cm2

Placas paralelas
R50 ≥ 2 g/cm2

Paso 1: PSDL

Calibración de un dosímetro de usuario en función de 
ND,w en un PSDL

0,5 0,5

Incertidumbre combinada de la etapa 1 0,5 0,5

Etapa 2: haz de electrones del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,2 0,4

Definición de las condiciones de referencia 0,3 0,3

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3 0,3

Factor de corrección para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia, ki

0,3 0,3

Factor de corrección por la calidad del haz, kQ Q, o
 

(valores calculados)b

0,2 0,2 c

Aplicación de kQ a la combinación de haces y cámarasd 0,1 0,1

Incertidumbre combinada de la etapa 2 0,6 0,7

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1 y 2) 0,8 0,9
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CUADRO 25. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa PARA 
Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA UN HAZ 
DE ELECTRONES, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA EN UN 
HAZ DE ELECTRONES DE ALTA ENERGÍA (cont.)

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Cilíndrica
R50 ≥ 3 g/cm2

Placas paralelas
R50 ≥ 2 g/cm2

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la referencia [61] 
o el apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como 
valores representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice 
en el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 La incertidumbre de los factores de corrección kQ Q, o
 calculados se reduce de manera 

considerable porque no se hace conversión desde 60Co — solo de un haz de electrones a 
otro. 

c	 Este valor aumenta hasta el 0,4 % si R50 < 2 g/cm2.
d	 Se añade un término complementario para hacer una distinción entre la incertidumbre que 

deriva solo del cálculo de kQ Q, o
 y la que resulta de aplicar ese factor de corrección al haz y 

la cámara del usuario.
Nota:	 PSDL: laboratorio primario de calibración dosimétrica
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7.11.	PLANILLA DE CÁLCULO 
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8.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA HACES DE RAYOS X 
DE KILOVOLTAJE DE BAJA ENERGÍA

8.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría de 
referencia (calibración de haces) y se formulan recomendaciones de dosimetría 
relativa para los haces de rayos X con tensiones de aceleración de entre 10 kV 
y  100  kV (capa hemirreductora: 0,03‑5  mm  Al). Se basa en coeficientes de 
calibración expresados en función de la dosis absorbida en agua o del kerma en 
aire calculados en un laboratorio de calibración.

En esta sección se denomina espectro de rayos  X de baja energía a esa 
gama de calidades de haz. La separación en espectros de energía baja y media 
(el segundo se presenta en la sección 9) tiene por objeto ser un reflejo de los dos 
distintos tipos de radioterapia en los que se utilizan los rayos X de kilovoltaje: 
“superficial” y “de ortovoltaje”. La división entre los dos espectros que se 
caracterizan en esta sección y en la siguiente no es tajante y los espectros se 
solapan en el intervalo de 80 kV a 100 kV. En ese intervalo, las técnicas que se 
detallan en las dos secciones dan resultados igualmente satisfactorios, por lo que 
debería utilizarse la que se adapte mejor al entorno clínico.

No hay patrones primarios concretos de dosis absorbida en agua en la 
superficie de un maniquí de agua, como se requiere para el espectro de rayos X 
de baja energía. Por ello, la calibración dosimétrica generalmente se basa en 
mediciones de kerma en aire en el seno de aire, que se utilizan para calcular 
la dosis absorbida en agua por medio de una multiplicación por factores que 
convierten el kerma en aire en el seno de aire en la dosis absorbida en la superficie 
de un maniquí de agua (véase el apéndice I).

En este código de práctica internacional se proporcionan dos métodos 
distintos para cuantificar la dosis absorbida en el haz del usuario. El método 
de cálculo en aire (véase la sección 8.4.1) se basa en una cámara calibrada en 
función del kerma en aire en el seno del aire. El método de cálculo en maniquí 
(véase la sección 8.4.2) se basa en una cámara de placas paralelas dispuesta en la 
superficie de un maniquí de metacrilato polimetílico calibrado en función de la 
dosis absorbida en agua en las condiciones de referencia. 

Para calibrar cámaras en función del kerma en aire y la dosis absorbida 
en agua para rayos  X de kilovoltaje de baja energía deben utilizarse distintos 
factores de corrección por la calidad del haz que se definen y expresan según 
la modalidad de calibración de la cámara. El factor de corrección por la calidad 
del haz para el kerma en aire se define como el cociente entre los coeficientes 
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de calibración expresados en función del kerma en aire en el seno del aire a las 
calidades Q y Qo, de la manera siguiente:   

k
N

NQ Q
K Q

K Q
,

, ,

, ,
o

o

FIA air
FIA

air
FIA= 	 (48)

El factor de corrección por la calidad del haz expresado en función de la 
dosis absorbida en agua se define como el cociente entre los coeficientes de 
calibración expresados en función de la dosis absorbida en agua determinados 
por medio de cálculos o mediciones en la superficie de un maniquí de metacrilato 
polimetílico a las calidades Q y Qo, de la manera siguiente:   

k
N

NQ Q
D Q

D Q
,

, ,

,
o

o

PMMA w
PMMA

w,
PMMA= 	 (49)

8.2.	 EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

8.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección 4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. La cámara debería ser de 
un tipo diseñado para que se utilice con rayos X de baja energía, por ejemplo, las 
que figuran en el cuadro 7. Esos modelos de cámaras de placas paralelas pueden 
utilizarse tanto para el método de cálculo en maniquí como en aire. La densidad 
superficial de las ventanas de entrada de las cámaras de placas paralelas que se 
enumeran en el cuadro   7 posibilita la acumulación completa del espectro de 
electrones secundarios para las calidades de haz que se generan con valores de 
tensión del tubo de hasta 40 kV. Para asegurarse de que se produce acumulación 
completa en las calidades que se generan con valores de tensión del tubo mayores 
a  40  kV, es necesario incorporar material de acumulación complementario 
en la ventana de entrada. A esos efectos, se recomienda utilizar láminas de 
metacrilato polimetílico, polietileno o mylar (las que estén disponibles) que 
tengan un espesor de 0,2 mm. Esto hace que en los haces haya una atenuación 
complementaria de <2 % y que el espectro de fluencia de los fotones se mantenga 
prácticamente inalterado. 

Se considera que el punto de referencia de las cámaras de placas paralelas 
se encuentra sobre el centro de la superficie exterior de la ventana de la cámara 
(o, si se utiliza una, sobre la superficie exterior de la lámina de acumulación). En 
el laboratorio de calibración, la cámara, el maniquí y las láminas de acumulación 
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deberían calibrarse con la misma SSD y el mismo tamaño de campo que se hayan 
utilizado para la dosimetría de referencia en el entorno clínico. Si se opta por 
utilizar el método de cálculo en maniquí, el punto de referencia se ubica de tal 
manera que esté alineado con la superficie frontal del maniquí. Debido a que 
hay gran variabilidad en la respuesta a la energía de una cámara a otra, en 
este tipo concreto de cámara no se recomienda utilizar un conjunto de valores 
de kQ Q, o  genéricos.

Por otro lado, si se opta por el método de cálculo en aire para tensiones 
de  70  kV o más, puede utilizarse una cámara cilíndrica que cumpla con las 
especificaciones del cuadro 4, siempre y cuando cuente con paredes de carbono 
y un electrodo central de aluminio, o ambos electrodos estén hechos de plástico 
conductor que sea casi equivalente al aire. Las cámaras que tienen paredes de 
nailon revestido con grafito o de metacrilato polimetílico pueden ser susceptibles 
de sufrir cambios súbitos de la respuesta con haces de energías bajas [181] y 
deben utilizarse solo tras adoptar las precauciones adecuadas. El eje longitudinal 
de la cámara debería ser paralelo al eje ánodo‑cátodo del tubo de rayos  X, o 
formar un ángulo recto con él, dependiendo de qué sentido produce el menor 
gradiente de dosis a lo largo de la cámara. En el caso de las cámaras cilíndricas, 
se considera que el punto de referencia se encuentra en el eje de la cámara, al 
centro del volumen de la cavidad.

8.2.2.	 Los maniquís

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección 4.2.3 respecto de los maniquís. El maniquí debe permitir que la cámara 
de placas paralelas se disponga con la cara exterior de la ventana de la cámara 
alineada con la superficie del maniquí. En circunstancias normales esto no puede 
hacerse con un maniquí de agua, por lo que en su lugar se utilizan maniquís de 
plástico. Obsérvese que, cuando pretenden utilizarse de esa manera, los tipos de 
cámara de placas paralelas que figuran en el cuadro  7 deben colocarse en un 
maniquí de metacrilato polimetílico diseñado especialmente a tales efectos que se 
proporciona de manera opcional junto con la cámara. Aunque lo ideal es utilizar 
material equivalente al agua diseñado para utilizarse con rayos X de kilovoltaje, 
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es aceptable utilizar metacrilato polimetílico (p. ej. Perspex o Lucite).55 Debido 
a que el binomio maniquí‑cámara se calibra en función de la dosis absorbida 
en agua en la superficie, no es necesario hacer conversiones de dosis o de 
profundidad, independientemente del tipo de plástico que se utilice. Sin embargo, 
es indispensable hacer correcciones si las SSD y los tamaños de campo del haz 
de uso clínico difieren de manera considerable de los que se utilizaron para 
calibrar en el laboratorio de calibración (véase la sección 8.4.2). El maniquí debe 
prolongarse en el sentido del haz al menos 5 g/cm2   más allá de la cámara de 
ionización y, en cuanto a los lados, lo suficientemente más allá del tamaño de 
campo de referencia para garantizar que todo el haz primario salga por la cara 
posterior del maniquí.

8.3.	 CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

8.3.1.	 Elección del índice de calidad del haz

Desde hace tiempo se sabe que es conveniente utilizar más de un indicador 
de calidad del haz cuando se caracteriza un espectro de rayos X de kilovoltaje para 
dosimetría [182‑184]. Las magnitudes que por lo general se utilizan son las tensiones 
de aceleración de kilovoltaje y la capa hemirreductora. Siempre que sea posible, es 
preferible calibrar el dosímetro con las mismas tensiones de kilovoltaje y valores de 
capa hemirreductora que se utilizan en los haces de uso clínico del usuario. 

8.3.2.	 Medición de la calidad del haz

El aluminio es el material que de manera habitual se utiliza para 
determinar la capa hemirreductora en haces de rayos X de baja energía. La capa 
hemirreductora se define como el espesor que debe tener un material absorbente 

55	 En caso de que únicamente se hagan mediciones en superficie es aceptable utilizar 
maniquís de metacrilato polimetílico. Ello se debe a que solo es indispensable que el maniquí 
reproduzca la retrodispersión, no la atenuación ni la dispersión en profundidad. La cámara se 
calibra en el maniquí en condiciones de referencia de tamaño de campo y SSD, por lo que, en 
tanto que sean parecidas a las condiciones de referencia del entorno clínico, habrá muy pocas 
diferencias entre el metacrilato polimetílico y el agua. En cuanto a la medición de los factores 
de campo y otros tamaños de campo y SSD, solo el cociente entre la retrodispersión en las 
distintas disposiciones debe ser parecido al del agua. Aunque el metacrilato polimetílico no 
es un material equivalente al agua, por lo general la retrodispersión es un orden de magnitud 
menor que la dosis absorbida en la superficie, y la diferencia en la dispersión entre el agua y el 
metacrilato polimetílico es otro orden de magnitud menor. Por ello, en general la discrepancia 
total no rebasa el 1 %.
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(por lo general cobre o aluminio) para atenuar un haz estrecho de rayos X en un 
punto de referencia alejado de la capa absorbente hasta que la tasa de kerma en 
aire de la radiación incidente llegue a la mitad de su valor.

Debido a la absorción en aire de los rayos X de baja energía y al consiguiente 
endurecimiento del haz al pasar por el aire, el valor de la capa hemirreductora 
aumenta conforme aumenta la distancia a la que se ubica la diana de los rayos X. 
Por consiguiente, la capa hemirreductora para los haces de rayos  X de baja 
energía debería, en la medida de lo posible, cuantificarse con la cámara ubicada 
a la misma SCD que la que se utilizó para determinar la capa hemirreductora 
en el laboratorio de calibración dosimétrica. La disposición de experimento 
óptima consiste en colocar, aproximadamente a la mitad de la distancia entre 
el blanco de rayos  X y la cámara, una abertura de colimación que reduzca el 
tamaño del campo apenas lo suficiente para cubrir la cámara de ionización, con 
un pequeño margen alrededor de la cámara que por lo general es de 5 a 10 mm. 
El tamaño total del haz definido por el diafragma de plomo no debería ser mayor 
de los 4 cm [185‑187]. En sentido estricto, la capa hemirreductora se determina 
en condiciones de haz estrecho, y en las referencias [11, 182] se detalla el método 
para obtener la superficie de campo nulo por medio de la cuantificación de la 
capa hemirreductora con dos o tres tamaños de diafragma y la extrapolación 
de la gráfica de capa hemirreductora y tamaño de diafragma al valor nulo de 
la superficie (véase también la referencia [108]). Entre el foco de rayos X y la 
cámara de ionización por lo general suele haber una distancia de  100  cm. La 
abertura de colimación debería colocarse inmediatamente posterior a las láminas 
que se utilizan en las mediciones [185]. Para medir la capa hemirreductora no 
debe haber dispersión, por lo que la cámara de ionización no debe ubicarse a 
menos de 1 m de las paredes, el piso o el techo. Una buena práctica es colocar 
un pedazo de película radiocrómica detrás del detector para asegurarse de que 
la cámara de ionización se centró de manera correcta en el campo de radiación. 
Además, para reducir al mínimo la influencia del efecto talón sobre las lecturas 
de la cámara de ionización, también es crucial asegurarse de que el eje de la 
cámara se encuentre perpendicular tanto al sentido filamento‑diana del tubo de 
rayos X como al eje central del haz.

Los filtros que se colocan para medir la capa hemirreductora se disponen en 
combinaciones de espesores que abarcan los intervalos de espesor en los que se 
prevé que se encuentre la capa hemirreductora. Seguidamente, el espesor de los 
filtros que reduce a la mitad la tasa de kerma en aire se calcula por interpolación, 
de preferencia por medio de una función exponencial o, en caso de que el espesor 
añadido sea parecido al valor de la capa hemirreductora, mediante una línea recta. 
El aluminio o el cobre que se utilicen deberían tener una pureza de al menos 
el 99,9 %. Para consultar más orientaciones respecto de la determinación de la 
capa hemirreductora, véanse las referencias [185, 187‑189].
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Debe utilizarse una cámara de ionización adecuada. En especial, la 
dependencia energética de la respuesta del kerma en aire debe conocerse para la 
gama de calidades de radiación que se utilice para medir la capa hemirreductora. 
Obsérvese que puede que sea necesario hacer correcciones por la dependencia 
energética en los casos en que la cámara se utilice en un haz de rayos X con y 
sin los filtros de aluminio complementarios que se utilizan para medir la capa 
hemirreductora.

Debería utilizarse una cámara monitora para evitar que se produzcan 
resultados incorrectos debido a la variabilidad del rendimiento del tubo de rayos X. 
Debe prestarse atención a que el aumento de la dispersión no afecte la respuesta 
de la cámara monitora conforme se añadan más filtros al haz. En caso de que no 
se cuente con una cámara monitora, los efectos de la variabilidad del rendimiento 
pueden reducirse al mínimo si la secuencia de las mediciones se aleatoriza y la tasa 
de kerma en aire se cuantifica sin filtros adicionales tanto al principio como al final 
de las mediciones.

8.4.	 DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

8.4.1.	 Método de cálculo en aire

La dosis absorbida en agua en la superficie de un maniquí de agua para una 
calidad de radiación Q, D Qw

surface
, , se calcula a partir de una medición de kerma en 

aire en el seno del aire, K Qair
FIA

, , por medio de la siguiente ecuación:  

D f K Q BQ Q Qw
surface

clin air
FIA

en w air

FIA
wSSD, , , ,( , ) (� � ��� ��� � ff , )SSD clin	 (50)

donde � �en w air

FIA
Q� ��� �� ,

 es la razón entre los coeficientes de absorción de energía 
másicos agua/aire promediados en el espectro de fotones en el seno del aire y Bw 
es el factor de retrodispersión, que se define como el cociente entre el kerma de 
colisión en agua en un punto del eje del haz medido en la superficie de un maniquí 
de agua con dispersión completa y el kerma de colisión en agua en el mismo 
punto del haz primario (incidente) medido sin maniquí. Depende de la calidad 
del haz Q, el tamaño del campo f y la SSD. Los valores de � �en w air

FIA
Q� ��� �� ,

 y 
Bw,Q(f, SSD)clin se extraen de los datos que se facilitan en la referencia [54]; se 
recomienda utilizar las interfaces gráficas de usuario de la aplicación web56. 
Obsérvese que, para ese fin, Q debe definirse por medio del kilovoltaje del haz 
y la capa hemirreductora, por lo que el usuario debe conocer esos valores o 

56	 Véase la nota 18 de la página 51.
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cuantificarlos. En los haces de uso clínico, el kerma en aire en el seno del aire, 
K Qair

FIA
, , se calcula como sigue:  

K M N kQ Q K Q Q Qair
FIA FIA

air
FIA FIA

o o, , , ,= 	 (51)

en donde MQ
FIA es la lectura de la cámara en el seno del aire corregida por la 

temperatura, la presión, la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad 
y la recombinación de iones, como se detalla en la sección 4.4.3; N K Q, ,air

FIA
o
 es el 

coeficiente de calibración expresado en función del kerma en aire para la calidad 
del haz de referencia; y kQ Q, o

FIA  es el factor de corrección por la calidad del haz 
expresado en función del kerma en aire. La cámara debería ubicarse según las 
condiciones de referencia que figuran en el cuadro 26. Se da por sentado que el 
punto efectivo de medición coincide con el punto de referencia de la cámara.

El certificado de calibración de la cámara de referencia debe incluir el 
coeficiente de calibración expresado en función del kerma en aire N K Q, ,air

FIA
o

 
cuantificado a una calidad de radiación de referencia Qo adecuada y los valores 
de kQ Q, o

FIA  en función de la capa hemirreductora calculada a partir de un conjunto 
selecto de calidades de radiación normalizadas caracterizadas según las tensiones 
de aceleración del tubo U (en kilovoltios) y la capa hemirreductora (en milímetros 
de aluminio). Estos últimos valores deberían abarcar toda la gama de la capa 
hemirreductora para los haces de uso clínico de interés. Por ello, el factor de 
corrección por la calidad del haz de uso clínico expresado en función del kerma 
en aire, kQ Q, o

FIA , puede calcularse por interpolación respecto de los valores de la 
capa hemirreductora.

En los casos en los que las cámaras de placas paralelas de los modelos 
PTW  23342 y PTW  23344 que se muestran en el cuadro  7 se utilizan para 
hacer mediciones de kerma en aire en el seno del aire, se constata que los 
coeficientes de calibración dependen de manera considerable del tamaño del 
campo a las calidades de radiación que se producen con valores de tensión del 
tubo de ≥30 kV. Esto puede observarse en la figura  11, en la que se muestran 
los coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire medidos 
en el seno del aire en distintos tamaños de campo normalizados a un tamaño de 
campo de 3 cm graficados en relación con los valores de la capa hemirreductora 
para un conjunto de calidades de haz normalizadas Q. El patrón se explica por 
la amplia cubierta de metacrilato polimetílico que tienen ese tipo de cámaras 
alrededor de un volumen sensible pequeño. Los fotones que se dispersan desde 
la cubierta hacia el volumen sensible contribuyen a la lectura de la cámara. Por 
consiguiente, el valor de la lectura aumenta si el tamaño del campo aumenta. 
En cuanto al tamaño del campo, si tiene 10 cm o más de diámetro, la sección 
transversal del haz abarcará casi toda la cubierta y solo se apreciarán cambios 
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moderados en la lectura si el tamaño de campo aumenta más (véase la fig. 11). 
Por ello, se recomienda utilizar un campo de referencia de 10 cm de diámetro (o 
una superficie de 10 cm × 10 cm) cuando las cámaras se calibran y utilizan para 
hacer mediciones de kerma en aire en haces de uso clínico. En caso de que no se 
cuente con ese tamaño de campo para el haz de uso clínico, los coeficientes de 
calibración expresados en función del kerma en aire pueden corregirse por otros 
tamaños de campo mediante los datos que se proporcionan en la figura 11.

A ≥70 kV, los tipos de cámara cilíndrica que se muestran en el cuadro 4 
pueden utilizarse en el método de cálculo en aire. El tamaño del campo mínimo que 
se utiliza para esos tipos de cámara debe ser de 5 cm de diámetro (o 5 cm × 5 cm). 
Los tamaños de campo grandes influyen muy poco sobre los coeficientes de 
calibración, por lo que por lo general ese efecto puede despreciarse.
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CUADRO 26. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE RAYOS X DE ENERGÍA BAJA POR 
MEDIO DEL MÉTODO DE CÁLCULO EN AIRE

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Tipo de cámara Cámara de placas paralelas para rayos X de energía baja 
(hasta 100 kV)
Cámara cilíndrica para rayos X con energías de más 
de 70 kV

Punto de medición En el seno del aire en la punta del aplicador

Punto de referencia de la cámara En el caso de las cámaras de placas paralelas, en el 
centro de la superficie exterior de la ventana de la 
cámara (o de la lámina de acumulación, en caso de que 
se utilice)
En el caso de las cámaras cilíndricas, se considera que el 
punto de referencia se encuentra en el eje de la cámara, 
al centro del volumen de la cavidad.

Distancia fuente-superficie Determinada por la punta del aplicador de referencia

Tamaño del campo, f Cámara de placas paralelas: 10 cm de diámetro 
(o 10 cm × 10 cm)a

Cámara cilíndrica: 5 cm de diámetro (o 5 cm × 5 cm) 

a	 En caso de que no se cuente con ese tamaño de campo para el haz de uso clínico, los 
coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire pueden corregirse 
por otros tamaños de campo mediante los datos que se proporcionan en la figura 11.
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Tamaño del campo f=
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Fig. 11. Coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire medidos en el 
seno del aire en el Instituto Federal de Física y Tecnología a una distancia fuente-superficie 
de 30 cm y tamaños de campo f = 3, 5, 10 y 20 cm (diámetro del haz circular), normalizado 
a f  =  3  cm, para cámaras de ionización de la serie PTB  TW [190]: (a) PTW 23342 y (b) 
PTW 23344. 										          
 
 



8.4.2.	 Método de cálculo en maniquí

La dosis absorbida en agua en la superficie de un maniquí de agua, 
D fQw

surface
clinSSD, ( , ) , para la calidad de radiación de un haz de uso clínico Q en 

condiciones de uso clínico (f, SSD)clin se calcula a partir de la ecuación siguiente:     

D f M f N fQ Q D Qw
surface

clin
PMMA

clin w
PMMASSD SSD SSD

o, , ,( , ) ( , ) ( ,� ))

( , ) ( , ), ,

lab

PMMA
lab g

PMMA
clinSSD SSD

o
� k f k fQ Q Q

	 (52)

en donde:   

M fQ
PMMA

clinSSD( , ) 	es la lectura de una cámara de placas paralelas dispuesta 
 			   en la superficie de un maniquí de metacrilato polimetílico a  
			   la calidad del haz de uso clínico Q en las condiciones de uso 
 			   clínico (f, SSD)clin, corregida por la temperatura, la presión, 
 			   la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad y la 
 			   recombinación de iones, como se detalla en la sección 4.4.3;
N fD Q, , ( , )w

PMMA
labo

SSD 	 es el coeficiente de calibración expresado en función de 
 			   la dosis absorbida en agua para la calidad de referencia Qo en 
 			   el laboratorio de calibración en las condiciones del haz de  
			   referencia (f, SSD)lab (véase el cuadro 27);
k fQ Q, ( , )

o

PMMA
labSSD 	 es el factor de corrección por la calidad del haz expresado 

 			   en función de la dosis absorbida en agua en el laboratorio de 
 			   calibración en las condiciones del haz de referencia (f, SSD)lab; 
k fQg

PMMA
clinSSD, ( , ) 	 es el factor de corrección por la disposición espacial, 

 			   que sirve para tener en cuenta los efectos que produce la 
 			   diferencia entre las condiciones del haz en el entorno clínico 
 			   y en el laboratorio de calibración.

El coeficiente de calibración N fD Q, , ( , )w
PMMA

labo
SSD  se extrae del certificado 

de calibración expedido por el laboratorio de calibración. El factor de corrección 
por la calidad del haz expresado en función de la dosis absorbida en agua 
k fQ Q, ( , )

o

PMMA
labSSD  para la calidad del haz de uso clínico se determina (por lo 

general mediante interpolación) a partir de los valores que facilita el laboratorio de 
calibración en función de la capa hemirreductora para un conjunto de calidades de 
haz de referencia Q medidas en las condiciones del haz del laboratorio de calibración 
(en la fig. 12 se presentan ejemplos para varias cámaras PTW 23342).

El laboratorio de calibración puede facilitar los factores de corrección por 
la disposición espacial. En los cuadros  28 y  29 pueden consultarse ejemplos 
de los valores que se utilizan en el PTB para los dos modelos de cámaras de 
uso más frecuente (PTW 23342 y PTW 23344). Obsérvese que esos factores se 

158



159

CUADRO 27. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE RAYOS X DE ENERGÍA BAJA POR 
MEDIO DEL MÉTODO DE CÁLCULO EN MANIQUÍ

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Metacrilato polimetílico o plástico equivalente al 
agua

Tipo de cámara Cámara de placas paralelas para rayos X de energía 
baja (hasta 100 kV)

Profundidad de medición Superficie del maniquí

Punto de referencia de la cámara En el centro de la superficie exterior de la ventana de 
la cámara (o de la lámina de acumulación, en caso de 
que se utilice)

Distancia fuente-superficie Determinada por la punta del aplicador de referencia

Tamaño del campo El mismo tamaño de campo que el que se haya 
utilizado para calibrar en el laboratorio de 
calibración
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Fig. 12. Factores de corrección por la calidad del haz kQ Q, o

PMMA (Qo = 30 kV, 0,36 mm Al) 
expresados en función de la dosis absorbida en agua en la superficie de un maniquí de agua 
cuantificados en el Instituto Federal de Física y Tecnología para varias cámaras modelo 
PTW 23342 (los números de serie (S/N) se indican en el rótulo). Las cámaras se calibraron en 
la superficie de un maniquí de metacrilato polimetílico en condiciones de referencia, como se 
muestra en el cuadro 27. SSD: Distancia fuente‑superficie.



determinaron para una SSD = 30 cm. El factor de corrección por la disposición 
espacial depende, principalmente, del tamaño de campo  f y, solo de manera 
discreta, de la SSD. Por consiguiente, en la gama de SSD que por lo general 
se utiliza en las aplicaciones clínicas es aceptable utilizar los valores que se 
proporcionan en los cuadros. Obsérvese que los valores que se presentan en los 
cuadros están normalizados a la calidad de referencia Qo = 30 kV, una primera 
capa hemirreductora de  0,36  mm  de Al y un tamaño de campo de  3  cm (de 
diámetro). En caso de que se opte por otras condiciones o calidades de referencia, 
los valores correspondientes deben calcularse de manera acorde.

CUADRO 28. FACTORES DE CORRECCIÓN POR LA DISPOSICIÓN 
ESPACIAL PARA EL MODELO DE CÁMARA PTW 23342 A DISTINTOS 
TAMAÑOS DE CAMPO PARA LA SERIE PTB TW [190], NORMALIZADOS 
A LAS CONDICIONES DE REFERENCIA Qo = 30 kV, 0,36 mm Al Y f = 3 cm

f (cm)
Factor de corrección por la disposición espacial

10 kV 20 kV 30 kV 40 kV 50 kV 70 kV 100 kV

2 1,00 1,00 1,01 1,01 1,01 1,02 1,02

3 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00

5 1,00 1,00 1,00 0,98 0,98 0,97 0,98

6 1,00 1,00 1,00 0,99 0,99 0,97 0,96

8 1,00 1,00 1,00 0,98 0,98 0,95 0,94

10 1,00 1,00 1,00 0,97 0,97 0,93 0,93

15 1,00 1,00 1,00 0,98 0,95 0,93 0,92

20 1,00 1,00 1,00 0,98 0,96 0,92 0,91
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CUADRO 29. FACTORES DE CORRECCIÓN POR LA DISPOSICIÓN 
ESPACIAL PARA EL MODELO DE CÁMARA PTW 23342 A DISTINTOS 
TAMAÑOS DE CAMPO PARA LA SERIE PTB TW [190], NORMALIZADOS 
A LAS CONDICIONES DE REFERENCIA Qo = 30 kV, 0,36 mm Al Y f = 3 cm

f (cm)
Factor de corrección por la disposición espacial

10 kV 20 kV 30 kV 40 kV 50 kV 70 kV 100 kV

2 1,00 1,00 1,01 1,02 1,02 1,03 1,04

3 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00 1,00

5 1,00 1,00 0,99 0,98 0,98 0,96 0,96

6 1,00 1,00 0,99 0,98 0,97 0,95 0,95

8 1,00 1,00 0,99 0,98 0,96 0,94 0,93

10 1,00 1,00 0,99 0,97 0,95 0,93 0,92

15 1,00 1,00 0,99 0,97 0,95 0,92 0,90

20 1,00 1,00 0,99 0,96 0,95 0,90 0,90

8.5.	 MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

8.5.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

La distribución de dosis y profundidad nominal para la calidad de haz de 
interés puede extraerse de la literatura científica [146]. Sin embargo, si se desea, 
la distribución de dosis y profundidad puede cuantificarse con la misma cámara 
que se utilizó para aplicar el método de dosimetría de referencia de cálculo en 
maniquí y un maniquí equivalente al agua [191].

Sobre la cámara y en el maniquí se colocan delgadas láminas del material del 
maniquí equivalente al agua diseñado para utilizarse con rayos X de kilovoltaje 
y, para mantener una SSD constante, el maniquí se desplaza de manera posterior 
una distancia equivalente al espesor de las láminas que se añadieron. En las 
características que proporciona el fabricante debería indicarse que en la gama de 
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energía de interés el material es equivalente al agua con un pequeño porcentaje 
de diferencia. Ello debería comprobarse por medio de una comparación con datos 
publicados. Aunque se utiliza como material de maniquí para la dosimetría de 
referencia, el metacrilato polimetílico no es adecuado para hacer mediciones 
de distribución de dosis y profundidad. En sentido estricto, el método permite 
obtener una distribución de ionización y profundidad en lugar de una de dosis y 
profundidad. Sin embargo, si con un valor del 5 % la variabilidad porcentual de 
la respuesta de la cámara es constante respecto de la calidad de haz, es posible 
que el error que se produce al dar por sentado que la distribución de dosis y 
profundidad es idéntica a la de ionización y profundidad no sea mayor que unos 
cuantos puntos porcentuales en ninguna profundidad de interés clínico. En la 
figura 13 pueden consultarse ejemplos de curvas relativas de dosis y profundidad 
en agua para un conjunto de calidades de haz normalizadas Q 57.

8.5.2.	 Factores de campo

En el caso de las aplicaciones clínicas, en todas las combinaciones de SSD 
y tamaños de campo que se utilizan en radioterapia es necesario contar con los 
factores de campo Ω. Por lo que respecta a los rayos X de baja energía, Ω es el 
cociente entre la dosis absorbida en la superficie de un maniquí de agua para 

57	 Si desea obtener el código DOSRZnrc/EGSnrc, sírvase consultar  
https://doi.org/10.4224/40001303
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Profundidad en agua (mm)

Fig. 13. Porcentaje de dosis y profundidad (PDD) en agua calculado para la serie PTB TW a 
una SSD = 30 cm y f = 3 cm mediante el código DOSRZnrc/EGSnrc.



cada combinación de tamaño de campo y SSD que se utiliza en condiciones de 
uso clínico, D fQw clin

SSD, ,� � , y la que se utiliza en condiciones de referencia, 
D fQw ref

SSD, ,� � . El cociente puede calcularse a partir de la ecuación (50) como 
se muestra a continuación:     

� �
� �
� �

�
� �D f

D f

K f BQ

Q

Q Qw clin

w ref

air
FIA

clin wSSD
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,

, ff

K f B fQ Q

,

, ,, ,

SSD

SSD SSD
clin

air
FIA

ref w ref

� �
� � � �

	 (53)

El kerma en aire en el seno del aire en condiciones de uso clínico y de 
referencia se determina por medio de la ecuación (51). Los factores de 
retrodispersión correspondientes se calculan por medio de los datos que figuran 
en la referencia [54]. Para calcular las magnitudes dosimétricas, se recomienda 
que se utilicen las interfaces gráficas de usuario de la aplicación web (véase la 
nota al pie 18 en la pág. 51). Otra posibilidad es que Ω se determine por medio 
de mediciones en maniquí en condiciones de uso clínico y de referencia según la 
ecuación (53). 

8.6.	 CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a 
la incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. En el cuadro  30 
se presentan ejemplos de incertidumbres relativas para el cálculo de la dosis 
absorbida en agua en la superficie de un maniquí de agua en el haz del usuario, 
según el método de cálculo en aire (véase la sección 8.4.1) y en maniquí (véase 
la sección  8.4.2). Es posible que se calculen valores distintos en función de la 
incertidumbre que se utilice en el laboratorio de calibración, la minuciosidad y la 
experiencia del usuario que lleva a cabo la medición, y la calidad y el estado del 
equipo de medición (por ejemplo, la recalibración periódica de todos los aparatos 
de medición, la presencia de un sistema de gestión de la calidad para garantizar el 
funcionamiento adecuado, etc.).

Se considera que en los PSDL la incertidumbre relativa del coeficiente 
de calibración de un patrón secundario expresado en función del kerma en 
aire es del  0,5 %. La calibración del dosímetro del usuario en el SSDL añade 
un  0,5  % adicional, lo que produce una incertidumbre combinada del  0,7  % 
para la calibración de la cámara del usuario. En el haz del usuario, el coeficiente 
de calibración debe interpolarse, lo que se presupone que incorpora una 
incertidumbre del 0,5 %. Si se utilizan los datos y los métodos que figuran en 
la referencia [54], se calcula que las incertidumbres de la determinación de la 
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CUADRO 30. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa PARA 
Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN HAZ 
DE RAYOS X DE BAJA ENERGÍA

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa 
(%)

En función de 
ND,w

En función de 
NK

Etapa 1: laboratorio de calibración SSDL SSDL

Calibración de patrón secundario (ND o NK) en el PSDL 1,4 0,5

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1 0,1

Calibración del dosímetro del usuario en el laboratorio de 
calibración

0,5 0,5

Incertidumbre combinada de la etapa 1 1,5 0,7

Etapa 2: haz de rayos X del usuario

Interpolación del coeficiente de calibración al haz del 
usuario

0,5 0,5

Razón entre el promedio de los coeficientes de absorción de 
energía másicos agua/aire

0,5

Factor de retrodispersión 1,0

Factor de corrección por la disposición espacial 1,0

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,3 0,3

Lectura del dosímetro MQ relativa al temporizador o al 
monitor del haz

0,1 0,1

Definición de las condiciones de referenciab 1,0 1,0

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes de 
influencia, ki

0,8 0,8

Incertidumbre combinada de la etapa 2 1,7 1,8

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1 y 2) 2,3 (2,2)c 1,9 (1,9)c



razón entre el promedio de los coeficientes de absorción de energía másicos 
agua/aire y el factor de retrodispersión son del 0,5 % y el 1 %, respectivamente. 
Esos valores también dependen de las incertidumbres de las características de 
los haces (kilovoltaje, capa hemirreductora, etc.) y las condiciones de irradiación 
(SSD, f) del usuario.

En cuanto a la incertidumbre relativa del coeficiente de calibración 
expresado en función de la dosis absorbida en agua de una cámara de placas 
paralelas dispuesta en un maniquí de metacrilato polimetílico, se calcula que es 
del 1,4 % (según las cuantificaciones del PTB) en el PSDL y del 1,5 % en el SSDL. 
Se calcula que la incertidumbre de la interpolación del coeficiente de calibración 
a la calidad del haz del usuario es del  0,5 %. Se calcula que la incertidumbre 
relativa del factor de corrección por la disposición espacial es del 1 %.

Por lo general, a lo largo de una serie de lecturas un buen dosímetro tiene 
una estabilidad de más del 0,1 %, sin embargo, es posible que en la temperatura 
de la cámara haya incertidumbre de hasta ±1  °C debido al calentamiento del 
tubo  de rayos  X. El rendimiento de rayos  X de algunos aparatos depende de 
la tensión de la red, la temperatura del tubo y la manera en la que el personal 
opera la corriente y la tensión del tubo. Esa variabilidad se reduce al mínimo si 
se cuenta con una cámara monitora para controlar las exposiciones, no obstante, 
casi nunca se logra en el caso de aparatos especiales de rayos X de energía baja 
en los que en el rendimiento de una serie de tiempos de exposición idénticos 
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CUADRO 30. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa PARA 
Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN HAZ 
DE RAYOS X DE BAJA ENERGÍA (cont.)

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa 
(%)

En función de 
ND,w

En función de 
NK

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la referencia [61] 
o el apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como 
valores representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice 
en el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Las incertidumbres debidas a la dificultad de reproducir de manera correcta la ubicación 
cuando la distancia de la fuente es corta, y las derivadas de las posibles discrepancias 
entre el punto de referencia y el punto efectivo de medición de la cámara. 

c	 Incertidumbre típica combinada cuando el dosímetro del usuario se calibra de manera 
directa en el PSDL.



puede haber una variabilidad de hasta el  5  %. El usuario debería calcular esa 
incertidumbre por separado a partir de la desviación típica de un conjunto de por 
lo menos cinco exposiciones de un tratamiento de duración ordinaria. Ese caso 
no se abarca en el presente análisis.

Debido a que por lo general la SSD tiene un valor muy pequeño en los 
aparatos de rayos X de baja energía, es posible que resulte difícil reproducir de 
manera correcta la ubicación para tener una incertidumbre menor de 1 % en la 
determinación de la dosis absorbida en agua, por lo que esa incertidumbre se 
asigna a la definición de las condiciones de referencia.
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8.7.	 PLANILLA DE CÁLCULO 
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9.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA HACES DE RAYOS X 
DE KILOVOLTAJE DE ENERGÍA MEDIA

9.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría de 
referencia (calibración de haces) y se formulan recomendaciones de dosimetría 
relativa para los haces de rayos X con una capa hemirreductora con valor mayor 
de 2 mm de aluminio y tensiones de aceleración de entre 80 kV y 300 kV. Se 
basa en la determinación de coeficientes de calibración expresados en función 
de la dosis absorbida en agua o del kerma en aire calculados en un laboratorio 
de calibración. 

En esta sección a esa gama de calidades de haz se le denomina espectro de 
rayos X de energía media. La separación en espectros de energía baja y media 
(el primero se presenta en la sección 8) tiene por objeto ser un reflejo de los dos 
distintos tipos de radioterapia en los que se utilizan los rayos X de kilovoltaje, 
a saber, “superficial” y “de ortovoltaje”. La división entre los dos espectros no 
es tajante y estos se solapan en el intervalo de 80 kV a 100 kV. En ese intervalo, 
las técnicas que se detallan en cualquiera de las dos secciones dan resultados 
igualmente satisfactorios, por lo que debería utilizarse la que se adapte mejor al 
entorno clínico.

Aunque en 2017 en la BIPM se llevó a cabo una comparación fundamental 
para la medición de dosis absorbida en agua en haces de rayos  X de energía 
media [64], los patrones nacionales de dosis absorbida en agua en ese espectro 
de energía aún no son de uso generalizado. Sin embargo, los coeficientes 
de calibración expresados en función de la dosis absorbida en agua pueden 
calcularse a partir de coeficientes de calibración expresados en función del kerma 
en aire (para consultar más detalles, véase el apéndice I). Por ello, en este código 
de práctica internacional se presentan ambas vías para calcular la dosis absorbida 
en el haz de un usuario: por medio de una cámara calibrada en función del kerma 
en aire en el seno del aire, y en función de la dosis absorbida en agua.

En el presente código de práctica internacional se parte de que la dosis 
absorbida se mide a una profundidad de referencia de 2 g/cm2 en agua. La dosis 
absorbida en agua a otras profundidades puede calcularse por medio de los 
datos del PDD. 

Para calibrar cámaras en función del kerma en aire y la dosis absorbida 
en agua para rayos X de kilovoltaje de energía media deben utilizarse distintos 
factores de corrección por la calidad del haz que se definen y expresan según la 
modalidad de calibración de la cámara. El factor de corrección por la calidad del 
haz expresado en función del kerma en aire se define como el cociente entre los 
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coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire en el seno 
del aire a las calidades Q y Qo (calidad de referencia), de la siguiente manera:     

k
N

NQ Q
K Q

K Q
,

, ,

, ,
o

o

FIA air
FIA

air
FIA= 	 (54)

El factor de corrección por la calidad del haz expresado en función de la 
dosis absorbida en agua se define como el cociente entre los coeficientes de 
calibración expresados en función de la dosis absorbida en agua determinados 
por medio de cálculos o mediciones a una profundidad de 2 g/cm2 en un maniquí 
de agua, como sigue:   

k
N

NQ Q
z D Q

z

D Q
z,

,

, ,
o

o

=2 ,w
=2

w
=2= 	 (55)

9.2.	 EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

9.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones formuladas en la sección  4.2.1 
respecto de las cámaras de ionización. Para la dosimetría de referencia de haces 
de rayos X de energía media solo se recomienda utilizar cámaras de ionización 
cilíndricas con un cavidad que tenga un volumen de entre  0,1 y  1,0  cm3. Las 
cámaras que por lo general se utilizan son las de tipo Farmer que tienen paredes 
de grafito o de metacrilato polimetílico y grafito, y un electrodo central de 
aluminio (véase el cuadro 4).

A efectos de calibración en un laboratorio de calibración y de medición 
en el haz del usuario en condiciones de referencia, se considera que el punto de 
referencia de una cámara cilíndrica se encuentra en el eje de la cámara al centro 
del volumen de la cavidad. Ese punto se ubica a una profundidad de referencia 
de 2 g/cm2 en el maniquí de agua.

En este código de práctica internacional se proporciona orientación sobre 
la base de un coeficiente de calibración de la cámara de ionización de referencia 
expresado en función de la dosis absorbida en agua o del kerma en aire en el 
seno del aire. En la figura 14 se muestran algunos ejemplos de los factores de 
corrección por la calidad del haz kQ Q, o

FIA  y kQ Q
z

, o

=2  que se midieron en el PTB en 
relación con su patrón primario correspondiente [192]. Obsérvese que, en el caso 
de la cámara modelo PTW 30013, aunque los valores del factor de corrección por 
la calidad del haz expresados en función del kerma en aire son casi independientes 
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Fig. 14. Factores de corrección por la calidad del haz (a) kQ Q, o

FIA  expresados en función del 
kerma en aire en el seno del aire y (b) kQ Q

z
, o

=2  en función de la dosis absorbida en agua a una 
profundidad de 2 cm, determinados en el Instituto Federal de Física y Tecnología para la serie 
TH (calidades de haz de rayos X de kilovoltaje de energía media), con Qo = TH 300 [192]. 
Obsérvese que, en el caso del modelo PTW 30013, aunque la respuesta de la cámara expresada 
en función del kerma en aire es casi independiente de la calidad del haz de rayos X, presenta 
variabilidad de hasta un 8 % en función de la dosis absorbida en agua (véase la sección 9.4).  



de la calidad del haz de rayos X Q, presentan variabilidad considerable (hasta 
un 8 %) si se expresan en función de la dosis absorbida en agua. Los fundamentos 
físicos de esa distinción son independientes del tipo de cámara (si desea conocer 
la explicación, véase la sección 9.4). A pesar de que el factor de corrección por la 
calidad del haz de algunos tipos de cámaras depende de manera considerable de 
las calidades de radiación, todas las cámaras que se muestran pueden utilizarse 
para dosimetría de referencia.

Podría ocurrir que en determinado tipo de cámara haya variabilidad 
considerable en la respuesta a la energía de una cámara a otra y, por lo que se 
refiere a los rayos X de baja energía, cada dosímetro personal debería calibrarse a 
una gama de calidades de haz que permita interpolar a las calidades de los haces 
de uso clínico. En general, no se recomienda utilizar un conjunto de valores de 
kQ Q, o

 genéricos (véase la sección 3.2) para un tipo de cámara concreto, porque 
no siempre puede descartarse que haya variabilidad considerable de una cámara a 
otra. Las cámaras deberían calibrarse en las condiciones de referencia que figuran 
en el cuadro 31.

9.2.2.	 Los maniquís y las fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones respecto de los maniquís y 
las fundas de cámaras que se proporcionan en las secciones  4.2.3 y  4.2.4. 
En los haces de rayos  X de energía media, se recomienda utilizar agua como 
medio de referencia para medir la dosis absorbida. Respecto del maniquí, este 
debería rebasar por lo menos  5  cm los cuatro lados del tamaño de campo de 
mayores dimensiones que se utilice en la profundidad de medición. Debería 
haber un margen que permita sobrepasar en al menos  10  g/cm2 la máxima 
profundidad de medición, tanto en las calibraciones como en las mediciones 
de profundidad y dosis. 

En los entornos clínicos se recomienda que para todas las mediciones 
dosimétricas se utilicen haces verticales. El objetivo es reducir al mínimo los 
problemas derivados de que, si se dispara en sentido horizontal, el haz de rayos X 
tenga que atravesar la espesa pared de plástico del maniquí de agua.

En el caso de las cámaras que no son impermeables, debería utilizarse una 
funda impermeable de metacrilato polimetílico que, de preferencia, tenga un 
espesor de no más de 1,0 mm. Debería haber suficiente espacio de aire (de 0,1 
a 0,3 mm) entre la pared de la cámara y la funda impermeable para que la presión 
de aire de la cámara se equilibre. La misma funda impermeable que se utilizó 
para calibrar la cámara de ionización del usuario en función de la dosis absorbida 
en agua en el laboratorio de calibración también debería emplearse para la 
dosimetría de referencia en el haz de uso clínico. En caso de que no sea posible, 
debería recurrirse a otra funda del mismo material y de espesor parecido. La 
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funda impermeable no debería utilizarse para calibrar la cámara en función del 
kerma en aire en el seno del aire.

Por lo que respecta a la dosimetría relativa, algunos maniquís sólidos tienen 
buena equivalencia radiológica con el agua para haces de rayos X de kilovoltaje 
y pueden utilizarse para medir magnitudes como la distribución de dosis y 
profundidad o los factores de campo [193-195]. Se ha constatado que, para esos 
fines, RMI457 Solid Water, Virtual Water y Plastic Water pueden considerarse 
equivalentes al agua desde el punto de vida radiológico incluso para haces de 
rayos  X de baja energía. Los demás maniquís sólidos deberían utilizarse con 
precaución debido a que es posible que sus propiedades concretas de atenuación 
o dispersión sean muy distintas de las del agua. Los maniquís sólidos que se 
utilizan en el entorno clínico deben comprobarse por medio de una comparación 
dosimétrica con el agua [196].

9.3.	 CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

9.3.1.	 Elección del índice de calidad del haz

Desde hace tiempo se sabe que es conveniente utilizar más de un indicador 
de calidad del haz cuando se caracteriza un espectro de rayos X de kilovoltaje 
para dosimetría [182‑184]. Las magnitudes que por lo general se utilizan son 
la tensión de aceleración de kilovoltaje y la capa hemirreductora, sin embargo, 
ninguna determina por sí sola la calidad del haz. Por ejemplo, los haces de 
rayos X de kilovoltaje con una capa hemirreductora concreta pueden producirse 
por medio de una ligera filtración de radiación de alta tensión o por medio de 
intensa filtración de radiación de baja tensión. Además, no es factible establecer 
una correspondencia exacta entre el kilovoltaje y la capa hemirreductora de todos 
los haces de uso clínico y los de los haces de los laboratorios de calibración 
(véase la fig. 15). En este código de práctica internacional los datos se presentan 
por medio de ambas variables, la capa hemirreductora y el kilovoltaje, tanto en el 
caso de los haces de rayos X de baja energía como los de energía media (véase la 
nota 18 en la página 51).

Hasta la fecha, no se cuenta con suficientes datos experimentales para 
determinar si ND,w, y NK   presentan variabilidad independientemente de la 
capa hemirreductora y las tensiones de aceleración de una cámara de rayos  X 
de energía media. Por ello, siempre que sea posible, es preferible calibrar el 
dosímetro con kilovoltajes y valores de capa hemirreductora parecidos a los que 
se utilizan en los haces de uso clínico de referencia del usuario.
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9.3.2.	 Determinación de la calidad del haz

En el caso de los haces de rayos X de energía media, se utilizan filtros de 
aluminio y cobre para determinar la capa hemirreductora. La capa hemirreductora 
se define como el espesor que debe tener un material absorbente (por lo general 
cobre o aluminio) para atenuar un haz estrecho hasta que la tasa de kerma en aire 
de la radiación incidente llegue a la mitad de su valor. 

La disposición óptima consiste en colocar una abertura de colimación 
aproximadamente a la mitad de la distancia entre el blanco de rayos  X y la 
cámara. La abertura de colimación debería reducir el tamaño del campo apenas lo 
suficiente para cubrir la cámara de ionización, con un pequeño margen alrededor 
de la cámara, por ejemplo, de  5 a  10  mm, y el tamaño total del haz definido 
por el diafragma de plomo no debería ser mayor de 4 cm [185‑187]. Debido a 
que, en sentido estricto, la capa hemirreductora se determina en condiciones 
de haz estrecho, el método que se detalla en las referencias [11, 182] se utiliza 
para obtener la superficie de campo nulo por medio de la cuantificación de la 
capa hemirreductora con dos o tres tamaños de diafragma y la extrapolación 
de la gráfica de capa hemirreductora y tamaño de diafragma al valor nulo de 
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Fig. 15. Relación entre los picos de tensión (kVp) y la capa hemirreductora (HVL) (mm Cu) en 
haces de rayos X de kilovoltaje de energía media. Los datos proceden del OIEA (círculos grises) 
y de varios centros de todo el mundo (círculos negros) (a partir de una encuesta del OIEA).



la superficie (véase también la referencia [108]). De ser posible, la capa 
hemirreductora debería medirse a la misma distancia que se utilizó en el PSDL y 
el SSDL para medir capas hemirreductoras. Entre el foco de rayos X y la cámara 
de ionización por lo general suele haber una distancia de 100 cm. La abertura 
de colimación debería colocarse inmediatamente después de las láminas que 
se utilizan en las mediciones [185]. Para medir la capa hemirreductora no debe 
haber dispersión, por lo que la cámara de ionización no debe ubicarse a menos 
de 1 m de las paredes, el piso o el techo. Una buena práctica es colocar un pedazo 
de película radiocrómica detrás del detector para asegurarse de que la cámara de 
ionización se centró de manera correcta en el campo de radiación. Además, para 
reducir al mínimo la influencia del efecto talón sobre las lecturas de la cámara de 
ionización, también es crucial asegurarse de que el eje de la cámara se encuentre 
perpendicular tanto al sentido filamento-diana del tubo de rayos X como al eje 
central del haz.

Los filtros que se colocan para medir la capa hemirreductora se disponen en 
combinaciones de espesores que abarcan los intervalos de espesor en los que se 
prevé que se encuentre la capa hemirreductora. Seguidamente, el espesor de los 
filtros que reduce la tasa de kerma en aire a la mitad de la tasa de kerma en aire 
del haz incidente se calcula por interpolación, de preferencia por medio de una 
función exponencial o, en caso de que el espesor añadido sea parecido al valor 
de la capa hemirreductora, mediante una línea recta. La pureza del aluminio o del 
cobre utilizados para las medidas de la capa hemirreductora debería ser al menos 
del 99,9 %. Para consultar más orientaciones respecto de la determinación de la 
capa hemirreductora, véanse las referencias [185, 187‑189].

Las mediciones se llevan a cabo en aire con cámaras de ionización adecuadas 
para ese fin. En sentido estricto, lo que se mide es la corriente de ionización, o 
la integral de la carga respecto del tiempo de irradiación, no la tasa de kerma en 
aire. Esa diferencia reviste especial interés para los haces poco filtrados. Debería 
utilizarse una cámara de ionización que tenga una respuesta a la energía que 
presente una variabilidad <2 % en la gama de calidades objeto de medición.58 

Se recomienda utilizar una cámara monitora para evitar que se produzcan 
resultados equívocos debido a la variabilidad del rendimiento del tubo de 
rayos X. Deben tomarse precauciones para asegurarse de que el aumento de la 

58	 Si al medir la capa hemirreductora se utilizan cámaras de tipo Farmer con haces poco 
filtrados de 100 kV pueden producirse errores de hasta el 10 %. Si la respuesta a la energía de 
la cámara presenta variabilidad de más del 2 % en la gama de calidades, cada medición debe 
convertirse en una de kerma en aire por medio de un coeficiente de calibración expresado 
en función del kerma en aire que sea adecuado para cada haz filtrado o sin filtrar. Se trata de 
un proceso iterativo, puesto que la capa hemirreductora determina al propio coeficiente de 
calibración.
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dispersión no afecte la respuesta de la cámara monitora conforme se añadan más 
filtros al haz. En caso de que no se cuente con una cámara monitora, los efectos 
de la variabilidad del rendimiento pueden reducirse al mínimo si la tasa de kerma 
en aire se cuantifica sin filtros adicionales al principio, al medio y al final de la 
secuencia de mediciones. Todo cambio que se produzca en la temperatura del 
aire y la presión durante las mediciones debe tomarse en cuenta para las lecturas 
de la cámara de ionización. 

9.4.	 DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

9.4.1.	 Condiciones de referencia

Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua figuran en el cuadro 31.
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CUADRO 31. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE RAYOS X DE ENERGÍA MEDIA

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Cilíndrica

Profundidad de medicióna, 
zref    

2 g/cm2

Punto de referencia de la 
cámara

En el eje central al centro del volumen de la cavidad

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En la profundidad de medición zref

Distancia fuente-superficie    Distancia terapéutica habitual, determinada por el aplicador 
de referenciab    

Tamaño del campo 10 cm × 10 cm o un diámetro de 10 cm c

a	 zref es la profundidad de referencia en el maniquí en la que se ubica el punto de 
referencia (véase la sección 9.2.1) de la cámara.

b	 Si se utilizan aplicadores que produzcan distintas distancias fuente-superficie (SSD), 
debería designarse como aplicador de referencia el que dé lugar a la mayor SSD.

c	 Si el aparato de rayos X cuenta con colimador rectangular ajustable, debería disponerse 
un campo de 10 cm × 10 cm. Por otra parte, si el campo se define por medio de 
aplicadores fijos, debería optarse por un aplicador de referencia de tamaño comparable.



Es posible que en algunos entornos clínicos solo se cuente con aplicadores 
que sean más pequeños que los que se detallan en el cuadro 31. De ser el caso, 
debería optarse por que el aplicador de referencia sea el aplicador cuadrado o 
circular más grande, siempre y cuando el tamaño del campo abarque toda la 
cámara de ionización.

9.4.2.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua para 
un haz de rayos X de energía media de calidad Q y sin cámara puede determinarse 
por medio de la siguiente ecuación:   

D M NQ Q QDw ,w, ,= 	 (56)

en donde MQ es la lectura del dosímetro con el punto de referencia de la cámara 
ubicado en zref según las condiciones de referencia que figuran en la sección 9.4.1, 
y corregido por las magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la presión, 
la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad y la recombinación de 
iones, como se detalla en la planilla de cálculo de la sección 9.7 (véase también la 
sección 4.4.3). La recombinación de iones es despreciable cuando la tasa de dosis 
absorbida es menor que algunos grays por minuto (véase la referencia  [197]). 
ND,w,Q es el coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida 
en agua para el dosímetro a la calidad Q. Obsérvese también que es posible que 
el factor de corrección por el error del temporizador tenga un valor considerable; 
no se trata de un factor de corrección multiplicativo y, por consiguiente, en la 
planilla de cálculo se aborda por separado. La dosis absorbida en agua Dw,Q a la 
calidad de haces de rayos X Q puede determinarse con una cámara de referencia 
calibrada en función del kerma en aire en el seno del aire (véase la sección 9.4.3) 
o de la dosis absorbida en agua (véase la sección 9.4.4).

9.4.3.	 Cámara calibrada en función del kerma en aire en el seno del aire

Si la cámara se calibra en función del kerma en aire en el seno del aire a 
la calidad de referencia Qo con un coeficiente de calibración N K Q, ,air

FIA
o
, la dosis 

absorbida en agua a la calidad del haz de rayos X de uso clínico Q se calcula a 
partir de la ecuación siguiente (véase el apéndice I):   

D f M f N kQ
z

Q
z

K Q Q Qw clin clin air
FIA FIASSD SSD

o o, , , ,( , ) ( , )� ��2 2

�� � ��� ��
�

� �en w air clin ch clinSSD SSDQ f p f
z

Q, ,( , ) ( , )
2 	 (57)
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en donde M fQ
z=2( , )SSD clin es la lectura de la cámara en el punto de referencia en 

el maniquí de agua a la calidad de haz Q, kQ Q,
o

FIA  es el factor de corrección por la 
calidad del haz expresado en función del kerma en aire, � �en w air

Q
z� ��� ��
�

,

2  es el 
valor promedio de la razón entre los coeficientes de absorción de energía másicos 
agua/aire promediados en el espectro a 2 cm de profundidad en agua y pch,Q sirve 
para tener en cuenta las diferencias en la respuesta de la cámara entre el momento 
de la calibración en el seno del aire y cuando se utiliza a una profundidad de 2 cm 
en agua (véase el apéndice  I). Por un lado, tanto � �en w air

Q
z� ��� ��
�

,

2  como pch,Q 
dependen del tamaño de campo f y de la SSD, y, por el otro, se considera que 
N K Q, ,air

FIA  casi no depende de esas variables. Por ello, deberían conocerse la tensión 
de aceleración y la capa hemirreductora del haz de uso clínico, y el tamaño de 
campo y la distancia fuente-superficie (f, SSD)clin. 

El certificado de calibración de la cámara de referencia debería incluir 
el coeficiente de calibración expresado en función del kerma en aire N K Q, ,air

FIA
o
, 

cuantificado a una calidad de radiación de referencia Qo adecuada y los valores 
de kQ Q, o

FIA  en función de la capa hemirreductora calculada a partir de un conjunto 
selecto de calidades de radiación normalizadas. Esas calidades de radiación 
deberían caracterizarse según las tensiones de aceleración del tubo U (en unidades 
de kilovoltios) y la capa hemirreductora, y deberían tener valores parecidos a los 
que se utilizan en el entorno clínico. En la figura  16 se observa que, con una 
capa hemirreductora constante, los valores de kQ Q, o

FIA  solo presentan una ligera 
variabilidad (menos del ~0,5 %) respecto del kilovoltaje. Cabe esperar que ocurra 
algo parecido con los modelos de cámaras de ionización que se enumeran en el 
cuadro 4. Por ello, el factor de corrección por la calidad del haz expresado en 
función del kerma en aire, kQ Q, o

FIA , puede calcularse por interpolación respecto de 
los valores de la capa hemirreductora. Los demás valores que se proporcionan 
para kilovoltajes fijos y distintas capas hemirreductoras se calculan como los 
valores medios de la función de respuesta monoenergética expresada en función 
del kerma en aire59 de las cámaras para distintos espectros de rayos X.

La incertidumbre relativa para kQ Q, o

FIA  interpolada únicamente a partir de la 
capa hemirreductora tiene un valor del 0,5 %. La incertidumbre típica relativa 
de N K Q, ,air

FIA
o
 se muestra en el certificado y, por lo general, no es mayor al ~0,5 % 

59	 La función de respuesta monoenergética expresada en función del kerma en aire 
se calculó a partir de los coeficientes de calibración de la cámara expresados en función del 
kerma en aire y medidos de conformidad con la serie de espectros estrechos de la ISO 4037 
en la gama de calidades de haz N-10 a N-300. Los distintos espectros de rayos X filtrados se 
calcularon mediante espectros de rayos X prácticamente sin filtrar cuantificados en el intervalo 
de 70‑300 kV a través de la incorporación por cálculo de capas de aluminio y cobre de distintos 
espesores. De ese modo, se obtuvieron conjuntos de espectros de rayos X que abarcan la mayor 
parte de las gamas de haces de uso clínico ordinarios.
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aproximadamente (una desviación típica). Por ello, la incertidumbre típica 
relativa de N K Q, ,air

FIA  en el haz de uso clínico es del 0,7 %.
Los valores de los cocientes � �en w air

SSD)( , ,
,

Q f
z

�� ��
�2  se calculan a partir de 

los datos que publicó Andreo [54]. Se recomienda utilizar las interfaces gráficas 
de usuario de la aplicación web60 para obtener los datos calculados para rayos X 
de kilovoltaje a partir del kilovoltaje y la capa hemirreductora. Obsérvese que, 

60	 Véase la nota 18 de la página 51.
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Fig. 16. Factor de corrección por la calidad del haz expresado en función del kerma en 
aire kQ Q, o

FIA  en función de la capa hemirreductora para Qo = TH  150 [192] para cámaras 
de ionización de la serie PTB TH: (a) PTW 30013 y (b) IBA FC65‑G. Puede observarse que 
kQ Q, o

FIA  depende del kilovoltaje y la capa hemirreductora para una serie de calidades de haz 
generadas con tensiones altas de tubo selectas de entre 70 kV y 300 kV y distintos filtros, que 
abarcan la mayor parte de las gamas de haces de uso clínico ordinarios.



para hacerlo, es necesario definir el valor de Q para las dos variables del haz, a 
saber, el kilovoltaje y la capa hemirreductora. Debido a que esas razones solo 
presentan variabilidad moderada cuando se producen cambios pequeños en 
el kilovoltaje y la capa hemirreductora (véase la fig. 17), basta con que ambos 
valores se conozcan con una incertidumbre relativa de aproximadamente el 4 %. 
Por consiguiente, en esas condiciones la incertidumbre típica relativa de los 
cocientes no supera el 0,5 %.

El factor general de corrección por la perturbación de la cámara pch,Q 
puede calcularse a partir de datos publicados. En el cuadro  32 se muestran 
recomendaciones de valores para modelos de cámaras de uso frecuente. Son 
valores medios de datos cuantificados, calculados y publicados por Bancheri 
et al. [192]. Se recomienda que para las calidades de uso clínico se utilicen 
los valores interpolados respecto de la capa hemirreductora. Se calcula que 
la incertidumbre típica relativa es del  1,0  %. Dentro de las incertidumbres 
consignadas,  los datos de Czarnecki et al.[198] son coherentes con lo que 
figura en el cuadro  32. Obsérvese que el valor de pch,Q depende del tamaño 
de campo f [185]. Si el diámetro del haz de uso clínico se aleja de manera 
considerable de los 10 cm se puede aplicar un factor de corrección con arreglo a 
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Fig. 17. Relación de dependencia entre � �en w air
Q

z� �� � �

,

2  y la capa hemirreductora y el kilovoltaje 
a una SSD = 100 cm y f = 10 cm. Se muestran los datos de las calidades de radiación con fines 
terapéuticos de referencia del PTB y para una serie de calidades producidas con tensiones del 
tubo altas, de entre 70 kV y 300 kV, y distintos filtros para cada kilovoltaje fijo, que abarcan la 
mayor parte de las gamas de haces de uso clínico ordinarios caracaterizados por kilovoltaje y 
capa hemirreductora.



la referencia [185]. En caso de que esa corrección no se haga, debería tenerse en 
cuenta una incertidumbre adicional del 0,5 %.

9.4.4.	 Cámara calibrada en función de la dosis absorbida en agua

En caso de que la cámara se calibre en función de la dosis absorbida en 
agua, la dosis absorbida en agua en la calidad del haz de rayos X de uso clínico Q 
se calcula a partir de la ecuación siguiente:  

D f M f N fQ
z

Q
z

D Q
z

w clin clin w labSSD SSD SSD
o, , ,( , ) ( , ) ( , )� � ��

�

2 2 2

kk f k fQ Q
z

Q
z

, ,( , ) ( , )
o

SSD SSDlab g clin
� �2 2

	 (58)

en donde M fQ
z=2( , )SSD clin  es la lectura de la cámara en la ubicación de 

referencia en el maniquí de agua a la calidad de radiación de uso clínico Q y 
con un tamaño de campo y SSD de uso clínico, (f, SSD)clin, N fD Q

z
, , ( , )w labo

SSD=2  
es el coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en 
agua a la calidad de radiación de referencia Qo determinada con el tamaño de 
campo y la SSD del laboratorio de calibración, (f,  SSD)lab, y k fQ Q

z
, ( , )

o
SSD lab

=2  
es el correspondiente factor de corrección por la calidad del haz expresado en 
función de la dosis absorbida en agua. k fQ

z
g clinSSD, ( , )=2  es el factor de corrección 

por la disposición espacial a la calidad de radiación Q determinado por la razón 
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CUADRO 32. VALORES RECOMENDADOS DE pch,Q (f = 10 cm, 
SSD = 100 cm) PARA DISTINTAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
CILÍNDRICAS A UNA PROFUNDIDAD DE 2 cm

Calidad del 
haz

HVL (mm 
Cu)

70  
kV

0,108

100  
kV

0,192

120  
kV

0,303

140  
kV

0,477

150  
kV

0,838

200  
kV

1,581

250  
kV

2,498

280  
kV

3,384

300  
kV

3,592

IBA FC65-P 0,991 0,997 1,000 0,999 0,997 0,994 0,994 0,995 0,995

PTW 30013 1,001 1,008 1,014 1,016 1,016 1,011 1,008 1,006 1,006

NE 2571 0,994 1,004 1,011 1,015 1,017 1,012 1,009 1,007 1,007

Exradin A12 0,990 1,000 1,005 1,006 1,008 1,005 1,004 1,003 1,003

IBA 
FC65-G

0,995 1,004 1,011 1,014 1,018 1,015 1,011 1,009 1,009



entre los coeficientes de calibración en las condiciones (f, SSD)clin y (f, SSD)lab 
(véase el apéndice I). Deberían conocerse los valores de la tensión de aceleración 
del haz de uso clínico, la capa hemirreductora (kV, HVL)clin, y (f, SSD)clin.

El certificado de calibración de la cámara de referencia debería incluir 
el coeficiente de calibración N D Q

z
, ,w o

=2  cuantificado a la calidad de radiación de 
referencia indicada Qo y los valores de kQ Q

z
, o

=2  calculados a partir de un conjunto 
selecto de calidades de radiación normalizadas caracterizadas según las tensiones 
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Fig. 18. Factor de corrección por la calidad del haz expresado en función de la dosis absorbida 
en agua kQ Q

z
, o

=2  en función de la capa hemirreductora para Qo = TH 150 [192] para cámaras 
de la serie PTB TH: (a) PTW 30013 y (b) IBA FC65G. Puede observarse que kQ Q

z
, o

=2  depende 
del kilovoltaje y la capa hemirreductora en una serie de calidades generadas con tensiones del 
tubo altas, de entre 70 kV y 300 kV, y distintos filtros que abarcan la mayor parte de las gamas 
de haces de uso clínico ordinarios.



de aceleración del tubo  U (en kilovoltios) y la capa hemirreductora. El factor de 
corrección por la calidad del haz puede calcularse por interpolación respecto de 
los valores de la capa hemirreductora. En la figura 18 figuran ejemplos de kQ Q

z
, o

=2  
en función de la capa hemirreductora y el kilovoltaje para los modelos de cámara 
PTW 30013 y IBA FC65G. Puede observarse que, cuando la capa hemirreductora 
se mantiene constante, los valores de kQ Q

z
, o

=2  solo presentan una ligera variabilidad 
(menos de aproximadamente un  0,5  %) para distintos valores de kilovoltaje. 
Cabe esperar que ocurra algo parecido con los demás modelos de cámaras de 
ionización que se enumeran en el cuadro  4. Por ello, resulta aceptable que la 
interpolación se base en la capa hemirreductora y que para tomar en cuenta esas 
diferencias se añada una incertidumbre relativa del 0,5 % al valor interpolado. 
El coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida en agua 
que expiden los laboratorios de calibración en los que se utilizan calorímetros de 
agua por lo general es de aproximadamente el 1 % [80]. Por ello, la incertidumbre 
típica relativa de N kD Q

z
Q Q
z

, , ,w o o

= =2 2  en el haz de uso clínico es del 1,1 %.
Puede darse por sentado que el factor de corrección por la disposición 

espacial que figura en la ecuación  (58) es prácticamente proporcional a las 
diferencias que no dependen de la cámara en (f, SSD)lab y (f, SSD)clin para los valores 
de � �en w air

SSD)( , ,
,

Q f
z

�� ��
�2 , que pueden calcularse por medio de las interfaces 

gráficas de usuario de la aplicación web60. Se calcula que la incertidumbre relativa 
del factor de corrección por la disposición espacial determinado es del 0,2 %.

9.5.	 MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

9.5.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

Por medio de las mediciones en condiciones de referencia que figuran 
en este código de práctica internacional puede calcularse la dosis absorbida a 
una profundidad de 2 g/cm2 en agua. Para que esa medición pueda convertirse 
en la dosis en otras profundidades, debe calcularse la distribución de dosis y 
profundidad en el eje central. Aunque pueden extraerse valores aproximados 
de la distribución de dosis y profundidad de la literatura científica [146], es 
poco probable que los datos publicados concuerden de manera exacta con los 
valores de kilovoltaje y capa hemirreductora del haz de uso clínico. Por ello, 
se recomienda medir las distribuciones de dosis y profundidad para todas las 
calidades de haces de uso clínico y para todos los aplicadores.

Las distribuciones de dosis y profundidad deberían cuantificarse con una 
cámara de ionización adecuada que tenga muy poca variabilidad en la respuesta a 
la energía y cuente con una buena resolución espacial. Las cámaras de ionización 
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cilíndricas de tipo Farmer adecuadas para la dosimetría de referencia son aquellas 
que, en maniquí, presentan una respuesta lo suficientemente independiente de 
la profundidad y el tamaño del campo. Sin embargo, las cámaras de ese tipo 
no pueden utilizarse con exactitud en un maniquí a profundidades menores 
a ~0,5 cm [186, 193, 199, 200] debido al tamaño de la cavidad y a los efectos 
de que algunas partes de la cámara se encuentren por encima de la superficie del 
agua. Dependiendo del tamaño de campo y la energía del haz, es posible que en la 
dosis absorbida se observe variabilidad considerable en los primeros milímetros 
de la distribución de dosis y profundidad. Obsérvese que los aplicadores 
fabricados con materiales de alto número atómico o los moldes de plomo pueden 
producir una considerable contaminación de electrones y que para absorber esos 
electrones deberían utilizarse láminas de plástico delgadas adecuadas.

Las distribuciones de dosis y profundidad pueden medirse con una cámara 
de ionización pequeña en un tanque de exploración, como los que se utilizan para 
la dosimetría relativa en haces de electrones de alta energía y haces de fotones, o 
una cámara de placas paralelas del tipo utilizado para dosimetría de electrones de 
alta energía [201]. Esta última alternativa tiene la ventaja de que permite tomar 
mediciones en maniquís de agua a profundidades de menos de 0,5 cm. Aunque 
ese tipo de cámara de placas paralelas no se diseñó para utilizarse con rayos X 
de kilovoltaje, se ha observado que los modelos de cámara NACP, PTW Markus, 
PTW Advanced Markus y PTW  Roos tienen una exactitud adecuada para las 
mediciones de dosis y profundidad con energías de haces de 50 kV a 300 kV 
con incertidumbres menores al 3 % [193, 201, 202]. Además, obsérvese que se 
ha constatado que algunas cámaras de placas paralelas más antiguas, como la 
Capintec PS‑033, no tienen la exactitud adecuada para hacer mediciones de dosis 
y profundidad. Por lo que respecta a la medición de dosis en la superficie, las 
cámaras de ionización de barrido pequeñas tienen inconvenientes parecidos a los 
de las cámaras de tipo Farmer.

Dado que ni las cámaras de ionización de barrido pequeñas ni las cámaras 
de placas paralelas se diseñaron para rayos X de kilovoltaje, la relación entre la 
distribución de ionización y profundidad y la distribución de dosis y profundidad 
(a profundidades de más de  0,5  cm) debe determinarse a través de una 
comparación con una cámara cilíndrica de tipo Farmer en varias profundidades 
adecuadas. Se considera que la profundidad de medición en maniquí para una 
cámara de tipo Farmer es la profundidad del eje central de la cámara. En la mayor 
parte de los casos, las diferencias entre los tipos de cámaras no suelen superar 
unos cuantos puntos porcentuales [202, 203].

Suele ser complicado hacer mediciones de dosis cerca de la superficie del 
maniquí de agua, por lo que el método que se prefiere para la extrapolación es el 
de tomar mediciones de dosis y profundidad de alta resolución con una cámara de 
placas paralelas a intervalos de 0,1 mm con una profundidad de agua en el tanque 
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de no más de 2 mm, y, seguidamente, extrapolar a la dosis en superficie. Al hacer 
mediciones cerca de la superficie, siempre debe haber material con el espesor 
suficiente para asegurarse de que se produzca acumulación completa de electrones 
secundarios. El espesor total que se precisa puede calcularse con el intervalo de 
aproximación de frenado continuo de la energía máxima de los electrones del 
material que se utilice [48]. Para todas las mediciones de dosis y profundidad 
debería utilizarse el punto efectivo de medición de la cámara de ionización; de 
no hacerlo, podría ser necesario desplazar las curvas de PDD para tener en cuenta 
las diferencias en la profundidad. Esto permite que las distribuciones de dosis y 
profundidad se midan con resoluciones espaciales adecuadas en la proximidad de 
la superficie del maniquí de agua. Tanto en las cámaras de placas paralelas como 
en las cilíndricas, el punto efectivo de medición es el centro de la cavidad de aire 
sensible de la cámara [185]. En la referencia [146] pueden consultarse ejemplos 
representativos de PDD.

Otro método consiste en hacer las mediciones de dosis cerca de la superficie 
en un maniquí sólido adecuado y las correspondientes al resto de la curva de 
dosis y profundidad en agua con una cámara de tipo Farmer. En esos casos, las 
mediciones de dosis cerca de la superficie corregidas pueden combinarse con el 
conjunto de datos medidos para las demás profundidades.

Las dosis en la superficie también pueden comprobarse por medio de una 
cámara calibrada en función del kerma en aire en el seno del aire y el método 
que se detalla en la sección 8. Los valores de la razón entre los coeficientes de 
absorción de energía másicos en el espectro de rayos X de energía media pueden 
determinarse con la interfaz gráfica de usuario de la aplicación web60.

Algunos de los detectores que se utilizan de manera rutinaria para analizar 
haces de alta energía no son adecuados para utilizarse en rayos  X de energía 
media debido a la enorme variabilidad en la respuesta en función de la calidad 
del haz en energías de kilovoltaje. En su lugar, para comprobar las dosis en 
profundidad en haces de rayos  X de kilovoltaje debe optarse por otro tipo de 
detectores. Se ha demostrado que los detectores de diamante sintético tienen un 
buen nivel de concordancia con las lecturas de las cámaras de ionización, por lo 
que pueden resultar útiles para medir los PDD en campos pequeños [204]. La 
película radiocrómica también se ha utilizado con cierto éxito, sin embargo, para 
obtener resultados exactos es indispensable que se haga un proceso adecuado 
de garantía de la calidad para dosimetría por película [205, 206]. Por otra parte, 
es posible que los detectores de diodos de estado sólido no sean adecuados 
para hacer mediciones de PDD debido a que se ha comprobado que producen 
respuestas con diferencias considerables, sobre todo en el caso de haces de mayor 
energía y tamaños de campo más grandes [201, 204].
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9.5.2.	 Factores de campo

En el caso de las aplicaciones clínicas, en todas las combinaciones de SSD 
y tamaños de campo que se utilizan en radioterapia es necesario contar con los 
factores de campo Ω. En el caso de los rayos X de energía media, Ω se determina 
mediante la razón entre la dosis absorbida en agua para cada combinación de 
tamaño de campo y SSD, Dw,Q(f, SSD)clin, y la dosis absorbida en condiciones de 
referencia, Dw,Q(f, SSD)ref, medida a una profundidad de 2 g/cm2 en agua de la 
manera siguiente:  
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En la ecuación (59) se da por sentado que los coeficientes de calibración 
y el factor general de corrección por la perturbación de la cámara pch,Q casi no 
dependen de f y la SSD, por lo que se eliminan. Ω debe medirse para cada calidad 
de haz y para cada uno de los aplicadores. El borde del volumen activo de la 
cámara debe encontrarse dentro de la anchura a media altura del tamaño de campo.

9.6.	 CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

Con anterioridad se indicó que el coeficiente de calibración expresado 
en función de la dosis absorbida en agua a una calidad de haz de rayos  X Q 
puede calcularse a partir de la calibración de la cámara en función del kerma 
en aire en el seno del aire (véase la sección 9.4.3) o la dosis absorbida en agua 
(véase la sección  9.4.4). Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las 
contribuciones a la incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. 
En el cuadro  33 figuran ejemplos de cálculos de incertidumbre para las dos 
posibilidades. Es posible que se calculen valores distintos en función de la 
incertidumbre que se utilice en el laboratorio de calibración, la minuciosidad y la 
experiencia del usuario que lleva a cabo la medición, y la calidad y el estado del 
equipo de medición (por ejemplo, la recalibración periódica de todos los aparatos 
de medición, la presencia de un sistema de gestión de la calidad para garantizar el 
funcionamiento correcto, etc.).
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En este apartado se da por sentado que la incertidumbre típica relativa (factor 
de cobertura k = 1) del coeficiente de calibración expresado en función del kerma en 
aire tiene un valor del 0,5 %, que puede tomarse como un límite superior [207]. La 
interpolación del coeficiente de calibración a la calidad del haz del usuario aporta 
una incertidumbre relativa adicional del  0,5  %. Se calcula que la incertidumbre 
relativa de la razón entre el promedio de los coeficientes de absorción de energía 
másicos agua/aire tiene un valor del 0,5 % [54]. A partir de la incertidumbre de los 
valores medios obtenidos a través de mediciones y determinaciones, se calcula que 
la incertidumbre del factor de corrección por la perturbación de la cámara tiene un 
valor aproximado del  1  %. Debe tenerse en cuenta una incertidumbre adicional 
del 0,5 % si se soslaya el grado en el que el tamaño de campo depende del factor de 
corrección por la perturbación de la cámara.

En este apartado se da por sentado que la incertidumbre típica relativa 
(factor de cobertura k = 1) del coeficiente de calibración expresado en función 
de la dosis absorbida en agua calculado de manera directa a partir de un patrón 
primario tiene un valor aproximado del 1 % [207, 208]. En la interpolación a la 
calidad del haz del usuario se toma en cuenta una incertidumbre relativa adicional 
del 0,5 %. Se calcula que la incertidumbre relativa del factor de corrección por la 
disposición espacial es del 0,2 % [54].

El rendimiento de rayos X de algunos aparatos depende de la tensión de la 
red, la temperatura del tubo y la manera en la que el personal opera la corriente y 
la tensión del tubo. El usuario debe calcular esa incertidumbre por separado a partir 
de la desviación típica de un conjunto de por lo menos cinco exposiciones de un 
tratamiento de duración ordinaria. Ese caso no se abarca en el presente análisis. 
Debido a que el gradiente de dosis de los haces en el extremo inferior del espectro 
de energía puede tener valores de hasta el 1 % por milímetro, podría resultar difícil 
reproducir la ubicación en profundidad con una exactitud superior al 1 %, por lo que 
esa incertidumbre se atribuye a la definición de las condiciones de referencia. En el 
cuadro 33 se presenta un resumen de las incertidumbres.

En el cuadro 33 puede observarse que la calibración de la cámara de 
ionización de referencia (ya sea en función de la dosis absorbida en agua o 
del kerma en aire en el seno del aire) no modifica de manera considerable las 
incertidumbres en la dosis absorbida en agua en el haz del usuario. En el entorno 
clínico los usuarios deben optar por el método que resulte más práctico.
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CUADRO 33. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE RAYOS X DE ENERGÍA MEDIA

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

En función de 
ND,w

En función de NK

Etapa 1: laboratorio de calibración

Calibración de un patrón secundario (ND o NK) en un 
PSDL

1,0 0,5

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1 0,1

Calibración del dosímetro del usuario en el 
laboratorio de calibración

0,5 0,5

Incertidumbre combinada de la etapa 1 1,1 0,7

Paso 2: Haz de rayos X del usuario

Método para calcular el coeficiente de calibración en 
el haz del usuario

0,5 0,5

Factor de corrección por perturbación de la cámara 1,0

Grado en el que el tamaño de campo depende del 
factor de corrección por la perturbación de la cámara

0,5

Razón entre el promedio de los coeficientes de 
absorción de energía másicos agua/aire

0,5

Factor de corrección por la disposición espacial 0,2

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,3 0,3

Lectura del dosímetro MQ relativa al temporizador o 
al monitor del haz

0,1 0,1

Definición de las condiciones de referencia 1,0 1,0

Factor de corrección para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia, ki

0,8 0,8
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CUADRO 33. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE RAYOS X DE ENERGÍA MEDIA (cont.)

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

En función de 
ND,w

En función de NK

Incertidumbre combinada de la etapa 2 1,4 1,9

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q  
(etapas 1 y 2)

1,8 (1,7)b 2,0 (1,9)b

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la ref. [7] o el 
apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deben tomarse como valores 
representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice en 
el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Incertidumbre típica combinada cuando el dosímetro del usuario se calibra de manera 
directa en el PSDL.



190

9.7.	 PLANILLA DE CÁLCULO 
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10.  CÓDIGO DE PRÁCTICA 
PARA HACES DE PROTONES  

10.1.	CONSIDERACIONES GENERALES 

En esta sección se proporciona un código de práctica para la dosimetría de 
referencia (calibración de haces) y se formulan recomendaciones de dosimetría 
relativa para los haces de protones con energías de 50 a 250 MeV. Esta sección 
se basa en el uso de coeficientes de calibración expresados en función de la dosis 
absorbida en agua, N D w Q, , o

 para dosímetros en haces de referencia de calidad Qo.61

 En la figura 19 se muestra una distribución de dosis y profundidad habitual 
para un haz de protones prístino62. Puede apreciarse una zona, llamada “meseta”, 
en la que la dosis aumenta lentamente con respecto a la profundidad, y una zona, 
llamada “pico de Bragg”, en la que la dosis aumenta con rapidez hasta alcanzar 
un valor máximo. 

Debido a que en las aplicaciones clínicas debe administrarse una dosis 
relativamente uniforme al volumen objeto de tratamiento, el haz de protones 
prístino debe extenderse tanto en la dimensión lateral como en profundidad. 
Para conseguirlo, en la profundidad de tratamiento se superponen picos de Bragg 
de distintas intensidades y energías. Esta técnica se denomina “modulación 
del alcance” y da como resultado una zona en la que hay uniformidad de altas 
dosis, el pico de Bragg extendido (véase la fig.  20). En la actualidad, en los 
entornos clínicos se utilizan dos tipos de sistema de administración de haces 
de protones: el sistema de administración de haces anchos, que emplea haces 
barridos dispersos o uniformes, y el sistema de administración mediante barrido 
de haces estrechos, que emplea haces barridos de intensidad modulada [210]. 
En el caso del sistema de administración de haces anchos, el haz se dispersa de 
manera uniforme y, seguidamente, se ajusta a la diana por medio de aparatos de 
adaptación, como colimadores y filtros compensadores del alcance. En cuanto al 
sistema de administración mediante barrido de haces estrechos, un haz estrecho 
se aplica mediante barrido electromagnético en el volumen blanco en una 
secuencia específicamente diseñada para cada diana por medio de un sistema de 

61	 Debido a que aún no se cuenta con patrones primarios de dosis absorbida en agua para 
haces de protones, se utilizarán rayos gamma de 60Co como la calidad del haz de referencia Qo 
para la dosimetría de protones (véase la sección 10.5). En caso de que en los PSDL se cuente con 
patrones primarios de dosis absorbida en agua, basados por ejemplo en un calorímetro de agua 
o de grafito, puede utilizarse una solución parecida a la que se emplea en otras modalidades.

62	 El término “prístino” es de uso habitual en radioterapia con protones y hace referencia 
a un haz monoenergético que no presenta dispersión [209].
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planificación del tratamiento. En este código de práctica internacional se incluyen 
recomendaciones para determinar la dosis absorbida tanto para los sistemas de 
administración mediante barrido de haces estrechos como de administración 
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Fig. 19. Distribución del porcentaje de dosis y profundidad para un haz de protones prístino 
de 235 MeV, en la que se observa la zona de meseta y el pico de Bragg. En la figura aparecen 
rotulados la profundidad de referencia, zref (meseta), el alcance residual en zref que se utiliza 
para definir la calidad del haz, Rres, y el alcance práctico, Rp.

Profundidad en agua (cm)

D
os

is
 re

la
tiv

a

Fig. 20. Distribución del porcentaje de dosis y profundidad para un haz de protones modulado. 
En la figura aparecen rotulados la profundidad de referencia, zref (valor medio del pico de 
Bragg extendido (SOBP)), el alcance residual en zref que se utiliza para definir la calidad del 
haz, Rres, y el alcance práctico, Rp.



de haces anchos. Hay diferencias considerables entre los procedimientos de 
dosimetría de referencia para los dos sistemas. En cuanto al barrido de haces 
estrechos, la dosis se administra al paciente por medio de un gran número 
de haces estrechos y pequeños, y el monitor de dosis se utiliza para definir y 
controlar el número de partículas de cada haz. En cambio, en los sistemas de 
administración de haces anchos, para administrar la dosis se dispersa un haz de 
protones prístino tanto en la dimensión lateral como en profundidad. 

10.2.	EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

10.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección  4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. Se recomienda que 
se utilicen cámaras de ionización cilíndricas o de placas paralelas como 
instrumentos de referencia para calibrar haces anchos de uso clínico y sistemas 
de administración mediante barrido de haces estrechos. El uso de las cámaras 
de ionización cilíndricas queda limitado a los haces de protones anchos con 
calidades Rres ≥ 0,5 g/cm2 y a haces de protones estrechos barridos con calidades 
de haces Rres  ≥  15  g/cm2 a la profundidad de referencia. Es preferible utilizar 
cámaras cilíndricas con paredes de grafito antes que con paredes de plástico 
porque tienen mayor estabilidad a largo plazo y presentan menos variabilidad 
de una cámara a otra (véanse la sección 4.2.1 y la fig. 2). En el caso de estas 
cámaras, se considera que el punto de referencia se encuentra en el eje central 
de la cámara, al centro del volumen de la cavidad. Las cámaras de ionización de 
placas paralelas pueden utilizarse para la dosimetría de referencia en todos los 
haces de protones, tanto con un coeficiente de calibración expresado en función 
de la dosis absorbida en agua en un haz de referencia de radiación gamma 
de  60Co o con un coeficiente de calibración interna determinado en un haz de 
protones de alta energía (con Rres ≥ 15 g/cm2; véase la sección 10.6). En el caso 
de las cámaras de ionización de placas paralelas, se considera que el punto de 
referencia se encuentra en la superficie interior al centro de la ventana de entrada; 
ese punto se ubica en el punto de interés en el maniquí. El diámetro de la cavidad 
de la cámara de ionización de placas paralelas o la longitud de la cavidad de la 
cámara de ionización cilíndrica no debería tener una longitud mayor que la mitad 
del tamaño del campo de referencia. Además, el diámetro exterior de las cámaras 
de ionización cilíndricas no debería tener una longitud mayor que la mitad de la 
anchura del pico de Bragg extendido. 

Por lo que respecta a la dosimetría relativa, se recomienda utilizar cámaras 
de ionización de placas paralelas y cámaras de ionización cilíndricas de volumen 
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pequeño (<0,1 cm3). En la sección 10.7.2 se enumeran los tipos de cámara para 
los que se proporcionan datos en este código de práctica internacional.

10.2.2.	 Los maniquís y las fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones respecto de los maniquís y las 
fundas de cámaras que se proporcionan en las secciones  4.2.3 y  4.2.4. En los 
haces de protones, se recomienda utilizar agua como medio de referencia para 
determinar la dosis absorbida y hacer mediciones de la calidad de los haces. 
Respecto del maniquí, este debería rebasar por lo menos 5 cm los cuatro lados 
del tamaño de campo que se utilice en la profundidad de medición, y llegar a una 
profundidad por lo menos 5 g/cm2 mayor que la profundidad de medición máxima.

En el caso de los haces horizontales, la ventana del maniquí debería ser de 
plástico y tener un espesor twin de 0,2 a 0,5 cm. El espesor equivalente al agua 
(expresado en g/cm2) de la ventana del maniquí debería tomarse en cuenta al 
determinar la profundidad a la que se coloca la cámara; el espesor se calcula por 
medio del producto twinρpl, en donde ρpl es la densidad del plástico (expresada en 
g/cm3). En el caso del metacrilato polimetílico, un plástico de uso habitual, el 
valor nominal ρPMMA = 1,19 g/cm3 [48] puede utilizarse para calcular el espesor 
equivalente al agua para el material de la ventana. Si la ventana tiene un espesor 
mayor de  0,5  cm, el espesor equivalente al agua debería calcularse como se 
detalla en la sección 10.7.3 en lugar de poner en escala en función de la densidad.

En el caso de las cámaras que no son impermeables, debería utilizarse una 
funda impermeable de metacrilato polimetílico que, de preferencia, no tenga 
un espesor de más de  1,0  mm. Debería haber suficiente espacio de aire (de  0,1 
a 0,3 mm) entre la pared de la cámara y la funda impermeable para que se equilibre 
la presión de aire de la cámara. La misma funda impermeable que se utilizó para 
calibrar la cámara de ionización del usuario también debería emplearse para la 
dosimetría de referencia; en caso de que esto no sea posible, debería recurrirse a otra 
funda del mismo material y de espesor parecido. Por lo que se refiere a las cámaras 
de ionización de placas paralelas, si de manera intrínseca no son impermeables 
o no incluyen una cubierta que lo sea, estas deben utilizarse con una cubierta 
impermeable que, de preferencia, sea de metacrilato polimetílico o un material que 
se parezca mucho a las paredes de la cámara; de manera ideal, no debería agregarse 
más de 1 mm de material al frente y por detrás del volumen de la cavidad.

En el caso de haces de protones, no deberían utilizarse maniquís de plástico 
para hacer mediciones dosimétricas de referencia debido a que los factores de 
corrección por la fluencia del agua al plástico, hpl, no se conocen con la suficiente 
exactitud, pues dependen de secciones eficaces de interacciones nucleares 
que tienen valores de incertidumbre grandes [211]. En la sección  10.7.3 se 
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proporciona información acerca del uso de maniquís de plástico para hacer 
mediciones dosimétricas relativas.

10.3.	CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

10.3.1.	 Elección del índice de calidad del haz

En este código de práctica internacional, el alcance residual, Rres, se eligió 
como índice de calidad del haz tanto para los haces de protones anchos como los 
barridos porque ofrece la ventaja de que puede medirse con facilidad. A pesar 
de que, como resultado de esa decisión, las razones de poderes de frenado en el 
medio de los picos de Bragg extendidos tendrán valores calculados ligeramente 
menores, es poco probable que el efecto sea de más del 0,3 % [212, 213] para un 
Rres > 2 g/cm2, aunque puede llegar a ser del 0,6 % para un Rres ≤ 2 g/cm2 [214].

El alcance residual Rres (en g/cm2) a una profundidad de medición z se 
define de la manera siguiente:  

R R zres p� � 	 (60)

en donde z es la profundidad de medición y Rp es el alcance práctico (ambos 
expresados en g/cm2), que se define como la profundidad en la que la dosis 
absorbida pasando el pico de Bragg (en el caso de un haz estrecho estático 
monoenergético) o el pico de Bragg extendido (en el caso de un haz modulado) se 
reduce al 10 % de su valor máximo [212] (véanse las figs. 19 y 20). A diferencia 
de los demás tipos de radiación que abarca esta publicación, en el caso de los 
protones, la calidad Q no es exclusiva de cada haz concreto, sino que también 
está determinada por la profundidad de referencia zref que se haya elegido 
para la medición.

10.3.2.	 Medición de la calidad del haz

El alcance residual Rres debería calcularse a partir de una distribución de 
dosis y profundidad medida en las condiciones de referencia que se presentan en 
el cuadro 34. Por lo que se refiere a los haces anchos, las cámaras de ionización 
de placas paralelas son el detector más adecuado para medir las distribuciones de 
dosis y profundidad en el eje central. En cuanto a los haces estrechos barridos, 
debería utilizarse una cámara de ionización de placas paralelas de gran superficie 
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que calcule curvas radiales integradas63 en función de la profundidad para un haz 
estrecho estático monoenergético. En la sección 10.7 se proporciona información 
complementaria acerca de la medición de distribuciones de dosis y profundidad.

10.4.	DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

10.4.1.	 Condiciones de referencia 

Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua en haces de protones figuran en los cuadros 35 y 36.

63	 En la práctica, el término “curva de dosis y profundidad integrada” se utiliza para 
referirse a la distribución de dosis y profundidad de un único haz estrecho estático medida con 
una cámara de ionización de placas paralelas de gran superficie. Por ser más correcto, en su 
lugar debería utilizarse el término “perfil radial integrado en función de la profundidad”.
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CUADRO 34. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
CALIDAD DE HACES DE PROTONES, Rres 

Magnitud de influencia Valor o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Placas paralelas

Punto de referencia de la 
cámara

En el centro de la superficie interior de la ventana

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En el punto de interés

Distancia fuente-superficie Distancia para tratamiento clínico

Tamaño de campo en la 
superficie del maniquí

Para los haces anchos, 10 cm × 10 cm  
Para aplicaciones con campos pequeños (p. ej. tratamientos 
oculares), 10 cm × 10 cm o el campo más grande disponible 
en el entorno clínico 
Para los haces barridos, el tamaño del punto de un haz 
estrecho estático monoenergético 



10.4.2.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua para 
un haz de protones de calidad Q y sin cámara puede determinarse por medio de 
la siguiente ecuación:  

D z M N kQ Q D Q Q Qw ref w o o, , , ,� � � 	 (61)
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CUADRO 35. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR 
LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN HACES DE PROTONES ANCHOS 
CALIBRADOS EN UN PICO DE BRAGG EXTENDIDO

Magnitud de influencia Valor de referencia o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Para Rres > 0,5 g/cm2, cilíndrica y de placas paralelas
Para Rres < 0,5 g/cm2, de placas paralelas

Profundidad de medición, 
zref

En el medio del pico de Bragg extendido 

Punto de referencia de la 
cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la 
superficie interior de la ventana 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del 
volumen de la cavidad

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En el caso de las cámaras cilíndricas y de placas paralelas, a 
la profundidad de medición zref

Distancia fuente-superficie Distancia para tratamiento clínico

Tamaño de campo en la 
superficie del maniquí

El valor que resulte mayor entre una superficie de 
10 cm × 10 cm y el tamaño utilizado para normalizar los 
factores de campo
Para aplicaciones con campos pequeños (p. ej. tratamientos 
oculares), 10 cm × 10 cm o el campo más grande disponible 
en el entorno clínico

   



en donde MQ es la lectura del dosímetro con el punto de referencia de la cámara 
ubicado en zref según las condiciones de referencia que figuran en los cuadros 35 
y 36, y corregida por las magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la 
presión, la calibración del electrómetro, el efecto de polaridad y la recombinación 
de iones, como se detalla en la planilla de cálculo de la sección  10.9 (véase 
también la sección 4.4.3). N D Q, ,w o

es el coeficiente de calibración expresado en 
función de la dosis absorbida en agua para el dosímetro a la calidad de referencia 
Qo y kQ Q, o

es un factor de corrección para la cámara concreta que se utiliza para 
tener en cuenta las diferencias entre la calidad del haz de referencia, Qo, y la 
calidad que efectivamente se emplea, Q.
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CUADRO 36. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR LA 
DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN HACES DE PROTONES BARRIDOS 
CALIBRADOS EN UN HAZ ESTRECHO MONOENERGÉTICO CON UN 
CAMPO BARRIDO DE UNA SOLA CAPA DE ENERGÍA

Magnitud de influencia Valor de referencia o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Para Rres ≥ 15 g/cm2, cilíndrica y de placas paralelas
Para Rres < 15 g/cm2, de placas paralelas

Profundidad de medición, 
zref

La zona de meseta, a una profundidad de 2 g/cm2, para haces 
con Rp ≥ 5,0 g/cm2

La zona de meseta, a una profundidad de 1 g/cm2, para haces 
con Rp > 5,0 g/cm2 

Punto de referencia de la 
cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la 
superficie interior de la ventana 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del 
volumen de la cavidad

Ubicación del punto de 
referencia de la cámara

En el caso de las cámaras cilíndricas y de placas paralelas, a 
la profundidad de medición zref

Distancia fuente-superficie Distancia para tratamiento clínico

Tamaño de campo de 
referencia en la superficie 
del maniquí

Campo barrido uniforme, lo bastante grande como para llegar 
al menos al 99,5 % de equilibrio lateral de partículas cargadas 
(es decir, el factor de campo se modifica menos del 0,5 % en 
campos de dimensiones mayores que las del campo de 
referencia)



En el caso de los haces anchos, la dosis absorbida en agua se determina 
en el centro del pico de Bragg extendido, mientras que en los haces barridos 
por lo general se determina en la primera zona de meseta de un haz estrecho 
monoenergético con un campo barrido de una sola capa (véase la fig. 21). Sin 
embargo, en algunas instalaciones que cuentan con un sistema de administración 
mediante barrido de haces estrechos, la calibración también puede hacerse en el 
centro del pico de Bragg extendido si todos los elementos pasivos que dan forma 
al haz (p. ej.   los modificadores del alcance) se colocan de manera posterior al 
sistema de monitoreo del haz [215‑217]. En ese caso, la determinación de la 
dosis absorbida en agua no se hace en la zona de meseta de la distribución de 
dosis, sino en el centro de un volumen de barrido.

En el cuadro 36 se muestran las condiciones de referencia para la 
calibración de haces de protones barridos en un haz estrecho monoenergético 
con campo barrido de una sola capa. El límite expresado en función de Rres para 
utilizar cámaras de ionización cilíndricas es el resultado de la limitación de dar 
por sentado que el factor de corrección por el desplazamiento pdis equivale a la 
unidad y no añade un valor de incertidumbre de más del 0,5 % [218].

En la figura 21 se observa la disposición para determinar la dosis absorbida 
en agua con una cámara cilíndrica y una cámara de placas paralelas para un haz 
estrecho monoenergético por medio de un campo barrido de una sola capa. El 
patrón esquemático de puntos para un campo barrido cuadrado de referencia es 
indicio de que el barrido se hace con una distancia constante entre puntos Δx, Δy 
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Fuente efectiva 
(punto de 
desviación 
magnética)

Fuente efectiva 
(punto de 
desviación 
magnética)

Direcciones 
de barrido

Direcciones 
de barrido

Tamaño del 
campo de 
referencia

Tamaño del 
campo de 
referencia

Fig. 21. Ilustración de la disposición para determinar la dosis absorbida en agua para un 
haz estrecho monoenergético por medio de un campo barrido de una sola capa: a) cámara 
cilíndrica; b) cámara de placas paralelas; c) patrón esquemático de puntos para un campo 
barrido cuadrado de referencia, con señalización de distancia constante entre puntos Δx y 
Δy. SSD: distancia fuente-superficie; twin: espesor de la ventana del maniquí; WETwin: espesor 
equivalente al agua; twall: espesor equivalente al agua para el material de la pared de la 
cámara; y zref: profundidad de referencia.



y un número constante de partículas por punto, con una simetría del 1 % y una 
uniformidad del 2 % [219].

10.4.3.	 Corrección por recombinación

Los distintos métodos para determinar los factores de corrección por 
recombinación para haces continuos y pulsados se detallan en la sección 4. En 
el caso de los haces de protones de uso clínico, es fundamental determinar si, 
en cuanto a la recombinación, el funcionamiento del haz se asemeja al de uno 
continuo o uno pulsado. Aunque los ciclotrones y los sincrotrones de extracción 
lenta producen haces pulsados, entre los pulsos hay un tiempo muy breve en 
comparación con el tiempo de recolección de iones de la mayor parte de las 
cámaras de ionización [210], por lo que se considera que la mayor parte de los 
haces son de tipo continuo. Aunque su funcionamiento se asemeja al de los haces 
pulsados, dependiendo de la duración del impulso, los haces de sincrociclotrones 
podrían clasificarse más bien como un tipo intermedio. En caso de duda, la 
cuestión debería analizarse por medio de una gráfica completa de Jaffé (1/M 
frente a 1/V). Con arreglo a la teoría de la recombinación general que se planteó 
en la sección 4, se cumplen los requisitos para determinar que un haz es pulsado si 
los datos se ajustan a un modelo lineal. Si los datos se ajustan a un modelo lineal 
en una gráfica de 1/M frente a 1/V2, se cumplen los requisitos para determinar 
que se trata de radiación continua. 

10.5.	LOS VALORES DE kQ Q, o
  

De manera ideal, los valores de kQ Q, o
 deberían obtenerse por medición 

directa de la dosis absorbida a las calidades Q y Qo (véase la ecuación (3)) en 
condiciones de referencia para la cámara de ionización del usuario que se utiliza 
para la dosimetría de protones. Sin embargo, en la actualidad no se cuenta con 
un patrón primario de dosis absorbida en agua para haces de protones. Por ello, 
todos los valores de kQ Q, o

 para los haces de protones que se facilitan en esta 
publicación se obtuvieron a partir de cálculos y del uso de radiación gamma 
de  60Co como calidad del haz de referencia Qo. La notación kQ expresa el uso 
exclusivo del 60Co como calidad de referencia.

En el cuadro  37a (para un Rres  ≤  4  g/cm2) y el cuadro  37b (para un 
Rres  ≥  4  g/cm2) figuran los valores calculados de kQ en función del Rres para 
cámaras de ionización cilíndricas y de placas paralelas [220]. Los valores del 
kQ para cámaras cilíndricas para haces de protones barridos con Rres ≥ 15 g/cm2 
se muestran en cursiva, ya que no se recomienda utilizar esas cámaras para 
haces barridos con Rres < 15 g/cm2. Los valores del kQ para las calidades que no 
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aparecen en el cuadro pueden obtenerse por interpolación entre los valores que sí 
se muestran. En el apéndice II se proporcionan detalles acerca de los cálculos y 
se analiza la repercusión de nuevos datos [32] sobre los valores calculados del kQ. 
Entre los valores actualizados y los que figuraban en la primera edición de este 
código de práctica internacional hay una desviación de alrededor del 1 % para las 
cámaras que se enumeran en los cuadros 37a y 37b.

10.6.	CALIBRACIÓN INTERNA DE CÁMARAS DE IONIZACIÓN 

La calibración interna se refiere a la calibración de cámaras de ionización 
que utilizan los usuarios a través de la comparación directa en un haz del usuario 
adecuado en relación con una cámara de ionización de referencia calibrada 
con anterioridad (véase la sección  4). Un ejemplo es la calibración interna de 
una cámara de ionización de placas paralelas para uso en haces de protones 
en relación con una cámara de ionización cilíndrica de referencia calibrada en 
radiación gamma de 60Co. Aunque ese tipo de calibración interna conlleve una 
etapa complementaria, por lo general con esa calibración se puede determinar la 
dosis absorbida en agua con la propia cámara de ionización de placas paralelas, 
lo que resulta más fiable que obtener el valor con una cámara de ionización de 
placas paralelas calibrada de manera directa en 60Co. Esto se debe principalmente 
a que se evitan [221] los inconvenientes de utilizar el factor de corrección 
pwall para cámaras de ionización de placas paralelas en 60Co, que debe utilizarse 
para calcular kQ Q, o

. 

10.6.1.	 Método de calibración interna

Debería utilizarse el haz de protones de mayor energía (Rres > 15 g/cm2) con 
la cámara ubicada en la zona de meseta, que es relativamente homogénea. En el 
caso de los haces barridos, debería utilizarse un campo barrido de una sola capa. 
Se harán comparaciones entre la cámara de referencia y la cámara de campo que 
se calibrará; para ello, las cámaras se colocarán por turnos a la profundidad de 
referencia zref en agua según las condiciones de referencia de cada una (véanse los 
cuadros 35 y 36). El coeficiente de calibración expresado en función de la dosis 
absorbida en agua para la cámara objeto de calibración a la calidad de protones 
de calibración interna Qcross se determina por medio de la ecuación siguiente:  

N
M

M
N kD Q

Q

Q
D Q Q Q, , , , ,w

field
ref

field w
ref

cross

cross

cross

o cross
=

oo

ref 	 (62)
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en donde MQcross

ref  y MQcross

field  son las lecturas del dosímetro de la cámara de referencia 
y la cámara de campo objeto de calibración, respectivamente, corregidas por las 
magnitudes de influencia, a saber, la temperatura y la presión, la calibración 
del electrómetro, el efecto de polaridad y la recombinación de iones, como se 
detalla en la sección 4.4.3. N QD w

ref
o, ,  es el coeficiente de calibración expresado en 

función de la dosis absorbida en agua para la cámara de referencia a la calidad Qo 
(es decir, radiación gamma de 60Co) y kQ Qcross o

ref
,  es el factor de corrección por la 

calidad del haz de la cámara de referencia.

10.6.2.	 Uso posterior de una cámara sometida a calibración interna

A continuación, la cámara sometida a calibración interna con el coeficiente 
de calibración N D Q, ,w

field
cross

 puede utilizarse para determinar la dosis absorbida en 
un haz del usuario de calidad Q por medio de la ecuación básica (61), como se 
muestra a continuación:  

D M N kQ Q D Q Q Qw
field

w
field field

cross cross, , , ,= 	 (63)

Los valores de kQ Q, cross

field  se calculan como sigue:  

k
k

kQ Q
Q

Q
, cross

cross

field
field

field= 	 (64)

donde kQ
field  y kQcross

field  se extraen de los cuadros 37a y 37b.
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10.7.	MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

En la dosimetría clínica es necesario medir las distribuciones del PDD en 
el eje central, los perfiles de los haces transversales, los factores de campo, etc. 
Esas mediciones deberían estar disponibles para todas las posibles combinaciones 
de energías, tamaños de campo y SSD que se utilicen en radioterapia (o, en el 
caso de los haces de barrido, para un conjunto representativo). Para medir los 
perfiles transversales o las distribuciones tridimensionales de dosis deberían 
utilizarse cámaras de ionización muy pequeñas con un volumen de cavidad 
menor de aproximadamente  0,1  cm3. En el caso de dosímetros distintos de 
las cámaras de ionización, debería hacerse una comparación con cámaras de 
ionización para comprobar si la respuesta del detector depende de la energía o 
la profundidad. En cuanto a los haces de protones barridos, un requisito especial 
es la medición de las curvas radiales integradas en función de la profundidad 
para haces estrechos estáticos únicos. Esas mediciones deberían hacerse para 
un conjunto representativo de energías, tamaños de campo, tamaños de punto y 
disposiciones de SSD que se utilicen en radioterapia [210]. Deberían atenderse 
las recomendaciones respecto de la elección de cámaras de ionización y maniquís 
que se proporcionan en la sección 10.2. 

10.7.1.	 Distribuciones de dosis y profundidad en el eje central

Se recomienda utilizar cámaras de ionización de placas paralelas para 
medir las distribuciones de dosis y profundidad en haces de protones anchos. La 
distribución de ionización y profundidad que se determine debe convertirse en 
una distribución de dosis y profundidad porque la razón de poderes de frenado 
sw,air depende de la profundidad, en especial en la zona de baja energía. Para 
hacerlo, la carga o la corriente de ionización medida en cada profundidad z debe 
multiplicarse por la razón de poderes de frenado sw,air y el factor de corrección 
por la perturbación a esa profundidad. Los valores de sw,air en función de Rres 
pueden calcularse por medio de la ecuación (100) que figura en el apéndice II. 
Se da por sentado que los factores de corrección por la perturbación tienen un 
valor equivalente a la unidad (véase el apéndice  II). Debería analizarse si los 
efectos de polaridad y la recombinación de iones influyen sobre la distribución 
de ionización y profundidad y, en caso de que haya variabilidad en función de la 
profundidad, debería tenerse en cuenta esa posible influencia.

Si el tamaño del campo en el que se llevarán a cabo las mediciones es 
más pequeño que el doble del diámetro de la cavidad de la cámara de placas 
paralelas, se recomienda utilizar un detector que tenga una mejor resolución 
espacial (por ejemplo,  un detector de minicámara, de diodos o de diamante) 
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[222, 223]. La distribución que se obtenga también debe convertirse por medio 
de la razón de poderes de frenado adecuada (por ejemplo, agua/aire, agua/silicón 
o agua/grafito). Los valores de poder de frenado que se requieren para hacerlo 
pueden consultarse en la referencia  [210]. Deberían hacerse comparaciones 
de prueba con una cámara de ionización de placas paralelas y un tamaño de 
campo más grande para comprobar que los detectores son adecuados para hacer 
mediciones de dosis y profundidad.

En el caso de los haces de protones de uso clínico generados con sistemas 
de administración mediante barrido de haces estrechos, las mediciones de 
haces estrechos se hacen con cámaras de ionización de placas paralelas de gran 
superficie de modo parecido a las mediciones de curvas de dosis y profundidad 
que se hacen para haces anchos con cámaras de ionización de placas paralelas. 
Sin embargo, en los haces barridos se obtiene un perfil radial integrado en 
función de la profundidad.

10.7.2.	 Factores de campo

El factor de campo puede calcularse como el cociente entre la lectura 
corregida del dosímetro a la profundidad de referencia zref medida en un 
conjunto determinado de condiciones distintas a las de referencia y la medida 
en las condiciones de referencia (las condiciones de referencia figuran en los 
cuadros 35 y 36).

10.7.3.	 Uso de maniquís de plástico para hacer mediciones dosimétricas 
relativas

Se recomienda encarecidamente no utilizar maniquís de plástico, puesto 
que, en general, son fuente de discrepancias para determinar la dosis absorbida. 
En el caso de los haces de protones, no deberían utilizarse maniquís de plástico 
para hacer mediciones dosimétricas de referencia debido a que no se conocen 
a profundidad los factores de corrección por la fluencia del agua al plástico, 
hpl. No obstante, si la cámara no puede ubicarse con exactitud en agua o no se 
cuenta con una cámara impermeable, esos maniquís pueden utilizarse para medir 
distribuciones de dosis y profundidad para haces de protones de energía baja 
(menos de ~100 MeV). En ese caso, la lectura del dosímetro en cada profundidad 
de plástico debería ponerse en escala por medio del factor de corrección por la 
fluencia hpl. Se da por sentado que en todas las profundidades hpl tiene un valor 
constante equivalente a la unidad.

Los criterios de los que depende la elección de los materiales plásticos se 
analizan en la sección 4.2.3. La densidad del plástico, ρpl, debería medirse para 
todo el lote de plástico que se utilice en lugar de emplear el valor nominal del tipo 
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de plástico. Cada profundidad de medición en plástico zpl (expresada en g/cm2) 
también debe ponerse en escala para obtener la correspondiente profundidad en 
agua zw por medio de la ecuación siguiente:  

z z cw pl pl= 	 (65)

donde cpl es un factor de puesta en escala de la profundidad, y zw se expresa 
en unidades de g/cm2. En la dosimetría de protones, al producto zplcpl se le 
denomina de manera habitual “espesor de placa equivalente al agua”. Por lo 
que se refiere a los haces de protones, cpl puede calcularse con una exactitud 
suficiente por medio del cociente entre los intervalos de aproximación de frenado 
continuo (expresados en g/cm2) [49] en el agua y en el plástico. El factor de 
puesta en escala de la profundidad cpl tiene un valor de 0,974 para el metacrilato 
polimetílico y de 0,981 para el poliestireno transparente. El procedimiento que 
se detalla en la sección 10.7.1 debería seguirse para calcular distribuciones de 
dosis y profundidad en el eje central a partir de las distribuciones de ionización y 
profundidad medidas.

Si se utiliza un maniquí de plástico para medir el índice de calidad del haz, 
la magnitud que se mide es el alcance residual en el plástico, Rres,pl. El alcance 
residual, Rres, en agua también se determina por medio de la ecuación de puesta 
en escala (65).

10.8.	CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

Las incertidumbres asociadas a las magnitudes físicas y los procedimientos 
que implica la determinación de la dosis absorbida en agua en el haz de protones 
del usuario pueden calcularse por separado para haces de protones anchos 
calibrados en el pico de Bragg extendido y para haces de protones barridos 
calibrados en un haz estrecho monoenergético con un campo barrido de una sola 
capa de energía. En ambos tipos de haces, cada incertidumbre puede determinarse 
en dos etapas. En la etapa 1 se incluyen las incertidumbres hasta el momento en 
el que la cámara del usuario se calibra en función de ND,w en un laboratorio de 
calibración. En la etapa 2 se abarca la calibración posterior del haz de protones 
del usuario por medio de la cámara de la etapa 1, y se incluyen las incertidumbres 
del kQ y la que se asocia a las mediciones a la profundidad de referencia en un 
maniquí de agua.

Los usuarios tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a la 
incertidumbre de sus cálculos de dosis absorbida en agua. En el cuadro  38 se 
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muestran los valores aproximados de las incertidumbres típicas relativas de las 
dos etapas para el caso de haces de protones anchos calibrados en el pico de 
Bragg extendido y el de haces de protones barridos calibrados en un haz estrecho 
monoenergético con un campo barrido de una sola capa de energía, que dan 
una incertidumbre típica relativa combinada del  1,7  % para la determinación 
de la dosis absorbida en agua con cámaras de ionización cilíndricas y de 
placas paralelas. Es posible que se calculen valores distintos en función de la 
incertidumbre que se utilice en el laboratorio de calibración, la minuciosidad y la 
experiencia del usuario que lleva a cabo la medición, y la calidad y el estado del 
equipo de medición (por ejemplo, la recalibración periódica de todos los aparatos 
de medición o la presencia de un sistema de gestión de la calidad para garantizar 
el funcionamiento correcto). En el componente de incertidumbre llamado 
“definición de las condiciones de referencia” se incluye la incertidumbre de los 
efectos dominó que podrían producirse en el pico de Bragg extendido (debido a 
los moduladores) y las correcciones por el gradiente de dosis. Aunque, en el caso 
de los haces barridos, esa incertidumbre será un poco menor porque la calibración 
se hace en la zona de meseta, ello no produce efectos de consideración sobre la 
incertidumbre combinada.

CUADRO 38. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa (%) 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y 
PARA UN HAZ DE PROTONES DE USO CLÍNICO, BASADA EN UNA 
CÁMARA CALIBRADA EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co

Magnitud física o procedimiento
Cámaras 
cilíndricas y de 
placas paralelas

Etapa 1: laboratorio de calibración

Calibración de un patrón secundario en función de ND,w en un PSDL 0,5b

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1

Calibración del dosímetro del usuario en función de ND,w   en el 
laboratorio de calibración

0,4

Incertidumbre combinada de la etapa 1 0,6

Etapa 2: haz de protones del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,3
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CUADRO 38. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa (%) 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y 
PARA UN HAZ DE PROTONES DE USO CLÍNICO, BASADA EN UNA 
CÁMARA CALIBRADA EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co (cont.)

Magnitud física o procedimiento
Cámaras 
cilíndricas y de 
placas paralelas

Definición de las condiciones de referencia 0,4 (0,3)c

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes de 
influencia, ki

0,3

Factor de corrección por la calidad del haz, kQ (véase el apéndice II) 1,4

Incertidumbre combinada de la etapa 2 1,6

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1 y 2) 1,7

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la ref. [61] o el 
apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como valores 
representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice en 
el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Si el dosímetro del usuario se calibra en un PSDL, la incertidumbre típica combinada 
de la etapa 1 es menor. La incertidumbre típica combinada en Dw debería ajustarse en 
consonancia.

c	 Entre paréntesis se muestran los valores de la incertidumbre típica relativa calculados para 
un haz barrido de uso clínico calibrado en un haz estrecho monoenergético con un campo 
barrido con una sola capa de energía.

En el cuadro 39 se muestran los valores de incertidumbre típica relativa 
calculados para la determinación de la dosis absorbida en agua en un haz de 
protones de uso clínico con una cámara de ionización cilíndrica sometida a 
calibración interna en relación con una cámara de referencia en un haz de 
protones, lo que da una incertidumbre típica relativa combinada del  2,0  %. 
Como se mencionó con anterioridad, es posible que se calculen valores distintos 
en función de la incertidumbre que se utilice en el laboratorio de calibración, 
la minuciosidad y la experiencia del usuario que lleva a cabo la medición, y 
la calidad y el estado del equipo de medición. En esos casos, la incertidumbre 
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tendrá un valor mayor como resultado de la etapa de calibración interna. Al igual 
que en el cuadro 38, en el caso de los haces barridos, el valor de la incertidumbre 
resultante de la definición de las condiciones de referencia será un poco menor 
debido a que la calibración se hace en las zonas de meseta; sin embargo, ello 
no produce efectos de consideración sobre la incertidumbre combinada. En el 
apéndice II pueden consultarse detalles acerca del cálculo de incertidumbre para 
las distintas variables físicas que intervienen en el cálculo del kQ.

CUADRO 39. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA (%)a 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN 
HAZ DE PROTONES DE USO CLÍNICO, BASADA EN UNA CÁMARA 
SOMETIDA A CALIBRACIÓN INTERNA EN UN HAZ DE PROTONES 
EN RELACIÓN CON UNA CÁMARA DE REFERENCIA

Magnitud física o procedimiento Cámara cilíndrica 
de referencia

Etapa 1: laboratorio de calibración

ND Q, ,w
o

 Calibración en un haz de 60Co en un laboratorio secundario 
de calibración dosimétrica

0,6 b

Etapa 2: calibración interna de una cámara de placas paralelas en el haz de protones del 
usuario

Razón de las lecturas del dosímetro M MQ Q
cross cross

ref field  0,6

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,3

Definición de las condiciones de referencia 0,4 (0,3) c

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes de 
influencia, ki

0,3

kQ Qcross o,
 Para la cámara de referencia (Qo es un haz de 60Co) 1,6

Incertidumbre combinada de la etapa 2 1,7

Etapa 3: haz de protones de uso clínico del usuario

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3
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CUADRO 39. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA (%)a 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA PARA UN 
HAZ DE PROTONES DE USO CLÍNICO, BASADA EN UNA CÁMARA 
SOMETIDA A CALIBRACIÓN INTERNA EN UN HAZ DE PROTONES 
EN RELACIÓN CON UNA CÁMARA DE REFERENCIA (cont.)

Magnitud física o procedimiento Cámara cilíndrica 
de referencia

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,3

Definición de las condiciones de referencia 0,4 (0,3) c

Factor de corrección para tener en cuenta las magnitudes de 
influencia, ki

0,3

Factor de corrección por la calidad del haz, kQ Q,
cross

0,6

Incertidumbre combinada de la etapa 3 0,9

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q (etapas 1, 2 y 3) 2,0

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la ref. [7] o el 
apéndice IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como 
valores representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se 
utilice en el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la 
incertidumbre experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Si el dosímetro del usuario se calibra en un PSDL, la incertidumbre típica combinada 
de la etapa 1 es menor. La incertidumbre típica combinada en Dw debería ajustarse en 
consonancia.

c	 Entre paréntesis se muestran los valores de la incertidumbre típica relativa calculados 
para un haz barrido de uso clínico calibrado en un haz estrecho monoenergético con un 
campo barrido de una sola capa.
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11.  CÓDIGO DE PRÁCTICA PARA 
HACES DE IONES LIGEROS 

11.1.	CONSIDERACIONES GENERALES 

De conformidad con las recomendaciones del OIEA y la ICRU [29, 30], 
todos los núcleos que tienen un número atómico igual o menor que el del neón 
(Z = 10) se denominan “iones ligeros”, y el término “ion pesado” se utiliza para 
los núcleos más pesados. En esta sección se proporciona un código de práctica 
para la dosimetría de referencia y se formulan recomendaciones de dosimetría 
relativa para iones ligeros más pesados que los protones. Las recomendaciones se 
basan en un coeficiente de calibración expresado en función de la dosis absorbida 
en agua para una cámara de ionización en un haz de referencia que, por falta de 
patrones primarios para iones ligeros, se considera como rayos gamma de 60Co; 
sin embargo, como calidad de referencia también podrían utilizarse otros tipos 
de haces, como los de protones o los de fotones de megavoltaje (véase la 
sección 3.2.3). El código de práctica concierne a los haces de iones ligeros que 
tienen alcances de 2 a 30 g/cm2 en agua. En los haces de carbono, el alcance de 
energía correspondiente es de 85 a 430 MeV/u.

Por lo que se refiere a los haces de protones, la distribución de dosis y 
profundidad en agua de un haz de iones ligeros monoenergético, que se muestra en 
la figura 22, tiene un pico de Bragg acusado cerca de la zona en la que se detienen 
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Fig. 22. Distribución de dosis y profundidad en agua de un haz monoenergético de carbono 
de 290 MeV/u.



las partículas primarias. En el caso de las aplicaciones clínicas de los haces de 
iones ligeros, en los picos de Bragg extendidos se incluye el volumen blanco 
total. A diferencia de la mayor parte de los haces de radiación que se utilizan con 
fines terapéuticos (excepto los de neutrones y los de protones), debido a que en 
las aplicaciones clínicas la respuesta biológica depende de manera considerable 
de la energía de los iones ligeros, es habitual que se utilice la dosis absorbida 
multiplicada por la eficacia biológica relativa (EBR) del haz para el tejido de 
interés, o la dosis ponderada por la EBR [30, 224], para las prescripciones, los 
registros y los informes referentes a tratamientos con haces de iones ligeros. La 
diferencia entre los dos tipos de distribución puede observarse en las figuras 23 
y 24, en las que resulta evidente el efecto modulador de la distribución de dosis 
absorbida sobre el pico de Bragg extendido. En el caso de los haces de neutrones 
y de protones de uso clínico, por lo general se utiliza un valor de EBR fijo en 
todo el campo de irradiación. En el caso de los iones ligeros, la EBR presenta 
variabilidad en función de la profundidad y la dosis administrada al tejido, pero 
también del tipo de tejido, el punto final y algunas otras variables. Aunque, 
en principio, lo mismo se aplica a los haces de protones, debido a que la EBR 
presenta una variabilidad menor, la ICRU recomienda utilizar un valor de EBR 
constante de 1,1 [210]. El uso de una dosis ponderada por la EBR constituye un 
intento de lograr un efecto biológico homogéneo en el volumen blanco y hace 
posible comparar los resultados clínicos obtenidos por radioterapia tradicional 
con los obtenidos por radioterapia de iones ligeros.
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Fig. 23. Distribuciones de dosis de haces de carbono de 290  MeV/u de uso terapéutico 
ponderadas en función de la eficacia biológica relativa (EBR). Las anchuras de entre  20 
y 120 mm del pico de Bragg extendido (SOBP) tienen por objeto que se produzcan efectos 
biológicos uniformes en los picos [224, 225].



Sin embargo, en el presente código de práctica internacional la dosimetría 
de los iones ligeros se limita a determinar la dosis absorbida y no incluye aspectos 
radiobiológicos. Se aplica ese enfoque porque resulta factible recurrir al mismo 
formalismo e idénticos procedimientos para todos los haces de radioterapia que 
se utilizan en el mundo con el fin de lograr mediciones dosimétricas coherentes 
en el plano internacional. La solidez de un marco común para la dosimetría 
en radioterapia alentará a que se hagan comparaciones correlacionadas entre 
las dosis absorbidas que se administran a los pacientes, lo que disminuirá el 
número de grados de libertad al comparar el resultado de un tratamiento de 
radioterapia. Como resultado, podrán hacerse estudios biológicos sobre la base 
de procedimientos de dosimetría uniformes.

En comparación con otros haces de radiación que se utilizan con fines 
terapéuticos, los haces de iones ligeros que se utilizan en radioterapia tienen 
características físicas únicas para la dosimetría de las radiaciones [226]. En el 
caso de los protones de alta energía, las partículas incidentes interactúan con los 
núcleos diana y, mediante retroceso, producen protones de energía baja o iones 
más pesados. Cuando atraviesan aparatos de modulación de haces o tejidos 
humanos, los iones ligeros producen fragmentos de proyectil de alta energía 
y fragmentos de los núcleos diana de baja energía. En el punto de generación, 
los fragmentos de proyectil tienen aproximadamente la misma velocidad que los 
iones ligeros incidentes y, por tener menor carga, tienen un mayor alcance que 
las partículas incidentes. Se producen muchos tipos de núcleos atómicos y todos 
tienen distintas distribuciones de energía. En el caso de los iones de carbono, 
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Fig. 24. Distribuciones de dosis absorbida de los haces que se muestran en la figura  23 
[224, 225].



durante la fragmentación de los proyectiles se producen núcleos secundarios 
con número atómico entre Z = 1 (protones) y Z = 5 (berilio). La fragmentación 
de los proyectiles y (en menor medida) de los núcleos diana tiene considerable 
repercusión sobre la respuesta de ambas muestras biológicas y dosímetros a los 
haces de iones ligeros. En comparación con la distribución de dosis y profundidad 
de un haz de protones (véase la fig. 19), la distribución en la figura 22 muestra 
una cola en el extremo distal del pico de Bragg, que se debe a la fragmentación 
de las partículas incidentes.

Por lo que se refiere a los haces de protones, en la actualidad se cuenta 
con dos tipos de sistemas de administración de haces de iones ligeros: el sistema 
de administración de haces anchos, que emplea haces barridos dispersos o 
uniformes, y el sistema de administración mediante barrido de haces estrechos, 
que emplea haces barridos de intensidad modulada [210]. En el caso de los 
sistemas de administración de haces anchos, el haz se dispersa de manera 
uniforme y, seguidamente, se ajusta a la diana por medio de aparatos de 
adaptación, como colimadores y filtros compensadores del alcance. En cuanto 
a los sistemas de administración mediante barrido de haces estrechos, un haz 
estrecho se aplica mediante barrido electromagnético en el volumen blanco 
en una secuencia específicamente diseñada para cada diana por medio de un 
sistema de planificación del tratamiento. En la primera edición de este código de 
práctica internacional se formularon recomendaciones referentes a la dosimetría 
de cámaras de ionización para haces de iones ligeros anchos en función de 
patrones de dosis absorbida en agua. Sin embargo, no se abarcó la dosimetría 
de referencia para haces administrados por barrido de intensidad modulada, 
que se está volviendo práctica habitual en los tratamientos con haces de iones 
ligeros. En esta publicación se formulan recomendaciones para determinar la 
dosis absorbida en haces de iones ligeros anchos y barridos. Hay diferencias 
considerables entre los procedimientos de dosimetría de referencia para los 
sistemas de administración mediante barrido de haces estrechos y los que se 
utilizan para sistemas de administración de haces anchos. Ello obedece a que, en 
el barrido de haces estrechos, la dosis se administra al paciente por medio de un 
gran número de haces estrechos y pequeños, y se utiliza un monitor de dosis para 
definir y controlar el número de partículas de cada haz. En cuanto a la dosimetría 
de haces de carbono, obsérvese que solo se han hecho unas pocas comparaciones: 
tres antes de que se publicara la primera edición de este código de práctica 
internacional [227‑229] y una más reciente, entre centros japoneses [230]. 
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11.2.	EQUIPO DE DOSIMETRÍA 

11.2.1.	 Cámaras de ionización

Deberían atenderse las recomendaciones que se proporcionan en la 
sección  4.2.1 respecto de las cámaras de ionización. Se recomienda utilizar 
cámaras de ionización cilíndricas o de placas paralelas como instrumentos de 
referencia para calibrar haces de iones ligeros barridos y anchos de uso clínico. Si 
las mediciones se hacen en la meseta de entrada (como ocurre por lo general en el 
caso de los haces monoenergéticos), el uso de cámaras de ionización cilíndricas 
debe limitarse a haces de iones ligeros con un alcance mayor o igual a 0,5 g/cm2. 
Es preferible utilizar cámaras cilíndricas con paredes de grafito antes que con 
paredes de plástico porque las primeras ofrecen más estabilidad a largo plazo 
y menor variabilidad de una cámara a otra (véase la sección 4.2.1 y la fig. 2). 
En estas cámaras se considera que el punto de referencia se encuentra en el eje 
central de la cámara, al centro del volumen de la cavidad. En el caso de los haces 
de iones ligeros, debería utilizarse un punto efectivo de medición de la cámara, 
Peff, ya que en el pico de Bragg extendido (SOBP) la distribución de dosis y 
profundidad no es constante y la pendiente depende de la anchura del SOBP y de 
la variabilidad de la eficacia biológica relativa dentro del SOBP [227]. El punto 
de referencia de la cámara cilíndrica debería ubicarse a una distancia de 0,75rcyl a 
una profundidad mayor que el punto de interés en el maniquí [231].

Las cámaras de ionización de placas paralelas pueden utilizarse para la 
dosimetría de referencia de todos los haces de iones ligeros y deben utilizarse 
para los haces de iones ligeros con alcance de menos de 0,5  g/cm2. En las 
cámaras de ionización de placas paralelas, se considera que el punto de referencia 
se encuentra en el centro de la superficie interior de la ventana de entrada. Ese 
punto se ubica en el punto de interés en el maniquí. El diámetro de la cavidad 
de la cámara de ionización de placas paralelas o la longitud de la cavidad de la 
cámara de ionización cilíndrica no debería ser mayor que aproximadamente la 
mitad del tamaño del campo de referencia. En cuando a las mediciones en el 
pico de Bragg extendido, el diámetro de una cámara de ionización cilíndrica no 
debería ser mayor que aproximadamente la mitad de la anchura del SOBP.

En el caso de la dosimetría relativa, se recomienda utilizar cámaras de 
ionización de placas paralelas para hacer mediciones de dosis y profundidad, 
y sería conveniente utilizar cámaras de ionización cilíndricas de volúmenes 
pequeños para trazar curvas y hacer mediciones concretas de garantía de la 
calidad, como la comprobación del plan dosimétrico. En la sección  11.6 se 
enumeran los tipos de cámara de ionización para los que se proporcionan datos 
en esta publicación.
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11.2.2.	 Los maniquís y las fundas de cámaras

Deberían atenderse las recomendaciones respecto de los maniquís y 
las fundas de cámaras que se proporcionan en las secciones  4.2.3 y  4.2.4. Se 
recomienda utilizar agua como medio de referencia para medir la dosis absorbida 
con haces de iones ligeros. Respecto del maniquí, este debería rebasar por lo 
menos 5 cm los cuatro lados del tamaño de campo que se utilice en la profundidad 
de medición, y llegar a una profundidad por lo menos  5  g/cm2 mayor que la 
profundidad de medición máxima.

En el caso de los haces horizontales, la ventana del maniquí debería ser 
de plástico y tener un espesor twin de  0,2 a  0,5  cm. El espesor equivalente al 
agua (expresado en g/cm2) de la ventana del maniquí debería tomarse en cuenta 
al determinar la profundidad a la que se coloca la cámara; el valor aproximado 
del espesor se calcula por medio del producto twinρpl. En el caso del metacrilato 
polimetílico, un plástico de uso habitual, el valor nominal rPMMA = 1,19 g/cm3 [48] 
puede utilizarse para calcular el espesor equivalente al agua para el material de la 
ventana. Si la ventana tiene un espesor mayor de 0,5 cm, el espesor equivalente 
al agua debería calcularse como se detalla en la sección  10.7.3 en lugar de 
poniéndolo en escala en función de la densidad. Para el metacrilato polimetílico 
por lo general se utiliza un factor de puesta en escala de la profundidad 
de cpl = 0,974. 

En el caso de las cámaras que no son impermeables, debería utilizarse 
una funda impermeable de metacrilato polimetílico que, de preferencia, no 
tuviera un espesor de más de 1,0 mm. Entre la pared de la cámara y la funda 
impermeable debería haber un espacio de aire (de 0,1 a 0,3 mm) suficiente para 
que se equilibrara la presión de aire de la cámara. La misma funda impermeable 
que se utilizó para calibrar la cámara de ionización del usuario debería emplearse 
también para la dosimetría de referencia; en caso de que esto no sea posible, 
debería recurrirse a otra funda del mismo material y de espesor parecido. Si de 
manera intrínseca no son impermeables o no incluyen una cubierta que lo sea, 
las cámaras de ionización de placas paralelas deben utilizarse con una cubierta 
impermeable que, de preferencia, sea de metacrilato polimetílico o un material 
que se parezca mucho a las paredes de la cámara; de manera ideal, no debería 
agregarse más de  1  mm de material al frente y por detrás del volumen de la 
cavidad. El espesor equivalente al agua para el material de la cubierta y las fundas 
debería calcularse con el poder de frenado relativo, igual que para las ventanas.

En el caso de los haces de iones ligeros, no deberían utilizarse maniquís 
de plástico para hacer mediciones dosimétricas de referencia a profundidades 
mayores (es decir, mayores de 2 g/cm2) porque no se conocen a profundidad los 
factores de corrección por la fluencia del agua al plástico, hpl [232]. Sin embargo, 
los maniquís pueden utilizarse para hacer mediciones ordinarias de garantía 
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de la calidad a profundidades mayores, siempre y cuando se haya definido un 
coeficiente de transferencia entre el plástico y el agua.

11.3.	CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES 

En el apéndice III se proporcionan detalles acerca de los determinativos de 
la calidad de los haces para todos los haces que se utilizan en radioterapia. En 
artículos en los que se utilizó el método de Montecarlo [233‑238] se comprobó 
que es posible caracterizar con exactitud adecuada, a través de algunas variables 
físicas simplificadas, la mayor parte de los efectos que en los haces de iones 
ligeros tienen los espectros de los fragmentos sobre las magnitudes dosimétricas. 
En el caso de los iones ligeros, puede utilizarse el alcance residual Rres en lugar 
de caracterizar en función del número atómico, el número másico, la energía 
del haz de iones ligeros incidente, la anchura del pico de Bragg extendido o el 
alcance, como se dejaba entrever en la edición anterior de este código de práctica 
internacional. Ello está en armonía con el procedimiento para caracterizar 
haces de protones (sección 10). Sin embargo, la incertidumbre relacionada con 
la dosimetría de iones ligeros tiene valores más grandes que la influencia de la 
calidad del haz. Por consiguiente, a diferencia de lo que se recomienda para los 
haces de protones, en esta publicación el alcance residual no se utiliza como 
determinativo de la calidad del haz para haces de iones ligeros.

11.4.	DETERMINACIÓN DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA 

11.4.1.	 Condiciones de referencia

En los haces anchos, la dosis absorbida en agua se calcula en el centro del 
pico de Bragg extendido (SOBP), y en los haces barridos por lo general se calcula 
en la zona de meseta a una profundidad de 10 mm en agua para un haz estrecho 
monoenergético con un campo barrido de una sola capa (véase la fig.  25). Si, 
por razones técnicas, no resulta práctico utilizar una profundidad de  10  mm, 
puede utilizarse una de 20 mm. Como se muestra en la figura 24, el SOBP de la 
distribución de dosis y profundidad de un haz de iones ligeros no es constante, 
y la dosis en el extremo distal del SOBP tiene un valor menor que en el extremo 
proximal. En la proximidad del centro de un SOBP ancho la pendiente es más 
bien suave, y la pendiente de un SOBP estrecho es pronunciada. A efectos de 
calibración, debería considerarse que la profundidad de referencia se ubica en 
el centro del SOBP, que por lo general también es el centro del volumen blanco.
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Las condiciones de referencia para la determinación de la dosis absorbida 
en agua figuran en los cuadros 40 y 41.

11.4.2.	 Determinación de la dosis absorbida en condiciones de referencia

La dosis absorbida en agua a la profundidad de referencia zref en agua para 
un haz de iones ligeros de calidad Q y sin cámara puede determinarse por medio 
de la siguiente ecuación:  

D M N kQ Q D Q Q Qw w o o, , , ,= 	 (66)

donde MQ es la lectura del dosímetro corregida por las magnitudes de influencia, 
a saber, la temperatura y la presión, la calibración del electrómetro, el efecto 
de polaridad y la recombinación de iones, como se detalla en la planilla de 
cálculo de la sección 11.8 (véase también la sección 4.4.3). La cámara debería 
ubicarse según las condiciones de referencia que figuran en el cuadro  40 o el 
cuadro 41. N D Q, ,w o

es el coeficiente de calibración del dosímetro expresado en 
función de la dosis absorbida en agua a la calidad de referencia, Qo, y kQ Q, o

es un factor de corrección para la cámara concreta que se utiliza para tener en 
cuenta las diferencias entre la calidad del haz de referencia, Qo, y la calidad del 
haz que efectivamente se emplea, Q. Cuando Qo corresponde a 60Co, el factor de 
corrección por la calidad del haz se expresa como kQ.
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Fig. 25. Ilustración de la disposición para determinar la dosis absorbida en agua para un 
haz estrecho monoenergético con un campo barrido de una sola capa: a) cámara cilíndrica; 
b) cámara de placas paralelas; c) esquema de la distribución de puntos para un campo barrido 
cuadrado de referencia de una sola capa, con señalización de distancia constante entre puntos 
Δx y Δy. SSD: distancia fuente-superficie; twin: espesor de la ventana del maniquí; WETwin 
espesor equivalente al agua para el material de la ventana del maniquí; zref: profundidad 
superficial de referencia; rcyl: radio de la cavidad de la cámara de ionización cilíndrica.



En la figura 25 se observa la disposición para determinar la dosis absorbida 
en agua con una cámara cilíndrica y una cámara de placas paralelas para un haz 
estrecho monoenergético por medio de un campo barrido de una sola capa. En 
la figura también se muestra el esquema de la distribución de puntos para un 
campo barrido cuadrado de referencia para indicar que, por lo general, el barrido 
se lleva a cabo con una distancia entre puntos constante ∆x y ∆y, lo que da como 
resultado una simetría del 1 % y una uniformidad del 2 % [30, 219].
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CUADRO 40. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR 
LA DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE IONES LIGEROS ANCHOS 
CALIBRADOS EN EL PICO DE BRAGG EXTENDIDO

Magnitud de influencia Valor de referencia o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Para un SOBP con anchura ≥2,0 g/cm2, cilíndrica y de placas 
paralelas
Para un SOBP con anchura <2,0 g/cm2, de placas paralelas

Profundidad de 
medición, zref

En el medio del SOBP 

Punto de referencia de 
la cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la superficie 
interior de la ventana 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del volumen 
de la cavidad

Ubicación del punto 
de referencia de la 
cámara

En el caso de las cámaras de placas paralelas, a la profundidad de 
medición zref
En el caso de las cámaras cilíndricas, a una profundidad 0,75rcyl 
mayor que zref

Distancia fuente-
superficie

Distancia para tratamiento clínico

Tamaño de campo en 
la superficie del 
maniquí

El valor que resulte mayor entre una superficie de 10 cm × 10 cm 
y la utilizada para normalizar los factores de campo

Nota: 	 SOBP: Pico de Bragg extendido.



11.4.3.	 Corrección por recombinación en los haces de iones ligeros

Los distintos métodos para determinar los factores de corrección por 
recombinación para haces continuos y pulsados se detallan en la sección 4.4.3.4. 
En el caso de los haces de protones, para los haces de iones ligeros de uso clínico 
es fundamental determinar si, en cuanto a la recombinación, el funcionamiento 
del haz se asemeja a uno continuo o uno pulsado. Todos los haces de iones 

230

CUADRO 41. CONDICIONES DE REFERENCIA PARA DETERMINAR 
LA DOSIS ABSORBIDA EN HACES DE IONES LIGEROS BARRIDOS 
CALIBRADOS EN UN HAZ ESTRECHO MONOENERGÉTICO CON UN 
CAMPO BARRIDO DE UNA SOLA CAPA

Magnitud de influencia Valor de referencia o característica de referencia

Material del maniquí Agua

Tipo de cámara Cilíndrica y de placas paralelas

Profundidad de 
medición zref

La zona de meseta, de preferencia a una profundidad de 1 g/cm2 
(como alternativa, a 2 g/cm2)

Punto de referencia de 
la cámara

En las cámaras de placas paralelas, en el centro de la superficie 
interior de la ventana 
En las cámaras cilíndricas, en el eje central al centro del volumen 
de la cavidad

Ubicación del punto 
de referencia de la 
cámara

En el caso de las cámaras de placas paralelas, a la profundidad de 
medición zref
En el caso de las cámaras cilíndricas, a una profundidad 0,75rcyl 
mayor que zref

Distancia fuente-
superficie

Distancia para tratamiento clínico

Tamaño del campo de 
referenciaa en la 
superficie del maniquí

El valor que resulte mayor entre una superficie de 10 cm × 10 cm 
y la utilizada para normalizar los factores de campo 

a	 El campo de referencia es un campo barrido uniforme, de dimensiones suficientes para 
que se equilibre al menos el 99,5 % de las partículas cargadas laterales (es decir, que en 
los campos de dimensiones mayores que el campo de referencia el factor de campo se 
modifique menos del 0,5 %).



ligeros de uso clínico que se conocen hasta el momento tienen funcionamiento 
de haces continuos; sin embargo, en caso de duda la cuestión debería examinarse 
por medio de una gráfica de Jaffé (1/M frente a 1/V). Si los datos se ajustan a 
un modelo lineal, se cumplen los requisitos para determinar que se trata de un 
haz barrido pulsado. Si los datos se ajustan a un modelo lineal cuadrático en una 
gráfica de 1/M frente a 1/V2, se cumplen los requisitos para determinar que se 
trata de radiación continua. 

En cuanto a las cámaras de ionización de placas paralelas en haces de iones 
ligeros anchos y barridos continuos, no debería utilizarse el método de las dos 
tensiones porque la recombinación inicial no puede obviarse y es una función 
compleja de 1/V [239]. A diferencia de lo que ocurre con los haces de protones, 
no puede darse por sentado que en altas tensiones la recombinación inicial 
sea pequeña; sin embargo, esta se vuelve cuasilineal en función de la tensión 
y, en la mayor parte de los sistemas, es el elemento principal que constituye la 
recombinación. Por ello, se recomienda trazar una gráfica de Jaffé completa, 
como se explica en la sección 4, para definir la zona lineal en la gráfica de 1/M 
frente a  1/V. Podría ser recomendable utilizar tensiones altas; de no hacerlo, 
la recombinación inicial podría tener valores tan elevados que resultaran 
inaceptables. A continuación, debería utilizarse un método de extrapolación 
lineal en el que la lectura en la tensión de funcionamiento Vo no fuera uno de los 
puntos de datos que se utilizara para determinar la recombinación. Ese método de 
extrapolación lineal puede basarse en la aplicación de un ajuste lineal a distintos 
puntos de datos en una gráfica de  1/M frente a  1/V o ser un método de dos 
tensiones modificado en el que la tensión de funcionamiento Vo no sea uno de los 
dos puntos de datos en la zona lineal. 

En las cámaras de ionización cilíndricas en haces de iones ligeros 
barridos continuos y anchos, el método de las dos tensiones puede utilizarse 
con precaución. Si la recombinación inicial no es insignificante, el factor de 
corrección por recombinación que se calcule con el método de las dos tensiones 
no será exacto. La recombinación inicial puede reducirse al mínimo si se utilizan 
tensiones altas. En los haces de iones ligeros barridos continuos también podría 
ser recomendable utilizar tensiones altas; de no hacerlo, la recombinación 
general podría tener valores tan elevados que resultaran inaceptables. En ambos 
casos, el factor de corrección por recombinación calculado puede ser incorrecto 
si en la tensión de funcionamiento hay multiplicación de cargas o se produce 
algún otro tipo de distorsión de la gráfica de Jaffé. Por ello, se recomienda 
trazar una gráfica de Jaffé completa, como se explica en la sección  4, para 
definir la zona lineal en la gráfica de 1/M frente a 1/V2. A continuación, debería 
utilizarse un método de extrapolación lineal en el que la lectura en la tensión 
de funcionamiento Vo no fuera uno de los puntos de datos que se utilizara para 
determinar la recombinación. Ese método de extrapolación lineal puede basarse 
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en la aplicación de un ajuste lineal a distintos puntos de datos en una gráfica 
de 1/M frente a 1/V2 o ser un método de dos tensiones modificado en el que la 
tensión de funcionamiento Vo no sea uno de los dos puntos de datos en la zona 
lineal. Si es necesario cuantificar la recombinación inicial, ello puede hacerse por 
separado a partir del volumen de recombinación con el método de De Almeida y 
Niatel (véase la sección 4.4.3.4). Si se aplica un ajuste cuadrático a una gráfica 
de Jaffé, ello también dejará entrever la distribución de la recombinación, pero 
este es un método menos sensible para distinguir la recombinación inicial de la 
recombinación de volumen.

En la actualidad no se cuenta con información acerca de los haces de iones 
pulsados (es decir, con breve duración del impulso); sin embargo, no debería 
darse por sentada la posibilidad de aplicar el método de las dos tensiones, ya que 
la recombinación inicial es una función compleja de 1/V [239].

11.5.	LOS VALORES DE kQ Q, o
 

Dado que para la dosimetría de los haces de iones ligeros en la actualidad no 
se caracteriza la calidad de los haces, los valores de kQ dependen únicamente del 
tipo de cámara que se utilice. Se cuenta con valores del factor kQ Q, o

 calculados 
mediante experimentación para muy pocas situaciones y aún no se han publicado 
valores obtenidos por simulaciones de Montecarlo en los que figuren detalles de 
la forma de las cámaras. Por consiguiente, en el apéndice II el factor de corrección 
por la calidad del haz se define mediante la ecuación (91) como sigue:  

k
s p

s p

W

WQ
Q Q

Q

Q

Q

=
w air

w air

air

air
o o

,

,

� �
� �

� �
� � 	 (67)

En la actualidad no se cuenta con un patrón primario de dosis absorbida en 
agua para haces de iones ligeros y los valores de kQ Q, o

 para los iones ligeros que 
se proporcionan en este código de práctica internacional se basan en el uso de 
radiación gamma de 60Co como calidad del haz de referencia Qo. La notación kQ 
expresa el uso de 60Co como calidad de referencia. 

Los factores que se colocan en el numerador deben calcularse para el haz 
de iones ligeros de calidad Q y, debido a la complejidad de los procesos físicos 
implicados, el cálculo supone una labor considerable. En la actualidad no se cuenta 
con información acerca de los factores de corrección por la perturbación para las 
cámaras de ionización de haces de iones ligeros, por lo que, en lo sucesivo, debe 
darse por sentado que estos tienen un valor equivalente a la unidad. Dado que, 
en promedio, los electrones secundarios que producen los iones ligeros tienen 
energías extremadamente bajas, cabe esperar que esos electrones tengan efectos 
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menos sustanciales que en los haces de fotones de alta energía y de la misma 
magnitud que en los haces de protones. Por lo que se refiere a la radiación gamma 
de 60Co, se cuenta con resultados de simulaciones de Montecarlo detalladas para 
el efecto combinado de la razón de poderes de frenado y factores de corrección 
por la perturbación (véase el apéndice  II), y esos resultados se utilizaron para 
calcular los factores kQ Q, o

 que se muestran en el cuadro 42.
Debido a que en la actualidad no se cuenta con datos experimentales, se 

considera que las razones de poderes de frenado y los valores de Wair para los 
haces de iones ligeros no dependen de la calidad del haz [235, 240]. Los cálculos 
disponibles [241] muestran que si Rres se elige como determinativo de la calidad 
del haz, la variabilidad que se observa cuando Rres baja hasta 1 g/cm2 es menor 
(~0,3 %) que la incertidumbre relacionada con los datos. Por consiguiente, en 
esta publicación se utilizan valores constantes de razón de poderes de frenado 
y Wair para todos los haces de iones ligeros. Los valores que se recomienda 
utilizar son 1,126 y 34,71 eV, respectivamente. Obsérvese que el valor de Wair 
corresponde al cálculo en aire seco. Dado que la razón de poderes de frenado 
sw,air de los iones ligeros es parecida a la del  60Co (1,127 [242]), el cociente 
entre los valores de Wair y los factores de corrección por perturbación para la 
cámara concreta en un haz de 60Co predomina sobre los valores de kQ para los 
iones ligeros. 

En el cuadro  42 se muestran los valores de kQ para varias cámaras de 
ionización cilíndricas y de placas paralelas de uso habitual. En esta publicación 
solo se incluye un conjunto de valores de kQ Q, o

 para los iones de carbono.

CUADRO 42. VALORES DE kQ CALCULADOS PARA HACES DE 
IONES DE CARBONOa PARA DISTINTAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
CILÍNDRICAS Y DE PLACAS PARALELAS

Modelo de cámara de ionizaciónb kQ

Cámaras cilíndricas

Capintec PR-06C Farmer 1,042

Exradin A1SL Miniature Shonka 1,043

Exradin A12 Farmer 1,040

Exradin A12S Farmer 1,042

Exradin A18 1,044

233



CUADRO 42. VALORES DE kQ CALCULADOS PARA HACES DE 
IONES DE CARBONOa PARA DISTINTAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
CILÍNDRICAS Y DE PLACAS PARALELAS (cont.)

Modelo de cámara de ionizaciónb kQ

Exradin A19 Classic Farmer 1,039

Exradin A28 1,037

IBA CC13 1,027**

IBA CC25 1,030**

IBA FC23-C Short Farmer 1,030**

IBA FC65-G Farmerc 1,028*

IBA FC65-P Farmer 1,026**

NE 2561/2611A (NPL 2611A) Secondary Standard 1,040

NE 2571 Farmer 1,031**

PTW 30010 Farmer 1,030**

PTW 30011 Farmer 1,027**

PTW 30012 Farmer 1,037**

PTW 30013 Farmerc 1,028*

PTW 31010 Semiflex 1,039

PTW 31013 Semiflex 1,036

Cámaras de placas paralelas

Exradin A10 1,033

Exradin A11 1,035

Exradin A11TW 1,047
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CUADRO 42. VALORES DE kQ CALCULADOS PARA HACES DE 
IONES DE CARBONOa PARA DISTINTAS CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
CILÍNDRICAS Y DE PLACAS PARALELAS (cont.)

Modelo de cámara de ionizaciónb kQ

IBA NACP-02 0,998

IBA PPC05 0,993**

IBA PPC40 0,993**

PTW 34045 Advanced Markus 1,006

PTW 23343 Markus 1,009

PTW 34001 Roos 0,997**

a	 Los factores kQ de las cámaras para las que se cuenta con valores experimentales 
obtenidos por medición directa y calibración interna [95, 243‑245] se muestran 
como un promedio del valor calculado y el experimental, y se utiliza * para indicar 
calibración directa y ** para calibración interna.

b	 Algunas de las cámaras que figuran en este cuadro no cumplen algunos de los requisitos 
mínimos que se detallan en la sección 4.2.1., pero figuran aquí porque en la actualidad 
se utilizan en entornos clínicos.

c	 Datos corregidos según un análisis nuevo [245]. En los casos en los que se contaba con 
varias mediciones directas se obtuvo el promedio de los datos experimentales.

11.6.	MEDICIONES EN CONDICIONES DISTINTAS A LAS DE 
REFERENCIA 

Para poder darle uso clínico a los haces de iones ligeros, deberían medirse 
las distribuciones de dosis y profundidad, los perfiles de los haces transversales, 
las dimensiones de las zonas de penumbra de los campos de radiación y los 
factores de campo para las distintas circunstancias de tratamiento.

Para hacer las mediciones de las distribuciones de dosis y profundidad se 
recomienda utilizar cámaras de ionización de placas paralelas. Para medir los 
perfiles transversales o las distribuciones tridimensionales de dosis deberían 
utilizarse cámaras de ionización muy pequeñas con un volumen de cavidad menor 
de aproximadamente 0,1 cm3. En el caso de dosímetros distintos de las cámaras 
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de ionización, debería hacerse una comparación con cámaras de ionización para 
comprobar si la respuesta del detector depende de la energía o la profundidad.

11.7.	CÁLCULO DE LA INCERTIDUMBRE EN LA DETERMINACIÓN 
DE LA DOSIS ABSORBIDA EN AGUA EN CONDICIONES DE 
REFERENCIA 

En la actualidad, en la dosimetría de los haces de iones ligeros hay muchas 
incertidumbres en comparación con las que se tienen para la dosimetría de otros 
haces que se emplean en radioterapia. En cuanto a las incertidumbres de los 
factores de corrección kQ calculados que se encuentran en este código de práctica 
internacional, predominan las que proceden de la razón de poderes de frenado y 
el valor de Wair. Para lograr nuevos avances en este ámbito, es necesario hacer 
más comparaciones detalladas entre la dosimetría de las cámaras de ionización y 
la calorimetría de agua, como la que se hace en la referencia [95]. Sin embargo, 
parece ser que la fragmentación de los proyectiles y los núcleos diana no influye 
de manera considerable sobre la incertidumbre global (véase el apéndice II).

Por ello, debería entenderse que tiene carácter preliminar el ejemplo de 
cálculo de las incertidumbres típicas relativas que se muestra en el cuadro 43. En el 
cuadro 43, entre paréntesis, se proporcionan valores calculados de incertidumbre 
para haces de iones barridos calibrados en una sola capa de energía. Estos dan 
como resultado una incertidumbre típica combinada un poco mayor para la 
determinación de la dosis absorbida en agua en un haz de iones ligeros de uso 
clínico con una cámara de ionización cilíndrica y de placas paralelas, del 2,6 % y 
el 2,7 %, respectivamente. Es posible que se calculen valores distintos en función 
de la incertidumbre que se utilice en el laboratorio de calibración, la minuciosidad 
y la experiencia del usuario que lleva a cabo la medición, y la calidad y el 
estado del equipo de medición (por ejemplo, la recalibración periódica de todos 
los aparatos de medición o la presencia de un sistema de gestión de la calidad 
para garantizar el funcionamiento correcto). En este caso, en el componente de 
incertidumbre llamado “definición de las condiciones de referencia” se incluye 
incertidumbre complementaria debido a la posible falta de uniformidad en las 
correcciones para tener en cuenta la dosis en profundidad y el gradiente de dosis. 
Obsérvese que el cuadro 43 se facilita en calidad de ejemplo, y que los usuarios 
tienen la responsabilidad de definir las contribuciones a la incertidumbre de sus 
cálculos de dosis absorbida en agua.

236



237

CUADRO 43. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE IONES LIGEROS DE USO CLÍNICO CALIBRADO EN 
EL PICO DE BRAGG EXTENDIDO Y EN UNA CAPA DE UNA SOLA 
ENERGÍA, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA EN RADIACIÓN 
GAMMA DE 60Co

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Tipo de cámara del usuario

Cilíndrica Placas paralelas

Etapa 1: laboratorio de calibración

Calibración de un patrón secundario en función de 
ND,w en un laboratorio primario de calibración 
dosimétrica

0,5 0,5

Estabilidad a largo plazo del patrón secundario 0,1 0,1

Calibración del dosímetro del usuario en función de 
ND,w   en el laboratorio de calibración

0,4 0,4

Incertidumbre combinada de la etapa 1 0,6b 0,6b

Etapa 2: haz de iones ligeros del usuario

Estabilidad a largo plazo del dosímetro del usuario 0,2 0,4

Definición de las condiciones de referencia 0,4 (0,6)c 0,6 (0,7)c

Lectura del dosímetro MQ relativa al monitor del haz 0,3 0,3

Factor de corrección para tener en cuenta las 
magnitudes de influencia, ki

0,3 0,3

Factor de corrección por la calidad del haz, kQ, (valor 
calculado)

2,4 2,4

Incertidumbre combinada de la etapa 2 2,5 2,6

Incertidumbre típica combinada de Dw,Q  
(etapas 1 y 2)

2,6 2,7
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CUADRO 43. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADAa 
PARA Dw,Q A LA PROFUNDIDAD DE REFERENCIA EN AGUA Y PARA 
UN HAZ DE IONES LIGEROS DE USO CLÍNICO CALIBRADO EN 
EL PICO DE BRAGG EXTENDIDO Y EN UNA CAPA DE UNA SOLA 
ENERGÍA, BASADA EN UNA CÁMARA CALIBRADA EN RADIACIÓN 
GAMMA DE 60Co (cont.)

Magnitud física o procedimiento

Incertidumbre típica relativa (%)

Tipo de cámara del usuario

Cilíndrica Placas paralelas

a	 Para conocer más acerca de la expresión de la incertidumbre, véase la ref.  [61] o el 
apéndice  IV. Los valores que se proporcionan en el cuadro deberían tomarse como 
valores representativos; pueden ser distintos en función de la incertidumbre que se utilice 
en el laboratorio de calibración para los coeficientes de calibración y de la incertidumbre 
experimental en las instalaciones del usuario.

b	 Si el dosímetro del usuario se calibra en un PSDL, la incertidumbre típica combinada 
de la etapa 1 es menor. La incertidumbre típica combinada en Dw debería ajustarse en 
consonancia.

c	 Entre paréntesis se muestran los valores de la incertidumbre típica relativa calculados 
para un haz barrido de uso clínico calibrado en un haz estrecho monoenergético con un 
campo barrido de una sola capa. Si en un haz pasivo para la dosimetría de referencia se 
utiliza un pico de Bragg extendido ponderado por la eficacia biológica relativa, debe 
añadirse una incertidumbre complementaria derivada del gradiente de dosis absorbida en 
el pico de Bragg extendido.
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11.8.	PLANILLA DE CÁLCULO 
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pol __________
2

M M
k

M
+ −+

= =

(d) Recombination correction (two voltage method)

(i) If the two voltage method is applicable:

Polarizing voltages:  V1 (normal) = ________________V V2 (reduced)= _____________V 

Readingsd at V1, V2:   M1 = ________________  M2 = _______________ 

Voltage ratio V1/V2 = ________ Ratio of readings M1/M2 = ______________ 
Use Table 10 for a beam of type:     pulsed      pulsed–scanned

ao = __________ a1 = __________ a2 = __________ 

2

1 1
s 0 1 2

2 2

_________M Mk a a a
M M

   
= + + =   

   

e, f 

(ii) If the two voltage method is not applicable:

ks = ______ 

Corrected dosimeter reading at voltage V1: 

MQ = M1kTPkeleckpol ks = _____________    nC/MU     rdg/MU 

4. Absorbed dose to water at the reference depth, zref
Beam quality correction factor for user quality Q:  kQ = ________________ 

Taken from  Table 37a, 37b     Other, specify: _________________________ 

Absorbed dose calibration of monitor at zref:  

( )w, ref ,wQ Q D QD z M N k= = _________ Gy/MU 

a All readings should be checked for leakage and corrected if necessary. 
b If the electrometer is not calibrated separately, set kelec = 1. 
c M in the denominator of kpol denotes reading at the user polarity. Preferably, each reading in the equation should be the average of the ratios 
of M (or M+ or M−) to the reading of an external monitor, Mem. 

It is assumed that the calibration laboratory has performed a polarity correction. Otherwise kpol is determined according to the following: 

Reading at +V1 for quality Qo: M+ = ________  Reading at −V1 for quality Qo: M− = ________ 

( ) ( )
o

pol ______________
QQ

k M M M M M M+ − + −   = + + =   
d Strictly, readings should be corrected for the polarity effect (average with both polarities). Preferably, each reading in the equation should 
be the average of the ratios of M1 or M2 to the reading of an external monitor, Mem. 

e It is assumed that the calibration laboratory has performed a recombination correction. Otherwise the factor 
os s s,Qk k k′ = should be 

used instead of ks. When Qo is 60Co, 
os,Qk (at the calibration laboratory) will normally be close to unity and the effect of not using this

equation will be negligible in most cases. 
f Check that ks – 1 ≈ (M1/M2 – 1)/(V1/V2 – 1). 
Note: SOBP: spread-out Bragg peak; SSD: source–surface distance; cyl: cylindrical; pp: plane parallel; MU: monitor unit. 



Apéndice I 
 

FORMALISMO PARA LA DOSIMETRÍA DE LOS 
HACES DE RAYOS X DE KILOVOLTAJE 

I.1.	 INTRODUCCIÓN

El formalismo para la dosimetría de los haces de rayos  X de kilovoltaje 
sobre la base de patrones de dosis absorbida en agua parte de las fórmulas 
que se detallaron en la sección 3 de este código de práctica internacional. Sin 
embargo, como se ha hecho hincapié a lo largo de esta publicación, ese tipo de 
patrones no es de uso generalizado y las cámaras de ionización de usuarios no 
suelen calibrarse en función del ND,w,Q. En el caso de los rayos X de baja energía, 
la  calibración en función del ND,w,Q depende de que se midan los coeficientes 
de calibración expresados en función del kerma en aire en la superficie de un 
maniquí de metacrilato polimetílico y que, seguidamente, en un laboratorio de 
calibración se hagan los cálculos numéricos para determinar el ND,w,Q, y muy pocos 
establecimientos ofrecen ese servicio. En cuanto a los rayos X de energía media, 
los patrones se encuentran en proceso de desarrollo y aún no se ofrecen servicios 
de calibración para usuarios de manera generalizada. Por ello, el procedimiento 
más habitual sigue siendo la calibración en función del kerma en aire.

Además, las calibraciones en función del ND,w,Q no suelen utilizarse para 
determinar la dosis absorbida en agua para calidades de haces y disposiciones 
espaciales (el tamaño de campo y la SSD) distintas de las que se utilizaron 
para calibrar los instrumentos, como suele ocurrir en la mayor parte de los 
establecimientos clínicos. Esto se debe a que por lo general las magnitudes 
dosimétricas dependen de manera considerable de la calidad y la forma del haz, 
por lo que es indispensable contar con un formalismo adaptado en el que se 
tengan en cuenta esas relaciones de dependencia.

En este apéndice se detalla el formalismo ampliado para la dosimetría de 
haces de rayos X de kilovoltaje basada en calibraciones expresadas en función 
del kerma en aire y la dosis absorbida en agua, y las relaciones que hay entre 
estas últimas. Aunque en los rayos  X de kilovoltaje se recomienda definir la 
calidad del haz en función del kilovoltaje y la HVL (en milímetros de aluminio o 
cobre), en aras de la sencillez, la calidad del haz se expresará como Q.
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I.2.	 ANTECEDENTES

En los haces de rayos X de kilovoltaje, la dosis absorbida en agua puede 
calcularse a partir de mediciones hechas en aire o en maniquí. Por lo general, 
la primera opción se utiliza para determinar la dosis absorbida en agua en 
la superficie de un maniquí para rayos  X de baja energía, y la segunda para 
determinar la dosis a una determinada profundidad de referencia en un maniquí 
para rayos  X de energía media. En sentido estricto, lo que se determina es el 
kerma en agua, que se da por sentado que equivale a la dosis absorbida en agua 
para las energías implicadas en la dosimetría de rayos X de kilovoltaje. En ambos 
métodos puede utilizarse una cámara de ionización calibrada en función del 
kerma en aire o la dosis absorbida en agua; aunque son distintas, las dos vías 
guardan relación intrínseca con el formalismo para determinar la dosis absorbida 
en agua que se utiliza en este código de práctica internacional y se analizan por 
separado en las secciones I.3 e I.4.

Si se aplican los principios teóricos de la dosimetría, para el método de 
cálculo en aire, la dosis absorbida en agua en la superficie de un maniquí de agua 
( D Qw

surface
, )para un haz de calidad Q se obtiene a partir de la expresión siguiente:  

D K Q BQ Q Qw
surface

air
FIA

en w air

FIA
w, , , ,� � ��� ��� � 	 (68) 

en donde:  

K Qair
FIA

, 		  es el kerma en aire en el seno del aire en la ubicación de 
 			   medición (es decir, el kerma en aire que surge de la radiación 
 			   incidente, sin maniquí), que se calcula al multiplicar  
			   la lectura de la cámara en el seno del aire (corregida por 
 			   las magnitudes de influencia) por el correspondiente 
 			   coeficiente de calibración expresado en función del kerma 
 			   en aire.
� �en w air

FIA
Q� ��� �� ,

	 es el cociente entre el valor medio de los coeficientes de 
 			   absorción de energía másicos agua/aire, promediados en un 
 			   espectro de fotones en el seno del aire. Mediante ese cociente, 
 			   el kerma en aire medido en el seno del aire se convierte en 
 			   kerma en agua en la misma ubicación (es decir, en el seno 
 			   del aire), K Qw

FIA
, , y este es prácticamente independiente del 

 			   tamaño de campo y la distancia.
Bw(Q)		  es el factor de retrodispersión, que se define como el cociente 
 			   entre el kerma en agua con y sin maniquí. Sirve para 
 			   convertir el kerma en agua en el seno del aire en kerma en 
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 			   agua en la superficie de entrada del maniquí, K Qw
surface

, , que 
 			   se da por sentado que es equivalente a la dosis absorbida 
 			   en agua en la misma ubicación. A diferencia de 
 			   � �en w air

FIA
Q� ��� �� ,

, el factor de retrodispersión depende de 
 			   manera considerable 	 del tamaño de campo y la distancia.

Para el método de cálculo en maniquí, la dosis absorbida en agua a una 
profundidad de referencia zref se calcula por medio de la ecuación siguiente:  

D K Q pQ
z

Q
z z

Qw air en w air ch
ref ref ref

, , , ,� � ��� ��� � 	 (69)

en donde:  

K Q
z
air

ref
, 		  es el kerma en aire a la profundidad de referencia en el 

 			   maniquí; para calcularlo, por medio de una primera 
 			   aproximación, se multiplica la lectura de la cámara en zref 
 			   (corregida por las magnitudes de influencia) por el 
 			   coeficiente de calibración expresado en función del kerma en 
 			   aire en el seno del aire (la repercusión sobre el coeficiente 
 			   de calibración de los distintos espectros en aire y en agua se 
 			   incluye con posterioridad como un factor de corrección  
			   por perturbación);
� �en w air

refQ
z� ��� �� ,

	 es el cociente entre el valor medio de los coeficientes de 
 			   absorción de energía másicos agua/aire, promediados 
 			   en un espectro de fotones en zref; sirve para convertir el 
 			   kerma en aire a la profundidad de referencia en el maniquí 
 			   en kerma en agua en la misma ubicación, K Q

z
w

ref
, , y depende del 

 			   tamaño de campo y la distancia de la fuente a la ubicación  
			   de medición;
pch,Q 			  sirve para tener en cuenta las diferencias en la respuesta 
 			   de la cámara entre el momento de la calibración en el 
 			   seno del aire y en el que se utiliza a la profundidad de  
			   referencia en el maniquí. 	  

Debido a que el kerma en aire a la profundidad de referencia ya incluye el 
componente de dispersión del maniquí, no hay un factor de retrodispersión en la 
ecuación (69). 

Las ecuaciones (70) y (71) constituyen la base del formalismo para 
determinar la dosis absorbida en agua para la dosimetría de haces de rayos X de 
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kilovoltaje de baja energía. Cada método puede utilizarse junto con una cámara 
calibrada en función del NK,air o el ND,w, por lo que se abarcan cuatro casos de uso 
distintos. En la sección I.3 se detalla la vía del NK,air con el método de cálculo en 
aire para rayos X de baja energía en el intervalo de 10 a 100 kV para determinar la 
dosis absorbida en la superficie de un maniquí de agua. En la sección I.4 se detalla 
la vía del ND,w con los dos métodos de cálculo, es decir, el método de cálculo 
en maniquí para rayos X de energía media en el intervalo de 70 a 300 kV para 
determinar la dosis absorbida a una profundidad de referencia de 2 cm en agua.

I.3.	 CÁMARA CALIBRADA EN FUNCIÓN DEL KERMA EN AIRE EN 
EL SENO DEL AIRE

Esta es la vía que más se utiliza para calibrar cámaras, tanto de rayos X de 
baja energía como de energía media. Los laboratorios de calibración proporcionan 
coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire N K Q, ,air

FIA  para 
la cámara del usuario, medidos en el seno del aire, para una serie de calidades de 
haz normalizadas.

I.3.1.	 Rayos X de baja energía

En el caso de un haz de baja energía de calidad Q para el que se hayan hecho 
mediciones en el seno del aire, la ecuación (68) puede escribirse como sigue:  

D K Q B fQ Q Qw
surface

air
FIA

en w air

FIA
w SSD, , , , ,� � ��� �� � �� � 	 (70)

en donde ya se incluye de manera explícita que el factor de retrodispersión 
depende de Q, f y la SSD.

Si la ecuación (70) se divide entre la lectura de la cámara expresada en el 
seno del aire, M fQ

FIA SSD,� �, se obtiene el siguiente coeficiente de calibración 
expresado en función de la dosis absorbida en agua en la superficie de un 
maniquí de agua:  

N f N f QD Q K Q, , , , ,
, ,w

surface
air

FIA
en w air

FI
SSD SSD� � � � � � ��� ��� �

AA
w SSDB fQ, ,� �	 (71)

que es la expresión general que vincula N D Q, ,w
surface y N K Q, ,air

FIA  para haces de baja 
energía de calidad Q. La ecuación (71) también puede utilizarse para los rayos X 
de baja energía si la cámara se calibra mientras se encuentra dentro de su propio 
maniquí (véase, por ejemplo, la ref. [108]).
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Los coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire 
N K Q, ,air

FIA  de la cámara del usuario para las calidades de uso clínico se calculan (por 
lo general mediante interpolación) a partir de las que proporciona el laboratorio 
de calibración para un conjunto de disposiciones normalizadas (Q,  f,  SSD)
lab; debido a que puede obviarse que los coeficientes de calibración calculados 
en aire dependen de f y la SSD64 en el intervalo tan limitado de valores que se 
utilizan en los laboratorios de calibración, para obtenerlos debe tenerse en cuenta 
únicamente la calidad del haz.

En cambio, podría ocurrir que, en la gama de tamaños de campo y SSD 
que se utilizan en el entorno clínico, se modifique la respuesta de determinadas 
cámaras en aire dependiendo de la superficie del cuerpo de la cámara que quede 
cubierta por el campo (efecto de tallo). En ese caso, se utiliza la expresión 
siguiente, que tiene carácter más general:  

N f N f p fD Q D Q Q, , , , ,( , ) ( , ) ( ,w
surface

clin w
surface

lab chSSD SSD S= SSD clin) 	 (72)

en donde se incluye un factor de corrección por perturbación de la cámara pch,Q 
para tener en cuenta las modificaciones por la influencia del tallo. Ese factor 
de corrección debería calcularse mediante experimentación para la cámara y 
las disposiciones (f,  SSD)clin concretas (véase, por ejemplo, la ref.  [185]). El 
coeficiente N fD Q, , ( , )w

surface
clinSSD  debe calcularse para cada calidad de uso clínico y 

disposición espacial.
A continuación, la dosis absorbida en agua en la superficie de un maniquí 

de agua se determina con el formalismo general que figura en este código de 
práctica internacional según la ecuación siguiente:  

D f M f N fQ Q D Qw
surface

clin
FIA

clin w
surfaceSSD SSD SS, , ,( , ) ( , ) ( ,= DD clin) 	 (73)

Si para determinado f y SSD, se elige una calidad de uso clínico concreta 
para que sea la calidad de referencia Qo, la ecuación (73) puede escribirse para 
cualquier otra calidad de haz Q al mismo f y SSD como se muestra a continuación 
(en aras de la sencillez, se prescindió del subíndice “clin”):  

D f M f N f kQ Q D Q Q Qw
surface FIA

w
surfaceSSD SSD SSD

o, , , ,, , ,� � � � � � �
oo

SSDf ,� �	 (74)

64	 Para que se considere que N K Q, ,air
FIA  es independiente de f, es necesario contar con un 

campo que abarque el cuerpo de la cámara. Debería demostrarse que N K Q, ,air
FIA  es independiente 

de f y SSD para cada tipo concreto de cámara.
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donde 

k f
N f

N fQ Q
D Q

D Q
,

, ,

, ,

,
,

,o

o

SSD
SSD

SSD
w

surface

w
surface� � � � �

� �
	 (75)

Obsérvese que, además de la calidad del haz, en las ecuaciones (70)‑(75) 
para los rayos X de baja energía se incluye la relación de dependencia concreta 
con el f y la SSD. Ello se debe a que, a diferencia de las magnitudes que se 
utilizan en la dosimetría de haces de fotones de megavoltaje anchos, los factores 
de retrodispersión dependen de manera considerable del f y la SSD, y la 
disposición espacial siempre debe tomarse en cuenta; por esta misma razón los 
coeficientes ND,w,Q no pueden utilizarse con valores de (f, SSD) distintos de los 
que se utilizaron para calcularlos.

Se hace hincapié en que, por definición, los factores de retrodispersión no 
dependen de las cámaras, y en que para determinado haz de uso clínico en la 
gama de 30 a 100 kV, con un campo que tenga un diámetro de 3 a 20 cm y una 
SSD de 30 a 100 cm, Bw,Q(f, SSD) presenta variabilidad de entre el 1 y el 20 % 
(la variabilidad en función de la SSD aporta aproximadamente entre el  0,1 
y el 2 %) [54].

I.3.2.	 Rayos X de energía media

En el caso de un haz de energía media de calidad Q para el que se 
hayan hecho mediciones en zref  =  2  cm en agua, la ecuación  (69) puede 
escribirse como sigue:  

D f K Q fQ
z

Q
z z

w air en w air
SSD SSD, , ,

, , ,� � �� � � � ��� ��
2 2 2

� � 	 (76)

Al igual que la ecuación (71), la relación anterior puede expresarse 
para una cámara concreta en función de los coeficientes de calibración de la 
manera siguiente:  

N f N f
Q f

D Q
z

K Q, , , ,
,

, ,
, ,

w air
FIA en

w ai

SSD SSD
SSD� � � � � � � ��

�
�

�

�
�

2 �
�

rr
ch SSD

z

Qp f
�

� �
2

, , 	 (77)

Sin embargo, en este caso, en el factor de corrección por perturbación pch 
debe tenerse en cuenta:  
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a)	 El efecto sobre la respuesta de la cámara de la diferencia entre los espectros 
obtenidos en la ubicación de la cámara al momento de calibrar en el seno del 
aire y los medidos en la profundidad de referencia en el maniquí de agua.

b)	 La sustitución del agua por aire y el material de las paredes de la cámara.
c)	 La influencia del tallo sobre la respuesta de la cámara en agua y en el seno 

del aire.
d)	 En caso de que se haya utilizado una funda impermeable, su efecto sobre la 

respuesta de la cámara.

Los coeficientes de calibración expresados en función del kerma en aire 
N K Q, ,air

FIA  de la cámara del usuario para las calidades de uso clínico se calculan (por 
lo general mediante interpolación) a partir de las que proporciona el laboratorio 
de calibración para un conjunto de disposiciones normalizadas (Q,  f,  SSD)lab; 
debido a que los coeficientes de calibración expresados en función del kerma 
en aire dependen menos del f y la SSD, para obtenerlos debe tenerse en cuenta 
únicamente la calidad del haz. En cambio, el coeficiente N fD Q

z
, , ,w SSD� � �2  debe 

calcularse para cada calidad de uso clínico y disposición espacial por medio de 
la ecuación (77).

La dosis absorbida en agua a una profundidad de 2 cm en agua se determina 
con el formalismo general que figura en este código de práctica internacional 
según la ecuación siguiente:  

D f M f N fQ
z

Q
z

D Q
z

w wSSD SSD SSD, , ,, , ,� � �� � � � � � �2 2 2 	 (78)

Si se elige una calidad de uso clínico concreta para que sea la calidad de 
referencia Qo, la ecuación (78) puede escribirse para cualquier otra calidad de haz 
Q con el mismo tamaño de campo f y SSD como se muestra a continuación:  

D f M f N f k fQ
z

Q
z

D Q
z

Q Qw wSSD SSD SSD SSD
o o, , , ,, , , ,� � �� � � � � � � � �2 2 2 	 (79)

donde 

k f
N f

N fQ Q
D Q
z

D Q
z,

, ,

, ,

,
,

,o

o

SSD
SSD

SSD
w

w
� � � � �

� �

�

�

2

2 	 (80)

Obsérvese que, además de la calidad del haz, en las ecuaciones (76)‑(80) 
para los rayos X de energía media se incluye la relación de dependencia concreta 
con el tamaño de campo f y la SSD. Ello se debe a que, a diferencia de lo que 
ocurre con los haces de fotones de megavoltaje anchos, la razón entre el valor 
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medio de los coeficientes de absorción de energía másicos agua/aire podría 
depender de esas variables (aunque en mucha menor medida que los factores 
de retrodispersión en los haces de baja energía) y las disposiciones espaciales 
deberían tenerse en cuenta.

Cabe señalar que, por definición, � �en w air
Q

z� ��� ��
�

,

2  es independiente de la 
cámara y que para determinado haz de uso clínico en la gama de 120 a 280 kV, 
con un campo que tenga un diámetro de 3 a 20 cm y una SSD de 30 a 100 cm, los 
valores presentan una variabilidad máxima de aproximadamente el 1 % (el aporte 
de la variabilidad en función de la SSD prácticamente puede obviarse, es decir, 
tiene un valor menor o igual al 0,1 %). Debido a esa variabilidad tan pequeña, los 
valores de N D Q

z
, ,w
=2  pueden utilizarse con valores de (f, SSD) distintos de los que 

se utilizaron para calcularlos, tras comprobar que los valores de � �en w air
Q

z� ��� ��
�

,

2  
correspondientes no difieran de manera considerable.

I.4.	 CÁMARA CALIBRADA EN FUNCIÓN DE LA DOSIS 
ABSORBIDA EN AGUA

Esta vía se utiliza con menos frecuencia que la que se basa en N K ,air
FIA , 

debido a que, como se mencionó con anterioridad, en los laboratorios no suelen 
ofrecerse servicios de calibración en función del ND,w. Tanto para energías 
bajas como medias, el formalismo que se detalla en las secciones 8 y 9 puede 
utilizarse para las condiciones concretas en las que se calibró la cámara. Sin 
embargo, puede presentarse la considerable limitación de que las disposiciones 
de medición (Q, f, SSD) en el laboratorio de calibración no sean idénticas a las 
que se utilizan en el entorno clínico, y en ocasiones hay diferencias sustanciales 
entre ambas. Esa discrepancia conlleva el riesgo de que se cometan cuantiosos 
errores si el usuario interpola el ND,w, puesto que las condiciones al momento de 
la calibración y en el entorno clínico deben tenerse cuenta de manera adecuada. 
Para resolver la cuestión se utiliza un formalismo adaptado en el que se incluye 
un factor de corrección complementario por la disposición espacial con el fin 
de tener en cuenta los distintos (f,  SSD) para una determinada Q, con lo que 
en las distintas expresiones se explicitaría que esas variables dependen de las 
condiciones en laboratorio y en el entorno clínico.

I.4.1.	 Rayos X de baja energía

En cuanto a los rayos X de baja energía, los pocos laboratorios en los que se 
ofrecen servicios de calibración en función de la dosis absorbida en agua lo hacen 
para cámaras ubicadas en la superficie de un maniquí de metacrilato polimetílico, 
en las que se determina un coeficiente expresado en función del kerma en aire, 
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N K Q, ,air
PMMA, y N D Q, ,w

PMMA se obtiene a partir de cálculos en el laboratorio de calibración 
(por medio de un método análogo a la ecuación (71) para calibración en el seno 
del aire). La principal ventaja de este procedimiento es que armoniza los factores 
de retrodispersión y los valores de � �en w air

Q
z� ��� ��
�

,

2  (los que se utilizaron en el 
laboratorio de calibración) para todos los usuarios, que, a su vez, no precisan 
datos concretos para calcular N D Q, ,w

PMMA.
Los coeficientes para el entorno clínico N D Q, ,w

PMMA
clin

 se calculan mediante 
interpolación a partir de los valores de N D Q, ,w

PMMA
lab

 que proporciona el laboratorio 
de calibración; sin embargo, se hace hincapié en que esos coeficientes pueden 
utilizarse exclusivamente para las disposiciones (f, SSD) en las que se calcularon, 
es decir, (f, SSD)lab.

Para ampliar el formalismo que se utiliza en la ecuación (73) y que en lugar 
de expresarse en función del kerma en aire lo haga en función de la dosis absorbida 
en agua, de modo que pueda utilizarse en todas las disposiciones (f, SSD)clin, se 
añade un factor de corrección por la disposición espacial para un tipo de cámara 
concreto a la calidad de uso clínico Q, lo que hace posible convertir el N D Q, ,w

PMMA  
propio de las disposiciones (f,  SSD)lab a uno para las disposiciones generales 
(f, SSD)clin. Por consiguiente, la dosis absorbida en agua en la superficie de un 
maniquí de agua se determina con un formalismo adaptado de conformidad con 
la ecuación siguiente:  

D f M f

N f

Q Q

D Q

w
surface

clin
PMMA

clin

w
PMMA

SSD SSD

SSD

,

, ,

( , ) ( , )

( ,

�

� )) ( , ),lab g
PMMA

clinSSDk fQ

	 (81)

donde Q corresponde a cualquiera de los valores de Qclin disponibles; además, 
de manera ideal, debería contarse con cuadros con los valores de los factores 
de corrección por la disposición espacial k fQg

PMMA SSD, ,� � para el tipo de cámara 
concreto proporcionados por el laboratorio de calibración o procedentes de 
alguna otra fuente.

Si se elige una de las calidades de uso clínico como la calidad de referencia 
Qo, los factores de corrección por la calidad del haz de uso clínico se definen de 
la manera siguiente:  

k f
N f

N fQ Q
D Q

D Q
,

, ,

, ,

( , )
( , )

( , )o

o

PMMA
lab

w
PMMA

lab

w
PMMASSD

SSD

SSD
=

llab

	 (82)

donde Q corresponde a cualquiera de los valores de Qclin disponibles y se incluye 
de manera explícita la relación de dependencia con (f, SSD)lab. Por consiguiente, 
la ecuación (81) se convierte en:  
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D f M f N fQ Q D Qw
surface

clin
PMMA

clin w
PMMASSD SSD SSD

o, , ,( , ) ( , ) ( ,� ))

( , ) ( , ), ,

lab

PMMA
lab g

PMMA
clinSSD SSD

o
� k f k fQ Q Q

	 (83)

I.4.1.1.	 El factor de corrección por la disposición espacial

En los rayos X de baja energía, el factor de corrección por la disposición 
espacial que se utiliza en las ecuaciones (81, 83) se define de la manera siguiente:  

k f
N f

N fQ
D Q

D Q
g
PMMA

clin
w

PMMA
clin

w
PMMASSD

SSD

SSD,
, ,

, ,

( , )
( , )

( , )
=

llab

	 (84)

que, si se utilizan las equivalencias de la ecuación  (71) para la relación entre 
NK,air,Q y ND,air,Q, se convierte en:  

k f
N f

N fQ
K Q

K Q
g
PMMA

clin
air

PMMA
clin

air
PMMASSD

SSD
,

, ,

, ,

( , )
( , )

( ,
�

SSSD

SSD

SSD

SSD
lab

w clin

w lab

ch clin

ch

)

( , )

( , )

( , ),

,

,

,

�
B f

B f

p f

p
Q

Q

Q

QQ f( , )SSD lab

	 (85)

en donde el cociente � �en w air

FIA
Q� ��� �� ,

 no se incluye porque es independiente del 
tamaño de campo y la distancia. 

Como se mencionó con anterioridad, de manera ideal, debería contarse con 
cuadros con los valores de k fQg

PMMA
clinSSD, ( , )  proporcionados por el laboratorio 

de calibración (o procedentes de alguna otra fuente para el tipo de cámara del que 
se trate). Otra posibilidad es que los valores de N K Q, ,air

PMMA para el tipo de cámara 
se midan en el laboratorio de calibración; las modificaciones en el f y la SSD 
repercuten sobre los valores, por lo que el laboratorio debe proporcionar la 
razón entre los coeficientes de calibración de la ecuación (85). Los factores pch,Q 
únicamente se conocen para algunas cámaras y disposiciones (f, SSD) concretas, 
por lo que, salvo que las disposiciones espaciales sean muy distintas, se da por 
sentado que se elimina la razón entre los factores de corrección por perturbación 
en la ecuación (85). Por definición, el cociente entre los factores de retrodispersión 
no depende de las cámaras; sin embargo, como se mencionó en el ejemplo de 
cálculo de un coeficiente expresado en función del kerma en aire, para un haz de 
uso clínico en la gama de 30 a 100 kV, con un campo que tenga un diámetro de 3 
a 20 cm y una SSD de 30 a 100 cm, Bw,Q(f, SSD) puede presentar variabilidad de 
entre el 1 y el 20 % (la variabilidad en función de la SSD aporta aproximadamente 
entre el 0,1 y el 2 %) [54]. Por ello, el valor numérico del cociente Bw depende 
de la amplitud de la diferencia entre las variables (f,  SSD)clin y (f,  SSD)lab 
en la ecuación (85).
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I.4.2.	 Rayos X de energía media

En cuanto a los rayos X de energía media, en varios laboratorios se 
han  desarrollado patrones de dosis absorbida en agua, que se han difundido 
por medio de calibraciones en función del N D Q

z
, ,w
=2  (mediciones hechas a una 

profundidad de 2  cm en agua). El formalismo adaptado que se creó se parece 
mucho al que se utiliza para rayos X de baja energía y se reproduce a continuación 
con los cambios de notación pertinentes. 

Los coeficientes para el entorno clínico N D Q
z

, ,w clin

=2  se calculan mediante 
interpolación a partir de los valores de N D Q

z
, ,w lab

=2  que proporciona el laboratorio de 
calibración; sin embargo, se hace hincapié en que esos coeficientes de uso clínico 
pueden utilizarse exclusivamente para las disposiciones (f, SSD) en las que se 
calcularon, es decir, (f, SSD)lab.

Para ampliar el formalismo que se utiliza en la ecuación  (78) y que en 
lugar de expresarse en función del kerma en aire lo haga en función de la dosis 
absorbida en agua, con lo que podría utilizarse en todas las disposiciones (f, SSD)
clin, se añade un factor de corrección por la disposición espacial para un tipo de 
cámara concreto y una calidad de uso clínico Q, lo que hace posible convertir 
el N D Q

z
, ,w
=2  propio de las disposiciones (f,  SSD)lab a uno para las disposiciones 

generales (f,  SSD)clin. Por consiguiente, la dosis absorbida en agua a una 
profundidad de  2  cm en agua se determina con un formalismo adaptado de 
conformidad con la ecuación siguiente:  

D f M f N f kQ
z

Q
z

D Q
z

w clin clin w labSSD SSD SSD, , ,( , ) ( , ) ( , )= = ==2 2 2
gg clinSSD, ( , )Q
z f=2  	 (86)

donde Q corresponde a cualquiera de los valores de Qclin disponibles; además, 
de manera ideal, debería contarse con cuadros con los valores de los factores 
de corrección por la disposición espacial k fQ

z
g SSD, ,� � �2  para el tipo de cámara 

concreto proporcionados por el laboratorio de calibración o procedentes de 
alguna otra fuente.

Si se elige una de las calidades de uso clínico como la calidad de referencia 
Qo, los factores de corrección por la calidad del haz de uso clínico se definen de 
la manera siguiente:  

k f
N f

N fQ Q
z D Q

z

D Q
z,

, ,

, ,

( , )
( , )

( , )o

o

SSD
SSD

SSDlab
w lab

w lab

=
=

==2
2

2 	 (87)

donde Q corresponde a cualquiera de los valores de Qclin disponibles y se incluye 
de manera explícita la relación de dependencia con (f, SSD)lab. Por consiguiente, la 
ecuación (86) se convierte en:  
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D f M f N fQ
z

Q
z

Q
z

w clin clin D w labSSD SSD SSD
o, , ,( , ) ( , ) ( , )� � ��
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I.4.2.1.	 El factor de corrección por la disposición espacial

En los rayos X de energía media, el factor de corrección por la disposición 
espacial que se utiliza en las ecuaciones (86, 88) se define de la manera siguiente:  

k f
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Si se utilizan las equivalencias de la ecuación  (77) para la relación entre 
N D Q

z
, ,w
=2  y N K Q, ,air

FIA , la ecuación (89) se convierte en:  
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Como se mencionó con anterioridad, de manera ideal, debería contarse con 
cuadros con los valores de k fQ

z
g clinSSD, ( , )=2  proporcionados por el laboratorio de 

calibración (o procedentes de alguna otra fuente para el tipo de cámara del que 
se trate). Otra posibilidad es que los valores de N K ,air

FIA  para el tipo de cámara 
del que se trate se midan en el laboratorio de calibración (o se interpolen para 
las calidades de uso clínico); sin embargo, debido a que las modificaciones en 
el f y la SSD repercuten poco sobre los valores, puede darse por sentado que 
se elimina la razón entre los coeficientes de calibración de la ecuación (90). 
Los factores de corrección p Qch,  solo se conocen para algunas cámaras y 
disposiciones de f ,SSD� � concretas, por lo que, salvo que la disposición espacial 
difiera de manera considerable, se da por sentado que la razón se elimina. La 
única razón remanente es � � � �en clin w air en lab w air

SSD SSD( , , ) ( , , )
, ,

Q f Q f
z z

�� �� �� ��
� �2 2 , 

que, por definición, no depende de la cámara. Para los haces de uso clínico 
en la gama de  120 a  280  kV, con un campo que tenga un diámetro de  3 
a 20 cm y una SSD de 30 a 100 cm, los valores de � �en clin w air

SSD( , , )
,

Q f
z

�� ��
�2  

presentan una variabilidad máxima de aproximadamente el  1  % (el aporte de 
la variabilidad en función de la SSD prácticamente puede obviarse, es decir, 
tiene un valor menor o igual al 0,1 %). Por ello, el valor numérico del cociente 
µen depende de la amplitud de la diferencia entre las variables (f,  SSD)clin 
y (f, SSD)lab en la ecuación (90); sin embargo, en la mayor parte de los casos 
la razón se eliminará. Ello supone que, si se hace una primera aproximación, 
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k fQ
z
g clinSSD, ( , )=2  tendrá un valor cercano a  1, salvo en los casos en los que la 

disposición espacial en el entorno clínico sea muy distinta de la que se utilizó en 
el laboratorio de calibración.
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Apéndice II 
 

DETERMINACIÓN DEL kQ,Qo
 Y EL VALOR DE SU INCERTIDUMBRE 

II.1.	 CONSIDERACIONES GENERALES

El factor de corrección por la calidad del haz kQ Q, o
 (véase la ecuación (3)), 

se define como la razón entre los coeficientes de calibración expresados en 
función de la dosis absorbida en agua de una cámara de ionización a las calidades 
Q y Qo. En este código de práctica internacional se recomienda que, siempre que 
se cuente con ellos, se utilicen los valores del kQ Q, o

 que se hayan medido para 
una cámara concreta. Sin embargo, cabe esperar que en la mayor parte de los 
casos no se cuente con esos datos y tengan que utilizarse valores calculados.

En la primera edición de este código de práctica internacional, para las 
condiciones en las que puede aplicarse la teoría de la cavidad de Bragg‑Gray 
[56, 246], los valores del kQ Q, o

 se calcularon por medio de la expresión siguiente:  
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en donde las razones de poderes de frenado de electrones agua/aire para los haces 
de fotones y electrones se calcularon a partir de los datos de la referencia [48], las 
razones de poderes de frenado para los haces de protones se basaron en los que 
figuran en la referencia [49] y los valores de la Wair fueron 33,97 eV para los haces 
de fotones y electrones, 34,23 eV para los protones y 34,50 eV para los  iones 
más pesados. Esa expresión general para el kQ Q, o

 se obtuvo por medio de una 
comparación entre la ecuación  (3) y el formalismo para el ND,air que se utiliza 
en las referencias [9, 10] y otros protocolos de dosimetría. Puede utilizarse para 
todos los tipos de haces de alta energía, e incluye los cocientes, a las calidades 
Q y Qo, de las razones de poderes de frenado agua/aire de Spencer‑Attix, sw,air, 
la energía media necesaria para producir un par de iones en aire, el Wair

65, y los 
factores de corrección por perturbación de la cámara de ionización pch,Q. 

En los factores generales de corrección por perturbación, pch,Q y p Qch o, , se 
tienen en cuenta todas las diferencias que puede haber con las condiciones ideales 
del detector de Bragg‑Gray, a saber, pwall, pcav, pcel y pdis (véase la sección 1.8). 

65	 Obsérvese que la Wair, y la sw,air, deberían promediarse en todo el espectro de partículas 
presentes. Esto supone una limitación sustancial en el caso de las partículas cargadas pesadas, 
en las que para determinar todos los posibles espectros de partículas es preciso un esfuerzo 
considerable.
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Ante la carencia de datos fiables para los distintos componentes de los factores 
de corrección por perturbación de la cámara que se incluyen en pch,Q, algunos 
valores se obtuvieron a partir de experimentos, otros mediante cálculos por el 
método de Montecarlo o alguna otra técnica, y, en algunos casos, se dio por 
sentado que tienen un valor equivalente a la unidad.

En los haces de electrones y fotones que se utilizan con fines terapéuticos, 
a partir del supuesto general66 de que W W

Q Qair air
o

� � � � � puede obtenerse la 
ecuación más sencilla que a continuación se muestra 
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Q

Q
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ch
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	 (92)

que únicamente depende de los coeficientes de las razones de poderes de frenado 
agua/aire y los factores de corrección por perturbación a las calidades de haz Q y 
Qo. Los únicos factores de corrección para cámaras concretas implicados son los 
factores de corrección por perturbación pch,Q y p Qch o, .

Los valores del producto s p
Q Qw air ch

o o, ,� �  que aparece en el denominador de 
la ecuación (92) cuando la calidad de referencia Qo es radiación gamma de 60Co 
se proporcionan en el cuadro 44 para las cámaras de ionización cilíndricas y de 
placas paralelas que se tratan en la presente publicación. Esos valores se utilizaron 
para calcular todos los factores de corrección kQ Q, o

que se facilitan en este código 
de práctica internacional cuando se normalizan   60Co; en esos casos se utiliza el 
símbolo kQ. Las condiciones de Bragg‑Gray no se aplican en el caso de los haces 
de rayos X de kilovoltaje de energía baja y media, por lo que no puede utilizarse 
la ecuación  (92). Además, por lo general hay una amplia variabilidad en la 
respuesta de una cámara a otra (véanse las secciones 8 y 9). Para esas calidades 
de radiación, el formalismo se basa exclusivamente en utilizar valores de ND,w,Q, 
NK   o factores de corrección kQ Q, o

 medidos de manera directa para cámaras de 
usuario concretas.

En los decenios más recientes se han desarrollado técnicas de Montecarlo 
avanzadas que hacen posible simular cámaras de ionización y fuentes de radiación 
(unidades y aceleradores de rayos γ de  60Co) de manera detallada y con gran 
eficiencia. En lugar de calcular sw,air y los componentes del factor de corrección 
por perturbación de la cámara de manera independiente para una calidad de haz y 
una cámara de ionización concretos, Sempau et al. [247] proponen que el factor de 
corrección que se muestra a continuación:   

66	 Es el mismo supuesto que para determinar que el ND,air no depende de la calidad del 
haz (véase la ref. [10]).
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se calcule de manera directa dentro de la simulación de Montecarlo, donde Dch air−  
y Dw(P) son, respectivamente, el valor medio de la dosis absorbida en la cavidad de 
la cámara y la dosis en un punto en agua (en la práctica, un volumen muy pequeño), 
calculadas por el método de Montecarlo. Obsérvese que en este factor de corrección 
no se incluyen de manera explícita componentes concretos de los factores de 
corrección por perturbación de la cámara, y que no es necesario tener en cuenta las 
limitaciones que conllevan los elementos pequeños e independientes que conforman 
pch. En la ecuación  (93) se incluye un fch(Q) general en el que se incluye la sw,air 
y todos los componentes de la perturbación de la cámara que podrían resultar de 
interés, sin importar su tamaño o interrelación (es decir, no se consideró un requisito 
que fueran pequeños e independientes); en la actualidad, esta ecuación se ha 
convertido en la referencia para hacer cálculos por el método de Montecarlo. Difiere 
de la ecuación que utilizan otros autores (véanse, por ejemplo, las refs. [248, 249]) 
en que, en lugar de emplear la dosis en un punto, Dw(P), la dosis en agua se calcula 
en un volumen idéntico al de la cámara, Dw(vol).

A partir de la ecuación (93), el factor de corrección por la calidad del haz se 
define de la manera siguiente:  

k
f Q

f QQ Q, o

ch

ch o

�
� �
� � 	 (94)

De forma más general, cuando se toman en cuenta los haces que tienen 
distintos valores de energía media necesaria para producir un par de iones en aire, 
Wair, se utiliza la definición siguiente:  
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Si se utilizan los rayos γ de 60Co como la calidad de referencia Qo, la 
ecuación (95) se convierte en: 
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	 (96)

Calcular fch(Q) ≈ (sw,air pch)Q como una sola magnitud en las simulaciones 
de Montecarlo ofrece ventajas considerables sobre determinar los valores de la 
sw,air y el pch por separado. Además de que no dependen de las aproximaciones 
intrínsecas que conlleva la teoría de la cavidad, la principal ventaja de calcular 
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fch(Q) por el método de Montecarlo es que el valor de la incertidumbre que 
resulta de ese método es sustancialmente menor que el que se obtendría de 
combinar las incertidumbres de la sw,air y el pch, puesto que en este último caso el 
valor y la incertidumbre de cada uno tienen que calcularse de manera indirecta 
e independiente.

La mayor parte de los valores de kQ que figuran en esta publicación se 
basan en los datos clave que se proporcionan en la referencia  [32] y también 
cuentan con el aval del CCRI [53].

II.2.	 DETERMINACIÓN DEL kQ Y ANÁLISIS DE DATOS 

En esta sección se analizan aspectos generales de los distintos cálculos y 
mediciones que deben hacerse para determinar los factores de corrección por la 
calidad del haz para distintos tipos de haces y cámaras de ionización. En la mayor 
parte de los casos, los datos proceden de distintos grupos de investigación, por 
lo que se cuenta con un sólido conjunto de datos actualizados. En el caso de 
los haces de fotones y electrones de alta energía, los valores de  fch(Q) y el kQ se 
obtuvieron mediante cálculos por el método de Montecarlo según la ecuación (96) 
y a través de mediciones en laboratorios de calibración, respectivamente. 
En cuanto a los haces de protones e iones más pesados, los valores del kQ se 
determinaron a partir de datos calculados por el método de Montecarlo u 
obtenidos mediante experimentación, o, en caso de que no figuraran en fuente 
alguna, se determinaron de manera analítica por medio de la ecuación  (91). 
Puesto que en toda circunstancia es necesario contar con los datos relativos a los 
haces de rayos γ de 60Co, estos se examinan en primer lugar.

II.2.1.	 Radiación gamma de 60Co

Todos los valores del kQ que se presentan en esta publicación parten de la 
calidad de referencia de los rayos γ de 60Co. En la referencia [100], la magnitud 
fch(60Co) (véase la ecuación  (93)) se determinó para cada tipo de cámara por 
medio de datos calculados por el método de Montecarlo que facilitaron distintos 
grupos de investigación; en casi todos los casos, los códigos para simulaciones 
de Montecarlo que se utilizaron fueron EGSnrc [250] y PENELOPE [45, 46]. 
La fuente de radiación de uso más frecuente fue el espectro de 60Co de unidades 
de uso terapéutico o de laboratorio, aunque en algunos casos para ciertas 
unidades se utilizaron archivos de espacio de fase concretos. En el cuadro  44 
pueden consultarse los valores de esa magnitud para distintos tipos de cámaras; 
además, se calculó la incertidumbre típica y se obtuvo un valor aproximado 
común del 0,4 % (en sentido estricto, hubo variabilidad en la incertidumbre de 
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los valores de los distintos tipos de cámara). Los nuevos valores de fch(60Co) 
sustituyen los de ( ),s pw air ch Co60

 que figuran en el cuadro 37 de la primera edición 
de este código de práctica internacional.

Por lo que se refiere a los cálculos analíticos del kQ para los haces de 
protones e iones más pesados por medio de la ecuación (91), en el denominador 
se utilizan el valor de Wair Co

eV� � �60 33 97. , con una incertidumbre típica 
del 0,35 % [32], y valores de fch(60Co calculados por el método de Montecarlo 
para la cámara concreta).

CUADRO 44. FACTORESa DE fch(60Co) CALCULADOS POR EL MÉTODO 
DE MONTECARLO PARA CÁMARAS CONCRETAS, QUE CASI 
EQUIVALEN AL PRODUCTO sw,air pch EN HACES DE 60Co (adaptado de la 
ref. [100]) 

Cámaras cilíndricas fch(60Co) Cámaras de placas paralelas fch(60Co)

Capintec PR-06C Farmer   1,1045   Exradin A10 1,1137

Exradin A1SL Miniature 1,1036 Exradin A11 1,1115

Exradin A12 Farmer   1,1064    Exradin A11TW 1,0994

Exradin A12S Short Farmer 1,1046 IBA NACP-02 1,1526

Exradin A18   1,1023    IBA PPC05 1,1394

Exradin A19 Classic Farmer 1,1074 IBA PPC40 1,1405

Exradin A28   1,1095    PTW 34045 Adv. Markus 1,1439

IBA CC13 1,1098 PTW 23343 Markus 1,1407

IBA CC25   1,1039   PTW 34001 Roos 1,1414

IBA FC23-C Short Farmer 1,1077

IBA FC65-G Farmer   1,1078   

IBA FC65-P Farmer 1,1135

NE 2561/2611A (NPL 
2611A) Secondary standard   

1,1062    
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CUADRO 44. FACTORESa DE fch(60Co) CALCULADOS POR EL MÉTODO 
DE MONTECARLO PARA CÁMARAS CONCRETAS, QUE CASI 
EQUIVALEN AL PRODUCTO sw,air pch EN HACES DE 60Co (adaptado de la 
ref. [100])  (cont.)

Cámaras cilíndricas fch(60Co) Cámaras de placas paralelas fch(60Co)

NE 2571 Farmer 1,1083

PTW 30010 Farmer   1,1072   

PTW 30011 Farmer 1,1129

PTW 30012 Farmer   1,1000   

PTW 30013 Farmer 1,1082

PTW 31010 Semiflex   1,1074   

PTW 31013 Semiflex 1,1110

PTW 31016 PinPoint 3D   1,1260   

PTW 31021 Semiflex 3D 1,0951

PTW 31022 PinPoint 3Db   1,1002   

Sun Nuclear SNC125c 1,1137

Sun Nuclear SNC600c 
Farmer   

1,1159   

a	 Para obtener los valores de fch(60Co) se promediaron los resultados de distintos estudios 
elaborados con el método de Montecarlo, lo que dio un valor aproximado común de 
incertidumbre típica del 0,4 %.

b	 Valor medio de la referencia [251]; véase la nota d en el cuadro 45.

Como se hace hincapié en la sección II.1, calcular f s pch w air ch Co
Co60

60� � � � �,  
como una sola magnitud en las simulaciones de Montecarlo, en lugar de 
determinar los valores de la sw,air y el pch por separado, ofrece la ventaja de 
que se obtienen valores de incertidumbre menores que si se combinaran las 
incertidumbres de la sw,air y el pch. Por ello, aunque para los haces de protones 
e iones más pesados resulta admisible utilizar valores concretos de la sw,air y el 
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pch debido a que no se cuenta con valores de fch(Q) calculados por el método 
de Montecarlo para cámaras concretas, en relación con los datos del  60Co que 
aparecen en el denominador del kQ resulta más adecuado utilizar fch(60Co).

II.3.	 Haces de fotones de alta energía

En cuanto a los datos de haces de fotones de megavoltaje calculados por 
el método de Montecarlo y mediante experimentación, los valores de fch(Q) y el 
ND,w,Q se determinaron para un gran número de tipos de cámaras y calidades de 
haz. Acorde a los usos con fines terapéuticos que se le da en todo el mundo, para 
esa modalidad de radiación se contó, por amplio margen, con el mayor número 
de conjuntos de datos. En el cuadro  45 [100] figuran los modelos de cámara 
y el número de determinaciones del kQ hechas por el método de Montecarlo y 
mediante experimentación.

CUADRO 45. MODELOS DE CÁMARA Y NÚMERO DE 
DETERMINACIONES DEL kQ HECHAS POR EL MÉTODO DE 
MONTECARLO Y MEDIANTE EXPERIMENTACIÓN PARA HACES DE 
FOTONES DE ALTA ENERGÍA DE DISTINTAS CALIDADES (adaptado 
de la ref. [100]) 

Modelo de cámara de 
ionización

Número de puntos de datos Variables para el modelo de 
cámara concretoa

Método de 
Montecarlo Experimentación a b

Capintec PR-06C Farmer 10 3 1,06833 −0,08262

Exradin A1SL Miniature 14 6 1,21633 −0,13351

Exradin A12 Farmer 35 6 1,09783 −0,09544

Exradin A12S Short 
Farmer

16 3 1,11499 −0,10057

Exradin A18 10 3 1,10487 −0,09670

Exradin A19 Classic 
Farmer

29 6 1,12024 −0,10493

Exradin A26 10 3 1,09587 −0,09383

Exradin A28 19 3 1,12453 −0,10278
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CUADRO 45. MODELOS DE CÁMARA Y NÚMERO DE 
DETERMINACIONES DEL kQ HECHAS POR EL MÉTODO DE 
MONTECARLO Y MEDIANTE EXPERIMENTACIÓN PARA HACES DE 
FOTONES DE ALTA ENERGÍA DE DISTINTAS CALIDADES (adaptado 
de la ref. [100])  (cont.)

Modelo de cámara de 
ionización

Número de puntos de datos Variables para el modelo de 
cámara concretoa

Método de 
Montecarlo Experimentación a b

IBA CC13 42 6 1,11441 −0,10260

IBA CC25 10 3 1,08981 −0,09254

IBA FC23-C Short 
Farmer

19 3 1,09189 −0,09346

IBA FC65-G Farmer 64 20 1,09752 −0,09642

IBA FC65-P Farmer 42 3 1,12374 −0,10784

NE 2561/2611A 
(NPL 2611A) Secondary 
standard

20 19 1,07699 −0,08732

NE 2571 Farmer 126 28 1,08918 −0,09222

PTW 30010 Farmer 25 3 1,12594 −0,10740

PTW 30011 Farmer 15 —b 1,10850 −0,10107

PTW 30012 Farmer 25 13 1,12442 −0,10415

PTW 30013 Farmer 65 23 1,18273 −0,13256

PTW 31010 Semiflex 29 6 1,23755 −0,15295

PTW 31013 Semiflex 48 6 1,19297 −0,13366

PTW 31016 PinPoint 3D 15 —b 1,11650 −0,10841

PTW 31021 Semiflex 3D 37 13 1,29612 −0,16514

PTW 31022 PinPoint 3Dc 25 6 1,14435 −0,11130

Sun Nuclear SNC125cd 25 —b 1,09700 −0,09749
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CUADRO 45. MODELOS DE CÁMARA Y NÚMERO DE 
DETERMINACIONES DEL kQ HECHAS POR EL MÉTODO DE 
MONTECARLO Y MEDIANTE EXPERIMENTACIÓN PARA HACES DE 
FOTONES DE ALTA ENERGÍA DE DISTINTAS CALIDADES (adaptado 
de la ref. [100])  (cont.)

Modelo de cámara de 
ionización

Número de puntos de datos Variables para el modelo de 
cámara concretoa

Método de 
Montecarlo Experimentación a b

Sun Nuclear SNC600c 
Farmerd

25 5 1,06800 −0,08485

Número total de 
determinaciones

800 190

a	 Valores de las variables a y b para cada modelo de cámara concreto obtenidos a partir 
de los distintos ajustes mediante la ecuación (97). El número de cifras decimales no 
conlleva valores de incertidumbre del mismo orden. Los decimales se proporcionan 
para que los datos puedan interpolarse con facilidad.

b	 —: no se cuenta con los datos.
c	 Valores extraídos de un prototipo de cámara modelo PTW que incluía 6 puntos de datos 

medidos por el PTB y 25 obtenidos mediante cálculos por el método de Montecarlo 
[251].

d	 Datos procedentes de la referencia [252].

Distintas partes y laboratorios de calibración facilitaron los datos del kQ. 
Varias mediciones del kQ y algunas simulaciones de Montecarlo se hicieron en el 
marco del proyecto 16NRM03 RTNORM de la Asociación Europea de Institutos 
Nacionales de Metrología (EURAMET) [253]; otros datos de importancia 
fueron el conjunto amplio de datos obtenidos mediante experimentación de 
McEwen [98] y los datos actualizados obtenidos por el método de Montecarlo del 
grupo del Consejo Nacional de Investigaciones de Canadá (CNRC) [254‑256]. 
En casi todos los casos, los códigos para simulaciones de Montecarlo que se 
emplearon para los cálculos fueron EGSnrc [250] y PENELOPE [45, 46], que se 
utilizaron sobre todo con archivos de espacio de fase para distintos aceleradores 
lineales con filtro aplanador y sin él, aunque, en algunos casos, la información de 
las fuentes de radiación se extrajo de datos publicados de espectros para varios 
aceleradores lineales [257‑260]. La ecuación  (94) se utilizó para obtener los 
valores del kQ calculados por el método de Montecarlo para distintos modelos de 
cámara de ionización irradiados por haces de fotones de alta energía, para los que 
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( ) ( )W WQair air Co
=

60
. Los valores del kQ obtenidos mediante experimentación para 

algunas de las cámaras se midieron en laboratorios de calibración, por medio de 
calorimetría de agua o de grafito, con valores de incertidumbre de entre el 0,3 
y el 0,5 %. Los dos conjuntos de factores de corrección por la calidad del haz 
que se obtuvieron para cada cámara se combinaron para conseguir resultados con 
fundamento estadístico para los valores medios del kQ y los valores aproximados 
de la incertidumbre conexa; esta última es la incertidumbre típica relativa (k = 1) 
expresada como porcentaje.

En los cálculos para obtener los valores del kQ que hicieron distintos 
grupos se utilizaron varios códigos para simulaciones de Montecarlo y fuentes 
de radiación, así como información detallada acerca de la forma de los modelos 
de las cámaras de ionización que proporcionaron los respectivos fabricantes. En 
todos los casos, en los análisis se obtuvieron kQ con valores de incertidumbre 
típica de tipo A del 0,1 % o menores. Para comprobar la homogeneidad de los 
cálculos, a todos los grupos que efectuaron análisis con el método de Montecarlo 
se les solicitó que hicieran una simulación concreta con una cámara de ionización 
modelo NE‑2571 en haces de fotones de megavoltaje de distinta calidad. La 
simulación tenía por objeto determinar la variabilidad en los valores del kQ 
debida al proceso que cada grupo tuvo que seguir para incorporar las variables 
relativas a la forma de la cámara y al transporte de partículas en el código para 
simulaciones de Montecarlo. Los resultados que se obtuvieron se muestran en 
la figura 26, en la que también se incluyen los datos experimentales medidos en 
PSDL para ese modelo de cámara. Se hicieron ajustes a todo el conjunto de datos 
por medio de la forma funcional siguiente:  
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donde a y b son variables concretas para cada modelo de cámara, y se da por 
sentado que  0,57 es el valor medio de la TPR20,10 de las unidades de rayos  γ 
de  60Co (suponiendo que el kQ  =  1 para esta calidad de referencia). En la 
figura 2667 se incluyen ese valor medio y los límites de predicción del 95 % del 
ajuste, que dieron como resultado una diferencia de la media cuadrática del 0,2 % 
entre los datos y el modelo ajustado. Puede observarse que la mayor parte de los 

67	 Cabe tomar nota de que al analizar los valores de la TPR20,10 de los haces de rayos γ 
de 60Co junto con los valores para los haces de fotones de megavoltaje podrían notarse 
incongruencias, puesto que los espectros de fotones procedentes de un radionucleido y de la 
radiación de frenado difieren de manera considerable.
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resultados tienen una concordancia de ±0,5 %, lo que muestra que las distintas 
determinaciones son congruentes. Los valores de las variables a y b para cada 
modelo de cámara concreto que se obtuvieron a partir de los ajustes mediante la 
ecuación (97) para distintos modelos de cámara se incluyen en el cuadro 45.

Debería mencionarse que, debido a que el determinativo de la calidad del 
haz Q (TPR20,10) no toma en cuenta el perfil del haz en la proximidad del punto 
de medición en el maniquí, podría ocurrir que haya dos haces con idénticos 
valores de Q (p. ej.  con filtro aplanador y sin él) y distintos perfiles de haces 
en la proximidad del punto de medición. Debido a que se da por sentado que 
el kQ únicamente está en función de la Q (que no toma en cuenta el perfil del 
haz), cabría esperar que para una cámara determinada haya distintos valores del 
kQ para una Q idéntica de dos haces. Sin embargo, tanto en las determinaciones 
mediante experimentación como por el método de Montecarlo, se llegó a la 
conclusión de que no había diferencias considerables entre los kQ de los haces 
con filtro aplanador y sin él, y de que tampoco las había si se utilizaban archivos 
de espacio de fase o espectros de fotones [153, 261].

En la figura 27 se encuentran ejemplos de datos del kQ y ajustes para otros 
dos modelos de cámaras de ionización de uso habitual. Se hace hincapié en que 
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Fig. 26. Valores del kQ para haces de fotones de megavoltaje (MV) obtenidos a partir de 
cálculos por el método de Montecarlo por distintos grupos (círculos vacíos) y medidos 
en PSDL (círculos llenos) para una cámara de ionización modelo NE‑2571. La línea 
continua corresponde a un ajuste de los datos que resulta de aplicar la ecuación (97) y las 
líneas punteadas representan los límites de predicción del 95 % del ajuste. Adaptado de la 
referencia [100] (© Instituto de Física e Ingeniería Médicas. Reproducido con la autorización 
de IOP Publishing Ltd). c.l.: límites de confianza. 



en los valores del kQ que se proporcionan en este código de práctica internacional 
no se hace distinción en la variabilidad de una cámara a otra para un modelo 
de cámara concreto, y que, si se utilizan estos, se obtendrán resultados con 
mayor incertidumbre que si los valores se hubieran medido en el laboratorio de 
calibración para la cámara concreta del usuario.

El análisis estadístico de los datos del kQ para los distintos modelos 
de cámaras de ionización es parecido al procedimiento que se utilizó en la 
referencia  [12]; en ese análisis se incluyeron todos los conjuntos de datos 
disponibles obtenidos en los diversos análisis mediante experimentación y por el 
método de Montecarlo. Para cada modelo de cámara se hizo un primer modelo de 
ajuste con la ecuación (97); se excluyeron los puntos de datos que quedaron fuera 
de los límites de predicción del 99,73 % (k = 3) del ajuste y se aplicó de nuevo el 
modelo de ajuste. Tomando en cuenta que la mayor parte de las determinaciones 
dieron valores de incertidumbre típica relativa parecidos y que estos fueron de 
distintos tipos (de tipo A para los valores calculados por el método de Montecarlo 
y de tipo combinado para los datos medidos), no se utilizaron técnicas estadísticas 
para ponderar los diversos conjuntos de datos de trabajo. En cuanto al cálculo 
de los valores de incertidumbre (para obtener información detallada, véase la 
ref. [100]), hay que tener en cuenta que:   
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Fig. 27. Valores del kQ para haces de fotones de megavoltaje (MV) obtenidos a partir de 
cálculos por el método de Montecarlo (MC) por distintos grupos (círculos vacíos) y medidos en 
PSDL (círculos llenos) para las cámaras de ionización modelos IBA FC65‑G y PTW 30013. Las 
líneas continuas corresponden a ajustes de los datos que resultan de aplicar la ecuación (97) y 
las líneas punteadas representan los límites de predicción del 95 % del ajuste. Adaptado de la 
referencia [100] (© Instituto de Física e Ingeniería Médicas. Reproducido con la autorización 
de IOP Publishing Ltd). c.l.: límites de confianza.



	— En los cálculos por el método de Montecarlo no se hicieron determinaciones 
de las incertidumbres de tipo  B68, y cabe esperar que los datos del 
kQ calculados que facilitaron los distintos grupos tengan valores de 
incertidumbre (obtenidos con códigos para simulaciones de Montecarlo 
idénticos o parecidos) correlacionados que no muestren dispersión.

	— En cambio, los datos experimentales para el kQ que proporcionan distintos 
laboratorios con frecuencia no guardan relación entre ellos, por lo que el 
valor de la incertidumbre puede calcularse con mayor fiabilidad si esos datos 
se utilizan para generar un modelo de ajuste. Aunque en todos los modelos 
de cámara la desviación relativa entre el modelo y los datos experimentales 
aumentó ligeramente en función de la TPR20,10, la modificación tuvo un valor 
tan pequeño que había argumentos para emplear un valor de incertidumbre 
independiente en función de la calidad. Se hicieron regresiones para los 
distintos modelos de cámaras (en promedio se obtuvo un componente 
de incertidumbre típica de aproximadamente el  0,5  %); para tomar en 
cuenta la incertidumbre del experimento se añadió un componente de 
aproximadamente el 0,3 %.

	— Por último, se calculó que la incertidumbre de asignar valores del kQ a una 
determinada calidad de haces de fotones tenía un valor del 0,2 %. Ese valor 
incluye la incertidumbre de que los grupos de investigación y los usuarios 
finales hayan utilizado archivos de datos de espacio de fase o espectros de 
fotones en los cálculos por el método de Montecarlo y para las mediciones 
de la TPR20,10 en los haces con filtro aplanador y sin él.

Los distintos componentes se resumen en el cuadro  46, con una 
incertidumbre típica combinada para los valores del kQ de fotones de alta energía 
de aproximadamente el 0,6 %.

II.4.	 HACES DE ELECTRONES

A diferencia de lo que ocurre con los haces de fotones, se cuenta con 
pocos datos para los haces de electrones para los que pueden utilizarse valores 

68	 Debería tomarse nota de que en los cálculos por el método de Montecarlo resulta 
especialmente difícil determinar las incertidumbres de tipo  B. Aunque algunos autores han 
calculado valores de incertidumbre de tipo B de entre el 0,2 y el 0,4 % para los haces de fotones 
de megavoltaje [262], en sus análisis no tuvieron en cuenta los componentes que proceden de 
las teorías de la dispersión de un electrón y de varios electrones ni los incorporaron en el código 
que se utilizó para hacer cálculos por el método de Montecarlo; desde hace varios años se ha 
considerado que esa carencia es una limitante considerable para las simulaciones de Montecarlo 
de cámara de ionización (véanse, por ejemplo, las refs. [108, 263]).
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del kQ de uso mayoritario. Esto ocurre para los valores experimentales que 
se calculan tanto a partir de una comparación con el patrón primario de dosis 
absorbida en agua como a partir de simulaciones de Montecarlo que operan con 
el mismo formalismo que para otras modalidades de haz. Esta ausencia de datos 
es un reflejo de: a) el pequeño número de PSDL que han desarrollado patrones 
primarios y el pequeño número de grupos universitarios de investigación que 
se encuentran activos en la actualidad, y b)  el uso relativamente infrecuente 
de los haces de electrones con energía del orden del megaelectronvoltio en la 
radioterapia. Al inicio del proyecto estaba previsto hacer una revisión de la 
primera edición de este código de práctica internacional porque se esperaba que 
se publicaran nuevos datos de interés y que sería posible hacer varias mediciones 
para calcular un promedio (ponderado o de otro tipo) para cada modelo de 
cámara. Sin embargo, para algunos modelos de cámaras no se cuenta con más 
de un conjunto de datos de cada tipo  —obtenidos por experimentación o por 
simulación— y con frecuencia hay diferencias considerables en los valores de 
resolución e incertidumbre entre los dos tipos de datos.

Por ello, en esta publicación se optó por fundamentar los valores del kQ 
de uso mayoritario y los valores de kQ Q, int

 para los haces de electrones en las 
simulaciones de Montecarlo de Muir y Rogers [167], el conjunto de datos más 
amplio disponible, y utilizar otros cálculos para hacer comprobaciones y obtener 
valores aproximados de la incertidumbre. La ventaja principal de ese enfoque 
es que hay congruencia entre los modelos de cámaras por lo que se refiere al 
método de cálculo y a la presentación de resultados. Los datos experimentales 
se examinaron no solo para hacer comprobaciones de los cálculos, sino también 
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CUADRO 46. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA DE 
LOS VALORES DEL kQ PARA LOS HACES DE FOTONES DE ALTA 
ENERGÍA (sobre la base de la ref. 100])

Componente uc (%)

Incertidumbre predicha a partir del modelo de ajuste con la 
ecuación (97)

0,51

Incertidumbre neta obtenida mediante experimentación 0,28

Uso del kQ para calcular TPR20,10 0,20

Incertidumbre típica combinada en el kQ 0,62

    



para contar con datos probatorios directos del funcionamiento de las cámaras 
en calidad de instrumentos de referencia, lo que permitió responder la pregunta 
sobre si era adecuado utilizarlas en este código de práctica internacional.

En el análisis se tuvieron en cuenta los datos experimentales (kQ, kQ Q, int
,  

caracterización de las cámaras) de las referencias  [163, 174, 264‑269] y los 
valores del kQ y kQ Q, int

 calculados de las referencias  [167, 247, 270‑273]. Tras 
examinar las incertidumbres en los cálculos y las mediciones, se determinó 
que para hacer comparaciones entre los distintos conjunto de datos el valor de 
tolerancia a diferencias sería del 0,5 % para el kQ y del 0,3 % para kQ Q, int

. Uno de 
los problemas que surgen al examinar coeficientes de calibración ND,w,Q obtenidos 
mediante experimentación es que no se cuenta con comparaciones entre PSDL. 
A diferencia de lo que ocurre con los haces de rayos X de kilovoltaje, los haces 
de 60Co y los haces de fotones de megavoltaje, no hay comparaciones guiadas por 
la BIPM para haces de electrones con energía del orden del megaelectronvoltio. 
Por ello, las diferencias en los patrones primarios dan como resultado diferencias 
en los kQ. Además, en algunas de las determinaciones mediante experimentación 
no se incluyen cálculos del coeficiente de calibración ND,w en un haz de  60Co. 
Al hacer comparaciones entre simulaciones de Montecarlo surgió un problema 
distinto. Salvo por la ref. [247], todos los datos se obtuvieron por medio del 
código EGSnrc. Por consiguiente, hay un nivel de concordancia menor entre los 
conjuntos de datos porque hay correlación entre ellos.

Debido a la dispersión que se observó en los conjuntos de datos que se 
utilizaron en el proceso de comprobación, no se hicieron modificaciones a 
los cálculos de la referencia [167], salvo para aplicar el punto de medición 
correcto de conformidad con la definición que figura en este código de práctica 
internacional. Ello redujo la revisión a una sencilla toma de decisión entre “sí” 
y “no” para cada modelo de cámara, teniendo presente el principio orientador 
de incluir solo datos del kQ para los que se dispusiera de valores obtenidos 
mediante experimentación y métodos de Montecarlo, y para los que, además, 
estos valores estuvieran en conformidad con la tolerancia que se mencionó con 
anterioridad. Como comprobación final, se hizo una comparación entre los datos 
nuevos y los que se proporcionan en la primera edición de este código de práctica 
internacional; se observó que, en la mayoría de los modelos de cámara para 
los que se facilitaron datos en la edición anterior, en el kQ se habían producido 
modificaciones menores del 1 %.

Mediante el análisis se llegó a la conclusión de que los valores del kQ solo 
podían confirmarse de manera fiable en un pequeño número de cámaras, dos 
modelos de placas paralelas y cinco cilíndricas. Los datos disponibles apuntaron a 
que los modelos PTW Roos e IBA NACP‑02 podían calibrarse en un haz de 60Co; 
sin embargo, para todos los demás modelos de placas paralelas únicamente se 
recomienda la calibración directa en un haz de electrones con energía del orden 
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del megaelectronvoltio o la calibración interna en relación con uno de los siete 
modelos de cámara a los que se hizo alusión. En cuanto a los modelos de cámaras 
cilíndricas, solo conviene utilizar cámaras de tipo Farmer (0,6 cm3), debido a que 
más de un grupo de investigación ya ha analizado esos modelos. Únicamente se 
proporcionan datos del kQ para esas cámaras, puesto que se recomienda utilizar 
cualquiera de ellas en haces de 60Co. Limitar la recomendación a solo un pequeño 
número de modelos de cámara para uso en haces de electrones con energía del 
orden del megaelectronvoltio es una práctica congruente con otros códigos de 
práctica, por ejemplo, la referencia [106].

En cuanto a los datos para los haces de fotones de megavoltaje, los valores 
del kQ y el kQ Q, int

 que se proporcionan en esta publicación se basan en ajustes del 
tipo siguiente:  
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para las cámaras de placas paralelas y las cilíndricas, respectivamente. En cuanto 
a las cámaras para las que únicamente se facilitan valores del kQ Q, int

, estos pueden 
extraerse de los cálculos del kQ a través de una división entre el valor del kQ Qint o, . 
Las variables de ajuste a, b y c se proporcionan en los cuadros 47 y 48.

Andreo et al. [100] llevaron a cabo un amplio y sólido análisis de 
incertidumbre de los datos del kQ para los haces de fotones de megavoltaje a 
partir de varios conjuntos de datos y determinaron que la incertidumbre global 
de los valores del kQ era de aproximadamente el 0,6 %. Debido a que ese análisis 
no puede replicarse de manera sencilla para los kQ de los haces de electrones, 
en esta exposición se toma como punto de partida la incertidumbre de los 
haces de fotones. Cabría esperar que no hubiera diferencias considerables en 
los valores de incertidumbre calculados por el método de Montecarlo para los 
haces de electrones, puesto que los algoritmos subyacentes y la modelización 
de las interacciones son parecidos, y en las referencias [271, 272] se informa de 
incertidumbres congruentes con el valor mencionado. Los resultados obtenidos 
mediante experimentación apuntan a valores de incertidumbre típica para la 
determinación del ND,w,Q de entre el 0,4 % y el 1 %, y a valores de incertidumbre 
menores para energías más altas (mayores de aproximadamente  12  MeV). 
Sin embargo, entre los factores kQ medidos y calculados para las cámaras del 
cuadro 47 hay un nivel de concordancia mayor del 0,4 % en todos los casos, por lo 
que ese valor se emplea para la incertidumbre neta que aporta a la incertidumbre 
en el cálculo del kQ para los haces de electrones con un R50,D  ≥  2  g/cm2. Por 
lo que se refiere a los haces de electrones de menor energía, se calcula que el 
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componente de incertidumbre derivado de la experimentación tiene un valor 
del  0,6  %. En cuanto a los haces de fotones, se incluye un componente de 
incertidumbre adicional para tener en cuenta las diferencias que podría haber 
entre los haces de electrones que se utilizaron para obtener los valores del kQ 
y los haces en los que se medirán las dosis. Los valores correspondientes se 
proporcionan en el cuadro 49.

La incertidumbre del kQ Q, int
es algo menor debido a que hay correlaciones 

entre los datos obtenidos mediante experimentación y los cálculos. Sobre la base 
de la comparación entre los datos de los modelos PTW Roos e IBA NACP‑02, 
las únicas dos cámaras para las que se cuenta con varias determinaciones 
efectuadas mediante experimentación, en el kQ Q, int

 se obtuvo una incertidumbre 
típica combinada del 0,35 % para un R50,D ≥ 2 g/cm2. Por lo que respecta a las 
energías de electrones de valor menor que el anterior, en los datos se observa 
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CUADRO 47. VARIABLES DE AJUSTE PARA EL kQ PARA HACES 
DE ELECTRONES PARA DISTINTOS MODELOS DE CÁMARAS 
CALIBRADOS EN RADIACIÓN GAMMA DE 60Co

Modelo de cámara de ionizacióna a b c

Cámaras de placas paralelas

PTW 34001 Roos 0,884 0,120 3,511

IBA NACP-02 0,879 0,120 3,398

Cámaras cilíndricas

NE 2571 0,892 0,103 0,920

IBA FC65-G 0,884 0,103 0,680

Exradin A12 0,880 0,108 0,607

Exradin A19 0,870 0,108 0,505

PTW 30013 0,888 0,101 0,816

PTW 30012 0,889 0,111 0,728

a	 Obsérvese que para calcular el kQ se utilizan distintas ecuaciones para las cámaras de 
placas paralelas y para las cilíndricas (véanse las ecuaciones (98, 99)).
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CUADRO 48. VARIABLES DE AJUSTE PARA EL kQ Q, int
 PARA HACES 

DE ELECTRONES PARA DISTINTOS MODELOS DE CÁMARAS 
CALIBRADOS EN HACES DE ELECTRONES DE ALTA ENERGÍA

Modelo de cámara de ionizacióna a b c

Cámaras de placas paralelas

PTW 34001 Roos 0,984 0,134 3,511

IBA NACP-02 0,985 0,135 3,398

PTW 34045 Advanced Markus 0,986 0,135 3,349

PTW 23343 Markus 0,984 0,112 3,826

IBA PPC40 0,984 0,130 3,510

IBA PPC05 0,982 0,104 4,248

Exradin A10 0,991 0,112 2,927

Exradin A11 0,992 0,114 2,864

Exradin P11 0,989 0,177 2,687

Sun Nuclear SNC350p 0,984 0,134 3,511

Cámaras cilíndricas

NE 2571 0,982 0,113 0,920

IBA FC65-G 0,971 0,113 0,680

Exradin A12 0,965 0,119 0,607

Exradin A19 0,957 0,119 0,505

PTW 30013 0,978 0,112 0,816

PTW 30012 0,972 0,121 0,728

a	 Obsérvese que para calcular el kQ se utilizan ecuaciones distintas para las cámaras de 
placas paralelas y para las cilíndricas (véanse las ecuaciones (98, 99)).



divergencia respecto de distintos patrones, y hay fundamentos para aumentar la 
incertidumbre al 0,6 %.

Debería insistirse en que consultar los datos del kQ y el kQ Q, int
 no es la 

manera más adecuada para obtener el coeficiente de calibración ND,w,Q en un haz 
de electrones con energía del orden del megaelectronvoltio. Como se explica en la 
sección 1.4, para obtener el valor de incertidumbre más bajo debería hacerse una 
calibración directa en un haz que sea tan parecido al del usuario como sea posible. 
Sin embargo, se mantiene la recomendación de que no se elija una cámara distinta 
de las que figuran en los cuadros 47 y 48, puesto que ya se ha determinado que 
esas cámaras cumplen los requisitos de los instrumentos de referencia.

II.5.	 HACES DE PROTONES

En cuanto al kQ para los haces de protones, tanto calculado por método 
de Montecarlo [242, 274‑279] como mediante experimentación [280‑288], solo 
se cuenta con nuevos valores para un grupo reducido de cámaras de ionización 
cilíndricas y de placas paralelas (véase el cuadro 50). Por ello, los datos del kQ 
para los haces de protones que se recomiendan en esta publicación se obtuvieron 
por aproximación con las ecuaciones analíticas (91, 96) con factores de corrección 
por perturbación genéricos dependientes del material de las paredes de la cámara 
calculados por el método de Montecarlo. En todos los casos, los poderes de 
frenado son los que figuran en la referencia [32], la calidad del haz de referencia 
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CUADRO 49. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA 
PARA LOS VALORES DEL kQ PARA HACES DE ELECTRONES DE ALTA 
ENERGÍA CON UN R50,D ≥ 2 g/cm2

Componente uc (%)

Incertidumbre predicha a partir del modelo de ajuste 0,51

Incertidumbre neta obtenida mediante experimentación 0,40a

Asignación del kQ al R50,D 0,20

Incertidumbre típica combinada en el kQ 0,68b

a	 Para un R50,D < 2 g/cm2, se calcula que este componente tiene un valor del 0,6 %.
b	 Para un R50,D < 2 g/cm2, se calcula que la incertidumbre combinada tiene un valor 

del 0,81 %.



es 60Co, y se toman en cuenta los distintos valores de la Wair para los haces de 
protones y de  60Co. Cabe señalar que, para la mayor parte de los modelos de 
cámaras que se analizaron, se confirmó por medio de los distintos métodos de 
cálculo que los factores de corrección por perturbación tenían un valor distinto 
del de la unidad; ello supone un cambio considerable en comparación con la 
primera edición de este código de práctica internacional, que partió del valor 
aproximado pQ ≡ 1.

CUADRO 50. MODELOS DE CÁMARAS Y NÚMERO DE PUNTOS DE 
DATOS OBTENIDOS POR MEDIO DE DETERMINACIONES EN HACES 
DE PROTONES DEL VALOR DEL kQ POR EL MÉTODO DE MONTECARLO 
Y MEDIANTE EXPERIMENTACIÓN

Modelo de cámara de 
ionización

Número de puntos de 
datos

Método de 
Montecarlo

Experimentación
(calibración 

directa)

Experimentación
(calibración 

interna)

Cámaras cilíndricas

Capintec PR-06 Farmer —a 2 —a

Exradin A1SL Miniature 4   —a   —a   

Exradin A12 Farmer 5 —a —a

Exradin A19 Classic Farmer   5   —a   —a   

IBA FC65-G Farmer 14 4 3

IBA FC65-P Farmer   10   —a   3   

NE 2571 Farmer 27 4 —a

PTW 30013 Farmer   14   —a   —a   

PTW 30001 Farmer —a 2 3

PTW 30006 Farmer   —a   —a   3   

PTW 31021 Semiflex 3D 5 —a —a

Cámaras de placas paralelas
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CUADRO 50. MODELOS DE CÁMARAS Y NÚMERO DE PUNTOS DE 
DATOS OBTENIDOS POR MEDIO DE DETERMINACIONES EN HACES 
DE PROTONES DEL VALOR DEL kQ POR EL MÉTODO DE MONTECARLO 
Y MEDIANTE EXPERIMENTACIÓN (cont.)

Modelo de cámara de 
ionización

Número de puntos de 
datos

Método de 
Montecarlo

Experimentación
(calibración 

directa)

Experimentación
(calibración 

interna)

Exradin A10 13 —a —a

Exradin A11   13   —a   —a   

Exradin A11 TW 13 —a —a

IBA NACP-02   35   2   4   

IBA PPC05 21 —a —a

IBA PPC40   21   —a   —a   

PTW 34045 Adv. Markus 25 —a 2

PTW 23343 Markus   25   2   —a   

PTW 34001 Roos 29 —a 4

Número total de puntos de 
datos   

279   14   22   

a	 —: no se cuenta con los datos.

En cuanto a los cálculos analíticos hechos con las ecuaciones (91, 96), se 
utilizaron los datos siguientes:

a)	 Las razones de poderes de frenado agua/aire calculadas por el método 
de Montecarlo para haces de protones monoenergéticos, por medio de la 
relación empírica siguiente:  

 	 s a bR
c

RRw,air res
resres

� � � � � 	 (100)
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  	 donde a = 1,131, b = −2,327 × 10−5 y c = 2,046 × 10−3. Al igual que en la 
primera edición de este código de práctica internacional, los coeficientes se 
obtuvieron a partir de un ajuste a las razones de poderes de frenado calculadas 
con el código PETRA para simulaciones de Montecarlo [289,  290] para 
haces de protones monoenergéticos incidentes; sin embargo, en esta ocasión 
los poderes de frenado clave para los protones y los electrones secundarios 
se extraen de la referencia [32]. En los cálculos por medio del código 
PETRA se incluyen el transporte de electrones secundarios y los procesos 
nucleares inelásticos para los que no se proporcionan datos clave en la 
referencia [32]. En el código PETRA las razones de poderes de frenado se 
calculan “in‑line” —es decir, durante el transporte de las partículas— de 
conformidad con la teoría de la cavidad de Spencer‑Attix. Los cálculos 
“in‑line” ofrecen la ventaja de que delimitan las trayectorias con exactitud; 
además, se evita cualquier posible influencia sobre el número y el tamaño 
de los intervalos de energía que se utilicen para calcular la fluencia. En 
comparación con las razones de poderes de frenado que se publicaron en la 
primera edición de este código de práctica internacional, esos valores son 
un 0,5 % menores y la incertidumbre calculada de la sw,air en la profundidad 
de referencia en un haz de uso clínico sigue siendo del 1 %. En la figura 28 
se muestra la sw,air en función del Rres. Al calcular la incertidumbre del kQ 
no se presupone que haya correlación con los poderes de frenado de los 
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Fig. 28. Razones de poderes de frenado agua/aire de Spencer‑Attix (Δ = 10 keV) para haces 
de protones de uso clínico en función del índice de calidad del haz Rres. La curva es un modelo 
de ajuste para las razones de poderes de frenado calculadas con el código PETRA para 
simulaciones de Montecarlo [290] para haces de protones monoenergéticos incidentes. Los 
datos incluyen el transporte de electrones secundarios y los procesos nucleares inelásticos, y 
los poderes de frenado clave se extrajeron de la ref. [32].



electrones. Se calcula que la incertidumbre de asignar razones de poderes 
de frenado a una calidad de haz de protones determinada es del 0,3 %; ese 
valor incluye la incertidumbre debida a la diferencia entre el espectro para 
un campo con una sola capa de energía y para un haz de protones con un 
pico de Bragg extendido con el mismo alcance residual.

b)	 Los factores de corrección por perturbación de la cámara de ionización 
extraídos de un análisis exhaustivo que hicieron Palmans et al. [220] con 
datos obtenidos por el método de Montecarlo y mediante experimentación. 
La mayor parte de los datos del kQ obtenidos por el método de Montecarlo se 
calcularon con los códigos para simulaciones de Montecarlo Geant4 [291] 
o PENH [292], o con una combinación de ambos. Por lo general los datos 
corresponden a haces barridos de una sola capa, a excepción de la referencia 
[242], en la que también se incluyen datos para un haz con un pico de Bragg 
extendido. La mayor parte de las determinaciones mediante experimentación 
se hicieron con calorimetría de agua o de grafito. En la referencia [220] se 
tenía por objeto determinar valores del (pch)Q o, por motivos que resultarán 
evidentes más adelante, cocientes de (pch/pdis)Q, donde pdis es el factor de 
corrección por el desplazamiento de la cámara. Se calcularon por medio de 
las ecuaciones siguientes:  

p
f Q

s

p

Q

Q

ch

ch

w,air

ch

para cámaras de ionización paralelas
,
�

� �
� �

pp

f Q

s p
Q Q Qdis

ch

w,air dis

   para cámaras de ioniza
�

�
�

�

�
�

� �
� �

�
,

cción cilíndricas
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	 donde fch(Q) se obtiene al resolver la ecuación (96) si solo se proporciona el 
kQ en una publicación determinada, (sw,air)Q se calcula con la ecuación (100) y 
los valores del pdis se extraen de la referencia [218]. En el caso de los modelos 
de cámaras cilíndricas, cuando el Rres tiene valores bajos, hay una diferencia 
considerable entre los datos del (pch)Q para los haces de una sola capa y 
para haces sin modulación de intensidad y de intensidad modulada, puesto 
que estos últimos presentan amplios gradientes de dosis en profundidad. 
Si el componente que corresponde a ese gradiente se elimina del factor de 
corrección por perturbación al tener en cuenta el cociente (pch/pdis)Q, ello 
produce dispersión de los datos que es prácticamente independiente del 
Rres y del tipo de haz (de una sola capa, sin modulación de intensidad o de 
intensidad modulada); la desviación típica de todos los datos por lo general 
presenta variabilidad de entre el 0,3 % y el 0,5 %, y con frecuencia el valor 
es del 0,4 %. En cuanto a las cámaras de placas paralelas, los datos del (pch)
Q también son independientes del Rres y del tipo de haz. Los datos medidos 
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por lo general confirman los resultados de las simulaciones de Montecarlo 
dentro de los valores de incertidumbre obtenidos mediante experimentación. 
Sobre la base de esos resultados, seguidamente las cámaras se agruparon en 
función de la composición del material de las paredes de la cámara, y se dio 
por sentado que los valores del (pch)Q y el (pch/pdis)Q para las cámaras que 
no figuran en el cuadro 50 tenían un valor equivalente al valor promedio de 
los modelos de cámara cuyas paredes estaban hechas del mismo material. 
En el caso de las cámaras del cuadro 50, se utilizaron los valores medios 
del modelo concreto. Los últimos valores del fch(Q) se calcularon según las 
ecuaciones siguientes:  

 

f Q s p
Q Qch w,air ch

        para cámaras de ionización de� � � ��
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  placas paralelas 
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c)	  	 Además, en las cámaras cilíndricas se calculó un solo conjunto de 
datos optimizado con valores que presentaban una diferencia de menos 
del 0,4 % en relación con los que se obtuvieron de manera directa con las 
dos fórmulas anteriores. El proceso de obtener el (pch)Q para las cámaras de 
placas paralelas y el (pch/pdis)Q para las cámaras cilíndricas deja patente que, 
además de que sw,air (y, en el caso de los haces sin modulación de intensidad, 
también el pdis) depende de la calidad del haz, ningún otro componente del 
(pch)Q o factor que contribuya al fch(Q) depende de la calidad del haz. Dada 
la dispersión de los datos disponibles, el proceso también da como resultado 
conjuntos de datos del fch(Q) coherentes y uniformes para todos los modelos 
de cámara. 

d)	 El valor recomendado [32] (Wair)Q = 34,44 eV con una incertidumbre típica 
del 0,4 %, que se basa en calcular [293] el cambio relativo de la (Wair)Q para 
los haces de protones por medio de una comparación entre mediciones por 
calorimetría y por ionometría con distintos códigos de práctica de kerma 
en aire y dosis absorbida en agua. Al combinar ese valor con el cálculo 
de la Wair Co� � 60 , se obtiene una incertidumbre del  0,53  % para la razón 
W W

Qair air Co
� � � � 60 .

e)	 En el cuadro 44 se proporcionan los valores del fch(Qo) para la calidad de 
referencia de los haces de rayos γ de 60Co.

En el cuadro 51 se resumen los cálculos de la incertidumbre relativa para 
los distintos componentes; respecto del kQ para los haces de protones, esos 
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cálculos dan como resultado una incertidumbre típica combinada del  1,4  %. 
Obsérvese que no se tomó en cuenta el componente de incertidumbre debida al 
uso de distintos datos de interacción nuclear en los códigos para simulaciones de 
Montecarlo; aunque en algunos de los datos del kQ en los valores de energía más 
altos se observó una dispersión de hasta el 2 %, las diferencias no se analizaron 
de manera que fuera posible asignar valores de manera inequívoca a distintas 
secciones eficaces nucleares.

II.6.	 HACES DE IONES LIGEROS

Para los haces de iones ligeros no se cuenta con valores del kQ calculados 
por el método de Montecarlo, y mediante experimentación únicamente se han 
obtenido valores del kQ para iones de carbono para un número muy limitado 
de cámaras, tanto por mediciones directas como por calibración interna [95, 
243, 244]. Sin embargo, debido a que durante las determinaciones mediante 
experimentación solo se utilizó una cámara de ionización de cada tipo, los datos 
del kQ que se recomienda utilizar para los iones ligeros aún se calculan a partir de 
la ecuación (91). En cuanto a los haces de iones ligeros, los factores de corrección 
por la calidad del haz calculados que se proporcionan en esta publicación se 
basan en una cámara calibrada en 60Co. Los valores que deben colocarse en el 
denominador de la ecuación (91) se examinan en la sección II.2.1.
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CUADRO 51. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA PARA 
EL kQ PARA HACES DE PROTONES

Componente uc (%)

(sw,air)Q 1,0

(pch)Q 0,6

fch
Co

� �
60

0,4

Razón W W
Qair air Co

� � � �
60

0,5

Asignación de valores a la calidad del haz 0,3

Incertidumbre típica combinada en el kQ 1,4

   



Para obtener el valor de la sw,air debería hacerse un promedio de todo el 
espectro de partículas primarias y núcleos fragmentados en la profundidad de 
referencia, de la manera siguiente:  
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donde (Si(E)/ρ)m es el poder de frenado másico a la energía E para una partícula i 
en el medio m y ΦE es la distribución de la fluencia de partículas en energía. 
Debido a que se desconocían los espectros de fluencia ΦE, en la primera 
edición de este código de práctica internacional se hicieron simplificaciones 
considerables, si bien en la actualidad ya se cuenta con simulaciones de 
Montecarlo detalladas [241].

En la primera edición de este código de práctica internacional se propuso 
que se utilizara un valor constante de sw,air  =  1,13. Ese valor partía de los 
resultados calculados en las referencias [49, 294, 295] para iones con Z = 1–18 
que pusieron de manifiesto que todos los valores se ubicaban dentro del intervalo 
entre 1,12 y 1,14. La reciente actualización de datos clave para la dosimetría que 
figura en la referencia [32] influye sobre la sw,air porque incluye modificaciones 
en el valor medio de la energía de excitación del agua (Iw = 78.0  eV) y en el 
cálculo de poderes de frenado. En la referencia  [32] se calculó que el cambio 
relativo en la sw,air para los iones ligeros tenía un valor aproximado del –0,4 %. 
Al calcular nuevamente la sw,air para los haces de carbono [241] se observó que 
utilizar un valor constante de 1,126 era compatible con una amplia variedad de 
circunstancias que se utilizan para calibrar haces. En la figura 29 se muestran los 
valores de la sw,air para los iones de carbono en función de la energía del alcance 
residual, calculados por medio del código Geant4 con los datos actualizados de 
poder de frenado de la referencia [32].

En los haces de iones ligeros la incertidumbre de la sw,air tiene un valor 
mayor que en los haces de protones porque esta depende del tipo de energía y 
de las partículas implicadas. También deben incluirse las incertidumbres de los 
poderes de frenado básicos; por lo bajo, se calcula que estas tienen un valor 
del  1,5  % [241]. Además, el hecho de asignar un valor a una calidad de haz 
determinada aumenta el valor aproximado de la incertidumbre un 0,3 %.

Como se expuso con anterioridad en el caso de la sw,air, de manera ideal, 
para obtener el valor de la Wair debería hacerse un promedio de todo el espectro 
de partículas primarias y núcleos fragmentados en la profundidad de referencia, 
de la manera siguiente:  
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donde wi(E) es el valor diferencial de la Wair a la energía E para la partícula i, 
y e es la carga elemental. La distribución de la fluencia en energía, ΦE, debería 
abarcar un espectro de energías amplio e incluir todas las partículas primarias 
y secundarias. 

Se han hecho muy pocos estudios mediante experimentación acerca de la 
Wair para iones ligeros de alta energía. Si se utiliza el mismo procedimiento de 
análisis que para los haces de protones, los datos dosimétricos clave actualizados 
de la referencia  [32] dan como resultado un cambio relativo de +0,6  % en la 
Wair. Por ello, en este código de práctica internacional se utiliza un valor de Wair 
de 34,71 eV para los iones de carbono, con una incertidumbre típica de 0,52 eV 
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Fig. 29. Razón de poderes de frenado agua/aire para iones de carbono en función del alcance 
residual en agua, calculada con el código Geant4 [241] y los datos de poder de frenado 
actualizados que figuran en la referencia [32]. Para los picos de Bragg extendidos (SOBP) 
se hicieron cálculos con anchuras de entre 2 y 12 cm y dos profundidades del borde distal 
(8 y 30 cm) con el fin de abarcar una amplia gama de calidades de haz. Todos los valores de 
la sw,air a las profundidades de interés para la dosimetría de referencia (entre 1 y 2 cm o a la 
mitad del SOBP) se ubican dentro de un intervalo de un 0,2 % en torno al valor constante 
recomendado de 1,126.



o del 1,5 % [32]. Los más recientes datos obtenidos mediante experimentación 
por Osinga‑Blättermann et al. [95] y Holm et al. [244] concuerdan con ese valor, 
si bien los estudios de Sakama et al. [296] y Rossomme et al. [297] apuntan a 
valores aproximadamente un 3 % más altos.

En la actualidad no se cuenta con información obtenida mediante 
experimentación acerca de los factores de corrección por perturbación en haces 
de iones ligeros y se da por sentado que todos los componentes tienen un valor 
equivalente a la unidad. Sobre la base del análisis de Hartmann et al. [227], se 
presupone que la incertidumbre global tiene un valor del 1,0 %. 

En el cuadro 52 se resumen los valores calculados de la incertidumbre y se 
muestra que el kQ tiene una incertidumbre típica relativa combinada del 2,4 % 
en los haces de iones ligeros tanto para las cámaras cilíndricas como para las 
de placas paralelas. Ese valor procede, en su mayoría, de la incertidumbre de 
las razones de poderes de frenado sw,air y la Wair. En las determinaciones del kQ 
mediante experimentación en haces de carbono para dos cámaras de ionización 
de tipo Farmer (FG65‑G y TM3013) en las que se utilizó calorimetría de agua 
se obtuvieron valores de incertidumbre considerablemente menores, del  0,7 % 
y del  0,8  %, respectivamente [95,  244], y en un procedimiento de calibración 
interna se obtuvieron incertidumbres de medida típicas del 1,1 % para otras ocho 
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CUADRO 52. INCERTIDUMBRE TÍPICA RELATIVA CALCULADA PARA 
LOS VALORES DEL kQ OBTENIDOS PARA HACES DE IONES LIGEROS

Componente

Cámaras cilíndricas y de placas paralelas
uc (%)

Haces de iones ligeros Haces de 60Co y de iones ligerosa

sw,air 1,5 1,5

Wair 1,5 1,5

p (combinado) 1,0 1,0

Asignación de valores del 
kQ a la calidad del haz 

0,3 0,3

Incertidumbre típica 
combinada en el kQ

—b 2,4

a	 Incluye la incertidumbre típica para fch en los haces de 60Co del 0,4 %.
b	 —: no se cuenta con los datos.



cámaras de ionización cilíndricas (NE 2571, IBA FC65‑P, IBA FC23‑C, IBA 
CC25, IBA CC23, PTW 30010, PTW 30011 y PTW 30012) [243].
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Apéndice III 
 

CARACTERIZACIÓN DE LA CALIDAD DE LOS HACES

III.1.	CONSIDERACIONES GENERALES

Los valores de las razones de poderes de frenado másico, las razones de 
los coeficientes de absorción de energía másicos, la energía media necesaria para 
producir un par de iones en aire, los factores de corrección por perturbación, etc. 
y, por consiguiente, también los valores del factor de corrección kQ Q, o

, dependen 
de las características del campo de radiación en el punto de medición. En este 
contexto, reviste especial interés la distribución del espectro de fluencia de las 
partículas primarias y secundarias, que se utiliza como función de ponderación 
para la determinación de las magnitudes del espectro promediadas.69

El espectro de fluencia de las partículas primarias y secundarias en el punto 
de medición depende de distintas variables, por ejemplo, las características de la 
fuente de radiación (es decir, las propiedades del haz de radiación que incide sobre 
un maniquí), el material del maniquí, el tamaño del campo, la profundidad en el 
maniquí, la distancia lateral del eje del haz, y el propio detector del dosímetro 
(la cámara de ionización). Con el fin de reducir el número de variables que se 
precisan para la dosimetría práctica, se definieron condiciones de referencia para 
todas las variables, salvo para las propiedades del haz incidente. En cuanto a las 
mediciones de dosis absorbida que cumplen con esas condiciones de referencia, 
el espectro de fluencia en el punto de medición depende de las propiedades del 
haz incidente. Sin embargo, es difícil e incluso inviable determinar mediante 
experimentación el espectro de fluencia en el punto de medición o la distribución 
espectral y la distribución angular en el haz incidente. Por consiguiente, se 
utilizan otras variables para caracterizar las propiedades del haz incidente y el 
espectro de fluencia de partículas en el punto de medición en condiciones de 
referencia. Esas variables, que deben relacionarse con minuciosidad con las 
propiedades de interés de la distribución del espectro correspondiente y deberían 

69	 En algunos casos, para calcular las magnitudes del espectro promediadas únicamente se 
toma en cuenta el espectro de fluencia solo de las partículas primarias o solo de las secundarias, 
en especial si el aporte de un tipo de partículas (primarias o secundarias) a la generación de 
señal en una cámara de ionización puede obviarse. Un ejemplo de ello es la teoría de la cavidad 
de Bragg‑Gray (o de Spencer‑Attix), según la cual la respuesta de una cámara de ionización en 
haces de fotones de alta energía (en determinadas circunstancias) solo depende de los espectros 
de fluencia de los electrones secundarios (y de orden superior). Por lo general, los métodos de 
Montecarlo modernos no dependen de esos valores aproximados y para calcular los valores de 
kQ Q, o

 toman en cuenta los espectros de fluencia de todos los tipos de partículas.
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poderse medir con facilidad, reciben el nombre de “determinativos de la calidad 
del haz” y por lo general se expresan con el símbolo Q.

Si se sigue este método, el factor de corrección por la calidad del haz, kQ Q, o
,  

en condiciones de referencia puede expresarse en función de un determinativo 
adecuado de la calidad del haz, lo que hace posible calcular su valor de manera 
sencilla en las mediciones de dosis habituales. Debe hacerse hincapié en que no 
hay ningún determinativo de la calidad del haz que sea adecuado para todos los 
tipos de radiación y todas las energías de haz, por lo que se utilizan distintas 
variables para caracterizar distintos tipos de haces y energías de haz. Además, 
debido a que no hay un solo método para obtener determinativos de la calidad del 
haz, podría ocurrir que distintos determinativos se utilicen para el mismo tipo de 
radiación, y cada uno tendría sus propias ventajas e inconvenientes.

Por lo que se refiere a la dosimetría de la radioterapia externa, las 
principales mediciones que se utilizan como determinativos de la calidad del haz 
son variables que se obtienen a partir de las mediciones de la atenuación o del 
alcance. En algunos casos, para caracterizar las propiedades de los haces se utiliza 
un conjunto de valores de variables. En las secciones siguientes se proporcionan 
detalles acerca de determinativos de la calidad del haz de uso frecuente que se 
utilizan para distintos tipos de radiación y energías de haz. 

III.2.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE RAYOS X DE KILOVOLTAJE

Para los haces de rayos X de kilovoltaje de energía baja y media, el espectro 
de fluencia de la radiación útil que incide sobre el maniquí depende de:

a)	 la variabilidad del valor y la duración (fluctuación) de la tensión de 
aceleración;

b)	 el material del ánodo;
c)	 la rugosidad del ánodo;
d)	 la antigüedad del ánodo y el uso que se le haya dado;
e)	 el ángulo de incidencia de los electrones;
f)	 el material, la pureza y el espesor de los filtros, y
g)	 la disposición espacial de los diafragmas.

Por ello, la calidad de los haces de rayos  X no puede determinarse 
únicamente por medio de la tensión de aceleración. Las variables que se suelen 
utilizar para caracterizar con detalle las propiedades del espectro del haz son la 
filtración total, la primera capa hemirreductora y el coeficiente de homogeneidad 
(es decir, la razón entre la primera y la segunda capas hemirreductoras). 
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La filtración total comprende la filtración inherente del tubo de rayos  X, la 
filtración de todas las cámaras de ionización monitoras y la filtración añadida. 
La filtración inherente debe ser baja para que un tubo de rayos X pueda utilizarse 
de manera eficaz en las tensiones de aceleración más bajas. La primera capa 
hemirreductora es el espesor de un absorbente que, en comparación con un haz 
sin atenuación, reduce al 50 % la tasa de kerma en aire de un haz de rayos X 
estrecho unidireccional en un punto distante de la capa de absorción; la segunda 
capa hemirreductora es el espesor del absorbente añadido que se precisa para 
reducir la tasa de kerma en aire hasta el 25 %.

Por lo general todas estas variables (la tensión de aceleración, la filtración 
total y la primera y la segunda capas hemirreductoras) no pueden combinarse 
simultáneamente para los haces de rayos X de distintos laboratorios (p. ej. haces 
de rayos X de uso clínico y haces en laboratorios de calibración). Ello se debe al 
desconocimiento o a la incertidumbre respecto de las características de los rayos X 
de los establecimientos (p. ej. la tensión de aceleración, la filtración inherente y 
la rugosidad del ánodo) o a la incertidumbre en cuanto a la determinación de 
las capas hemirreductoras (p. ej.  la pureza de los absorbentes, el tamaño finito 
del haz o la modificación en la respuesta del dosímetro). Por consiguiente, de 
manera tradicional, la primera capa hemirreductora se utiliza como el principal 
determinativo de la calidad del haz para caracterizar la modificación de la 
respuesta de las cámaras de ionización en función de la energía del haz y elegir 
los factores de corrección por la calidad del haz.

En este código de práctica internacional, la primera capa hemirreductora 
(junto con la tensión de aceleración) se utiliza como determinativo de la calidad 
del haz para los haces de rayos  X de kilovoltaje de energía baja y media.70 
Además del kilovoltaje, los factores kQ Q, o

 se proporcionan en función de la 
primera capa hemirreductora de aluminio o cobre. El aluminio se utiliza para 
los rayos X que tienen tensiones de aceleración de hasta 100 kV y el cobre se 
utiliza para tensiones de más de 100 kV. A modo de ejemplo, en el cuadro 53 se 
proporcionan las calidades de rayos X de energía baja y media que se utilizan en 
la BIPM para calibrar dosímetros de radioterapia.

Cabe señalar que el concepto de la capa hemirreductora se basa en 
la respuesta de un dosímetro al kerma en aire. Hasta este momento, no se ha 
desarrollado una caracterización universalmente aceptada para las calidades de 
haz de los rayos X de kilovoltaje de energía baja y media que se base únicamente 
en la dosis absorbida en agua.

70	 La caracterización de la filtración total constituye información complementaria útil.
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III.3.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE RAYOS GAMMA DE 60CO

Los espectros de rayos gamma de las fuentes de 60Co que se utilizan 
con fines terapéuticos en los hospitales o los SSDL tienen un componente 
considerable de fotones dispersos de baja energía que proceden de la propia 
cápsula de la fuente y del colimador. Sin embargo, las diferencias en el espectro 
del  60Co no deberían afectar las mediciones de las cámaras de ionización más 
que por unas pocas décimas de porcentaje [58], un valor que podría obviarse 
en las mediciones ordinarias. Por ello, en el caso de los haces de rayos gamma 
de  60Co que se utilizan en la dosimetría de radioterapia no es necesario contar 
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CUADRO 53. CALIDADES DE HACES DE RAYOS X DE KILOVOLTAJE 
UTILIZADAS PARA CALIBRAR DOSÍMETROS EN LA BIPM

Tensión de 
aceleración (kV)

Filtración total Primera capa hemirreductora

Aluminio
(mm)

Cobre
(mm)

Aluminio
(mm)

Cobre
(mm)

10 0 —a 0,037 —a

30 0,21 —a 0,17 —a

25 0,37 —a 0,24 —a

50b 1,0 —a 1,0 —a

50c 4,0 —a 2,3 —a

100 3,4 —a 4,0 0,15

135 2,2 0,23 —a 0,50

180 2,2 0,49 —a 1,0

250 2,2 1,6 —a 2,5

a	 —: no se aplica.
b	 También denominada “calidad 50 kVb” [298]. 
c	 También denominada “calidad 50 kVa” [298].



con un determinativo de la calidad del haz además de la caracterización 
del radionucleido.

III.4.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE FOTONES DE ALTA ENERGÍA

La distribución del espectro de fluencia de la radiación de los fotones de alta 
energía que producen los aceleradores lineales (linac) de uso clínico modernos no 
solo depende de la energía máxima y del espectro de los electrones que impactan 
sobre la diana, sino también del material y el espesor de la diana, el material y la 
forma de los filtros, el material y la estructura del colimador, los diafragmas, etc. 
Además, se añade la dificultad de que el haz de fotones que sale del linac incluye 
algunos (indeseados pero inevitables) electrones contaminantes cuyo espectro de 
fluencia depende de los detalles estructurales del cabezal del linac (es decir, el 
blanco, el filtro y el colimador).

La caracterización de la calidad de los haces de fotones de alta energía ha 
sido objeto de varios estudios debido a su importancia para la dosimetría de la 
radiación. Dos de los determinativos de la calidad del haz más utilizados son la 
razón tejido-maniquí, TPR20,10, y el PDD a una profundidad de 10 cm, %dd(10)x 
[85, 99]. Aunque para la dosimetría de haces de fotones también se ha propuesto 
utilizar otros determinativos de la calidad del haz [146, 299, 300], estos se 
utilizan con menor frecuencia para la dosimetría de referencia.

La TPR20,10 se define como el cociente entre las dosis absorbidas en agua en 
el eje del haz a profundidades de 20 cm y 10 cm en un maniquí de agua, medidas 
con una SDD constante de 100 cm y un tamaño de campo de 10 cm × 10 cm en 
la ubicación del detector. La variable %dd(10)x es el PDD a una profundidad 
de 10 cm en un maniquí de agua que únicamente procede de los fotones (es decir, 
sin tomar en cuenta la contaminación de electrones, que exigiría utilizar un filtro 
de plomo complementario de 1 mm) para un tamaño de campo de 10 cm × 10 cm 
en la superficie del maniquí y una SSD de 100 cm.

En la literatura científica hay disenso respecto del método más adecuado 
para caracterizar la calidad de haz de los haces de fotones de alta energía [88, 301, 
302]; el apéndice III de la edición anterior de este código de práctica internacional 
contiene un resumen de los argumentos y las ventajas e inconvenientes de los 
distintos determinativos de la calidad de los haces de fotones. La conclusión 
general es que ningún determinativo de la calidad del haz cumple los requisitos 
de ser un descriptor que, por un lado, se baste para caracterizar por sí solo toda la 
gama de energías de fotones que se utilizan en radioterapia y todos los modelos 
de aceleradores que se emplean en hospitales y laboratorios de calibración y, por 
el otro, pueda medirse con facilidad. Sin embargo, en la actualidad por lo general 
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se acepta que tanto la TPR20,10 como el %dd(10)x son determinativos de la calidad 
del haz aceptables para los haces de fotones de alta energía generados con los 
aceleradores lineales ordinarios que se utilizan en radioterapia [303‑305]. Se ha 
observado que, si se utiliza la TPR20,10 o el %dd(10)x como determinativo de la 
calidad del haz para elegir valores del kQ, ello influye alrededor de un 0,2 % sobre 
la dosimetría de los haces de fotones de uso clínico [306, 307]; esa repercusión es 
menor que la incertidumbre característica de los patrones primarios vigentes para 
la dosis absorbida en agua en haces de fotones de alta energía [308].

Debido a los distintos espectros de fluencia de fotones producidos por los 
aceleradores con filtro aplanador y sin él (los haces sin aplanar producen espectros 
con una mayor dispersión con un componente de energía considerablemente 
bajo), cabía esperar una mayor repercusión sobre la dosimetría (de hasta un 0,6 %) 
como resultado de utilizar la TPR20,10 o el %dd(10)x como determinativos de la 
calidad del haz para los haces sin filtro aplanador [154]. Sin embargo, en los 
estudios de Lye et al. [147] se observó que en el caso de los haces sin filtro 
aplanador con tensiones de aceleración nominales de hasta 10 MV la diferencia 
en la dosis absorbida debida al uso de la TPR20,10 o el %dd(10)x es de menos 
del 0,2 %. El resultado se explicó porque los linac de uso clínico modernos sin 
filtro aplanador cuentan con placas de retrodispersión y filtros de acumulación 
que, incluso cuando no hay filtro aplanador, endurecen el haz y producen un 
espectro parecido al que generan los linac con filtro aplanador ordinarios.

En sentido estricto, para los usuarios en los hospitales o los entornos 
clínicos no hay ventajas entre utilizar un determinativo de los haces de fotones 
u otro, puesto que ambos producen valores del kQ parecidos y, por consiguiente, 
permiten obtener la misma dosis absorbida en agua en el haz del usuario dentro 
de los valores de incertidumbre del método. En la mayor parte de los protocolos 
de dosimetría modernos y los códigos de práctica basados en la calibración de 
las cámaras de ionización en función de la dosis absorbida en agua se utiliza 
la TPR20,10 como determinativo de la calidad del haz para los haces de fotones 
de alta energía [83, 84, 159, 309]; salvo en el caso del protocolo AAPM TG‑51 
[85, 99], en el que se utiliza el %dd(10)x como determinativo de la calidad del 
haz. En este código de práctica internacional, la TPR20,10 se utiliza como el 
determinativo de la calidad del haz para los haces de fotones de alta energía.

III.5.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE ELECTRONES DE ALTA ENERGÍA

Por lo general, los haces de electrones de alta energía para radioterapia 
externa se producen en aceleradores lineales. Cuando el haz de electrones sale del 
tubo del acelerador y atraviesa la delgada ventana de vacío de metal, este tiene 
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una distribución del espectro de fluencia muy estrecha, y el haz prácticamente es 
monoenergético. Debido a las pérdidas de energía que se producen en la ventana 
de vacío, las láminas de dispersión que se utilizan para ensanchar el haz y el aire, 
y la dispersión en los diafragmas y las paredes del aplicador, la distribución del 
espectro de fluencia de los electrones se ensancha y se desvía hacia valores de 
energía menores. Además, las interacciones de los electrones en el cabezal de 
irradiación y el aplicador producen radiación de frenado. La contaminación del 
haz de electrones por la radiación de frenado puede reducirse al mínimo si el 
cabezal de irradiación tiene la estructura adecuada (p. ej. si la ventana de vacío de 
salida y las láminas de dispersión están hechas con materiales que tengan número 
atómico bajo), aunque no puede evitarse por completo.

Aunque, en principio, el espectro de electrones puede medirse de manera 
directa (p. ej.  por medio de espectrómetros magnéticos [310]) o reconstruirse 
(p.  ej.  a partir de mediciones de dosis en profundidad [311]), esos métodos 
son demasiado complicados como para utilizarlos de manera habitual en los 
entornos clínicos.71 Una alternativa más sencilla es determinar algunas variables 
características del espectro de electrones que pueden obtenerse a partir de 
distribuciones de dosis y profundidad medidas en agua. Esas variables son 
la energía electrónica promedio en la superficie del maniquí, Eo, y la energía 
electrónica más probable en la superficie del maniquí, Ep,o, que guardan 
relación con la profundidad hemirreductora en agua, R50, y el alcance práctico 
de los electrones en el agua, Rp. Las ecuaciones para convertir R50 y Rp en Eo  
y Ep,o, respectivamente, se proporcionan en la referencia [19]. Esas ecuaciones 
se analizaron de nuevo con simulaciones de Montecarlo y experimentos en 
condiciones ideales (haces anchos, paralelos y monoenergéticos), y se observó 
que dichas ecuaciones no pueden utilizarse con la misma exactitud para todos 
los aceleradores de uso clínico, principalmente porque los distintos diseños de 
aceleradores producen distintos números de electrones dispersos de menor 
energía y fotones de radiación de frenado contaminantes [312].

Debido a que la etapa complementaria de convertir las variables de dosis 
en profundidad en energías no supone ninguna ventaja para caracterizar haces 
de electrones, las variables R50 y Rp pueden utilizarse de manera directa para 
caracterizar la calidad de los haces de electrones. Burns et al. [173] demostraron 
que las razones de poderes de frenado sw,air para distintos modelos de aceleradores 
pueden expresarse como una sola función de R50 si las condiciones de referencia 
se eligen de manera adecuada. Por consiguiente, en este código de práctica 
internacional, la calidad de los haces de electrones se caracteriza por medio de la 

71	 En la ref. [19], sección 3.3.2, puede consultarse información detallada acerca de otros 
métodos para determinar la energía electrónica.

289



profundidad hemirreductora de la distribución de dosis absorbida en agua R50 en 
condiciones de referencia bien definidas (véase el cuadro 18).

III.6.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE PROTONES

En anteriores protocolos y recomendaciones acerca de la dosimetría de los 
haces de protones [212, 312‑314] la calidad del haz se caracterizaba por medio 
de la energía efectiva, que se define como la energía de un haz de protones 
monoenergético que tiene un alcance de aproximación de frenado continuo con 
un valor idéntico al del alcance residual Rres del haz de protones de uso clínico 
(véase la definición que figura más adelante). Ello se debía a que la razón de 
poderes de frenado agua/aire depende muy poco de la energía y al hecho de que 
la energía efectiva tiene un valor parecido al de la energía máxima del espectro 
de energías de los protones en la profundidad de referencia (véase el cuadro 34).

En este código de práctica internacional, el alcance residual Rres se eligió 
como el índice de calidad del haz para los protones porque puede medirse con 
facilidad. Aunque como consecuencia de esa decisión se subestiman ligeramente 
las razones de poderes de frenado en el medio del pico de Bragg extendido, es 
poco probable que el efecto sea de más de un 0,3 % [212, 213].

El alcance residual Rres en una profundidad de medición z se define de la 
manera siguiente:  

R R zres p� � 	 (105)

donde z es la profundidad de medición y Rp es el alcance práctico, que se 
define [212] como la profundidad en la que la dosis absorbida más allá del pico 
de Bragg o el pico de Bragg extendido cae al 10 % de su valor máximo.

A diferencia de los determinativos de la calidad del haz para los demás 
tipos de radiación que se abarcan en esta publicación, el determinativo de la 
calidad del haz para los haces de protones no se basta para caracterizar por sí solo 
un haz concreto que incida sobre un maniquí, puesto que también depende de la 
profundidad z que se elija para la medición.

III.7.	DETERMINATIVO DE LA CALIDAD DEL HAZ PARA LOS 
HACES DE IONES LIGEROS

El proceso para calcular los factores de corrección por la calidad del 
haz kQ Q, o

 para los haces de iones ligeros es complejo debido a que deben 
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tenerse en cuenta los espectros de las partículas primarias y todos los núcleos 
fragmentados en el punto de la medición. Los detalles acerca de los proyectiles 
y fragmentos de diana y la distribución de su espectro de fluencia en función 
del tipo y energía de las partículas primarias y la profundidad en maniquí 
depende de cálculos por el método de Montecarlo hechos con distintos códigos 
[232‑235,  237,  238,  241], cada uno de los cuales utiliza distintos datos para 
modelar la fragmentación nuclear [236].

En la edición anterior de este código de práctica internacional, para 
caracterizar los haces de iones ligeros se definieron el número atómico, el número 
másico y la energía del haz de iones incidente, así como la anchura del pico de 
Bragg extendido y el alcance en agua. Lühr et al. [232] demostraron que la razón 
de poderes de frenado agua/aire en la profundidad z en un maniquí depende, en 
su mayoría, de la energía media de los principales iones que se encuentren en 
esa profundidad, y no de la energía inicial o el número atómico de esos iones. 
Además, se observó que, a profundidades menores al alcance práctico Rp, 
predomina la razón de poderes de frenado agua/aire del ion primario, por lo que 
resulta innecesario tener información exhaustiva sobre los fragmentos. Debido 
a que la energía media de los iones primarios guarda estrecha relación con el 
alcance residual Rres a la profundidad z, que se define como se muestra en la 
ecuación (105), los haces podrían caracterizarse sobre la base del alcance residual 
Rres, al igual que se hace con los haces de protones. Sin embargo, la definición de 
alcance práctico Rp para los haces de iones ligeros es menos intuitiva que para los 
haces de protones debido a que en la gráfica de dosis se observa una pronunciada 
cola más allá del pico de Bragg que se debe a los fragmentos nucleares [30].

Sin embargo, el valor de incertidumbre que en la actualidad se calcula 
en la dosimetría de haces de iones ligeros supera la influencia que puede tener 
un determinativo de la calidad del haz. Por ello, en este código de práctica 
internacional el alcance residual no se utiliza como especificador de la calidad 
del haz para haces de iones más pesados que los protones. En el cuadro 42 se 
proporcionan los valores del kQ que no dependen de la calidad del haz para haces 
de iones de carbono; puede observarse que los valores son constantes para todos 
los modelos de cámara, al igual que en la edición anterior de este código de 
práctica internacional.
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Apéndice IV 
 

EXPRESIÓN DE LAS INCERTIDUMBRES

IV.1.	INTRODUCCIÓN

En el presente código de práctica internacional las incertidumbres se 
calculan con arreglo a las orientaciones de la ISO [61]. En 1986, se le solicitó a 
la ISO que elaborara orientaciones detalladas para calcular incertidumbres sobre 
la base del nuevo método unificado que figura en la Recomendación INC‑1 de 
la BIPM. El CIPM dio su anuencia a esas recomendaciones [315]. Esas labores 
dieron como resultado el documento de la ISO titulado Guide to the Expression 
of Uncertainty in Measurement [61]. En este apéndice figura una aplicación 
práctica de las recomendaciones de la ISO que parte de los resúmenes que se 
proporcionan en las referencias [9, 62].

IV.2.	ASPECTOS GENERALES QUE HAN DE TENERSE EN CUENTA 
RESPECTO DE LOS ERRORES Y LA INCERTIDUMBRE

A diferencia de lo que se hacía antes, cuando los términos “error” e 
“incertidumbre” se utilizaban de manera intercambiable, en el enfoque moderno, 
que empezó el CIPM [180], se establece una distinción entre esos dos conceptos. 
Tradicionalmente, se consideraba que los errores tenían dos componentes, a saber, 
un componente aleatorio y un componente sistemático. Según las definiciones 
actuales, un error es la diferencia entre un valor medido y el valor real; si los 
errores se conocen con exactitud, puede determinarse el valor real. En realidad, 
los errores se calculan de la manera más acertada posible y se hacen correcciones 
a partir de ellos. Por ello, tras hacer todas las correcciones conocidas, deja de ser 
necesario tener en cuenta los errores (porque se espera que tengan un valor de 
cero) y las incertidumbres se vuelven las magnitudes objeto de interés. Los errores 
tienen un valor numérico y un signo. En cambio, la incertidumbre asociada con 
una medición es una variable que caracteriza la dispersión de los valores “que, 
de manera razonable, podría atribuirse al mensurando” [61]. Por lo general esa 
variable es una desviación típica calculada. Por ello, las incertidumbres no tienen 
un signo característico y por lo general se da por sentado que son simétricas. 
Son una medida de la falta de conocimiento exacto tras haber aplicado las 
correcciones adecuadas para eliminar todos los efectos sistemáticos de los que se 
tenía conocimiento.
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La incertidumbre de las magnitudes se expresa como la incertidumbre típica 
relativa, y el cálculo de la incertidumbre típica se clasifica en tipo A y tipo B. 
La incertidumbre típica de tipo A se calcula por medio del análisis estadístico 
de series de observaciones, y la incertidumbre típica de tipo  B se calcula con 
métodos distintos del análisis estadístico de series de observaciones.

En la clasificación tradicional de las incertidumbres, era habitual distinguir 
entre los componentes aleatorios y sistemáticos. Eso ya no resulta conveniente 
porque clasificar los componentes en lugar del método de cálculo da lugar a 
ambigüedades. Por ejemplo, un componente aleatorio de la incertidumbre en 
una medición puede volverse un componente sistemático de la incertidumbre 
en otra medición en la que el resultado de la primera medición se utiliza como 
dato de trabajo.

IV.3.	INCERTIDUMBRES TÍPICAS DE TIPO A

En una serie de n mediciones, con xi valores observados, el cálculo más 
exacto de la magnitud x suele proceder del valor de la media aritmética, como sigue:  

x
n

x
i

n

i�
�
�1

1

	 (106)

La dispersión de los n valores medidos xi en torno a su media x  puede 
caracterizarse por medio de la desviación típica de la manera siguiente:  

s x
n

x xi
i

n

i� � �
�

�
�
�1

1
1

2( ) 	 (107)

y la magnitud s2(xi) se denomina “varianza de la muestra”.
Con frecuencia resulta de interés conocer la desviación típica del valor de 

la media, que se escribe s x� �, para la que se puede utilizar la relación general que 
se muestra a continuación:  

s x
n

s xi� � � � �1 	 (108)

Otro método para calcular s x� � se basa en el resultado de varios grupos 
de mediciones. Si todas tienen las mismas dimensiones, las fórmulas que se 
proporcionaron antes pueden utilizarse, siempre y cuando xi en adelante se tome 
como la media del grupo i y x  sea la media global (o la media de las medias) de 
los grupos n. En caso de que los grupos tengan tamaños distintos, es necesario 
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utilizar ponderación estadística. Con frecuencia podría ser preferible utilizar este 
segundo método, pero por lo general para emplearlo este debe tener un número 
de mediciones mayor. Los análisis del grado en el que los dos resultados de s x� �  
podrían diferir entre ellos rebasan el alcance de esta sencilla exposición.

La incertidumbre típica de tipo A, que en este documento se expresa como 
uA, es la desviación típica del valor de la media, como se indica a continuación:  

u s xA � � �	 (109)

Evidentemente, no cabe esperar que un cálculo empírico de la incertidumbre 
permita obtener el valor real; por definición no es más que un valor aproximado. 
Este es el caso para las incertidumbres de tipo A y de tipo  B. A partir de la 
ecuación (108) puede observarse que la incertidumbre de tipo A en la medición de 
una magnitud puede, en principio, siempre disminuirse si se aumenta el número 
de mediciones individuales n. Si se cuenta con varias técnicas de medición, debe 
optarse por la que produzca la menor dispersión en los resultados —es decir, que 
tenga la desviación típica más pequeña s(xi)— sin embargo, en la práctica, con 
frecuencia la incertidumbre no puede reducirse.

Anteriormente, las incertidumbres debidas a efectos aleatorios solían 
examinarse con límites de confianza, por lo general a un nivel de confianza 
del 95 %. En la actualidad ya no se utiliza ese método porque no hay fundamento 
estadístico para combinar límites de confianza. Para aplicar la teoría de la 
propagación de incertidumbres es necesario combinar en función de las varianzas.

IV.4.	INCERTIDUMBRES TÍPICAS DE TIPO B

Hay varias fuentes de incertidumbre de medida que no pueden calcularse 
por medio de mediciones repetidas. Se les conoce como “incertidumbres de 
tipo B”. Entre ellas se incluyen las variables que influyen sobre el proceso de 
medición, no solo las que se desconocen, sino también las presuntas, y también 
los efectos de los que se conoce poco sobre las magnitudes de influencia (p. ej. la 
presión o la temperatura), la aplicación de factores de corrección o datos físicos 
extraídos de la literatura científica, etc.

Las incertidumbres de tipo  B deben calcularse para que concuerden con 
las desviaciones típicas; al resultado se le denomina “incertidumbre típica de 
tipo  B”. Algunos investigadores argumentan que este tipo de incertidumbre 
puede calcularse de manera directa, si bien otros prefieren utilizar algún tipo de 
límite como etapa intermedia. Con frecuencia resulta útil dar por sentado que 
esas incertidumbres tienen una distribución de probabilidad que concuerda con 
alguna forma fácil de reconocer.
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En ocasiones se presupone, principalmente en aras de la sencillez, que 
las incertidumbres de tipo  B pueden definirse por medio de una densidad de 
probabilidad rectangular, es decir, que la probabilidad es idéntica en cualquier 
zona comprendida dentro de los límites máximos −M y +M. Si se parte 
de ese supuesto, la incertidumbre de tipo  B uB se obtiene por medio de la 
ecuación siguiente:  

u
M

B =
3

	 (110)

Por otro lado, si se da por sentado que la distribución es triangular (y que 
tiene los mismos límites), se obtiene la relación siguiente:  

u
M

B =
6

	 (111)

Otro supuesto es que las incertidumbres de tipo B tienen una distribución 
muy parecida a la de Gauss (la distribución normal). En esa hipótesis, la 
incertidumbre típica de tipo B puede calcularse, en primer lugar, calculando los 
límites ±L y, posteriormente, dividiéndolos entre un número adecuado. Si, por 
ejemplo, el investigador tiene un buen grado de certeza de cuál es el límite L, 
puede dar por sentado que corresponde aproximadamente a un límite de confianza 
del 95 %, mientras que si el investigador tiene una certeza casi absoluta, podría 
darse por sentado que corresponde aproximadamente a un límite de confianza 
del 99 %. Por ello, la incertidumbre típica de tipo B uB puede calcularse a partir 
de la ecuación siguiente:  

u
L
kB = 	 (112)

donde k = 2 si los investigadores tienen un grado de certeza aceptable y k = 3 si 
los investigadores están casi seguros de los límites calculados ±L. Esas relaciones 
corresponden a las propiedades de una distribucion de Gauss. Por lo general no 
vale la pena aplicar divisores distintos de 2 o 3, debido a que el cálculo tiene 
carácter de aproximación.

Por ello, no hay reglas rígidas para calcular las incertidumbres típicas de 
tipo B. Los investigadores deberían utilizar sus conocimientos y experiencia e, 
independientemente del método que se utilice, proporcionar cálculos que puedan 
utilizarse como si fueran desviaciones típicas. Con frecuencia no tiene ningún 
sentido calcular las incertidumbres de tipo B con más de una cifra significativa, y 
en lo absoluto con más de dos.
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IV.5.	INCERTIDUMBRES COMBINADAS Y EXPANDIDAS

Debido a que las incertidumbres de tipo  A y de tipo  B son cálculos 
aproximados de desviaciones típicas, estas se combinan utilizando las reglas 
estadísticas que se emplean para combinar varianzas (que son el cuadrado de 
desviaciones típicas). Si uA y uB son desviaciones típicas de tipo A y de tipo B 
de una magnitud, respectivamente, la incertidumbre típica combinada de esa 
magnitud se calcula como sigue:  

u u uc A B� �2 2 	 (113)

Por consiguiente, la incertidumbre típica combinada aún tiene el carácter de 
una desviación típica. Si, además, se cree que tiene una densidad de probabilidad 
que sigue una distribución de Gauss, la desviación típica corresponde a un límite 
de confianza de aproximadamente el 68 %. Por ello, con frecuencia se considera 
deseable multiplicar la incertidumbre típica combinada por un factor adecuado, 
llamado “factor de cobertura”, k, para obtener una incertidumbre expandida. Los 
valores del factor de cobertura k  =  2 o  3 corresponden a límites de confianza 
de aproximadamente el  95  % o el  99  %. El carácter de aproximación de los 
cálculos de la incertidumbre, especialmente la de tipo B, pone en duda que haya 
argumentos para elegir un factor de cobertura con más de una cifra significativa. 
En cualquier caso, el valor numérico que se obtiene a partir del factor de cobertura 
debe indicarse con claridad.
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Esta edición revisada del Código de Práctica del 
OIEA TRS-398 satisface la necesidad de contar 
con un enfoque sistemático y unificado a nivel 
internacional relativo a la calibración de cámaras 
de ionización en función de la dosis absorbida 
en agua y a la manera en la que esos detectores 
pueden utilizarse para determinar la dosis 
absorbida en agua para los haces de radiación que 
se utilizan en radioterapia. Este Código se basa 
en nuevos datos clave para la dosimetría de la 
radiación publicados por la Comisión Internacional 
de Unidades y Medidas Radiológicas (ICRU), 
incluye información actualizada acerca de nuevas 
cámaras de ionización disponibles en el mercado 
y atiende las necesidades de los profesionales 
que en su trabajo emplean las tecnologías de 
radioterapia más recientes.
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