Universidad Nacional de Cérdoba - Facultad de Ciencias Exactas, Fisicas y Naturales
Ingenieria Biomédica

Proyecto Integrador

Determinacion de los niveles de referencia de
dosis para |la optimizacion en la adquisicion de
imagenes con Tomografia Computada.

Alumno:

Morbidoni Davicino, Bruno
Matricula:

36.428.346
Director:

Ing. Pfluger, Santiago
Co-director:

Ing. More, Guillermo

e Ingenieria
l Biomédica

Cérdoba, julio de 2018



AGRADECIMIENTOS

Por un lado a todo el personal del Instituto Oulton, especialmente al Ing.
Santiago Pfluger e Ing. Guillermo More, directores de mi proyecto, por la ayuda
brindada. Por otro lado al personal del Servicio de Tomografia y del Departamento de
Bioingenieria del Instituto Oulton por la dedicacidon y predisposiciéon a colaborar
conmigo.

Deseo también expresar todo mi agradecimiento a mi familia y amigos, por su
apoyo incondicional a lo largo de este trayecto. Por ultimo, dar las gracias a todos
aquellos que, de un modo u otro, han respaldado este esfuerzo.



RESUMEN

El presente trabajo consiste en la determinacién de los niveles de referencia de
dosis de los protocolos mas utilizados en estudios de tomografia computada en el
Instituto Oulton. Para ello se lleva a cabo un relevamiento y andlisis de ciertos
pardmetros de dosis de radiacién implicada en los estudios. Luego, se los compara con
valores recomendados internacionales y nacionales para determinar la situacién actual
respecto a la optimizacidn de dosis.

Finalmente, se procura analizar y proponer una forma de optimizar los
protocolos, en la medida que sea posible y conveniente, modificando la menor
cantidad de parametros radioldogicos posibles para bajar las dosis impartidas,
manteniendo una calidad de imagen aceptable.
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1 INTRODUCCION

La adquisicién de imagenes diagndsticas a través del uso de la Tomografia
Computada (TC) es una practica comun y que sigue en crecimiento actualmente debido
a que permite la realizacion de estudios en pocos segundos y complementa otras
técnicas de diagndstico (MRI, PET) para mejorar la visualizacién de patologias. Sin
embargo, a pesar del beneficio diagndstico que tienen los pacientes, la dosis de
radiacion recibida con este tipo de practica es una preocupacion creciente en la
comunidad profesional, debido a que utiliza radiacién ionizante como base para la
obtencién de imagenes. La misma puede producir efectos no deseados en el cuerpo
humano y por ende es necesario disminuirla tanto como sea posible. Por esto, la
optimizacion de los protocolos en TC tiene un papel muy importante dentro de
cualquier establecimiento donde se realice esta practica.

Debido a que la dosis efectiva recibida por una persona es muy dificil de medir, se
definieron indices de dosis con el fin de estimar la dosis efectiva y establecer una
correlacién con el riesgo de la exposicion a la radiacidon ionizante. Luego, con estos
valores se determinaron valores de referencia estandar como recomendacién para
optimizar la dosis en cada protocolo.

Se justifica de esta manera la propuesta de determinar los indices de referencia de
dosis para los protocolos del servicio de Tomografia Computada en el Instituto Oulton,
gue permita compararlos con valores estandar nacionales e internacionales, establecer
la situacién actual del establecimiento referida a la optimizacién de dosis y analizar una
posible mejora en los protocolos estudiados.



2 OBIJETIVOS

-Determinar los niveles de referencia de dosis de radiacién de los protocolos de
Tomografia Computada mas utilizados en el Instituto Oulton.

-Comparar los indices de dosis obtenidos respecto a indices nacionales y/o
internacionales.

-Modificar, en el caso de ser posible, los parametros de aquellos protocolos cuyos
indices de referencia se encuentren por encima del valor recomendado.

-Integrar conocimientos adquiridos en las diferentes asignaturas cursadas a lo largo de
la carrera.

-Tomar contacto con aspectos actuales referidos a la radioproteccién en la provincia de
Cordoba.

-Concientizar al personal sobre la importancia de la optimizacion de dosis de radiacién
para contribuir a la proteccién radioldgica de los pacientes.



3 MARCO TEORICO

3.1 RADIACION IONIZANTE

La radiacion es un fendmeno que consiste en la propagacion de energia mediante
la emisidn de ondas electromagnéticas o de particulas subatémicas.

Al atravesar cualquier material, la radiacién cede una parte de la energia que
lleva. Si la radiacién transporta suficiente energia como para provocar la ionizaciéon del
medio que atraviesa (liberando los electrones ligados en orbitales atémicos o
moleculares), se dice que es una radiacion ionizante. De lo contrario se habla de
radiacion no ionizante. En términos de frecuencia y longitud de onda, las radiaciones
electromagnéticas son ionizantes para longitudes de onda inferiores a 10 m o
frecuencias superiores a 10" Hz.Y

La radiacion ionizante esta en todas partes. Puede provenir de fuentes naturales
como los rayos cdésmicos procedentes del espacio exterior, las emisiones del radén u
otras sustancias radioactivas. O bien, puede provenir de fuentes artificiales, tales como
los generadores de Rayos X y los aceleradores lineales.

3.1.1 Rayos X

Los rayos X consisten en radiaciones electromagnéticas cuya longitud de onda
esta comprendida entre 10 y 0,01 nm, y la frecuencia entre 30 a 3000 Phz. Dentro del
espectro electromagnético se ubican entre la radiacion ultravioleta y los rayos gamma,
como muestra la Figura 3.1. Estos rayos se originan por la colision de un haz de
electrones contra un material de alto nimero atémico (como el Tungsteno). La energia
de los fotones (unidades energéticas de radiacion electromagnética) abarca entre 10
keV y 150 keV en los equipos utilizados para obtener imagenes en seres humanos, y

entre 100 keV y 50 MeV en los equipos de tratamiento médico."®!
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Figura 3.1 — Espectro EIectromag@tico.1

1 . .. ..
Extraida de “www.astofisicayfisica.com”
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3.1.2 Rayos X en medicina

Los rayos X empleados en medicina constituyen la fuente principal de radiacién
ionizante creada por el hombre. El uso mas frecuente desde su descubrimiento fue la
obtencién de radiografias para el diagndstico de lesiones y enfermedades internas.
Actualmente, ademas de las radiografias convencionales, se utiliza la Tomografia
Computada (TC), la cual es un sistema mas sofisticado de obtencidn de imagenes
radiograficas que sigue en crecimiento debido a que permite la realizacion de estudios
en pocos segundos. Si bien las exploraciones de TC no son las pruebas médicas mas
frecuentes, si son las que mas contribuyen a la dosis absorbida (Figura 3.2). Segun la
publicacion N°160 del National Council on Radiation Protection & Measurement
(NCRP160) sobre un estudio llevado a cabo en EEUU, los procedimientos de TC ocupan

casi el 50% de la contribucion a la dosis absorbida por la poblacién.(‘”

@ Radiologia general O Radiologia general
H [ntervencionismo M Intervencionismo
aoTc aoTc

[0 Medicina nuclear O Medicina nuclear

49%
4%

N2 Exploraciones Contribucion a la dosis

Figura 3.2 - Recopilacion del estudio de la NCRP 160 sobre exploraciones médicas realizadas en USA. El término
Radiologia General se refiere a las placas radiogréficas.2

A pesar del beneficio diagndstico que tienen los pacientes, la radiacion recibida
con este tipo de practica es una preocupacién en la comunidad profesional, debido a
que puede causar lesiones, por lo tanto es necesario disminuirla tanto como sea
posible. Por esto, la optimizacion de los protocolos en TC tiene un papel muy
importante dentro de cualquier establecimiento donde se realice esta practica.

La cantidad de estudios de tomografia computada que se llevan a cabo por ano
en el mundo crece de manera exponencial, fundamentalmente por la incorporacion de
la tomografia computada multicorte y los avances tecnolégicos que permiten la
realizacién de estudios reduciendo los tiempos de exploracion y de procesamiento de

imégenes.(z)

2 Extraida de “Métodos de estimacién de dosis a pacientes de tomografia computada, D. Granados”
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3.2 PRODUCCION DE RAYOS X

La produccién de rayos X se da en el “Tubo de rayos X”, que consta
principalmente de un catodo y un dnodo inmersos en una valvula de vacio, Figura 3.3.
El catodo consiste en un alambre arrollado por el que circula una corriente y se calienta
hasta ponerse incandescente. Esto hace que los electrones se desprendan del catodo
caliente formando una nube de electrones, lo que se conoce como efecto termoidnico.
La funcion principal del tubo de rayos X es acelerar los electrones desde el catodo hacia
el dnodo. Esto se logra aplicando una diferencia de potencial entre el cdtodo y el dnodo
de alto voltaje que, en el caso de la tomografia tiene un valor entre 80 y 140 kV.

Rodamientos

Anodo Rotatorio de Wolframio

/—— Carcasade Vidrio

Armazén

) Circuitodel
ANODO + Filamento
— CATODO
Pieza Giratoria
Filamento

RAYOS X Nube de Electrones

FETT1V VR

Figura 3.3 - Esquema de un Tubo de Rayos x.2

Los electrones que viajan desde el catodo hasta el danodo constituyen la
corriente del tubo de rayos X y se los denomina electrones proyectil. Estos, al impactar
contra los electrones orbitales o nucleos de los dtomos del anodo interaccionan por
tres mecanismos diferentes, que dan lugar a emisiones energéticas diferentes."”

Por un lado, casi toda la energia de los electrones proyectil se convierte en
calor. Cuando ocurre la interaccion con los electrones externos de los atomos blanco,
éstos pasan a un nivel de energia mas alto (son excitados) y vuelven rapidamente a su
estado de energia normal con la emisién de radiacién infrarroja (calor).

Por otro lado, los electrones proyectil pueden impartir la energia suficiente a un
electron de una capa interna del atomo blanco como para que pueda escapar a la
atraccion del nucleo y por ende, ionizar el atomo. Esto origina la radiacion
caracteristica (Figura 3.4). El electron ionizado deja un “hueco” que va a ser ocupado
por un electron de una capa externa. La transicidon de un electrén orbital de una capa
externa a una interna va acompanada de la emision de un fotén de rayos X cuya
energia es igual a la diferencia de energias de enlace entre los correspondientes
orbitales.

® Extraida de “El equipo de Rayos X, M. Alcaraz.”
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Este tipo de radiacidon se denomina caracteristica porque su energia depende
del elemento utilizado para el dnodo (tungsteno, molibdeno, etc.).

© Electrén
Electrones A proyectil
ionizados A
de la capa K 1 Rayos X
S : caracteristicos

Figura 3.4 - Radiacién X caracteristica.’

Finalmente, el electron proyectil también pueden ser frenado y desviado de su
trayectoria inicial al interactuar con el campo eléctrico del ntcleo de un atomo blanco.
En este proceso, el electron pierde energia cinética que reaparece en forma de fotdn.
Este tipo de emisién se conoce como radiacion de frenado o Bremsstrahlung (Figura
3.5). Al ser frenado, el electron proyectil puede perder cualquier cantidad de su energia
cinética, generando un espectro continuo, a diferencia de la radiacién caracteristica.

Electrones
proyectil

Rayos X bremsstrahlung
de baja energia

Rayos X bremsstrahlung
de dlta energia

Figura 3.5 - Radiacion de frenado.”

* Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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3.3 ESPECTRO DEL HAZ DE RAYOS X

El espectro de emisién de un haz de rayos X es una representacion grafica de la
distribucién en energia de los fotones que constituyen el haz. En él, como muestra la
Figura 3.6, se superponen el espectro continuo procedente de los fotones de frenado y
el espectro discreto generado por los fotones caracteristicos.

La energia maxima que puede tener un fotén en un haz de rayos X es, en keV,
numéricamente igual a la tension pico seleccionada para generar ese haz (kVp). Es el
valor maximo de energia alcanzado por el espectro. Por ejemplo, cuando un tubo de
rayos X funciona a 90 kVp, se pueden emitir rayos X de frenado con energias desde
cero hasta 90 keV.

El espectro continuo tiene un pico que se encuentra aproximadamente en una
energia igual a la tercera parte de la energia fotonica maxima del espectro (30 keV para

un haz generado con 90 kVp).m

L Rayos X

caracteristicos

>
=
2
L)
3
o
o
5 Rayos X
Z bremsstrahlung
1 I I
0 25 50 6OR7S 100

Energia de rayos X (keV)

Figura 3.6 - Espectro energético de los Rayos X.°

El conocimiento del espectro de emision de los rayos X es util para comprender
como afectan los cambios de la tension de pico, la corriente, el tiempo vy la filtracidon a
las interacciones del haz de rayos X con los tejidos, con el receptor de imagen vy, en
definitiva, con cualquier material interpuesto en el mismo. Conociéndolo, podemos
estimar cudl serd la dosis absorbida del paciente, cémo serd la calidad de la imagen
(contraste, densidad Odptica o nivel de la senal etc.), cuanto serd la cantidad de
radiacién dispersa etc. Y asi mismo, manipulandolo, podremos modificar estos ultimos
pardametros: dosis absorbida y calidad de imagen.

® Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
® Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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3.3.1 Variacion del espectro de rayos X en funcion de la tension y
corriente aplicada al tubo

La forma general de un espectro de emisidén energética es siempre la misma,
pero su posicidn relativa sobre el eje de energias puede variar. Cuanto mas hacia la
derecha se encuentre el espectro, mayor es la energia efectiva o calidad del haz de
rayos X. Cuanto mayor sea el area bajo la curva, mayor es la intensidad o cantidad de
rayos X.

Si el nimero de electrones emitidos por el catodo aumenta, la cantidad de
fotones producidos en el tubo también serd mayor (Figura 3.7). Es decir la intensidad
del haz de rayos X depende directamente de la intensidad de corriente catddica. La
variacion de la corriente del tubo (mA) hard que el espectro energético cambie de
amplitud pero no deforma, como se observa en la Figura 3.8.

Anode (+) Anode (+) l

— @ | é § (—é—'

k [—@ \?%%g = .

Cathode (- Cathode (-

Figura 3.7 - Esquema del efecto de la variacion de mA en la produccidn de Rayos .

400 mA

>

o

o

o
-2

9

[}

£

S
7l

T T T
0 25 50 75 100

Energia de rayos X (keV)

Figura 3.8 - Variacién del espectro energético en funcion de los mA.2

Por otro lado, si aumenta la tension del tubo, los electrones acelerados tendran
mayor energia cinética, por lo que al impactar en el blanco cederdn mds energia. En

’ Extraida de “Como implementar un plan de optimizacién de dosis, P. Soffia”
8 Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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consecuencia, se producird un incremento de rayos X en relacion con el cuadrado de la
tension (Figura 3.9).%) por lo tanto, este factor tiene mayor influencia en la dosis que
recibe el paciente ya que el aumento en la intensidad de rayos X es mayor que el que
se produce por un aumento de la intensidad de corriente del tubo.

Anode (+)

Cathode (-]

Figura 3.9 - Esquema del efecto de la variacién de kVp en la produccidn de Rayos x.?

La variacidn en la tension del tubo determina la energia maxima de los rayos X
emitidos, por lo que hard que el espectro se desplaza hacia la izquierda o derecha,
como muestra la Figura 3.10 - Variacion del espectro energético en funcidon de los
kVp..

82 kVp

Nomero de rayos X

72 kVp

| T
0 25 50 75 100
Energia de rayos X (keV)

Figura 3.10 - Variacidn del espectro energético en funcion de los kVp.10

® Extraida de “Como implementar un plan de optimizacién de dosis, P. Soffia”
1% Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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3.4 EFECTOS BIOLOGICOS DE LOS RAYOS X

Los efectos de los rayos X en los seres humanos resultan de interacciones a escala
atdmica. Estas interacciones toman la forma de ionizaciones o excitaciones de los
electrones orbitales y se traducen en la acumulacion de energia en el tejido. La energia
acumulada puede inducir cambios moleculares cuyas consecuencias pueden apreciarse
en forma de lesiones.

Entonces, los efectos bioldgicos de las radiaciones ionizantes derivan del dano
que éstas producen en la estructura quimica de las células, fundamentalmente en la
molécula de dacido desoxirribonucleico o ADN. En el ADN se encuentra toda la
informacién necesaria para controlar funciones celulares como el crecimiento, la
proliferacion y la diferenciacién. Ademas, esta informacién se transmite a las células
descendientes.®

Como se observa en la Figura 3.11, la radiacion puede ocasionar dano
depositando energia directamente en el ADN (efecto directo) o puede ionizar otras
moléculas asociadas al ADN, como las moléculas de agua, para formar radicales libres
que puedan dafiar al ADN (efecto indirecto).

Figura 3.11 - Efectos de la radiacion en el ADN. /zq. Efecto Directo; Der. Efecto Indirecto.™

Las lesiones que la radiacion puede inducir en el ADN son muy diversas, entre
ellas se pueden nombrar las roturas de una o de las dos cadenas, recombinaciones o
sustituciones de las bases, etc. En algunos casos, estos cambios en la estructura del
ADN se traducen en aberraciones cromosdémicas.

Por otro lado, las células como consecuencia de la exposiciéon a la radiacion
pueden sufrir un dafio suficiente (letal) que produce la muerte celular, o bien pueden
sufrir dafios menos severos (subletales) que no provocan la muerte celular pero alteran
su composicidén genética, como se menciond anteriormente.

" Extraida de “Métodos de estimacién de dosis a pacientes de tomografia computada, D. Granados”
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3.4.1 Clasificacion de los efectos bioldgicos de los rayos X

La mayoria de los efectos adversos para la salud por exposicidon a los rayos X
(como asi también al resto de las radiaciones ionizantes) pueden agruparse en dos
categorias generales: efectos deterministas y efectos estocasticos (Tabla 3.1). Los
primeros son reacciones tisulares nocivas debidas principalmente a la muerte o
defectos en el funcionamiento de las células luego de recibir dosis elevadas. Es decir, si
como consecuencia de la irradiacion, se produce la muerte de un nimero de células
suficientemente elevado de un érgano o tejido, habra una pérdida de funcién del
6érgano, que se conoce como efecto determinista. La gravedad de los efectos
deterministas es proporcional a la dosis de radiacidn recibida, siempre y cuando ésta
sea mayor que una dosis umbral, que determina la aparicion o no del efecto. Por
ejemplo, las cataratas en los ojos.

Por otro lado, como consecuencia de la exposicidén a radiacién la célula puede
no morir, sino verse modificada (mutada), en este caso se habla de efectos estocdsticos.
Estos efectos ocurren tras exposicion a dosis moderadas y bajas de radiacién y se
ponen de manifiesto a mediano o largo plazo. La gravedad de los efectos estocdsticos
no es proporcional a la dosis recibida, pero si la probabilidad de que se produzcan. Por

ejemplo, el cancer.”

Efectos Estocasticos Efectos Deterministas
. Lesidn subletal Lesidn letal
Mecanismo , ,
(una o pocas células) (muchas células)
Naturaleza Somatica o Hereditaria Somatica
Gravedad Independiente de la dosis | Dependiente de la dosis
Dosis Umbral No Si
Relacion Dosis-Efecto Lineal o Cuadratica Lineal
Aparicién Tardia Inmediata o Tardia

Tabla 3.1- Clasificacidn de los efectos bioldgicos de los rayos X.
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3.5 MEDIDAS DE LA RADIACION

Debido a los efectos adversos que pueden generar las radiaciones ionizantes, fue
necesario determinar cuantitativamente los niveles de radiacion a los que se exponen
los trabajadores, el publico y los pacientes durante un procedimiento de
radiodiagndstico o intervencidn. Se definieron ciertas magnitudes dosimétricas y de
radioproteccion con el fin de establecer una relacidn con los posibles efectos bioldgicos
y el riesgo potencial de la exposicion a la radiacion.

3.5.1 Dosis absorbida (D)

Es la magnitud fisica basica para expresar la dosis y se utiliza para todos los
tipos de radiacién ionizante, para cualquier material y geometria de irradiacién. Esta
definida como el cociente entre la energia media impartida por la radiacidn ionizante
dE la unidad de masa del material irradiado dm, es decir:

__dE
" dm

D [Gy] Ecuacién 3.1

La unidad en el S| de dosis absorbida también es el Gray que se define de la
siguiente forma:

[Gy]=[KLg]

Estd magnitud es medible y existen estandares para determinar su valor, pero
al no tener en cuenta los efectos bioldgicos producidos por la radiacion se establecen

. . . . 1
otras magnitudes explicadas a continuacién.®*°

3.5.2 Dosis equivalente (H)

Es una magnitud de proteccion definida especialmente para las personas con el
fin de garantizar que la incidencia de los efectos estocasticos a la salud no supera
niveles inaceptables y que se evitan reacciones tisulares. El concepto de dosis
equivalente tiene en cuenta el riesgo bioldgico relativo de los diferentes tipos de
radiacion ionizante.

Las magnitudes de proteccion se definen en base a la dosis absorbida promedio
D+ en el volumen de un drgano o tejido especifico T debida a la radiacién R. Entonces,
la dosis equivalente en un drgano o tejido Hy estd definida por:
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H = W X Dt Ecuacion 3.2

D es la dosis absorbida en el érgano o tejido Ty Wg es el factor de ponderacién segin
el tipo de radiacién (Tabla 3.2).(9'10)

En el caso de que existan radiaciones y energias con distintos valores de Wy, la
dosis equivalente en el drgano o tejido sera igual a la suma para todos los tipos de

radiaciones involucrados:
H =) Wg; XDy Ecuacién 3.3

La unidad para la dosis equivalente en un érgano o tejido es la misma que para
la dosis absorbida, es decir, Gy = Joule/Kg. Sin embargo, se utiliza el nombre especial de
Sievert (Sv) para distinguir cuando se estd hablando de esta magnitud o de la dosis

absorbida.*!

TIPO Y RANGO DE ENERGIA Wr
Fotones, de todas las energias 1
Electrones, todas las energias 1

<10 keV 5

10-100 keV 10

Neutrones, de energial 100keV - 2 MeV 20
2-20 MeV 10

>20 MeV 5

Protones, de energia >2 MeV 5
Particulas alfa, nucleos pesados 20

Tabla 3.2 - Valores de Wy segun el tipo y rango de energia de radiacion.

3.5.3 Dosis efectiva (E)

La probabilidad de aparicidon de efectos estocasticos depende no solo del tipo
de radiacién sino también del érgano considerado.® Es decir, no todos los drganos y
tejidos del cuerpo humano son igualmente radiosensibles. Por lo tanto, se establecid
una magnitud de proteccion adicional que expresa el riesgo global de ser irradiado al
tener en cuenta la combinacién de diferentes dosis equivalentes en diferentes drganos
o tejidos como consecuencia de una irradiacidon del cuerpo entero. De forma que
permita relacionar la dosis con el efecto estocastico total.

La dosis efectiva, E, se define entonces como la suma de las dosis equivalentes
ponderadas en todos los 6rganos y tejidos del cuerpo y se expresa como:
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E =) Hy X Wy [Sv] Ecuacién 3.4

T i uiv ) ji T
donde H; es la dosis e alente en el 6rgano o tejido T y Wy es el factor de
ponderacién para dicho érgano, con la condicién:

2WT:1

Los factores de ponderacion para los distintos érganos del cuerpo humano se
muestran en la Tabla 3.3, y representan la proporcion del riesgo que se debe al érgano
o tejido, dentro del riesgo total cuando el cuerpo se irradia uniformemente.

Tejido / Organo W,
Goénadas 0.20
Médula Osea 0.12
Colon 0.12
Pulmén 0.12
Vejiga 0.05
Mama 0.05
Higado 0.05
Esofago 0.05
Tiroides 0.05
Piel 0.01
Superficie dsea 0.01
Resto del organismo 0.01
Total 1.00

Tabla 3.3 - Valores de W para los érganos del cuerpo humano.

Esta magnitud presenta limitaciones para cuantificar la exposicion médica ya
que la dosis efectiva no estd basada en los datos individuales de las personas, sino en
maniquies (phantoms) computacionales. El uso principal de la dosis efectiva es
comparar las dosis debidas a diferentes procedimientos de diagndstico, como asi
también para comparar tecnologias y procedimientos para el mismo examen clinico en
distintos hospitales y paises. Por lo tanto, se utiliza principalmente como magnitud de
proteccién para propdsitos de optimizacion o regulaciéon para la radioproteccién.(g) Mas
adelante se analizaran distintas formas de trabajar con dosis en TC.
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3.6 TOMOGRAFIA COMPUTADA

La Tomografia Computada (TC) consiste en la combinacion de la adquisicion vy el
procesamiento de datos para lograr imdgenes transversales del cuerpo humano con el
uso de rayos X.

La caracteristica distintiva de la técnica de TC frente a la radiologia
convencional, es que suministra un conjunto de imagenes digitales de “rodajas” del
cuerpo humano en las que se ven todos los érganos internos del cuerpo sin
solapamientos, lo cual no es posible con una placa de rayos X comun. Otra ventaja
importante de la TAC sobre otras técnicas es que permite diferenciar tejidos, esto
permite aislar estructuras y hacer reconstrucciones tridimensionales de ellas para su
posterior procesamiento y analisis.

3.6.1 Perspectiva Historica

La tomografia computada fue una de las primeras aplicaciones que utilizd
procedimientos digitales para la reconstruccién de imagenes en el campo de la
radiologia médica. El ingeniero britanico Godfrey Hounsfield fue quien disefd vy
construyé el primer equipo de tomografia computada viable para el uso clinico,
basando su teoria en el coeficiente de atenuacidon que experimenta el haz de rayos X al
atravesar la materia. Comenzé en 1967, a partir de la idea de que las medidas de
transmision de rayos X efectuadas en todas las posibles direcciones alrededor de un
cuerpo contienen toda la informacion acerca de las estructuras internas de dicho
cuerpo.

Con la introduccion de lo que hoy se conoce como tomografia convencional se
pudieron resolver una serie de ineficiencias y limitaciones que la radiologia
convencional presentaba (y presenta en la actualidad) a la hora de producir imagenes
de tejidos y estructuras corporales; como ser la baja eficiencia de absorcion de las
combinaciones pelicula-pantalla, la elevada contribucidn de la radiacién dispersa en la
formacion de la imagen y el enmascaramiento de las imagenes.

Los primeros resultados obtenidos por tomografia fueron presentados en el
congreso del British Institute of Radiology de 1972. Desde que Hounsfield describe y
pone en practica la tomografia, se han ido introduciendo muchos cambios, con el fin de

reducir el tiempo de barrido y mejorar la calidad de imagen.(lz)
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TOMOGRAFIA COMPUTADA HELICOIDAL.

La TC helicoidal se basa en la tecnologia de rotacion continua (slip-ring). Esta
tecnologia permite el giro sin interrupciones de todo el estativo, donde se alojan el
tubo de rayos X, el generador de alta tensidn y los detectores. Se caracteriza porque la
adquisicion de datos tiene lugar de modo continuo a lo largo de todo el volumen
analizado, mientras se produce el desplazamiento a una velocidad constante de la
mesa, de tal manera que se obtiene una proyeccién helicoidal del paciente.

El barrido continuo reduce de manera considerable el tiempo de exploracién, a
la vez que permite una utilizacién mas eficiente del sistema generador de rayos X. A
cambio de ello, como puede observarse en la Figura 3.12, los datos recogidos en una
revolucién completa no corresponden exactamente a ninguna seccién axial completa,
sino que la seccién se va desplazando de manera continua con el movimiento de la
camilla. Aunque esto complicara el algoritmo de calculo, la ventaja es que ahora no se
obtienen datos de rodajas individuales sino datos continuos del volumen rastreado.
Actualmente todos los equipos fabricados, para la clinica normal, son de tipo
helicoidal.

Tubo de rayos GANTRY

Volumen de imagen

Rotacidn

- Movimiento continuo
J de lamesa

Figura 3.12 - Esquema de la Tomografia helicoidal.*?

La reconstruccion de las imagenes correspondientes a una seccion axial en TC
helicoidal se hace utilizando los mismos principios y los mismos algoritmos bdsicos que
en la TC convencional. Sin embargo, se precisa una paso previo adicional, denominado
interpolacion en el eje z. Es decir, para reconstruir una seccion dada, se necesita en
primer lugar acumular un conjunto de datos semejante al que se habria reunido en una
TC convencional para esa seccién. Dicho conjunto se obtiene, mediante interpolacion,
a partir de las medidas reales efectuadas, como consecuencia del movimiento continuo

12 , .2 . . . e
Extraida de “Introduccién a la tomografia computarizada, S. Hernandez Muiiiza”
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de la camilla. Naturalmente, los fabricantes de equipos han desarrollado gran variedad
de algoritmos de interpolacién propios para reconstruir imagenes.

Aparte de las caracteristicas propias de los equipos convencionales, los TC
helicoidales presentan algunas relacionadas con su funcionamiento especifico. Las mas
importantes son la velocidad de desplazamiento de la camilla y el paso de la hélice,
llamado pitch.

Las velocidades de avance de la camilla varian seguin los modelos entre 1 mm/s
(para un equipo monocorte) hasta valores superiores a 80 mm/s (para equipos
multicorte).

El pitch, se define como la relacidn entre la longitud de desplazamiento de la
camilla en una revolucién completa y el espesor de corte. El pitch determina la
separacion de los espirales, como se observa en la Figura 3.13, siendo pitch igual a 1
cuando las espirales estan todas contiguas sin espacios ni solapamientos. A medida
gue aumenta el pitch, los espirales se separan, de tal forma que es mayor la cobertura,
menor la radiaciéon al paciente, pero menor la calidad de las imagenes ya que hay
menos datos. Por el contrario, para valores de pitch comprendidos entre 0 y 1, existe
una redundancia de datos que permite lograr una imagen mas detallada a costa de

aumentar la dosis al paciente.*>*®
pitch
A A A
>1 | mH
A R |
yaw.
.‘
=1 | AP
r'
<1

>

Figura 3.13 - Hélices descriptas en funcion del valor de pitch.13

3 Extraida de “Equipos de Tomografia Computarizda, A. Romero”
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TOMOGRAFIA COMPUTADA HELICOIDAL MULTICORTE.

Una de las ultimas revoluciones tecnolégicas que evolucionaron la TC fueron los
equipos multicorte, permitiendo la adquisicion de datos de forma casi tridimensional.
La diferencia con el resto de los equipos de su generacién consiste en una importante
transformaciéon en el sistema de detectores, en la que estos adquieren una forma
matricial con un nimero de mds de 30000 elementos, que abarca todo el angulo
subtendido por el haz de rayos X como se muestra en la Figura 3.14. De forma que a
menor tamano de estos elementos nos permitira realizar cortes mas finos y con ello
reconstrucciones tridimensionales mas detalladas.

Figura 3.14 - Diferencia entre tomografia monocorte (izg.) y multicorte (der.).™

Cabe destacar que cuantas mas filas se incorporen a la matriz de detectores,
mas habra que abrir el haz de rayos X en la direccién z, lo cual distorsionara la
incidencia ortogonal de los rayos en los detectores haciendo necesario aplicar
correcciones matemadticas muy sofisticadas, que llevardn a consumir demasiados
recursos informaticos para la reconstruccion de imagen. Es decir, existe un limitante
referido a la potencia de cdlculo computacional disponible. En la actualidad, todos los
fabricantes importantes ofrecen equipos capaces de obtener simultdneamente en una
vuelta 16, 64, 128 y hasta 256 cortes.

Como es légico, la evolucién en la tecnologia ha continuado produciendo
nuevas aplicaciones, nuevos desarrollos y sistemas para mejorar las prestaciones del
equipo. Entre los que pueden destacarse la TC con doble tubo (que permite
adquisiciones en menor tiempo o con energia dual) o los denominados TC de haz
cénico, que sustituyen las filas de detectores por un detector de panel plano similar a
los utilizados en la radiologia general o en la adquisicién dindmica (angiografia, etc.), y
por tanto con una anchura del haz de radiacidén por corte muy superior al ancho del haz

en la tomografia multicorte.>*?

% Extraida de “Métodos de estimacién de dosis a pacientes de tomografia computada, D. Granados”
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3.7 COMPONENTES PRINCIPALES DE UN EQUIPO DE TOMOGRAFIA
COMPUTADA

Los elementos que forman un equipo de TC pueden agruparse en tres grandes
sistemas, que a su vez poseen otros elementos o subsistemas, y son los siguientes:

3.7.1 Sistema de adquisicion.

El sistema de adquisicion estda formado por una parte fija, compuesta
principalmente por la camilla y la estructura que sostiene la parte rotatoria llamada
gantry donde giran solidariamente el generador de alta tensién, el tubo de rayos X, los
detectores, los sistemas de adquisicién de datos (DAS), los colimadores y el resto de las
partes mecanicas necesaria para que funcionen los elementos anteriores. El suministro
eléctrico al conjunto rotatorio se lleva a cabo tipicamente mediante contacto de
carbones con anillos deslizantes (tecnologia slip-ring). Los datos de adquisicidon
registrados se transmiten generalmente al ordenador por medio de tecnologias de

comunicacién inaldmbrica u 6ptica.'*®

3.7.1.1 Detectores

Los detectores son dispositivos que miden la energia depositada en ellos
después de ser impactados por los fotones de rayos X que han atravesado el cuerpo del
paciente. Luego transforman esta energia en corriente eléctrica que llegara al
ordenador y sera cuantificada por un sistema electrénico.

Los detectores mas utilizados han sido los de gas Xendn, hasta la aparicion de la
tomografia helicoidal que incorporé una nueva tecnologia de detectores sélidos o
semiconductores.

Detectores de semiconductores.

Estdn formados por dos partes, la primera es un cristal de centelleo compuesto
generalmente por Wolframato de calcio. La segunda es un dispositivo electrénico,
llamado fotodiodo, que transforma la luz que incide en ellos en corriente eléctrica que
fluye hacia un circuito externo. A todo el conjunto se le denomina detector de
semiconductores.

Cuando los rayos X inciden en el cristal de centelleo, su energia queda
absorbida por los electrones orbitales de los &tomos del cristal y pasan a una capa mas
externa y mas energética. Estos electrones excitados vuelven a su posicidn inicial
emitiendo el exceso de energia que habian tomado del fotdn en forma de luz visible.
Esta luz visible serd recogida por los fotodiodos que traduce la luz visible en una seial
eléctrica proporcional a la radiacion que incidié en el cristal.

26



Los sistemas de detectores actuales constan de miles de elementos separados
por un septo para impedir que la luz generada en cada elemento detector, sea
detectada por el fotodiodo de un elemento vecino.

Las ventajas de estos detectores respecto a los detectores de gas es que tienen
mayor eficacia total de detecciéon (aproximadamente 90%), poseen una respuesta
rapida, no requieren suministro de potencia externa y son mas estables ya que no
contienen gas que se pueda despresurizar.

3.7.1.2 Sistema de adquisicion de datos.

Conforme se completa cada barrido, el Sistema de Adquisicion de Datos (DAS,
Data Acquisition System) convierte las sefiales procedentes de los detectores en datos
digitales y las transmite al ordenador.

Para la reconstruccion de la imagen es necesario que el ordenador reciba
multiples senales después de explorar al paciente en diferentes dngulos. El ordenador
es capaz de integrar la informacién enviada por el DAS y reconstruir las imagenes de
forma casi instantanea.

3.7.1.3 Colimadores.

Son medios fisicos que se emplean para limitar el haz de rayos X. En general, en
tomografia es necesario utilizar la colimacion por las mismas razones por las que se usa
en radiologia convencional. Por un lado, para reducir la dosis que recibe el paciente al
disminuir el area de tejido irradiado. Por otro lado, para mejorar el contraste de la
imagen al disminuir la radiacion dispersa. En tomografia existen dos tipos de

. 13
colimadores.™

Colimador prepaciente.

Suele estar colocado en la carcasa del tubo o cerca de ella y sirve para limitar la
zona del paciente a la que llega el haz util. Por lo tanto, influye principalmente en la
dosis que recibe el paciente.

Este colimador esta formado por varias laminas, para conseguir un haz muy fino
en forma de abanico. Si este colimador estd mal ajustado sera responsable de la mayor
parte de la dosis innecesaria que recibe un paciente durante la exploracién de TC.

Colimador predetector o postpaciente.

Se coloca en la matriz de detectores, de tal forma que cada detector tiene
asignado su colimador y su alineamiento debe ser muy preciso para poder obtener una
imagen de calidad.
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Este colimador restringe el haz de rayos que alcanza al detector, reduciendo la
radiacion dispersa que incide en él. Si esta correctamente ajustado con el colimador
prepaciente ayuda a definir el grosor de la seccion examinada.

3.7.1.4 Filtros.

Los filtros en los equipos de TC son materiales absorbentes o atenuadores
colocados entre la fuente de rayos X y el objeto. Por un lado, se utilizan filtros planos
(flat filters), de 1-5 mm de aluminio (Al), colocados a la salida del tubo con el fin de
reducir el nimero de rayos X de baja energia. Los rayos X de baja energia no
contribuyen a la imagen, sino que aumentan la dosis del paciente innecesariamente
porque se absorben en los tejidos superficiales y no penetran para alcanzar los
detectores. Después de la filtracion, se dice que el haz de rayos X estd "endurecido", lo
que significa que su energia promedio ha aumentado, y como consecuencia el haz
posee una calidad superior en términos de uniformidad, contraste y linealidad.

Luego, se utiliza una filtracién adicional basada en filtros wedge, también
conocidos como bow-tie, que pueden filtrar la intensidad del haz de acuerdo con la
forma del paciente. Cada filtro proporciona mas filtraciéon desde el centro (donde el
grosor del paciente es mayor) hacia la periferia, lo que facilita una distribuciéon
uniforme de la dosis y el ruido a medida que el tubo gira. Existen distintos tipos y
tamafios de filtros wedge que se seleccionan automaticamente cuando se determina el
protocolo. Por ejemplo, un filtro pequefio se utiliza para bebés de 0-8 meses; uno
mediano para estudios cardiacos; y uno grande, para realizar un examen de cerebro
y/o térax de adultos. La combinacion de los dos filtros mejora el endurecimiento del
haz, la uniformidad del haz y el enfoque de los rayos X, por lo tanto, reduce la dosis
entregada al paciente y aumenta la calidad de la imagen.m)

El grosor y el tipo de material de filtro son dos pardmetros importantes en la
filtracion. El aluminio es suficiente para rayos X de menor energia mientras que para
rayos X de mayor energia se puede usar cobre o una aleacién de estafio con aluminio.

3.7.2 Sistema de procesado de datos y reconstruccion de la imagen.

El ordenador es el soporte técnico necesario para llevar a cabo las operaciones
de procesamiento de los datos obtenidos y de reconstruccién de la imagen. Los
primeros ordenadores de TC tenian que realizar los procesos de uno en uno, por lo
gue el tiempo de reconstruccién de las imagenes oscilaba entre 15 segundos y hasta
varios minutos. Las mdaquinas actuales son capaces de hacer el barrido del paciente,
recoger los datos, reconstruir la imagen, archivarla e iniciar el barrido siguiente en
alrededor de 2 a 5 segundos.
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Para el equipo de tomografia, se requiere un ordenador muy potente, ya que
dependiendo del formato de la imagen suele ser necesario resolver simultdneamente
hasta 30.000 ecuaciones matematicas.

El ordenador es un mddulo que estd compuesto en general por tres unidades,
cuyas funciones estan claramente diferenciadas. Estas son:

1-Unidad de control del sistema (CPU): El control del sistema o CPU tiene a su

cargo el funcionamiento total del equipo.
2-Unidad de reconstruccién rapida (FRU): Es la encargada de realizar los

procedimientos necesarios para la reconstruccion de la imagen a partir de los
datos recolectados por el sistema de deteccion.
3-Unidad de almacenamiento de datos e imagenes: Esta generalmente

compuesto por uno o mas discos donde se realiza el almacenamiento no sélo
de las imdagenes reconstruidas y de los datos primarios, sino también del
software de aplicacion del tomdgrafo.

3.7.3 Sistema de visualizacion

El sistema de visualizacion esta formado principalmente por la consola de
control que se encarga de programar la exploraciéon que se va a realizar y seleccionar
los datos requeridos para la obtencién de la imagen.

Para programar la exploracion, la unidades de TC tiene estandarizadas la
técnicas de exploracion mds habituales, pero se puede variar cualquier dato técnico
para adaptarla a una exploracién individualizada, lo que es de sumo interés para el
presente trabajo.

Muchos equipos de TC estan provistos de 2 consolas, una para el operador que
maneja el equipo y otra para el médico. La consola del operador tiene controles y
medidores para seleccionar el protocolo apropiado, permite controlar el movimiento
del gantry y la camilla, la administracion de contraste, y también permite la
reconstruccion y la transferencia de la imagen. La consola del médico, llamada también
Workstation, recibe la imagen enviada desde la consola del operador. EI médico
mediante programas de procesamiento de imagenes, puede manipular la imagen
obtenida para extraer informacion y de esta forma realizar un diagndstico adecuado.
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3.8 FORMACION DE LA IMAGEN

La imagen tomografica se forma con los rayos X que atraviesan el paciente y
alcanzan el sistema de detectores, como indica la Figura 3.15. A medida que el tubo
rota realizando el barrido del paciente, se realizan disparos continuos de rayos x. Las
estructuras internas del organismo atenuan el haz de rayos X en relacidn a la densidad
de su masa y a su numero atémico efectivo. Entonces, en el barrido la intensidad de la
radiacion detectada en cada posicion del tubo varia en relacion a este patrén de
atenuacion y forma un perfil de intensidad o proyeccidn.

Al realizarse muchos disparos durante el barrido se genera un gran nimero de
proyecciones que no se muestran visualmente, pero que se almacenan en formato
digital en el ordenador. La imagen se reconstruye a partir de estas proyecciones
mediante un proceso denominado retroproyeccidn filtrada. Se habla de filtro para
referirse a una funcién matematica (Transformada de Fourier) mas que a un filtro

metalico para los haces de rayos x.12

Tubo de rayos X
Pantalla

e )‘I"L}

Colimador L:o =
Detectores | =]
Ordenador ~—;

Figura 3.15 - Esquema del funcionamiento de un equipo de tomograﬁa.15

Entonces, la imagen obtenida en la TC es distinta de la obtenida en una
radiografia convencional ya que se crea artificialmente a partir de los datos recibidos
por los detectores y no es una imagen proyectada. En la radiografia, los rayos X forman
una imagen en el receptor de imagenes. Con los sistemas de imagen de TC, los rayos X
forman una imagen que se almacena de forma electrénica y se muestra como una
matriz de intensidades.

El formato de la imagen de TC consta de muchas celdas, cada una de ellas
asignada a un nimero y mostrada como densidad éptica o nivel de brillo en el monitor.
Cada celda de informaciéon es un pixel (picture element o elemento de imagen) y la
informacién numérica contenida en cada pixel es un nimero de TC o unidad Hounsfield
(UH). El pixel es una representacion en dos dimensiones del correspondiente volumen
histico. Este volumen es conocido como voéxel (volume element, o elemento de

'3 Extraida de “Métodos de estimacién de dosis a pacientes de tomografia computada, D. Granados”
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volumen) y estd determinado por el producto del tamafio del pixel por el grosor de la
)-(2,12)

imagen de TC (Figura 3.16

Figura 3.16 - Cada celda de una matriz de imagen de TC es una representacion bidimensional (pixel) de un
volumen de tejido (voxel).16

'8 Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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3.9 CALIDAD DE LA IMAGEN

Como se menciond anteriormente la transmisién de rayos X a través de un objeto
tridimensional es capaz de producir una representacidn bidimensional de dicho objeto,
basada en la mayor o menor absorcién y dispersién producida en la interaccion con las
estructuras atravesadas. Entonces, es ldgico suponer que un objetivo adicional es que
tal representacién sea fiel y muestre la mayor informacién posible. La fidelidad vy Ila
riqueza de la informacion contenida en la representacidn suelen evaluarse en términos
de la calidad de la imagen.

La calidad de la imagen siempre incorpora un cierto cardcter cualitativo o
subjetivo, sin embargo puede describirse a partir de un conjunto de magnitudes y
conceptos cuantificables e interrelacionados entre si. Entre ellos, las caracteristicas
principales asignadas numéricamente para medir la calidad de la imagen son la
resolucidn espacial, la resolucion de contraste y el ruido.

3.9.1 Resolucidn espacial

De una manera intuitiva podria decirse que para considerar buena una imagen
debe ser posible por un lado, visualizar en ella objetos pequenos, detalles finos o
bordes nitidos. La resolucién espacial es una medida de la capacidad de un sistema
para producir imagenes de objetos en funciéon del tamafio de éstos. El limite de
resolucion espacial se relaciona con la minima distancia a la que dos objetos pueden
situarse de modo que en la imagen se los presente como separados.

Son muchos los factores que contribuyen a degradar la resolucién espacial de
un sistema de TC. Por ejemplo, los asociados al tamafio finito del foco emisor de rayos
X. Como se observa en la Figura 3.17, si el foco emisor de rayos X fuese puntual, la
sombra de un objeto que interceptara parcialmente el haz seria siempre de tamafio
proporcional al objeto y de bordes nitidos. Sin embargo, el foco tiene un tamano finito
(con dimensiones de entre 0,1 mm y 1,5 mm, para la mayoria de los tubos de rayos X) y
por ello, la sombra del objeto no estd perfectamente definida en sus bordes sino que

se presenta rodeada de una penumbra.m

Foco extrafino Foco fino Foco grueso

Objeto

Imagen

| e—|

Figura 3.17 - Tamafio de foco y resolucién.”

7 Extraida de “Fundamentos de Fisica Médica Vol. 2, A. Brosed”.
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La penumbra emborrona la representacién del objeto. Cuando el tamafo de
éste es del orden de magnitud de las dimensiones del foco, la sombra y la penumbra
pueden tener también tamafios similares; si varios objetos como ése estan situados
proximos entre si, las penumbras pueden hacer que los objetos no sean distinguibles
en la imagen.

La capacidad del sistema de imagen de TC de reproducir con precisién un
contorno de alto contraste se expresa matemdticamente como una Funcion de
Respuesta de Contorno (ERF, “Edge Response Function”). Sin embargo, es comun dar la
informacion referente a las propiedades de resolucidon de un sistema no en el dominio
espacial sino en el dominio de frecuencias, en términos de la llamada Funcion de
Transferencia de Modulacion (MTF, “Modulation Transfer Function”). De hecho, la MTF
se puede obtener a partir de la transformada de Fourier de la ERF.

Aunque la MTF es una formulacién matematica compleja, basicamente describe
en qué medida un sistema de imagen preserva el contraste original. Si se considera,
por ejemplo, un patrén de barras que se estudian por TC (Figura 3.18). Una barra y un
espacio de la misma anchura se denominan par de lineas (pl). El nUmero de pares de
lineas por unidad de longitud se denomina frecuencia espacial y, para los sistemas de
imagen de TC, se expresa en pares de lineas por centimetro (pI/cm).(2'7)

La imagen obtenida de un patrén de barras de baja frecuencia serd mas
parecida al objeto que la imagen de un patrén de barras de alta frecuencia. La pérdida
en la exactitud de la reproduccion con frecuencias espaciales crecientes se debe a
diversas limitaciones de los sistemas de imagenes de TC, como ser la colimacioén, el
tamano y la concentracién de los detectores y el algoritmo de reconstruccion.

Un par de lineas

FreCUenCiG

espacial
(lo/em)

ozt VLW i
g [

Fidelidad de la ¢ gg 059 031 0.11 001
imagen

Figura 3.18 - Imagen de un patron de barras, con la
correspondiente densidad dptica de la imagen en funcién de
la frecuencia espacial.18

Entonces, si la imagen representa exactamente al objeto, la MTF del sistema de
imagen tendria un valor de 1. Si la imagen fuera simplemente blanca y no contuviera

'8 Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong
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informacién alguna del objeto, la MTF seria igual a cero. Valores intermedios de
fidelidad dan como resultado valores intermedios de la MTF.

La fidelidad de la imagen se mide determinando la densidad 6ptica a lo largo
del eje de la imagen. Con una frecuencia espacial de 1 Ip/cm, por ejemplo, la variacion
en la densidad optica de la imagen es 0,88 veces la del objeto. Con 4 Ip/cm es sélo 0,11
o el 11% de la del objeto. Un grafico de esta relacion entre el contraste de la imagen y
el contraste del objeto para cada frecuencia espacial proporciona una curva de la MTF
(Figura 3.19).

MTF

1 2 3 4 o 6

Frecuencia espacial {lp/cm)

Figura 3.19 - Gréfico de la MTF en funcion de la frecuencia espacial.19

Aunque la MTF vy la frecuencia espacial se usan para describir la resoluciéon
espacial de la TC, ningun sistema de imagen puede superar al tamafio del pixel. En
términos de pares de lineas, una linea y su espacio requieren al menos dos pixeles. Por
lo tanto, la resolucidon espacial de una imagen de TC esta limitada practicamente por el

tamafio del pixel.?

3.9.2 Resolucion de contraste

Muchos tejidos bioldgicos poseen composiciones similares, lo que se traduce
en propiedades de absorcidn para los rayos X que pueden diferir muy poco, como es
el caso del tejido muscular y su entorno en el caso del abdomen o el del tejido
glandular y el tejido graso en la mama. La resolucion de contraste se refiere entonces a
la capacidad de la imagen de discriminar entre estructuras con pequenas diferencias
entre sus coeficientes de atenuacién. El sistema de imagen de TC es capaz de
amplificar estas diferencias de forma que el contraste de la imagen es alto. Esta escala
amplificada de contraste permite a la TC identificar mejor estructuras adyacentes que
tienen una composicién similar.

9 Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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Son muchos los factores que limitan el contraste en la imagen, entre los mas
importantes se encuentran el espectro de energia del haz de rayos X incidente y la
mayor o menor abundancia de radiacidon dispersa. La energia del haz de rayos X,
relacionada directamente con la tension en el tubo en el momento del disparo, es un
elemento fundamental para regular el contraste en la imagen. Incrementar la tensién
en el tubo de rayos X (y, por tanto, la energia del haz) es ventajoso en la medida en
gue contribuye a hacer a éste mas penetrante permitiendo obtener una mayor sefial
en el sistema de detectores.

Sin embargo, supone una pérdida de contraste en la imagen ya que a energias
mayores tiene mayor peso el efecto Compton, que produce un aumento en la
presencia de radiaciéon dispersa. La radiacién dispersa aumenta claramente cuanto
mayor es el volumen irradiado. Se emplean elementos de colimacién del haz con
objeto de mejorar la relacién entre radiacién directa y radiacién dispersa que llega al

sistema de imagen.(2'7)

3.9.3 Ruido

Si se estudia un medio homogéneo como el agua, cada pixel debe tener valor de
cero. Por supuesto, esto nunca ocurre porque la resolucién de contraste del sistema no
es perfecta; por tanto, los nimeros de TC pueden promediar cero, pero existe un
intervalo de valores mayores o menores de cero. Esta variaciéon en los nimeros de TC
por encima y por debajo del valor promedio es el ruido del sistema. Si todos los pixeles
tuvieran el mismo valor el ruido seria cero.

Entonces, el ruido es el porcentaje de la desviacién estandar de un gran nimero
de pixeles obtenido de una imagen de un cubo de agua. Numerosos factores afectan al
ruido, como ser la tensidn del tubo, la filtracidn del haz, el tamafio del pixel, el espesor
de corte, la eficiencia de los detectores y la dosis administrada al paciente. En ultima
instancia, lo que mayor implicancia tiene en el control del ruido es el nimero de rayos
X que utiliza el detector para producir la imagen. El ruido se representa mediante el
simbolo o y se define matematicamente mediante la siguiente ecuacion:

Ruido (o) =

Ecuacion 3.5

El ruido aparece en la imagen como un grano. Las imagenes con poco ruido
aparecen muy nitidas a la vista y las imagenes con mucho ruido tienen aspecto
manchado.

Todos los sistemas de imagen de TC pueden identificar una regién de interés
(ROI, “Region Of Interest”) en la imagen digital y procesar la media y la desviaciéon
estdndar de los numeros de TC en esa ROI.
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3.10 PROTOCOLOS EN TOMOGRAFIA

Antes de realizar el examen, el usuario del equipo debe definir el protocolo de
exploracién mediante el cual se van a obtener las imagenes. En la Figura 3.20 se
observa el menu de seleccién anatdmica para definir qué parte del cuerpo se va a
explorar, mientras que en la Figura 3.21 se observan distintos protocolos definidos para
un examen de Cerebro.

Adult Child | Trauma

. . . . s P . 20
Figura 3.20 - Menu para seleccionar la regiéon anatémica a estudiar.

+ Protocol Selection “ fnatomical Selection

Group A | Group B | Group C

42 SUAHF

O Head S&S (10mn x 12)
O Head

Figura 3.21 - MenU para la seleccion de protocolos de cerebro predefinidos.

20 Extraida de “Manual de Utilizacién del Escaner Toshiba Aquilion TSX-101A, Toshiba Medical System Corporation”
! Extraida de “Manual de Utilizacién del Escaner Toshiba Aquilion TSX-101A, Toshiba Medical System Corporation”
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Sin embargo, una vez seleccionado el protocolo, el usuario puede cambiar los
valores de ciertos parametros de trabajo (Figura 3.22) y modificarlos como crea
conveniente para obtener una imagen de calidad. A su vez, el usuario debe tener en
cuenta que la variacion de estos valores va a tener implicancias importantes no sélo en
la calidad de imagen sino también en la dosis de radiacidon proporcionada al paciente.

A, Rot. Time
2040 0. 40.0

Total
O-FOY ff. mas g 1Time Direction

400.0 (L) 2.0 IN

CE 0oUS Camment

QOFF

BreathControl

Figura 3.22 - Parametros de exploracion en un protocolo de tomografia. Equipo Aquilion 64.

Los principales pardmetros técnicos que afectan a la dosis son:

» mA: Permite seleccionar la intensidad de corriente del Tubo.

» kV: Indica la tension de del tubo de rayos X seleccionada.

> Rotation Time: Se refiere al tiempo de rotacion del tubo, el cual indica el
tiempo programado para dar una vuelta completa.

» Thickness: Define el espesor de corte. Suele ser entre 1 y 5mm, si bien algunos
equipos permiten espesores de hasta 0,5mm para examenes de alta resolucion.
La variacion del espesor de corte va siempre seguida de un ajuste automatico
del colimador.

» Control Automatico de Exposicion: Expossure 3D es el nombre comercial que la
marca Toshiba llama a su programa de control automatico de exposicion. Es una
tecnologia de modulacién de corriente del tubo, la cual sera detallada mas
adelante. Este tipo de tecnologia se encuentra presente en todos los equipos
actuales de tomografia, y varian su nombre de acuerdo a la marca comercial.

22 Extraida de “Manual de Utilizacién del Escaner Toshiba Aquilion TSX-101A, Toshiba Medical System Corporation”
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3.11 TECNOLOGIAS PARA LA REDUCCION DE DOSIS.

En los ultimos afios se ha prestado una atencidén notable a las tecnologias de
optimizacidon de dosis en TC tanto comercialmente disponibles como en desarrollo.
Cada fabricante de equipo ha desarrollado sus propias tecnologias de reduccién de
dosis que incorpora a sus equipos y por lo tanto poseen nombres distintos
dependiendo la marca comercial.

Las principales tecnologias de reduccion de dosis de la marca Toshiba incluyen
por ejemplo las que muestra la Figura 3.23. A continuacién se presenta una breve
descripcién de las mismas.

Tube Gurrent
Modulation

Gos

Quantum 1l
gg?enctt[f)?] Rasp 64 Channel Detector

ECG Modulation

T Ty

: Quantum ¥
320 Channel Detector

Quantu | ) QDS
) 4 Channel Detector ; : vHp Active Collimation
8 MUSCOT : ! Boost3D i
Reconstruction : : AIDR
Quantum | : ‘;J’COT Reconstruction
" e
o : i AIDR3D
80 kVp Pediatric Quantum [V -
Protocols 256 Channel Detector :
coneXact
SReCardio Prospective
-\ A A A
1995 2000 2005 2010

Figura 3.23 - Tecnologias de reduccion de dosis implementadas por Toshiba en los ultimos afios.”

3.11.1 Colimador Activo (Active Collimator)

En el escaneo helicoidal, la exposicion es necesaria antes del inicio y después
del final del rango de escaneo planeado para reconstruir las imdgenes en estas
posiciones (debido al método de interpolacién). Esta hace que se requiera al menos
una rotacién extra en total, aunque solo se utiliza una pequefia parte de esta
informacién.

La colimacion activa sincroniza el ancho del haz de rayos X en los extremos del
rango de exploracién con el area clinicamente Util necesaria para la reconstruccion de
imagenes. Al eliminar la exposicion que no se usa para el diagndstico, la dosis del
paciente puede reducirse hasta en un 20%.%Y El colimador se abre automaticamente al

2 Extraida de “AIDR 3D: Integrated, Automated and Adaptive Dose Reduction, Toshiba”
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comienzo del escaneo y se cierra al final del mismo para mantener el drea expuesta lo
mas corta posible (Figura 3.24).

1 =1

Figura 3.24 - Diagrama del Colimador activo. Se observa la exposicion innecesaria a la radiacion en el
L . . . 24
principio y el final de la longitud del escaneo (areas rayadas).

3.11.2 Control Automatico de Exposicion.

El Control Automatico de Exposicién (AEC) se refiere a una modulacion de la
corriente del tubo de acuerdo con la regidn anatdmica del paciente, que permite
mantener la imagen con un cierto nivel de ruido. Esto da como resultado una calidad
de imagen mas uniforme a una dosis mas baja. Se pueden lograr ahorros de dosis de
hasta 40% con respecto a una corriente de tubo fija.

Esta tecnologia, que la marca Toshiba llama SUREExposure, permite ajustar
continuamente la corriente del tubo de acuerdo con las caracteristicas de la regién
objetivo mientras se realiza la exploracidon helicoidal. De acuerdo con un nivel de
referencia predefinido de calidad de imagen (Nivel de ruido de SD), el AEC modulara la
corriente del tubo en las direcciones x, y, z, hasta el nivel minimo necesario para
conseguir la calidad de imagen diagndstica. Puesto que las exploraciones se realizan en
pacientes de todo tipo, la modulacién de la corriente del tubo evita la necesidad de
calcular el ajuste manualmente, lo que contribuye a garantizar un nivel constante de
calidad de imagen de diagndstico en una amplia variedad de pacientes y exploraciones.

Para calcular la corriente del tubo, el AEC utiliza un algoritmo que se puede
personalizar de acuerdo con la configuracion del protocolo de exploracién y tamafio de
cada paciente. En primer lugar, se miden los valores de atenuacién en el escanograma
para calcular el tamafio del paciente. Estos calculos se llevan a cabo en toda la longitud
del paciente y también reflejaran las diferencias entre la direccién anteroposterior y el
diametro lateral del cuerpo. Luego, el software digitalizard la anatomia del paciente
convirtiéndola en una serie de espesores de agua equivalentes a lo largo de todo el
escanograma. Todos los parametros de exploracién incluidos en el protocolo, como el
voltaje de tubo, el paso helicoidal y el tiempo de rotacién, se tienen en cuenta al
realizar el cdlculo de corriente correspondiente a la calidad de imagen de referencia.

* Extraida de “AIDR 3D: Reduces Dose and Simultaneously Improves Image Quality, R. Irwan”
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La tecnologia AEC alcanza su mayor efectividad cuando el tamafo, forma vy
densidad del paciente no son uniformes. En estos casos, AEC modulard el valor de mA
tanto en la direccién Z (a lo largo del paciente) como en la direccidon XY (alrededor del
paciente). Sin embargo, aunque el tamafio, forma o densidad de la anatomia del
paciente no cambien, la tecnologia AEC elige los ajustes de exposicidon apropiados para
conseguir la calidad de imagen solicitada por el usuario. En todos los casos, al igual que
sucede con los kV y mA tradicionales, los pardmetros del AEC se deben elegir

. . el e . . . 31,32
cuidadosamente para conseguir un equilibrio entre la dosis y la calidad de |magen.( 32)

3.11.3 Algoritmos de reduccion de ruido.

Las estructuras de alta atenuacion, reducen la cantidad de fotones que llegan al
detector en ciertas posiciones del tubo, haciendo que puedan aparecer artefactos de
rayas entre dos objetos densos de una imagen. Para ello, se desarrollé una técnica de
procesamiento (Boost 3D para Toshiba) basada en datos crudos (raw data) que elimina
los artefactos de rayas en dreas de alta atenuacién, como los hombros y la pelvis. Esta
herramienta se adapta a las regiones de bajo recuento de fotones en los datos de
proyeccion sin procesar y aplica una correccidn a estas partes de los datos crudos. Es
decir, se ocupa de la falta de fotones causada por regiones de alta atenuacién y ayuda a
evitar la necesidad de aumentar la corriente del tubo para tener en cuenta las regiones
de alta densidad, lo que permite imagenes de menor dosis.

Por otro lado, el filtro de reduccién de ruido cuantico (QDS, Quantum Denoising
Software) es un filtro adaptativo que reconoce la estructura del paciente. El
procesamiento se realiza de modo que la imagen sea nitida en las zonas en las que
existe un cambio importante (como los limites de los tejidos) y en regiones donde el
cambio es suave.

El algoritmo QDS aplica procesos matematicos paralelos a los datos de imagen
originales. En primer lugar, se realizan la deteccién, el analisis y la extraccién de la
estructura del borde, seguidos del alisado de la imagen y la mejora de la estructura del
borde. Esto permite reducir el ruido de la imagen mientras se conservan la resolucién
espacial y la textura de la imagen. Entonces, permite la adquisicion de imagenes a una
dosis menor. La Figura 3.25 ilustra el algoritmo Qps.t3?
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Figura 3.25 - Algoritmo QDS. Se observan los procesos que se realizan a la imagen original.25

3.11.4 Reconstruccion lterativa

Para lograr reconstruir una imagen tomografica de buena calidad y con bajo
ruido se han desarrollado métodos algebraicos iterativos que necesitan menos
informacidén. En un escaneo de dosis baja, el nUumero de fotones de rayos X que llega al
conjunto detector se vuelve relativamente pequefo y el ruido en el sistema de
adquisicion de datos (DAS) se vuelve dominante, lo que degradara la calidad de la
imagen. Este tipo de procesamiento iterativo se basa en modelos de imagenes de
escaner y en modelos de ruido estadisticos para eliminar el ruido debido a la inanicién
de fotones. El algoritmo de reconstruccidn iterativa, denominado por Toshiba Adaptive
Iterative Dose Reconstruction (AIDR), esta disefiado para funcionar tanto en los datos
brutos como en los dominios de la imagen. (Figura 3.26).

2> Extraida de “AIDR 3D: Integrated, Automated and Adaptive Dose Reduction, Toshiba”
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Figura 3.26 — Algoritmo de reconstruccién iterativa.”®

Los modelos estadisticos y de escédner se utilizan junto con la estimacion del
ruido de proyeccion para el procesamiento de reduccion de ruido que tiene lugar en el
dominio de datos sin procesar. La imagen inicial (obtenida por retroproyeccion, back
projection) se utiliza como imagen de entrada en la iteracién para ser comparada con la
imagen de salida. Luego se realiza una técnica iterativa sofisticada para optimizar las
reconstrucciones de la regién corporal particular que se estd escaneando al detectar y
preservar detalles nitidos y suavizar la imagen al mismo tiempo. Con cada iteracion se
ajustan estos resultados para el examen en particular, equilibrando la relacion entre la
reduccién de la magnitud del ruido y la preservacion de la resolucidon espacial. Las
iteraciones continlan hasta que se logra un nivel predefinido de ruido aceptable.
Finalmente, se aplica una combinacién ponderada a la reconstruccién original y a la
salida de este proceso iterativo para obtener la imagen final.3%%3

En resumen, con el uso de este tipo de reconstruccién, el ruido de la imagen
puede reducirse mientras que la resolucién espacial y los bordes estructurales se
conservan. Este algoritmo iterativo permite que la exploracién se realice en dosis mas
bajas al permitir adquirir con niveles de ruidos mas elevados que luego seran reducidos
por el procesamiento descripto. Con la inclusidon de este tipo de procesamiento, la
exposicidon a la radiacién se reduce hasta en un 75% en comparacidén con un escaneo
realizado con la reconstruccion tradicional de retroproyeccion filtrada (FBP). Incluso
puede ser mds dependiendo de las regiones anatémicas y del peso corporal y la altura
del paciente (indice de masa corporal, IMC). Los pacientes con un IMC bajo pueden
beneficiarse al reducir el voltaje del tubo de 120 kV a 100 kV o incluso 80 kV.

%8 Extraida de “AIDR 3D: Reduces Dose and Simultaneously Imroves Image Quality, R. Irwan”

42



3.12 EFECTOS DEL VOLTAIJE DEL TUBO EN LA DOSIS IMPARTIDA

De los principales parametros de la TC mencionados que afectan la dosis, uno de
los mds importantes (y simples de modificar) es la tension aplicada al tubo.
El voltaje aplicado a través del tubo es el responsable de acelerar los electrones
desde el catodo hacia el anodo. Por lo tanto, determina la energia del haz de rayos X.
Los valores disponibles en los equipos de tomografia varian entre 80 y 140 kV, siendo
120Kv el potencial mas utilizado. Como se menciond anteriormente (capitulo 3.3.1), se
acepta que la salida de radiacion es proporcional al cuadrado del voltaje del tubo de
rayos X, mientras que mantiene una relacion lineal respecto a la corriente aplicada en
el tubo. De modo que incluso pequenas disminuciones en el voltaje pueden dar como
resultado reducciones sustanciales de la dosis de radiacién ya que si los demas
parametros se mantienen constantes, un potencial de tubo mas bajo resultara en un
menor flujo de fotones y por ende, una menor dosis de radiacion administrada. Reducir
el voltaje del tubo de 120 kV a 100 kV da como resultado una reduccién de la dosis del
33%, mientras que si se pasa de 120 kV a 80 kV la reduccidn de la dosis es del 65%.%°)
Ademas, a medida que se reduce el voltaje del tubo aplicado, la energia
promedio del fotén (en kiloelectronvolt) disminuye y se aproxima al valor en el que se
produce la maxima absorcién para el yodo (33,2 keV). Entonces, cuando se utiliza este
material de contraste, la disminucion del kVp va a provocar que haya una mayor
atenuacion del haz de rayos X, y por lo tanto, una mejora del contraste en la imagen. En
los resultados de un experimentom), se mostré que, en promedio, la atenuacion del
yodo en una exploracidon con 80 KV aumentd en un 70% y 100% en comparacion con
otra exploracion de 120 kV y 140 kV, respectivamente. Entonces, usar el voltaje del
tubo bajo en examenes de TC contrastados puede permitir disminuir el volumen de
material de contraste inyectado. Por ejemplo, se ha informado que las tomografias
computadas abdominales con voltaje de tubo reducido permiten una reduccién del
40% en la dosis de material de contraste intravenoso y una reduccién del 20% en la
dosis de radiacion al tiempo que proporcionan imagenes diagndsticamente aceptables

. . . s 20,22
en pacientes con disfuncion renal.?%?)
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3.13 DOSIMETRIA EN TOMOGRAFIA COMPUTADA

Tanto en la practica de TC como en otras técnicas convencionales, no es posible
medir directamente la dosis efectiva para un paciente en particular ya que habria que
colocar detectores en el interior de los drganos del cuerpo humano. Por ello, se han
desarrollado indices de dosis que son modelos simplificados (basados en
aproximaciones idealizadas de la anatomia) para poder calcular la dosis efectiva (entre
otras magnitudes dosimétricas) a partir de medidas externas o sobre fantomas.

Estos indices no son dosis a los pacientes relacionadas directamente con el
riesgo individual, sino que son indicadores de dosis que sirven para caracterizar la
exposicién a la radiacién, con el fin de poder comparar los procedimientos de
radiodiagndstico e intervencionismo. Actualmente, la International Electrotechnical
Commission (IEC) establece que los equipos de TC deben proporcionar dos cantidades
dosimétricas al final de cada escaneo, llamados CTDl, Y DLP. 124 | presente trabajo
se centra en la informacién de estos pardmetros suministrada por los equipos
utilizados en el establecimiento.

3.13.1indice de dosis de tomografia computada (CTDI)

Es la medida estandar de dosis en TC, pero tiene varios indices derivados. Si se
considera un unico corte de TC, el haz incide sobre una zona muy fina de tejido. La
divergencia del haz, la atenuacion en el tejido y la dispersion de los rayos x provocardn
gue la distribucién de la dosis sobre el eje longitudinal del paciente (eje z) abarque
sectores fuera del espesor seleccionado (Figura 3.27).
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Figura 3.27 - Perfil de un haz de rayos x en un corte de tomografia computada.27
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El indice de Dosis en Tomografia Computada (CTDI, Computed Tomography
Dose Index) ha sido definido como:

CTDI = % f_: D(Z)dz Ecuacién 3.6

u_n
z

donde, D(z) es la dosis en funciéon de la posicién para un corte Unico en el plano x-y;
T es igual al producto en el espesor nominal de corte por el nUimero de cortes
(imagenes) adquiridas por rotacion. De forma simplificada se puede considerar a T
como el ancho del haz de rayos X.

Para medir la dosis D(z), se utiliza una camara de ionizacién tipo lapiz (Figura
3.28) colocado en el interior de un fantoma, en posicidn paralela al eje z de barrido del
equipo, y se efectla un corte por el plano que pasa por el centro de la cdmara. Asi, la
camara recibe una carga correspondiente a una irradiacién parcial y, por lo tanto, la
lectura incluye no sélo el componente de radiacidon directa que llega a la zona central,
sino también los componentes de radiacién dispersa que llegan de ambos lados

(colas).<14)

Figura 3.28 - Cdmara de ionizacion tipo |épiZ.28

Como no es posible medir el perfil de dosis en un intervalo infinito, se
establecid un intervalo de integracién entre -50 y +50mm, en relacién con el plano de
corte. Esto se ha definido asi porque las camaras de ionizacidn tipo lapiz utilizadas para
medir la dosis suelen ser de 100mm de longitud. Entonces, la ionizacién detectada por
la cdmara en toda su longitud puede expresarse ahora de manera mads simplificada
como:

%8 Extraida de “Dosimetria en Tomografia Computada, D. Andisco”
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100mm

CTDlygo = X Dr Ecuacion 3.7

En la cual, Dr es la lectura de la cdmara de ionizacién y T es el ancho del haz de
radiacion, siendo el subindice 100 la referencia que indica la integracién en 100mm del
calculo. La unidad utilizada para el CTDI es el miliGray (mGy), que es igual a la de la
lectura del dosimetro.

El CTDI puede calcularse tanto en aire como en el interior de un fantoma
cilindrico de polimetilmetacrilato (PMMA), el cual suelen tener una longitud de entre
16y 20 cm, y didametros de 16 (para representar una cabeza) o 32 cm (para representar
un cuerpo estandar). Dichos fantomas primeramente poseian un alojamiento central
para la camara lapiz y luego se le agregaron cuatro alojamientos periféricos, perforados
a 1 cm de la superficie exterior del cilindro y situados a 90° entre si (Figura 3.29).

> DiaFﬁetro:
16 cm-20 cm 16 cm-32 cm

A

Figura 3.29 - Esquema del fantoma de PMMA para la medicién del cTDIL.®

Asi surgié el Indice de Dosis en Tomografia Ponderado, en el cual las medidas deben
realizarse tanto en el centro como en la periferia del fantoma, y se define como:

1
CTDIIOO,W = g (CTDlloo,centro + 2.CTD|100’perif) Ecuacidén 3.8

Luego, para estimar la dosis aplicada en cada protocolo especifico de
tomografia axial, se ha definido una magnitud denominada indice de Dosis en
Tomografia Computada en Volumen (CTDl,,), cuya expresion para cortes axiales es:

CTDly = ¥ x CTDI,, Ecuacion 3.9

donde, N es el numero de cortes axiales a realizar, T es el espesor de corte (en mm) e |
es el avance de la camilla entre cortes. La unidad para este indice sigue siendo el mGy.

Finalmente, con la incorporacién de la tomografia computada helicoidal, se

 Extraida de “Dosimetria en Tomografia Computada, D. Andisco”
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incluyé en consideracion el pitch, el cual describe la relacidn entre el espesor del haz
de radiacion y el avance de la camilla. Entonces, la Ecuacién 3.14 pasé a ser expresada
como:

1
= —X ion 3.
CTD|VO| pitch CTD|W Ecuacidén 3.10

La Figura 3.30 muestra la representacién de la radiacién atribuible a cada
definicion de CTDI. Cabe aclarar que el CTDI,, representa la dosis promedio de
radiacién atribuible a un corte en el plano x-y, mientras que el CTDl,, establece la dosis
promedio de radiacidon en el volumen x-y-z. Al tener en cuenta la informacién del pitch,
el CTDl,q es el mas apropiado para utilizarlo como indicador de dosis para un protocolo

especifico.*®)

100 mm
- — 2
CTDI CTDI, CTDI, CTDI,

Figura 3.30 - Representacion de la radiacién atribuible a los distintos CTDI definidos.®

3.13.2 Producto dosis-longitud (DLP)

Si bien el CTDI,o es un indicador de dosis util, no es suficiente para poder
establecer una estimacion del riesgo al que se somete el paciente cuando se realiza el
examen. Por esto, se ha establecido el Producto Dosis-Longitud (DLP: Dose-Length
Product) que se define, para una exploracion completa helicoidal, seguin la ecuacién:

DLP = Zi CTDIw,i.ei.Ii.ti Ecuacién 3.11

En la cual, el indice i indica que la suma se realiza sobre todas las series helicoidales,
multiplicando en cada una de ellas el CTDI,, por el espesor nominal de corte e la
corriente del tubo en mA (l;), y el tiempo total de adquisicion de la serie, en segundos
(t;). De manera practica, la Ecuacion 3.16 se reemplaza por una simplificacién dada por:

% Extraida de “Métodos de estimacién de dosis a pacientes de tomografia computada, D. Granados”
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DLP =CTDl,, . L Ecuacién 3.12

donde L es la longitud escaneada a lo largo del eje z del paciente. La unidad del DLP es
el miligray por centimetro (mGy.cm).***%

La ventaja de esta magnitud respecto al CTDI,, es que el DLP refleja el total de
energia que se le imparte al paciente en una adquisicidn completa. Por ejemplo, una
exploracion de abdomen puede tener el mismo CTDl,, que una exploracién de
abdomen-pelvis, pero este ultimo tendra un valor superior de DLP, proporcional a la
mayor extensioén longitudinal del escaneo.

Sin embargo, el DLP no tiene en cuenta qué tipo de drgano, o qué tipo de
paciente es expuesto a la radiacién, por lo que es necesario establecer una relacién
entre este valor y la dosis efectiva, para poder finalmente estimar el riesgo.

3.13.3 Dosis efectiva en tomografia computada

La dosis efectiva (E) resulta el indicador mas conveniente para cuantificar los
efectos estocasticos de la radiacion en TC, ya que tiene en cuenta la combinacion de la
dosis en diferentes érganos como consecuencia de una irradiacion.

La dosis efectiva debido a un examen de tomografia puede calcularse a partir
del DLP para regiones tipicas del cuerpo teniendo en cuenta un factor de conversion

(,14,16)

obtenido de una dosis efectiva normalizada , utilizando la siguiente formula:

E=DLP x Epp Ecuacion 3.13

donde E representa la dosis efectiva expresada en milisievert (mSv), DLP es el producto
dosis-longitud expresado en mGy.cm y Ep,p, €s la dosis efectiva normalizada expresada
en mSv.mGy-1l.cm™ en una regién especifica. Los valores de Ep,p para diferentes
regiones anatémicas se muestran en la Tabla 3.4 y la Tabla 3.5.07:18)

Cabe destacar que dichos valores son empiricos y han sido establecidos como
resultado de numerosas mediciones en un rango de edades muy variable y
simulaciones informaticas, por lo que no deberian ser utilizados para un estudio
individual de cada paciente. Estos, solo se utilizan como referencia para la
confrontacién entre protocolos o estudios dosimétricos obtenidos en diferentes
equipos, o bien para el cotejo con niveles de referencia, lo cual es el objetivo principal

del presente trabajo.
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Regidn anatdmica

Dosis Efectiva Normalizada

Epp(MSv.mGy ™ .cm™)

Cabeza 0,0023
Cuello 0,0054
Torax 0,017
Abdomen-Pelvis 0,015
Abdomen 0,019

Tabla 3.4 - Valores de Dosis Efectiva Normalizada para adultos.®

)

Regidn anatémica

Dosis Efectiva Normalizada

Ep p(MSv.mGy_;.cm ;)

0 afos 1afo 5afos 10 afios
Cabeza 0,011 0,0067 0,004 0,0032
Cuello 0,017 0,012 0,011 0,0079
Torax 0,039 0,026 0,018 0,013
Abdomen-Pelvis 0,049 0,03 0,020 0,015
)

Tabla 3.5 - Valores de Dosis Efectiva Normalizada para nifios.
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3.14 EL DESCRIPTOR B.E.R.T.

El descriptor BERT (Background Equivalent Radiation Time) fue propuesto por
primera vez por el Dr. John Cameron de la Universidad de Wisconsin en Estados
Unidos. Debido a la naturaleza compleja de las mediciones cientificas para los niveles
de radiacion, este descriptor fue pensado para el publico en general incorporando
términos que pueden ser entendidos facilmente, sin la complejidad de unidades
cientificas, terminologia y/o conceptos."*”)

Este descriptor tiene en cuenta la radiacién natural de fondo a la que cada dia
estd expuesta toda la poblacién, de las sustancias radiactivas naturales del aire, del
suelo y del entorno que la rodea. Aunque la cantidad de radiacién varia con la altitud y
la localizacién, la radiacidn natural de fondo anual en Cérdoba es aproximadamente 2,4
msv.?? Por lo tanto, la cantidad de radiacién recibida de un procedimiento radiolégico
puede expresarse en términos de un cierto nimero de dias, meses o afios de radiacién
natural de fondo. En la Tabla 3.6 se muestran algunos ejemplos de los valores de BERT
correspondientes a distintos tipos de estudios con rayos X y diferentes regiones

anatémicas.
Tipo de Examen BERT (anos)
Cerebro 0,47 -0,6
CT

Torax 2-3,3

Térax (posteroanterior) 0,018 - 0,053
Radiografia

Abdomen 0,27-0,37
Mamografia | Glandula promedio 0,04 - 0,06
Fluoroscopia | Gastrointestinal superior 1,2-3
Angiografia | Coronaria 4,7-8

Tabla 3.6 - Valores del descriptor BERT segun el tipo de examen y la region anatémica.”
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3.15 PROTECCION RADIOLOGICA

Como se menciond anteriormente, todas las personas estan expuestas a
radiaciones ionizantes ya sea proveniente de fuentes naturales o artificiales. Sin
embargo, no todas las situaciones de exposicién son iguales. La ICRP ha definido
distintos tipos de categorias de exposicidon a las radiaciones ionizantes. De ellas se
destacan la exposicion ocupacional, debida a la exposicién a radiaciones como parte
del trabajo; la exposicion del publico, debida a fuentes naturales en mayor medida; y la
exposicion médica, que ocurre en procedimientos de diagndstico, intervencionistas y
terapéuticos.

Ademas, también se han definido tres principios de proteccidon radiolégica
aplicables a dichas situaciones de exposicién.(l’g) Estos son:

-Principio de Justificacion: se refiere a que cualquier practica que implique una
exposicidn a la radiacion debe realizarse sdlo si ésta produce un beneficio al individuo
expuesto o a la sociedad suficiente como para compensar el prejuicio producido por la
radiacion.

-Principio de la Optimizacion de la Proteccion: establece que la probabilidad de
incurrir en exposiciones, el nimero de personas expuestas, y la magnitud de las dosis
individuales deben mantenerse tan bajas como sea posible, teniendo en cuenta
factores econdmicos y sociales. Y a su vez, que permita obtener una calidad de imagen
suficiente para obtener la informacién diagndstica deseada.

-Principio de aplicacidon de Limites de Dosis: cuando la exposicién es planificada, la
dosis total de cualquier individuo no debe ser mayor que los limites pertinentes
recomendados por la ICRP o por la autoridad reguladora correspondiente.

De lo mencionado anteriormente, el presente trabajo hace énfasis en la
exposicién médica y en el principio de optimizacién. La caracteristica principal de la
exposicién médica es que es intencional y busca el beneficio del paciente por sobre el
dafo que puede producir. Para ella, no se suelen establecer limites ni restricciones de
dosis para pacientes individuales ya que puede llevar a una disminucion en la eficacia
del procedimiento y no lograr el beneficio esperado. Por lo tanto, se prioriza la
justificacion del procedimiento, la optimizacién de la proteccion y la utilizacién de
niveles de referencia para los procedimientos diagndsticos.
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3.16 NIVELES DIAGNOSTICOS DE REFERENCIA

Las propuesta de establecer Niveles Diagndsticos de Referencia (DRL, Diagnostic
Reference Levels) surgié de la evidencia, a través de encuestas hospitalarias en
diferentes regiones, de que para obtener un mismo objetivo de diagndstico se recibian
dosis muy variadas que diferian hasta diez veces en algunos casos.” La Comisién
Internacional de Proteccion Radiolégica (ICRP) fue la primera en proponer el
establecimiento de DRL en un documento en 1996 (ICRP 73). A partir de esta
recomendacién varias asociaciones y organismos de la Comunidad Europea y de los
Estados Unidos evaluaron la situacién y establecieron los primeros valores para las
técnicas de radiodiagndstico mas frecuentes.

Segln la ICRP los DRL representan el nivel de dosis por encima del cual se
considera inadecuado aceptar que se produzcan exposiciones a la radiacién.®?” Es
decir que no son un requisito regulatorio ni un limite, sino que representan valores
alcanzables que es conveniente lograr para mejorar la proteccién del paciente dado
que no deberian afectar la calidad de la imagen.

Por otro lado, los DRL son aplicables en aquellos casos en que los objetivos de
diagndstico, las caracteristicas del paciente y de la técnica son efectivamente
comparables con las condiciones en que se establecidé el nivel de referencia. Por
ejemplo, el valor de DRL de un protocolo de térax para tuberculosis no es comparable
con el valor de un examen de térax para cancer de pulmén. Por esta razén es muy
importante definir el objetivo diagndstico, las partes anatémicas involucradas, la
técnica a utilizar, el equipamiento y sus condiciones de trabajo.(?’o)

La situacién ideal que se busca con la aplicacidon de este parametro consiste en
que cada centro de CT determine sus propios niveles de dosis (CTDIvol y DLP) para
cada tipo de examen, utilizando los valores observados en muestras representativas de
cada grupo de pacientes (adultos y nifios de diferentes tamafos). Estos valores al ser
comparados con los DRL nacionales o internacionales permitirian identificar los
procedimientos que sobrepasen las recomendaciones. Los cudles deberian ser
investigados v justificados u optimizados introduciendo los cambios adecuados, con el
fin de mejorar la proteccién radioldgica de los pacientes.

Finalmente, con el fin de mantener la eficacia de los DRL, éstos se deberian
revisar y actualizar periédicamente basandose en resultados de estudios actualizados
gue reflejen los cambios en la practica y en la tecnologia.
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4 MATERIALES Y METODOS

El servicio de tomografia analizado cuenta con dos tomégrafos de la marca

Toshiba, cuyos modelos son Aquilion 64 y Aquilion Lightning. En el 2017 se realizaron

21.875 estudios de tomografia, de los cuales los tres protocolos mas utilizados fueron

Cerebro Simple (12%), Abdomen y Pelvis con Contraste (15%) y Torax Simple (13%). Por

lo tanto, se tuvieron en cuenta los protocolos mencionados para la determinacién de

los DRL locales.

4.1 CONSTRUCCION DE LOS NIVELES DE REFERNCIA LOCALES

La Agencia Internacional de Energia Atdmica (IAEA, por sus siglas en inglés,

Internacional Atomic Energy Agency) propone una serie de pasos para el calculo y

analisis de los DRL locales en tomograﬁa(zs), las cuales fueron la base para la realizacién

de este trabajo:

1.

Registrar las lecturas de CTDl,, y DLP en muestras de al menos 10 pacientes
tipicos, sometidos a exploraciones de CT con indicaciones clinicas comunes.

Calcular el percentil 75 de los valores de CTDIl,, y DLP para cada tipo de
examen, éstos seran los DRL locales.

Comparar los DRL locales con valores publicados para practicas similares con el
fin de proporcionar una indicacién general del desempeiio relativo y del grado
de urgencia con que se debe mejorar la técnica de escaneo.

Si los valores se hallan por debajo de un DRL recomendado nacional o
internacionalmente esto no significa que el desempefio sea satisfactorio.
Siempre se deben revisar las técnicas de exploracidn para identificar formas de
reducir la dosis sin comprometer el objetivo clinico del examen.

Si los valores se encuentran por encima de un DRL recomendado, existe una
necesidad mas urgente de investigar si con cambios de los pardmetros de
exploracidn utilizados en un examen se pueden reducir los valores de CTDI,q Y
DLP conservando la informacidn clinica necesaria. Por ejemplo, algunos de esos
parametros pueden ser la tension y la corriente del tubo, el tiempo de rotacidn,
la colimacion, entre otros.

Volver a evaluar los niveles de dosis una vez modificada la técnica de CT a fin de
comprobar la optimizacion realizada.

Entonces, primeramente para cada protocolo se relevaron los valores de CTDlI,

y DLP obtenidos en los registros de cada equipo durante tres semanas. Los valores

mostrados de CTDIvol y DLP de estos equipos se basan en la especificacién de IEC
60601-2-44.
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Para el protocolo de cerebro se tuvieron en cuenta los estudios cuya indicacidn
clinica era por cefalea, migraias o dolores de cabeza crénicos. Por otro lado, para el
protocolo de térax se registraron los datos de exdmenes para diagnosticar la presencia
de nddulos pulmonares. Mientras que la presencia de cancer ya sea de ovarios en las
mujeres, de préstata en lo hombres, o bien de colon fue la indicacidn clinica de interés
para los estudios de abdomen y pelvis.

Se establecieron los DRL para cada protocolo por equipo. Luego se determind
el DRL local, es decir, aguel que tiene en cuenta ambos equipos y que representa el
nivel de referencia para el servicio de tomografia del establecimiento. Esto se realizd
unificando los datos obtenidos de cada equipo en una sola base de datos y luego se
siguio el procedimiento mencionado anteriormente. Los valores obtenidos de CTDly,,
DLP locales se compararon con los valores de referencia publicados en paises de la
Unién Europea. Posteriormente se seleccioné el protocolo de Abdomen y Pelvis con
contraste para analizar una posible optimizacién del mismo y lograr disminuir la dosis.
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4.2 OPTIMIZACION DEL PROTOCOLO

Una vez conocido los valores de indices de dosis, se decidié junto con el equipo
médico analizar una forma de optimizar el protocolo de Abdomen vy Pelvis por ser el
mas frecuente. Se procedid al rediseiio del protocolo mencionado para ser aplicado a
personas de contextura media (cuyo indice de masa corporal sea entre 20 y 25). Una
vez definida la técnica optimizada se obtuvieron imagenes para validar la eleccién del
nuevo protocolo por parte del grupo médico. Para la aprobacién final se han
considerado los aspectos de diferenciacion médica anatdmica habituales.

Las modificaciones que se realizaron al protocolo fueron principalmente dos.
Por un lado, la disminuciéon del voltaje de 120 a 100 kV, lo cual permite reducir
sustancialmente la dosis a la vez que resalta el material de contraste, como se explicé
en el capitulo 3.12. Por otro lado, se cambid el arreglo de detectores, el cual era de
1x32 en el protocolo original y se modificé a 2x16. Esto significa que ahora la matriz de
detectores esta formada por 16 hileras de 2 mm de ancho, lo que admite una
disminucion adicional de la dosis en el paciente al permitir reducir el mA sin afectar el
ruido de la imagen ni la resolucién del contraste, ya que la misma anchura del haz es
representada con filas de pixeles combinadas. El aspecto negativo de este cabio es un
aumento del espesor de corte ya que como se observa en la Figura 4.1 el detector pasa

a ser mas grueso.(z)

32 cortes
(grosor doble)

Figura 4.1 Cambio en la matriz de detectores.”

* Extraida de “Manual de Radiologia para Técnicos, S.G. Bushong”
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4.3 VALIDACION DEL PROTOCOLO OPTIMIZADO

Para evaluar de manera objetiva el nuevo protocolo se deben realizar las
mediciones de los parametros de calidad de imagen mencionados en el Capitulo 3.9
(resolucion espacial, contraste y nivel de ruido), como asi también la medicion del
CTDlvol utilizando el fantoma de PMMA vy el dosimetro tipo lapiz, segun lo descripto en
el Capitulo 3.13. Para este trabajo solo fue posible la medicién del nivel de ruido, ya
que no fue posible realizar el resto de las mediciones porque no se logré disponer del
equipamiento necesario para las mismas (fantomas, dosimetros).

Sin embargo, luego de la medicidon del nivel de ruido, la opinion del equipo
médico que realiza el diagndstico utilizando las imagenes obtenidas por tomografia fue
la que determind si se aceptaba el protocolo.

4.3.1 Medicion del nivel de Ruido.

Para la obtencidn del valor de ruido se llevd a cabo el procedimiento segin
indica el manual de mantenimiento del equipo y bajo la supervision del personal de
bioingenieria del Instituto Oulton.

Se colocd un fantoma de agua y se aplicd el protocolo optimizado cinco veces
consecutivas. Posteriormente, en la estacion de trabajo, se utilizd una “Region de
Interés” (ROI) ubicada aproximadamente en el centro de cada imagen para registrar la
desviacidon estdndar del numero CT (o Unidad Hounsfield) de la regién definida en
dicha zona. El promedio de los valores registrados debe estar dentro del rango de
referencia aceptable.
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5 RESULTADOS

La Tabla 5.1 detalla los resultados obtenidos para los examenes investigados, tanto
en CTDl,,, como en DLP. En el Anexo Il se encuentran los datos recopilados de cada
equipo para cada protocolo.

Aquilion 64 Aquilion Lightning 16 DRL Local

Protocolo CTDlvol DLP CTDlvol DLP CTDlvol DLP
Cerebro

] 68 1508 62 1266 68 1500
Simple

Torax 30 924 10 366 22 635

Abdomeny

. 25 1169 10 424 19 9209

Pelvis

Tabla 5.1 - Valores diagndsticos de referencia locales.

Se observa una marcada diferencia los valores entre ambos equipos, sobretodo
en los protocolos de térax y de abdomen y pelvis contrastado donde la diferencia en el
DLP es de un 60% y un 64% respectivamente. Esto radica principalmente en que el
Aquilion Lightning 16, considerado de “baja dosis”, utiliza la reconstruccién iterativa
para la formacién de imdagenes, la cual le permite obtenerlas mediante adquisiciones
con nivel de ruido mas elevado, y por ende con menos dosis.

Por otro lado, al no existir variaciones significantes en la estructura del crdneo y
demds organos internos de la cabeza entre las personas, los valores de kV y la
modulacion de mA suelen ser muy similares en los protocolos cerebrales de los
distintos equipos. Esto explica la menor diferencia en los valores de CTDI y DLP, un 8% y
un 16% respectivamente, para el protocolo de Cerebro en ambos tomégrafos.

La dosis efectiva, segln la Ecuacion 3.18, para cada protocolo resulta ser:

DLP e E [mSv]
Cerebro 1500 0,0023 3,45
Térax 635 0,017 10,80
Abgzwin Y 909 0,015 13,64

Tabla 5.2 - Dosis efectiva de los protocolos analizados.

Por lo tanto, de acuerdo con lo comentado en el capitulo 3.14 sobre el
descriptor BERT, cuando una persona se realiza un examen de cerebro la radiacidn es
equivalente a 1 afo, 5 meses y 15 dias de radiacién natural. Para la tomografia de térax
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es equivalente a 4 afios y 6 meses, mientras que para el examen de abdomen y pelvis

es de 5 afios, 3 meses y 7 dias de radiacidn natural.

5.1 COMPARACION DE LOS DRL LOCAL CON DRL INTERNACIONALES

Los paises europeos mencionados en la Tabla 5.3 llevan varios afios trabajando

en la utilizacion de los DRL para la optimizacion de la dosis. Por lo que resulta esperable

que los DRL locales se encuentren por encima de los niveles recomendados. Sin

embargo, esta situacion revela que es necesario considerar la optimizacién de dosis en

los protocolos de tomografia para poder ofrecer un mejor servicio al paciente en

cuestion de proteccién radioldgica.

Oulton 2017 Inglaterra 2011 EC 2014
Protocolo CTDlvol DLP CTDlvol DLP CTDlvol DLP
Cereb
erevro 68 1500 60 1000 60 1000
Simple
Torax 22 635 12 350 10 400
Abd
omeny 19 909 15 745 - -
Pelvis
Alemania 2010 Suiza 2010 Irlanda 2010
Protocolo CTDlvol DLP CTDlvol DLP CTDlvol DLP
Cerebro
. 60 950 60 1000 58 950
Simple
Torax 12 400 10 400 9 390
Abdomeny
. - - - - 12 600
Pelvis

Tabla 5.3 - DRL locales e internacionales. EC = Comisidn Europea.
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5.2 DRL LOCALES LUEGO DE LA OPTIMIZACION DEL PROTOCOLO

Luego de realizar las modificaciones especificadas en el Capitulo 4.2, se
prosiguid con la implementacién del protocolo optimizado para abdomen y pelvis con
contraste. Se repitié el procedimiento para obtener los niveles de referencia de dosis
“optimizados”, segln lo mencionado en el capitulo 4.1. Los resultados obtenidos se
muestran en la Figura 5.1, en la que se visualiza la disminucién lograda en los
pardmetros analizados respecto al protocolo original. Los valores optimizados fueron
15 mGy y 653 mGy.cm para el CTDIvol y DLP respectivamente, lo que representa una
reduccion de la dosis, del 40% para el CTDIvol y del 44% para el DLP.

indices de dosis del protocolo de Abdomen y Pelvis c/contraste (Aquilion 64) antes y
después de la optimizacidn del mismo.
CTDI,,, [mGy] DLP [mGy.cm]
30 4 1400 -
25 1169
5 1200
1000
20
15 800 -
653
15 A
600 -
10 7 400 -
57 200 -
0 T 0 T 1
Original Optimizado Original Optimizado

Figura 5.1 - indices de dosis optimizados.

Al tener nuevos valores de CTDI y DLP para el tomédgrafo Aquilion 64, estos
deben tenerse en cuenta para actualizar el DRL del protocolo en cuestién. La Figura 5.2
muestra la variacién del DRL local obtenido introduciendo la técnica de Abdomen vy
Pelvis con contraste optimizada.
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DRL Local - Protocolo de Abdomen y Pelvis c/contraste

CTDI,, [mGy] DLP [mGy.cm]
1000 - [=Tale)
20 - 19
800 -
15
15 637
600 -
10
400 -
5 200 -
0 T 0 I T 1
Original Optimizado Original Optimizado

Figura 5.2 - DRL local luego de la optimizacion del protocolo de Abdomen y Pelvis.

Si bien estos nuevos valores todavia se mantienen por encima de los niveles
recomendados por algunos paises europeos (Irlanda 2010), muestran una disminucion
del 21% en el pardmetro CTDIvol y del 30% del DLP, lo cual puede considerarse muy
significativa ya que los cambios introducidos para lograr la optimizacién no fueron de
elevada complejidad.
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5.3 NIVEL DE RUIDO DEL PROTOCOLO OPTIMIZADO

La Figura 5.3 muestra la imagen y la ROI utilizada para medir el nivel de ruido. El

promedio de las mediciones se expone en la Tabla 5.4. Los valores obtenidos se

encuentran dentro del rango aceptable de referencia.

Figura 5.3 - Regidn de interés (ROI) tomada para la medicion

del ruido.
Medicion Referencia
Numero CT 2.4 -3.0a 3.0
Valor de
D 3.9 3.6a54

Tabla 5.4 - Datos obtenidos en la medicion del ruido.

SD = Desviacién Estandar.

Como se mencioné anteriormente, para la evaluacion de la calidad diagndstica

de la imagen ante la disminucién de la dosis, se ha considerado el valor del ruido de la

imagen y se ha tenido en cuenta, con alto valor decisivo, la consideracién de la

experiencia del cuerpo médico correspondiente, que permitié finalmente la validacién

de las imagenes al considerarlas con una calidad suficiente para un diagndstico

adecuado.
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5.4 |IMAGENES EJEMPLO

Finalmente, a modo de ejemplo, las siguientes figuras muestran imagenes
obtenidas con el protocolo optimizado utilizadas para la validacién del mismo, y
también del protocolo original.

Figura 5.4 — Ejemplo 1: Protocolo habitual.
CTDlvol = 19,6 mGy; DLP = 1027,3 mGy.cm

Figura 5.5 - Ejempl 2: Protocolo optimizado.
CTDIvol = 14,5 mGy; DLP = 619 mGy.cm 62



INSTITU

Figura 5.6 - Ejemplo 3: Protocolo habitual.
CTDIvol = 23,1 mGy; DLP = 819,2 mGy.cm

Figura 5.1 - Ejemplo 4: Protocolo optimizado.
CTDlIvol = 13,3 mGy; DLP = 604,1 mGy.cm
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6 CONCLUSION

Considerando los objetivos planteados en el proyecto integrador se cumplié con la
determinacion de los niveles de referencia de dosis (DRL) para tres de los examenes de
TC mas frecuentes en el Instituto Oulton. Se encontré una gran variacidén en las dosis
impartida entre los dos equipos pertenecientes al instituto, lo que sugiere que existe
un potencial considerable para la optimizacion de las practicas de TC con el
equipamiento disponible. A su vez, la comparacion entre los DRL obtenidos con otros
niveles europeos hizo dar cuenta de que existe trabajo por hacer para mejorar la
proteccién radiolégica del paciente en los servicios de diagndstico que utilizan
radiaciones ionizantes.

Todo estudio de diagndstico por imagenes que utilice radiaciones ionizantes debe
optimizarse de manera de obtener una imagen diagndstica con la minima radiacién
impartida al paciente. Para esta optimizacidn, la disminuciéon del kV es uno de los
parametros mas directos pero no es el Unico, ya que también intervienen en la dosis
efectiva del paciente la longitud escaneada, el valor del pitch en tomografia helicoidal,
la distancia entre cortes en estudios axiales, el espesor del haz, etc. Para completar
este tipo de trabajos de disminucién de dosis en pacientes, se debe continuar
trabajando en el disefio del estudio en lo que respecta a estos parametros. Si bien en
este trabajo no se han realizado mediciones de las dosis, la disminucion de la tensién
del tubo de rayos X permite bajar de manera rapida y directa la dosis impartida, siendo
los demas parametros modificables en funcidén de cada estudio en particular o de cada
paciente. Es, por lo tanto, digno de destacarse que solamente con una sencilla
variacién en un parametro bdasico (kV) se logra una importante disminucién de la dosis
entregada, controlando que el ruido permanezca dentro de pardmetros aceptables. En
este sentido, el personal del Area de Tomografia quedé muy conforme con el desarrollo
del trabajo y mostré gran entusiasmo en el empleo del protocolo optimizado de
Abdomen y Pelvis con contraste.

Desde el punto de vista personal y profesional, durante el proceso de
elaboracion y ejecucion del proyecto integrador se pudo volcar el aprendizaje
adquirido a lo largo de la formacion universitaria en Ingenieria Biomédica. A su vez se
elaboraron nuevos conocimientos como consecuencia de la investigacién, que se
piensa seran de gran utilidad para la vida profesional de aqui en adelante.
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6.1 TRABAJO A FUTURO

Es probable que gracias al continuo avance de la tecnologia se logren imdagenes
de buena calidad utilizando menos radiacion, pero para que esto se transforme en una
herramienta para la protecciéon radiolégica del paciente, los centros que utilizan
radiaciones ionizantes deben estar capacitados y comprometerse a aplicar el criterio
ALARA empleando todos los recursos disponibles. A partir de esta idea, se desprende
como proyecto a futuro determinar los DRL de cada institucion de la provincia de
Cérdoba, como asi también promover una reglamentacién nacional que fomente el uso
de los mismos, con el fin de establecer comparaciones a nivel local, provincial, nacional
e internacional para identificar practicas anémalas de radiodiagndstico respecto a la
optimizacién de dosis.

Finalmente, se recomienda un proceso de auditoria continua para optimizar la
tomografia computarizada, que puede guiar al centro para continuar la adecuacién de
sus propios parametros de exploracion y también ayudar a evitar la administracién de
dosis innecesariamente altas.
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ANEXO |

Los tomdgrafos utilizados para la determinacién de los niveles de referencia

presentan ciertas diferencias técnicas, entre la que se destaca la tecnologia de

reconstruccion iterativa que posee el Aquilion Lightning 16. La cual le da una gran

ventaja sobre al Aquilion 64 frente a la optimizacion de dosis. La tabla siguiente

enumera algunas caracteristicas técnicas de ambos equipos.

Aquilion 64

Aquilion Lightning 16

Hileras de detectores

Tiempo de rotacion
minima
Espesor de corte minimo

Resolucién espacial

Tension del tubo
Corriente del tubo

Velocidad de
reconstruccion
Tipo de Reconstruccion

Sistema de detectores

64
0,5 segundos

0,5 mm

8,20 Ip/cm (MTF 50%)
10,96 Ip/cm (MTF 10%)

80-100-120-135 kV
10 mA a 450 mA
128 cortes/seg

Retroproyeccidn filtrada

Detectores de estado sélido

16
0,5 segundos

0,5 mm

81lp/cm (MTF 50%)
14,5 Ip/cm (MTF 2%)

80-100-120-135 kV
10 mA a 450 mA

15 imagenes/seg

Iterativa

Detectores de estado sélido

Tabla 6.1 - Caracteristicas técnicas de los equipos de TC utilizados.
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ANEXO 1l

En las tablas a continuacién se muestran los datos de CTDI,, y DLP obtenidos a partir
de los cuales se determinaron los indices de dosis de referencia para cada protocolo analizado.

CEREBRO SIMPLE

Paciente Edad Equipo CTDlyo DLP
1 53 Lightning 62,4 1141,2
2 59 Lightning 62,4 1148,9
3 50 Lightning 62,4 1172,4
4 45 Lightning 62,4 1172,4
5 42 Lightning 62,4 1172,4
6 52 Lightning 62,4 1172,4
7 48 Lightning 62,4 1198,3
8 58 Lightning 62,4 1200,2
9 43 Lightning 62,4 1203,5
10 47 Lightning 62,4 1203,5
11 59 Lightning 62,4 1203,5
12 57 Lightning 62,4 1203,5
13 42 Lightning 62,4 1203,5
14 49 Lightning 62,4 1210,4
15 58 Lightning 62,4 1234,8
16 48 Lightning 62,4 1234,8
17 51 Lightning 62,4 1234,8
18 56 Lightning 62,4 1234,8
19 59 Lightning 62,4 1266
20 43 Lightning 62,4 1266
21 48 Lightning 62,4 1266
22 53 Lightning 62,4 1287,7
23 44 Lightning 62,4 1297,1
24 48 Lightning 62,4 1297,1
25 54 Lightning 62,4 1297,1
26 45 AQ64 67,9 1338,6
27 47 AQ64 67,9 1372,6
28 52 AQ64 67,9 1406,6
29 56 AQ64 67,9 1440,6
30 60 AQ64 67,9 1440,6
31 58 AQ64 67,9 1440,6
32 43 AQ64 67,9 1440,6
33 43 AQ64 67,9 1440,6
34 55 AQ64 67,9 1474,5
35 57 AQ64 67,9 1474,5
36 62 AQ64 67,9 1474,5
37 46 AQ64 67,9 1475,6
38 55 AQ64 67,9 1508,4
39 43 AQ64 67,9 1508,4
40 51 AQ64 67,9 1508,4
41 51 AQ64 67,9 1508,4
42 50 AQ64 67,9 1508,4
43 44 AQ64 67,9 1508,4
44 40 AQ64 67,9 1508,4
45 57 AQ64 71 1541,7
46 48 AQ64 67,9 1571,2
47 56 AQ64 67,9 1576,4
48 53 AQ64 71 1577,2
49 46 AQ64 71 1577,2
50 52 AQ64 67,9 1610,3

Tabla 6.2 - Valores de CTDI,, y DLP para el protocolo de Cerebro simple.
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TORAX

1 62 Lightning 2,9 112,2

3 60 Lightning 31 122,3

5 54 Lightning 53 187,5

7 56 AQ64 5,7 202,2

9 52 AQ64 7,6 207,1

11 53 Lightning 59 213,5

13 54 Lightning 7,8 241,2

15 53 Lightning 7,3 265,4

17 58 Lightning 7,5 277,2

19 60 Lightning 10,1 325,9

21 57 Lightning 8,8 343

23 52 Lightning 8,5 366

25 58 AQ64 14 389,5

27 50 Lightning 13,5 455,4

29 64 Lightning 18,3 476,6

31 60 AQ64 18,3 511,5

33 59 AQ64 19,5 566,4

35 48 Lightning 14,4 593,7

37 53 AQ64 20,6 635,2

39 40 AQ64 22,8 685,2

41 50 AQ64 26,1 761,9

43 52 AQ64 30,2 923,1

45 51 AQ64 27,7 963,1

47 58 AQ64 38,4 1121,9

49 56 AQ64 40,2 1304,4

Tabla 6.3 - Valores de CTDI,,, y DLP para el protocolo de Térax simple.
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ABDOMEN Y PELVIS CON CONTRASTE

1 55 Lighning 6,9 197,7

3 57 Lightning 4,3 204,1

5 40 Lightning 4,8 227,7

7 41 Lightning 4,7 237,6

9 41 Lightning 5 256,9

1 58 Lightning 6,8 306,5

13 59 Lightning 6,8 321,1

15 43 Lightning 7 345,9

17 48 Lightning 7,2 360,2

19 51 Lightning 8,2 392,3

21 60 Lightning 8,3 418,3

23 52 Lightning 16,6 461,1

25 46 AQ64 14,6 479,1

27 61 AQ64 15,6 587,2

29 51 AQ64 16,1 634,9

31 58 AQ64 18,3 718,1

33 56 AQ64 19,1 848,2

35 41 AQ64 22,6 883,6

37 52 AQ64 19,8 977,5

39 55 Lightning 22 1036,7

a1 54 AQ64 23,5 1071,4

43 65 AQ64 43,5 1206,9

45 50 AQ64 40,8 1297,1

47 59 AQ64 29,8 1504,5

Tabla 6.4 - Valores de CTDI,,, y DLP para el protocolo de Abdomen y Pelvis con contraste.
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ANEXO 1l

La tabla a continuacién muestra los datos recopilados para el calculo de DRL
correspondiente al protocolo de abdomen y pelvis con contraste en el Aquilion 64
luego de la optimizacion realizada para dicho procedimiento. Cabe destacar que si bien
el nimero de pacientes utilizados para este calculo es suficiente para el calculo de DRL,
es considerablemente menor a la cantidad de pacientes utilizados en los otros cdlculos
ya que las caracteristicas que debe cumplir el paciente para ser tenido en cuenta son
mas especificas y por razones de tiempo se recopild el minimo de la informacion
necesaria.

ABD Y PELVIS CON CONTRASTE - OPTIMIZADO

Edad Equipo CTDlvol DLP
1 57 AQ64 15,3 600,9
2 46 AQ64 13,3 604,1
3 52 AQb64 14,5 619
4 48 AQ64 14,8 627,7
5 55 AQ64 15 637,3
6 55 AQ64 14,7 637,6
7 61 AQb64 14,9 642,7
8 47 AQb4 15 656,9
9 64 AQ64 16,2 778,8
10 51 AQ64 16,9 797,7

Tabla 6.5 - Valores de CTDI,,, y DLP para el protocolo optimizado de Abdomen y Pelvis.
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