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INTRODUCCION

En la radiologia de diagndstico esta creciendo el interés por la determinacion de la dosis
de radiacién, como puede observarse en las recomendaciones de la Comisidn Internacional
de Proteccion Radiologica presentadas en el ICRP 60 [1] sobre los principios de
justificacion y optimizacién de todas las exposiciones a la radiacion en radiologia de
diagnostico. Las ultimas recomendaciones, ICRP 85 [2], son acerca de la prevencién del
riesgo de dafio a la piel en la radiologia intervencionista. En Europa, el Consejo de la Union

Europea enfatiza la importancia de los dos principios bésicos: justificacion y optimizacion

13].

El principio de justificacion implica que los beneficios al paciente y a la sociedad,
debido al uso de un procedimiento radioldgico, deben ser mayores que los riesgos para el
paciente asociados con la exposicion a la radiacion. El principio de optimizacion esta
basado en el principio ALARA (las dosis individuales, el nimero de personas expuestas y
la probabilidad de incurrir en exposiciones potenciales, deben de ser tan bajas como
razonablemente puedan lograrse) el cual puede ser interpretado como: la exposicion al
paciente debe ser ajustada para obtener la informacion requerida en el diagndstico, no para

obtener la mejor calidad de imagen [4].

La dosis de entrada en piel (ESD) y el kerma en aire de entrada en superficie (K,.) son
considerados como los mejores indicadores de los efectos deterministas de dafio a la piel y a
partir de estas medidas se puede estimar la dosis efectiva. La dosis de entrada en piel ha
sido medida utilizando dosimetros termoluminiscentes, ya que debido a su tamafio (3 mm x
3 mm x 1 mm) pueden colocarse en la superficie de un maniqui o de un paciente, ademas

no se ven en la imagen radiografica y entonces no perturban el procedimiento clinico.

Por otra parte, existe una magnitud dosimétrica importante usada en tomografia

computarizada, llamada indice de kerma en aire en tomografia computarizada (C,), la cual



es el kerma en aire (en un solo corte) integrado a lo largo de una linea paralela al eje de
rotacion del tomografo y hasta una distancia de 7 veces el grueso de la seccidn, a ambos
lados de ésta. Para medir el C, se usa una camara de ionizacidn colocada alrededor y en el
centro de un maniqui de polimetilmetacrilato (lucita) [5, 6 7]. El C,, es usado como un
indicador de la dosis y depende de diversas condiciones del estudio. Por lo tanto la dosis
que se imparte en estudios de tomografia computarizada depende de diversos pardmetros
del equipo como son: la energia del haz de rayos X, la corriente del tubo, el tiempo de
exposicion, el grosor del paciente, etc. La cdmara de ionizacion tiene una longitud sensible
activa de 100 mm por lo que para ésta se define el C, j99. Otra magnitud importante [8] es el
Cyw que es el indice ponderado de kerma en aire en tomografia computarizada, el cual toma

en cuenta la distribucidén inhomogénea de la dosis dentro del paciente.

La NORMA OFICIAL MEXICANA (NOM-229-SSA1-2002) establece para la medida
de la dosis una magnitud llamada: dosis media en barridos multiples (MSAD) [9], la cual
representa la dosis promedio en el corte central para una serie de N cortes (cada uno con
espesor T) y con un desplazamiento constante I entre los cortes sucesivos. La penumbra de
las secciones adyacentes contribuye a la dosis en la seccidon de interés. Por definicion, la

MSAD es igual al Cyy, si el intervalo entre secciones, es igual al grosor de la seccion.

En nuestro pais es importante determinar la ESD o el K, en pacientes pediatricos ya que
se ha encontrado en la bibliografia que éstos son méas sensibles a la radiacién que los
pacientes adultos. Ademds no existe suficiente informacion (a nivel internacional) sobre

ESD o K, en estudios de tomografia computarizada.

En la presente tesis, la medida de las magnitudes dosimétricas en CT, estd basada
fundamentalmente en el cdédigo de practicas del Organismo Internacional de Energia

Atémica (OIEA), Viena 2006, que abreviaremos CoPa IAEA [5].

Por lo tanto nuestra investigacion consistidé en seleccionar un grupo de pacientes
pediatricos sometidos a estudios de tomografia computarizada (CT), especialmente en

cabeza, y medir el kerma en aire a la entrada en superficie, K,. que reciben debido al



estudio el cual denoteremos como Kp. Se fabricaron cuatro maniquies de
polimetilmetacrilato de diferentes tamafios, semejando cabezas de pacientes de entre 0 y 15
afios de edad. Con estos maniquies se midio el Cy y el K,., que denotaremos como Kppma,
en las mismas condiciones (kVp, mAs, etc.) en las que se encontraba el tomografo cuando

se midio el K, directamente en los pacientes pediatricos.

Los objetivos de la tesis son:
1.- Medir el kerma en aire a la entrada (Kp) recibida por pacientes pedidtricos en estudios
radiolégicos de cabeza realizados con CT
2.- Medir Kppmma, Cw, MSAD en 4 maniquies de lucita de diferentes tamafios que simulan
la cabeza de nifios de diferentes edades
3.-Realizar una comparacion de Kp con Kppmma, y de Cw con MSAD
4.-Comparar los resultados con valores reportados
5.-Comparar los resultados de MSAD con el nivel orientativo establecido en la NOM-229-
SSA1-2002 [9] para examenes de cabeza.

Para presentar el trabajo realizado, la tesis se dividio en 7 capitulos.

En el capitulo 1 se hace una breve historia de la tomografia computarizada, se describen
los componentes principales de los tomografos, el funcionamiento y la forma de adquisicion

de imagen, finalmente se describe brevemente el tomodgrafo helicoidal multicortes.

En el capitulo 2, se describe la forma de produccién de rayos X, la interaccion de la
radiacioén con la materia y fundamentalmente conceptos basicos de dosimetria, se describe
un calculo para transformar la medida de la exposicion a dosis en aire y un calculo para

transformar la dosis de un medio a otro.

En el capitulo 3, se presentan todos los pardmetros y conceptos relacionados con la

dosimetria en tomografia computarizada.



El capitulo 4, describe el método experimental para llevar a cabo la determinacion de
cada una de las magnitudes descritas en el capitulo 3. Se explican los equipos y materiales
utilizados, asi como el disefio de 4 maniquies y un dispositivo especial construidos para la

realizacion de las medidas.

En el capitulo 5, se muestran, en forma de graficas y tablas, los resultados obtenidos de

cada una de las magnitudes descritas en al capitulo 3.

En el capitulo 6, se presenta una discusion y un analisis detallado de cada uno de los

resultados mostrados en el capitulo 5, y una comparacién entre cada uno de ellos.

El capitulo 7, contiene las conclusiones de esta tesis.

Se incluyen cuatro anexos que incluyen las hojas de registro, tanto de los pacientes como
de los maniquies; las medidas del factor de sensibilidad de los dosimetros TLD-100; la
determinacion del producto kerma longitud (Pxp) y el certificado de calibracién de la

camara de 1onizacion utilizada.



CAPITULO 1
EL TOMOGRAFO COMPUTARIZADO

1.1 Breve historia de la tomografia computarizada.

Uno de los descubrimientos mas fascinantes tanto para la fisica como para la medicina
fue el descubrimiento de los rayos X por el fisico Wihelm Conrad Roentgen en el afio de
1895. A los seis dias de la publicacion del descubrimiento, los rayos X se empezaban a
utilizar en el ambiente médico. A la fecha se han desarrollado muchos equipos, tanto para
diagnostico como para tratamiento médico, que utilizan este tipo de radiacién. Uno de los

ultimos y mas sofisticados que se han inventado es el tomdgrafo computarizado.

Figura 1.1 Lado izquierdo: primer escaner experimental desarrollado por Hounsfield. Lado

derecho: primer tomégrafo computarizado clinico.

El tomoégrafo computarizado fue inventado por el ingeniero inglés Godfrey N.
Hounsfield en 1973 en el Laboratorio Central de Investigacion de la compaiifa EMI. El
trabajaba con técnicas de reconocimiento de patrones y dedujo que a partir de la medida de
rayos X, que pasasen a través de un cuerpo y en diferentes proyecciones, se podrian
reconstruir las estructuras internas de éste. El primer prototipo fue construido en 1967 y

tardaba 9 horas para completar la adquisicion de datos y producir una imagen del interior de



una muestra, Figura 1.1. El primer tomografo computarizado fue puesto en marcha en 1971

en el hospital Atkinson-Morley y las imdgenes se obtenian en 5 minutos [10].

Sin embargo, el desarrollo de este equipo sélo se puede entender a partir del avance en el
conocimiento de las matematicas, fisica y computacion. En 1917 el matematico J. H. Radon
desarrollo los fundamentos matematicos para la reconstruccion de imdgenes, a partir de
medidas por transmision. El demostré matematicamente que el interior de un objeto podria
ser reconstruido a partir de las medidas de un conjunto grande de proyecciones. Su teoria
fue aplicada en 1957 en la construccion de un mapa solar, a partir de las sefiales de
microondas que éste emitia. Su teoria se ha mejorado y ahora es el fundamento principal en
la reconstruccion de las imagenes en los equipos de tomografia computarizada. Por otro
lado el fisico A. M. Cormack desarrollé6 un método para calcular la distribucion espacial de
los tejidos dentro del cuerpo humano a partir de las diferencias de absorcion de la radiacion
transmitida. El intuyé las aplicaciones radiolégicas que podrian llevarse a cabo a partir de
las diferencias de absorcion debido a diferentes estructuras de tejido blando. Demostrd su
método utilizando un cilindro de aluminio con diferentes objetos en su interior, a través del
cual se transmiti6 un haz de fotones de rayos gamma (fuente de ®°Co) y utilizando un
detector Geiger para el registro de la sefiales. Debido a toda la investigacion desarrollada
por €l y puesto que fue uno de los pioneros en el desarrollo de la tomografia computarizada

recibid, junto con Hounsfield, el premio Nobel de medicina en 1979 [10].

Actualmente, el tomodgrafo computarizado es uno de los equipos mas importantes para el
diagnostico radioldgico. Con éste se obtienen imagenes de secciones transversales del
interior del cuerpo humano en las cuales se pueden observar diferentes estructuras
especificas de tejido blando, como se muestra en la Figura 1.2. A lo largo del tiempo estos
equipos se han ido perfeccionando clasificindose como primera, segunda, y asi, hasta la
séptima generacion (equipo helicoidal multicortes) [10] en donde el tiempo de barrido toma

un segundo o menos. De éste tltimo se hablara en la seccion 1.4.



Figura 1.2. Estructuras internas de tejido blando a partir de la reconstruccioén con CT.

1.2 Principales componentes de un tomografo.

Los componentes principales de un tomoégrafo son (ver Figura 1.3):
e Unidad de Exploracion: Gabinete, tubo de rayos X y sistema de deteccion.
e Mesa o cama del paciente.
e Procesador para la reconstruccion de imagen.

e (Consola de control y despliegue de imagen.

Conosola de oparaciéon

Generadores y despliege

de alto voltaje

Tubo de rayos X '

e

Sistema Control
de —  operacional de
adquisicion computo
de
imagen

Generacion
de
Imagen

Cama del paciente

Figura 1.3. Componentes principales del tomografo.
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1.2.1 Gabinete.

El gabinete es la estructura que soporta todos los componentes del sistema de
exploracion: el tubo de rayos X, el sistema de deteccion con su electronica asociada,
soporte y motor mecanico para el giro adecuado del sistema del tubo de rayos X y los
detectores, colimadores y filtros. También contiene un sistema de laseres para la alineacion

del paciente.

1.2.2 Mesa del paciente.

La mesa o cama del paciente es donde se coloca a éste para realizar el estudio. Cuenta
con movimiento vertical y horizontal para la alineacion correcta (dentro del gabinete) de la

zona de interés del estudio y la exploracion en el sistema helicoidal.

1.2.3 Procesador y consola de control.

El procesador es el hardware del equipo, donde se almacena y procesa toda la
informacion que proviene del sistema de deteccion del gabinete. Es un sistema electrénico
muy sofisticado que contiene a la vez diversos programas especializados en la

reconstruccion de imagenes.

La consola de control es la interfaz entre el técnico y el equipo, desde ahi se manipulan
todos los controles del tomografo como son tipo de estudio, posicion y avance de la mesa
del paciente, inclinaciéon del gabinete, voltaje del tubo, carga, nimero de barridos, etc. La
consola del control incluye un monitor de alta resolucion desde el cual se visualizan todos
los datos para la exploraciéon del paciente y desde donde se manipulan y visualizan las

imagenes reconstruidas.

1.3 Funcionamiento y adquisicion de imagen.

Como se menciond anteriormente, el tomografo es capaz de generar imagenes debido a
las diferencias de absorcidén que presentan los tejidos del cuerpo humano a los rayos X. La

técnica tomografica consiste en seleccionar cortes axiales del cuerpo humano y pasar a

11



través de éste un haz de rayos X; el haz se registra y se mide por medio de detectores
colocados en la parte opuesta al tubo de rayos X; el procedimiento se ilustra en la Figura
1.4. El tubo de rayos X gira emitiendo radiacion en torno al paciente, los detectores
registran los fotones que salen del paciente, la intensidad detectada forma un perfil de
intensidad llamado proyeccion. Por medio del andlisis de diferentes proyecciones, mediante

un algoritmo matematico de reconstruccidn, se convierte la sefial en una imagen.

Tuhbo de rayos X Traslacion

e

Intensidad del perfil

Perfil de atenuacion

<. Hacia el sistema de
recosntrucion de imagen

a) b)

Figura 1.4. a) Esquema en el que se muestra la forma como el equipo realiza la adquisicion
de datos de un corte seleccionado, b) la imagen tomografica es un arreglo de cuadros
llamados pixeles. El tono de gris del pixel representa el valor promedio de la atenuacion del

haz debido al tejido en esa posicion [11].

1.4 Tomégrafo helicoidal multicortes.

Los tomodgrafos de las ultimas generaciones combinan dos avances tecnologicos muy
innovadores, el sistema de adquisicion de datos helicoidal y el de multicortes. El sistema de
adquisicion helicoidal consiste en una exploraciéon continua del paciente, es decir, el
paciente es trasladado continuamente a través del campo de rayos X en la direccién Z, como
se muestra en la figura 1.5, mientras que el tubo de rayos X y los detectores (que estan
dentro del gantry), giran 360° alrededor del paciente, de tal forma que la adquisicion de
datos se lleva a cabo de manera continua a través del volumen de interés. A esta forma de
adquisicion de datos se le llamo6 adquisicion helicoidal, debido a la forma en la que parecen

trasladarse el tubo y los detectores. Este método de adquisicion de datos requiere de un tipo
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especial de algoritmo de reconstruccidn, para evitar la degradacion de la imagen, llamado

reconstruccion por extrapolacion [10].

Direccion de traslado
E: = del paciente

| Gainete

Figura 1.5. Ilustracion del tomdgrafo helicoidal. El desplazamiento del gantry visto desde

el punto de referencia del paciente es helicoidal.

Por otra parte, en los tomografos de séptima generacion se implantd el sistema de
adquisicion multicortes, esto consistié en aumentar el nimero de detectores y en variar sus
dimensiones, la figura 1.6 muestra un esquema de la configuracion que éstos tienen en la
actualidad. Los detectores son una de las partes mas importantes del tomodgrafo, éstos
convierten los rayos X atenuados en una sefial eléctrica, que posteriormente es procesada y

convertida en una imagen ttil para el diagndstico médico.
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¥

Campo de ravos X

Detectores en Moques Campo de rayos X

~ atenuado per el pacic

Eje Z

L.
Detectores

Figura 1.6. Esquema del arreglo actual de los detectores en los tomdgrafos
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CAPITULO 2
FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 Produccion de rayos X.

Los rayos X son ondas electromagnéticas que tienen una longitud de onda del orden de
unos picometros hasta unos pocos nanometros. La energia E de cada foton de rayo X es

proporcional a su frecuencia, v, esto se describe mediante la ecuacion:

E=hv=" (2.1)

Donde h es la constante de Planck igual a 6.63 x 10°* I's, ¢ es la velocidad de la luz en el
vacio igual a 3 x 10® m/s y A es la longitud de onda del rayo X. Por conveniencia, la energia
de los rayos X es expresada en unidades de electron-volts (eV). Un eV es la cantidad de
energia cinética con la cual un electréon es acelerado dentro de un campo eléctrico cuyo
potencial eléctrico es de 1 volt, se tiene que 1 eV = 1.602 x 10" J. Los rayos X son
producidos mediante la interaccion de electrones acelerados sobre algin tipo de material, en
general de alto numero atomico Z. La maxima energia posible de un rayo X es igual a toda
la energia cinética que tiene el electron, esta energia en eV puede ser calculada a partir de la

ec.(2.1):

_ 1.24x10°
A

E eV nm (2.2)

Los rayos X con energias menores que 12.5 eV son llamados rayos X blandos y tienen
muy poca capacidad para atravesar materiales gruesos, este tipo de rayos X no tiene
importancia en radiologia. Los rayos X con energias entre 12.5 eV y 125 keV son los mas
importantes dentro del area de radiodiagndstico. Los rayos X con energia mayor que 125
keV son altamente penetrantes y provocan bajo contraste en la adquisicion de imagenes, por

lo tanto son de poco interés en diagndstico por imagen. [10]

15



2.2 Interaccion de la radiacion electromagnética con la materia.

2.2.1 Atenuacion de fotones.

Supongamos que se envia un haz angosto de fotones de intensidad Iy sobre un material
de espesor x y se coloca detrds de €ste un detector, como se muestra en el inciso a) de la
Figura 2.1. Se observara que el material impide el paso de algunos de los fotones,
reduciéndose el haz a la intensidad I que llega al detector. No se ve afectada la energia de
los fotones del haz original que atraviesan el material, lo que se reduce es la cantidad de

fotones que se registra en el detector [12].

. 10-
. - E U 8 -
Fuente radiactiva g
detector T 05
* :
i /\ % 047
ﬁ 0.2 7
[ 5] 0.0 ——
e 0 2 4 6 8§ 10 12
absorbedor Espesor del absorhedor
a) b)

Figura 2.1 a) Experimento de transmision de la radiacion a través de un material
absorbedor. b) Curva de transmision de la radiacidn, a través de un absorbedor, como

funcién de su espesor.

Si se aumenta el espesor x del material absorbedor, la intensidad de la radiacidon

transmitida va disminuyendo de acuerdo con la siguiente ecuacion:

I=Te™ (2.3)

El coeficiente 1 se llama coeficiente lineal de atenuacion. Comprende todos los efectos

de dispersion o absorcion que impiden que algunos fotones lleguen al detector. Su magnitud
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depende de la energia de los fotones y del tipo de material absorbedor. Las unidades de p
son de cm™. Iy es el valor de I cuando x = 0; el valor de u determina la pendiente de la curva
de atenuacidn. Al dividir el coeficiente lineal de atenuacion entre la densidad p del material
absorbedor resulta una cantidad atdmica importante llamada coeficiente masico de
atenuacion W, = W / p. En términos del coeficiente madsico de atenuacion, la ley de

decaimiento se escribe:

I= IO e—(#mP»X) (24)

Lm se relaciona con la seccidon eficaz total atdmica de atenuacion, Gy, de la siguiente

mancra:

_ N,
Um = Otot ﬁo (2.5)

La seccién eficaz total de atenuacidon Gy es la probabilidad, por cada atomo del
absorbedor, de que un fotdn sufra un proceso atenuador, es decir, que ya no forme parte del
haz original de fotones. Las unidades de Gy; son [crnz/étorno], las del numero de Avogadro
Ny son [atomos/mol], y las del peso molecular M son [gramos/mol]. Las magnitudes de L y
Gt (v por lo tanto de la rapidez con la que cae la curva de atenuacion), dependen del
material absorbedor y de la energia de los fotones. Existen varios mecanismos mediante los
cuales los fotones son dispersados o absorbidos por el material colocado como absorbedor.
Estos mecanismos son; dispersion Rayleigh, efecto fotoeléctrico, efecto Compton y
produccion de pares. Cada uno de estos proceso tiene su propia seccidn eficaz, esto es, hay
una seccion eficaz para dispersion Rayleigh or, una para efecto Compton G¢, etc. La

seccion eficaz total es la suma de las secciones eficaces parciales [13], esto es:

Giot = OR + OC + et + Opp (2.6)
Para el proposito de este trabajo la primera de las interacciones es muy poco probable y

la ultima no puede ocurrir, debido a que requiere una energia minima de 1.022 MeV y en

esta tesis se trabajé con energias entre 0 y 120 keV, por lo que s6lo son importantes la
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interaccion Compton y el efecto fotoeléctrico. Para una descripcion detallada de éstas ver la
referencia [13]. En estas interacciones los fotones imparten parte de su energia (en
ocasiones toda) a los electrones atomicos del medio en el que inciden, los que después
imparten esa energia al medio.

La probabilidad de que ocurra alguna de las dos formas de interaccion antes
mencionadas, depende de la energia del foton incidente, E, = hv, y del niimero atémico Z
del medio absorbedor. La Figura 2.2 indica las regiones de Z y E en las que predomina
cada tipo de interaccion. Las curvas corresponden a aquellas regiones en las que dos tipos

de interaccion son igualmente probables [13].

120 |- -

Produccion de pares |
00 = Ffecio fotoelécirice dominante

dominante

20 |-

&0 |

Z del ahsorhedor

L.
Efecto Compion

o dominante

o.o1 EIT1 ‘; 1;] 100
Energia del fotén (MeV)

Figura 2.2. Importancia, relativa de la energia y del nimero atémico Z, para los tres tipos

de interaccion mdas importantes de los rayos X y gamma con la materia. Efecto

fotoeléctrico, efecto Compton y produccion de pares [13].

2.2.2 Energia transferida por interaccion.

Para entender la importancia de los dos tipos diferentes de interaccion, la Figura 2.3
muestra el porcentaje del tipo de interaccion en agua en funcion de la energia de los rayos
X. Aunque la grafica es para interacciones en agua, puede usarse con poco error para
interaccion en tejido blando. En la grafica se observa que el efecto fotoeléctrico disminuye
considerablemente con el incremento de energia de los rayos X, mientras que el porcentaje

del efecto Compton aumenta con el incremento de energia de los rayos X.
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Figura 2.3. Porcentaje de interaccion para efecto Compton y fotoeléctrico en funcion de la

energia de los fotones de rayos X, en agua.

Una medida importante es el porcentaje de energia transferida como funcién de la
energia de los fotones de rayos X (Figura 2.4). En la grafica se observa que a bajas energias
de los rayos X, la energia es transferida principalmente por efecto fotoeléctrico. Por
ejemplo, aunque para 30 keV solo el 26% es efecto fotoeléctrico (Figura 2.3), la energia
transferida por este proceso es mayor que el 93% (Figura 2.4). La Figura 2.4 se ha
dividido en tres zonas para el intervalo de energia de los rayos X de diagndstico. La primera
zona cubre el intervalo de energia de los rayos X menor que 50 keV; en esta region el efecto
fotoeléctrico es el dominante. En la siguiente region el intervalo de energia de los fotones
va de 50 a 90 keV en donde ambas interacciones, fotoeléctrico y Compton, son importantes.
Y la tercera parte cubre el intervalo de 90 a mas 150 keV en donde es claro que la

interaccion Compton es la dominante [10].
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Figura 2.4. Porcentaje de energia transferida para dos interacciones en agua

Debido a la combinacién del efecto fotoeléctrico y el Compton, en radiodiagndstico se tiene
que la energia transferida al paciente quedara en su mayor parte en la superficie de éste o0 a
muy poca profundidad de la superficie de incidencia. En la Figura 2.5 se muestra la
distribucion o transferencia de energia en un estudio de craneo con radiografia convencional

y en un estudio con tomografia computarizada.

Figura 2.5. a) Distribucion de dosis en un estudio de radiografia convencional, b)
distribucion de energia en un estudio de crdneo con tomografia computarizada, y ¢) imagen

del craneo con tomografia computarizada [11].
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2.3 Conceptos basicos de dosimetria.

Para poder entender la forma como se mide la dosis de radiacion en los equipos de
tomografia computarizada (capitulo 3) es importante definir algunos conceptos importantes

de dosimetria [13].

2.3.1 Fluencia de energia.

La fluencia de energia ‘¥, es la energia radiante dR que entra en una esfera de seccion
transversal da:

dR

¥=1 2.7)

Las unidades estan dadas en J/m” o erg/cm”. R es el valor esperado de la energia total que
llevan los rayos que pasan por una esfera imaginaria de volumen dV y masa dm y cuya area

en el circulo maximo es da.

2.3.2 Kerma.

Cuando se considera radiacion indirectamente ionizante (neutrones o fotones, como los
rayos X), conviene describir la energia transferida por ellos en funcion de una magnitud
especial llamada kerma. El kerma (kinetic energy released in matter) es el valor esperado de
la energia cinética transferida a particulas cargadas por unidad de masa en un punto de
interés, incluyendo pérdidas de energia radiativa pero excluyendo energia pasada de una

particula cargada a otra.

K=-" (2.8)

en donde dE;; es el valor esperado de la energia transferida en un volumen infinitesimal dV
en el punto P y dm es la masa en dV. La unidad del kerma es el Gray, 1 Gray = 1 J/kg. El
kerma se divide en dos partes: kerma de colisiéon (K.) si la energia se transfiere en
ionizacion y excitacion de los atomos del material, y kerma radiativo (K;) si la energia se

gasta en producir radiacion de frenado es decir rayos X.
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K=K+ K; (2.9)

En el caso ideal, en el que se tengan fotones monoenergéticos, el kerma puede escribirse
como:

K= ‘I’(”j (2.10)
P EZ

En donde P es la fluencia de energia en P (J/m” o erg/cm?), W, es el coeficiente lineal de
transferencia de energia (m'1 0 cm'l), p es la densidad (kg/m3 0 g/cms) y (Wa/P)Ez es el
coeficiente masico de transferencia de energia (mz/kg 0 cmz/g), E es la energia del hazy Z

el numero atomico del material.

Para el caso de rayos X para diagnoéstico el kerma puede ser medido en aire, en cuyo
caso se define el kerma en aire incidente y se abrevia como K,i. En diagndstico los fotones
no son monoenergéticos, por lo que se usa un valor promedio del coeficiente masico de
transferencia de energia en aire (W./p), ponderado con respecto de la distribucién de energia

del haz. El K,; no incluye la radiacion retrodispersa.

Si se desea medir el kerma en la superficie de un paciente o de un maniqui se debe tener
en cuenta la radiacion retrodispersa que contribuird en la cantidad de radiacién absorbida
por el tejido o el maniqui en ese punto. Para esto se define el kerma en aire en la superficie

de entrada, y se abrevia como K.

El kerma en aire en la superficie de entrada estd relacionado con el kerma en aire

incidente por un factor de retrodispersién B

K, =K_B 2.11)

El factor de retrodispersion depende del espectro y del tamafio del campo de rayos X, asi

como del grosor y composicion del paciente o maniqui.
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2.3.3 Dosis de radiacion absorbida.

La dosis de radiacion absorbida es el valor esperado de la energia impartida a la materia
por unidad de masa en un punto de inter¢s.

_de

D=
dm

(2.12)

en donde dE es el valor esperado de la energia impartida en el volumen infinitesimal dV

durante un intervalo de tiempo en un punto P, dm es la masa en dV.

2.3.4 Exposicion.

La exposicion es el cociente de dQ entre dm, donde dQ es el valor absoluto de la carga
total de los iones de un signo producidos en aire cuando todos los electrones (e y e')
liberados por los fotones en un volumen de aire de masa dm han sido completamente

frenados en aire. [14].

_4Q

X =
dm

(2.13)

Las unidades de exposicion son C/kg o el Roentgen R, IR = 2.58x10™ C/kg. La
ionizacion debida a la absorcion de radiacion de frenado emitida por los electrones no debe
ser incluida en dQ. La exposicidon X es el equivalente de ionizacion del kerma de colisiones

K. en aire, para rayos X.

2.4 Equilibrio de particula cargada (EPC).

El equilibrio de particula cargada guarda un papel fundamental en la medida de la dosis,
ya que permite relacionarla con otras magnitudes tales como el kerma de colisiones y la

exposicion. La definicion es la siguiente:
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Existe equilibrio de particula cargada (EPC) en un volumen v si cada tipo de particula
con cierta carga y energia e; que sale de v es remplazada por un tipo idéntico de particula
con la misma carga y la misma energia e;, en términos de valores esperados [13], ver Figura

2.6.

fotones

V=material necesario para v = detector
equilibrio de particula cargada

Figura 2.6. Detector de radiacion de volumen v en un campo de radiacion.

2.5 Calculo de la dosis absorbida en aire a partir de la exposicion

La dosis absorbida en aire s6lo se puede calcular a partir de la exposicidn cuando existe
equilibrio de particula cargada [13,15], solo en este caso el kerma de colision es igual a la

dosis en un punto dentro del medio, en estas condiciones la dosis en aire esta dada por

D, =(K¢),, =X— (2.14)

Como se sabe 1R = 2.58x10™ C/ kg y (W/e) = 33.97 J/C, entonces la dosis en aire con
unidades de J/kg estara dada por

D, (J/kg) =0.876x10 [Jﬁng(R) (2.15)
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2.6 Dosis absorbida en otro medio.

De nuevo, en presencia de equilibrio de particula cargada, la dosis absorbida para un
medio determinado se puede calcular a partir de la fluencia de energia, ¥ y del coeficiente
masico de absorcion, [e,/p. Supongamos que Wy, es la fluencia de energia en un punto en el
aire y que Wneq es la fluencia de energia en el mismo punto pero para un medio distinto al
aire, entonces, dentro de condiciones de equilibrio de particula cargada, la dosis en el medio

estara relacionada con la dosis en el aire mediante la siguiente relacion [15]

Dmed (Hen /p )med leed

D,  (Ha/p), (2:16)
Si utilizamos la relacion dada por la ecuacion 2.15 tendremos
D, . (J/kg)= 0.876x10‘2(J/11§g) ((i //‘; )5“ \f;md X(R) (2.17)
Que puede quedar expresada como
D, (V/kg)= fmed-\zj“fd X(R) (2.18)

air

Con fipeq = O.876xlO'Z(Men/p)med/(uen/p)air llamado factor f. El factor f [15] depende de la
composicion del medio y de la energia de los fotones. Para los medios con nimero atémico
parecidos al aire, por ejemplo agua y tejido blando, el cociente (Uen/P)med/(Men/P)air Varia
muy poco con la energia de los fotones, por lo tanto el factor f para estos materiales
tampoco varia de manera considerable. Pero para el hueso el factor f varia mucho en el
intervalo de energias bajas entre 10 y 100 keV. Si la composicion quimica del aire y del
medio son aproximadamente iguales entonces Wneq = Wair; Si no, se debe considerar la

diferencia de atenuacion entre el medio y el aire en Wied/'Pair-
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CAPITULO 3
DOSIMETRIA EN TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA

Desde la aparicion de los equipos de tomografia computarizada (CT) ha habido
ambigiiedad tanto en la especificacion de la dosis en radiodiagndstico, debido a que se ha

usado el mismo nombre para diferentes magnitudes, como en la manera de medirla.

En la actualidad existen diversos protocolos para determinar la dosis sobre los pacientes
en estudios de CT. Estos protocolos dependen de los criterios de medicion de cada
institucidén o instituciones que los aceptan. En la presente tesis, la medida de la dosis de
radiacion en CT, esta basada fundamentalmente en el codigo de practicas del Organismo

Internacional de Energia Atomica (OIEA), Viena 2006, que abreviaremos CoPa OIEA [5].

La unidad fundamental dosimétrica para el CoPa OIEA es el kerma en aire, y para el
caso de tomografia computarizada puede ser determinado con dos tipos de dosimetros:
Camara de ionizacion (CI) y dosimetros termoluminiscentes (TLD). Como se especificd en
el capitulo anterior, a través de la medida del kerma puede determinarse la dosis.
Describiremos muy brevemente cada uno de los dosimetros y las cantidades dosimétricas
que con ellos se determinan, para mayores detalles se pueden consultar las referencias [5,

13, 16].

3.1 Dosimetros termoluminiscentes.

Los dosimetros termoluminiscentes estdin compuestos de cristales de materiales
dieléctricos que al ser expuestos a la radiacion ionizante pueden trasladar sus electrones a
estados excitados en niveles altos de energia y ser atrapados por las imperfecciones
(“trampas”) de la matriz del cristal, el nuimero de electrones liberados en el cristal depende
de la dosis. Si posteriormente el cristal es calentado, los electrones seran liberados de las
trampas y, si se recombinan con un hoyo en un centro luminiscente, el efecto serd la

emision de luz. A este proceso se le conoce como termoluminiscencia. La cantidad de luz
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emitida en el calentamiento depende de los electrones originalmente atrapados y por lo
tanto la cantidad de luz emitida por el cristal es una medida de la energia impartida en éste.

A la grafica de la luz emitida como funcidn de la temperatura se le llama curva de brillo.

En esta tesis se ha utilizado el dosimetro termoluminiscente (TLD) LiF: Mg, Ti, que es
fluoruro de litio dopado con magnesio y titanio. Debido al tamafio pequefio de éste (3x3x1
mm’) se puede colocar sobre el paciente sin afectar el estudio tomografico o el movimiento
del paciente. Ademds, su nimero atomico efectivo (8.2) es similar al del tejido que
constituye el cuerpo humano (7.4), tiene una respuesta lineal respecto de la dosis para dosis
menores o iguales que 1 Gy [17], poco desvanecimiento de la sefial y una buena

sensibilidad.

3.2 Kerma en aire en la superficie de entrada, K,..

Uno de los objetivos principales de esta tesis es medir el kerma en aire en la superficie
de entrada en estudios con tomografia computarizada. Para llevar a cabo este objetivo se
utilizara el kerma en aire en la superficie de entrada K,., que es el kerma en aire medido en
un punto, en la superficie del paciente o0 maniqui, donde el haz de rayos X incide sobre él.

En el K, la contribucion de la radiacion retrodispersa esté incluida.

El kerma en aire en la superficie de entrada medido en un paciente se expresa como Kp

[5] y se calcula con:

K, = MN, , kok; 3.1)
Donde:
M es la lectura promedio del dosimetro irradiado sobre el paciente.
Ny o, s el coeficiente de calibracion determinado en un laboratorio secundario para un
campo de radiacion con calidad Qo, en nuestro caso Qo= RQT-9, el cual consiste en un haz
de rayos x de 120 kVp y una capa hemirreductora de 8.4 mm de aluminio (Anexo 4).

kq es el factor de correccion para un haz de calidad Q.
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k¢ es el factor de correccion por desvanecimiento de la sefial de la lectura.

El kerma en aire en la superficie de entrada medido en maniqui se denota como Kpymma ¥

se calcula con:

Kpua = MNK,QOkaf (3.2)

Donde:

M es la lectura promedio del dosimetro irradiado sobre el maniqui.

Ny o, s ¢l coeficiente de calibracion determinado en un laboratorio secundario para un
campo de radiacion con calidad Qy= RQT-9.

kq es el factor de correccion para un haz de calidad Q.

k¢ es el factor de correccion por desvanecimiento en la sefial de la lectura.

El K, esta relacionado con la dosis en aire de entrada en superficie (ESD) que es la
magnitud utilizada en otro protocolo [4] donde, en vez de kerma en aire, se determina la
dosis referida en aire. Como en ambas magnitudes se incluye la radiacion retrodispersa por
el paciente o el maniqui y considerando que existe equilibrio de particula cargada durante

las medidas, entonces ESD = Kp.

3.3 Indice de kerma en aire para tomografia computarizada (C,, 190)-

El indice de kerma aire en tomografia computarizada C, 190 se define como la integral
del kerma en aire K,(z), debido a un solo corte de grosor T y una rotacion del tubo de rayos
X, medido a lo largo del eje de rotacion z del tomdgrafo y dividido por el grosor del corte T

[S, 18], se expresa como:

1
Cotoo =17 [ K.(2)dz (3.3)

Para el caso de un escaner multicortes con N cortes de grosor T [5, 18, 19] se define como:

1
Catoo = NT J: K, (z)dz 3.4)
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El Ca.100 se mide con camara de ionizacion tipo lapiz, y las unidades son [J/kg o Gy].
Para realizar la medida, el eje cilindrico de la cdmara se coloca paralelo al eje Z del
tomdgrafo como se muestra en la Figura 3.1 inciso A. El C, 190 es el kerma en aire a lo
largo (100 mm) de la camara de ionizacion para un grosor de corte T y para una sola
rotacion, y es equivalente al area bajo la curva del perfil del kerma en aire K,(Z) a lo largo

de la camara, ver Figura 3.1 inciso B.

Detectores
Indice de Kerma en aire en CT
Ci00
N T
Rotacion Grosor de corte
\ . : Perfil del Kerma a lo largo
Camara ’(le i de la camara de ionizacién
ionizacion ! -
. T / | K2
camara de ionizacion
—_— ! !
i §
Bl IS
Ravos X -L/2 0 +L/2
\ N Distancia desde el centro del corte
A) B)

Figura 3.1. A) Esquema que muestra la colocacién de la cadmara de ionizacidén dentro del
campo del tomdgrafo; B) Perfil del kerma aire K,(Z) para un solo corte T y su

correspondiente valor C, 190 a lo largo de la longitud de la cdmara.

3.4 Indice ponderado de kerma en aire en maniqui para tomografia computarizada
(Cw).

Para tener una mejor idea de cuanta energia es depositada en los pacientes se han
disefiado maniquies que semejan la cabeza o el cuerpo de los pacientes y se ha medido en
éstos, la dosis o el kerma en las mismas condiciones en que es irradiado el paciente [5, 18,
19]. Los maniquies son hechos de polimetilmetacrilato, que se abrevia como PMMA, y que
es un material plastico parecido al tejido humano, en cuanto a la interaccion de haces de

rayos X de baja energia.
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En este caso se define el indice de kerma en aire medido en maniqui para tomografia
computarizada [5, 18, 19], que se abrevia como Cpymma que es la integral del kerma en aire
Ka(Z), dentro del maniqui de PMMA; debido a un solo corte T y una rotacidon del tubo de
rayos X, medido a lo largo del eje de rotacion Z del tomdgrafo y dividido por el grosor del

corte T, ver Figura 3.2, se expresa como:

1
Comma = ? [; Ka,PMMA (z)dz (3.5)

En el caso de que el kerma se mida con una camara de ionizacion de longitud de 100 mm y
con un escaner multicortes el indice de kerma en aire medido en un maniqui para CT se

define como:

1 0
CPMMA,IOO = NT fso K., pvmiaioo (z)dz (3.6)
Haz de rayos X
Colimacion
m 20 T Grosor de corte
/‘\ 18-
(D s f
=*
= L Perfil de kerma
;_12 a lo largo de la
0.5 camarade ionizacion
o A + T 1 1 d J
-L2 o +1/2
\‘.".-“;; Detectores Posicion desde el centro del corte
a) b)

Figura 3.2 a) Forma en la que se mide el Cpymma, 100 dentro del campo del CT, b) Perfil del

kerma en aire a lo largo de la camara de ionizacion.

Una medida del valor promedio del kerma en aire dentro del maniqui se obtiene
midiendo el valor del CPMMA,IOO en el centro CPMMA,100,07 y en la periferia CPMMA,IOO,pa del

maniqui. Para hacer la medida, los maniquies se disefian con 5 orificios, 4 en la periferia y
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uno al centro como se muestra en la Figura 3.3. Este valor es llamado indice de kerma

ponderado para tomografia computarizada Cw [J/kg o Gy], y se expresa como:

1

2
Cw ZECPMMA,IOO,C + ECPMMA,IOO,p (3'7)

3 10 mm

Figura 3.3. Maniqui de PMMA y sus respectivos orificios, disefiado especialmente para

medir kerma en aire en equipos de tomografia computarizada.

El Cw esta relacionado con el indice de dosis ponderado en tomografia computarizada
(CTDlyw) utilizado en otro protocolo [19] donde, en vez de kerma en aire, se determina la

dosis referida en aire.

3.5 Indice normalizado de kerma en aire en maniqui para tomografia
computarizada (,Cw).
Una medida ttil es el indice normalizado de kerma en aire ,Cw, que es el indice de

kerma en aire ponderado dividido por la carga del equipo, se expresa como:

C
LCy=—" 3.8
v Plt ( )



Donde Py es la carga total del tubo de rayos X, que es igual al producto de la corriente por

el tiempo de exposicion, en mAs.

3.6 Indice volumétrico de kerma en aire en maniqui para tomografia computarizada
(Cvol)~
El CyoL se define como:

NT
Cyor =Cy—

1 (3.9)

El CyoL proporciona una medida del kerma en aire en el corte de interés, mas exacta que
Cw; esta magnitud toma en cuenta si hay o no traslape entre cortes sucesivos y tiene que ver
con el traslado de la mesa / y el ancho del haz NT [5]. Si el cociente NT// es menor que 1
entonces no existe traslape entre cortes sucesivos, si el cociente es mayor que uno entonces
si existe traslape entre cortes sucesivos y el kerma en aire sera mayor, implicando una

mayor dosis de radiacion sobre el paciente, ver Figura 3.4. Lo ideal es que el cociente sea

igual a uno.
NT
— < 1
20~ L 20— —l\IIlT > 1
+ ” i N P
¢ 15k f\\ AWA ¢ 15F A
g I
= 10 / \\ = 10 f \|| \‘
= P \‘< ! E | // / [ 4 \
N Lol 2 :
4 e N J
osk L f L u.s_ | /j \\ |
0 1 L 1 1 | 1 1 L I 1 J 0 1 1 1 1 1 1 1 L L 1 J
Cortes sucesivos a lo Iargo del paciente Cortes sucesivos a lo largo del paciente

Figura 3.4. Valor de NT// para cortes sucesivos dependiendo de si hay traslape o no entre

cortes.
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Producto kerma aire longitud (Pgy).
El producto kerma en aire por longitud Py proporciona el valor de la cantidad de
energia depositada en un estudio completo con tomografia computarizada, es decir, nos da

el valor del kerma en aire por la longitud total irradiada [5, 18]. El Pk se define como:

Pg =2, CyTN;P, (3.10)
]

El Pxr se emplea cada vez mas pues es un valor que describe mejor el riego por
radiacion para los pacientes. El indice j indica que la suma se realiza sobre todos los cortes

que abarca el estudio.

El Pk esta relacionado con el DLP utilizado en otros protocolos [6,7], en donde en vez

de kerma en aire, se refieren a dosis en aire.

3.7 Dosis promedio en barridos multiples (MSAD).

La dosis promedio en barridos multiples MSAD es la magnitud que actualmente se
utiliza en la norma mexicana [9]. La Comisién Europea [6,7,19] define al MSAD como la
dosis promedio en el corte central debido a una serie de barridos multiples N de grosor T y

cuya separacion entre cortes sucesivos es igual a /, Figura 3.5 [19].

1 12
MSAD = [Dy 1 (@)dz (3.11)

-2

Dy, r(Z) es el perfil de dosis a lo largo de la linea del eje de rotacion (Z) y / es la distancia

entre cortes sucesivos, o el avance de la cama del paciente a través del haz de rayos X.
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Dosis
a. u. JAN MSAD
1,5+
I —DTC—

1,04------ A TAT T A e G O S B 1 =t Tttt
Dosis en un solo
corte

05—+

7T 0 +7T EjeZ

Rayos X

Figura 3.5. Esquema en el que se muestra el modo de barridos multiples y el valor MSAD
debido a la suma de una serie de cortes de grosor T, separados por una distancia /, cuyo
perfil de dosis es D, ().

Para un niimero suficiente de cortes y para un equipo multicortes, [19] el MSAD toma la
forma:

MSAD = I\ETCTDI (3.12)

En donde de nuevo el valor de NT// nos informa si existe traslape o no entre cortes
sucesivos, esto influird en la cantidad de radiacion que recibira el paciente. El MSAD es un
valor promedio de la dosis que recibe el maniqui en el caso de barridos (o cortes) multiples
y el Cw es un valor promedio de la dosis que recibe el maniqui para un solo barrido o corte.

Por lo tanto ambos estan relacionados.
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CAPITULO 4
METODO EXPERIMENTAL

4.1 Materiales y equipos.

4.1.1 Tomografo helicoidal multicortes.

El tomografo con el que se llevo a cabo esta tesis se encuentra en el Hospital Infantil de

México, Dr. Federico Gdmez, en el area de rayos X. Las caracteristicas del equipo son:

Equipo: Tomografo Helicoidal Multicorte Somatom Sensation 16 (Figura 4.1).
Marca: Siemens.

Programa de coémputo: B10.

Figura 4.1 Tomografo helicoidal multicortes Siemens Somaton Sensation 16.

Los detectores que utiliza el tomdgrafo Siemens Somaton 16 son hechos de ceramicas
ultrarrapidas [20]. El arreglo multicorte de este tomdgrafo coloca 16 detectores de 0.75 mm
de grosor en la direccion del eje Z (direccidon en la que se mueve el paciente) y 800

detectores sobre el eje X, Figura 1.6. Con este tipo de arreglo se pueden generar imagenes
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cuya seccion transversal varie desde 0.75 mm hasta 10 mm de grosor. En la tabla 4.1 se

muestran los cortes que se pueden realizar con este tomografo.

Tabla 4.1 Colimaciéon y nimero de cortes que se pueden realizar con el tomografo Somaton

16.
Colimacion Grosor de corte
(mm) (mm)
0.75 075 1 1.5 2 3 4 5 6 7 8 10
1.5 - - - 2 3 4 5 6 7 8 10

4.1.2 Camara de ionizacion.

Para medir las diferentes magnitudes descritas en el capitulo anterior, se usé una camara
de ionizacion tipo lapiz, propiedad del laboratorio de Fisica Médica del Instituto de Fisica

de la UNAM, ver Figura 4.2. Las especificaciones del equipo son:

Nombre: Cadmara de ionizacion tipo lapiz.

Marca: Radcal Corporation.

Modelo: 20X6-3CT S/N 31788. Electrometro associado 2026C S/N 26.1164.

Dimensiones: 9.1 mm de diametro, 10 cm de longitud activa, 3 cm’® de volumen activo. Las
paredes son de un material aire equivalente llamado C552 y tiene una capucha de plastico
llamado poliacetal.

Rendimiento de lectura si se mide en dosis:

Exposicion Dosis en aire
Minima 0.03 mR 0.3 uGy
Maxima 144 kR 1.2 kGy
Resolucion 0.03 mR 0.3uGy
Corriente de fuga 20 uR/s 0.2 uGy/s

Como ya se especifico, para la realizacion de las medidas dosimétricas hemos seguido el

protocolo propuesto por la OIEA. Para el caso de la medida del kerma en aire con cdmara

de ionizacion, se establece que ésta sea calibrada en kerma en aire en el seno de aire en un
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haz de calidad RQT-9 que consiste en un haz de 120 kV y capa hemirreductora de 8.4 mm
de aluminio. Por lo tanto la camara fue enviada a calibrar al Laboratorio Secundario del
Instituto Nacional de Investigaciones Nucleares (ININ) el cual proporciond (Anexo 4) un

coeficiente de calibracién de

NPMO =3.93x10*+£2.11% [Gy m/u. escala]

La u. escala es igual a 1 R.

Figura 4.2 Camara de ionizacion tipo lapiz disefiada especialmente para medidas en CT.

Es importante tener en cuenta que la lectura dada por el electrometro usado en este trabajo

esta corregida automaticamente por el factor de presion y temperatura.

4.1.3 Dosimetros Termoluminiscentes TLD.

Para llevar a cabo la medida de kerma en aire tanto en los pacientes como en los
maniquies se utilizaron dosimetros termoluminiscentes, ver Figura 4.3 cuyas caracteristicas

son:

Dosimetro: LiF: Mg, Ti
Nombre: TLD-100

Dimensiones: 3.2x3.2x0.9 mm’
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Zeff 1 8.2
Desvanecimiento: menor que 5% anual.

Fabricante: Bicron Harshaw, USA.

Se utilizaron 100 TLD-100 para medidas en los pacientes.

Figura 4.3 Dosimetros termoluminiscentes de LiF:Mg, Ti, TLD-100.

4.1.4 Equipo lector termoluminiscente.

La lectura de los TLD-100 se llevd a cabo en el lector termoluminiscente Harshaw 3500
(ver Figura 4.4) ubicado en el Instituto de Ciencias Nucleares (ICN), las especificaciones

del equipo son:

Nombre: Operador manual Harshaw 3500.

Marca: Thermo Fisher Scientific.

Modelo: 3500.

Dimensiones: 31 cm de altura, 32 de ancho y 47 cm de largo.
Voltaje de operacion: 730 V.

Lectura méaxima de temperatura: 400 °C.
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Figura 4.4 Lector termoluminiscente Harshaw 3500, con el que se obtiene la sefial

termoluminiscente de los TLD-100.

4.1.5 Horno.

Los horneados se llevaron a cabo en un mufla Thermoline modelo F47915.

4.2 Caracterizacion de los dosimetros termoluminiscentes TLD-100.

La caracterizacidon consiste en estudiar la respuesta TL individual de cada dosimetro
(TLD) a una dosis fija y compararla con la respuesta promedio de todos los dosimetros que
forman parte del lote. La caracterizacion se realizd con rayos gamma emitidos por una
fuente de ®°Co (Gammacell, ICN, UNAM) cuya tasa de dosis es de 0.58 Gy/min (10-01-
2006). La dosis que se les imparti6 fue de 0.58 Gy. Con el conjunto de sefiales de cada
dosimetro se realizd un andlisis estadistico con el cual se obtuvo la sefial promedio y la
desviacion estandar. Se seleccionaron los dosimetros cuyas lecturas caen dentro de £5% del

promedio.

Para cada uno de los dosimetros del lote se determind su factor de sensibilidad f, el cual
permite disminuir las fluctuaciones de las medidas, debido a las caracteristicas de cada
cristal respecto al promedio del lote. El f; se calcula con la siguiente ecuacioén
X
X

1

fi= 4.1

Donde X es el valor promedio de las lecturas y X es el valor individual de cada dosimetro.
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4.3 Protocolo para el uso de los TLD-100.

Previamente a cada irradiacion se ha establecido como protocolo, para el manejo y la

preparacidn de los dosimetros, lo siguiente:

1) Tratamiento térmico (horneado) de una hora a 400°C.

2) Tratamiento térmico de dos horas a 100°C. Los dos tipos de horneado se realizaron con
el horno Thermolyne del ICN y los dosimetros se colocaron en una plancheta metélica para
lograr un horneado uniforme.

3) Entre cada horneado los dosimetros se enfrian rdpidamente

4) Los dosimetros se usan después de 24 horas de haber sido horneados.

5) La lectura de los dosimetros se lleva a cabo con un equipo lector marca Harshaw 3500
ubicado en el laboratorio de Dosimetria del Instituto de Ciencias Nucleares, ICN. Las
caracteristicas de la lectura son:

Voltaje de operacion de 730 V.

Tasa de calentamiento de 10°C/s desde 50 °C hasta 350 °C.

Tiempo de lectura 30 s.

Con suministro de nitrégeno.

La respuesta termoluminiscente es la sefial termoluminiscente (area bajo la curva de
brillo) de los dosimetros irradiados menos la sefial de fondo. La sefial de fondo es la
correspondiente a dosimetros con los que se siguio el mismo protocolo pero que no fueron
expuestos a rayos X en el tomografo.

Para colocar los TLD en los pacientes y maniquies, fueron empaquetados en una bolsa
de pléstico negro que, ademas de protegerlos del medio ambiente proporcioné equilibrio de

particula cargada.

4.4 Calibracion de los dosimetros TLD-100 trazable a la camara de ionizacion.

Se realiz6 una calibracion cruzada de los TLD basada en la calibracion de la camara de
ionizacion, midiendo el C, 100 con la cdmara, como se muestra en la Figura 3.1 a) y
relaciondndolo con la lectura total (area bajo el perfil de lecturas) de los TLD irradiados

bajo las mismas condiciones en el tomdgrafo.
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Las irradiaciones se realizaron en aire, como se muestra en la Figura 4.5. Los TLD
fueron colocados en un aditamento especialmente disefiado (mas adelante se describe)
(Figura 4.8), sin cubrirlos, para tener un minimo de material dispersor, por lo que la

calibracion fue obtenida en kerma en aire en el seno de aire.

Detectores

Figura 4.5 Esquema de la colocacion del peine en el haz de rayos X.

Debido a que se realizaron medidas con los TLD perpendiculares y paralelos al campo
de radiacidn, se obtuvo un factor de calibracion para cada alineacion. Las ecuaciones para

calcular el C, 100 (ver seccion 4.9) son:

Cémara de ionizacion C{, = I\;T MeimraNp o KoKy
, 1
Dosimetros Ciloo = NT I(MTLDN koeK ok )dh

Los valores de kq, krp, y k¢ son iguales a uno, como se especifica en la seccion 4.9 y dh es

el grosor del TLD. Entonces, igualando las dos ecuaciones se tiene:

1 = 1
o MesmnNp o Kok = M5 Nk ok )dh
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Despejando Nkqg
M camara N

Pyr»Qo

Nyqo =
My, 5dh

(4.2)

4.5 Disefio de una hoja de registro.

Se disefio una hoja de registro (Anexo 1, hoja de registro 1) para tener un mayor control
y manejo de los datos de los pacientes en el hospital y de los pardmetros del tomdgrafo

(kVp, mAs, CTDIyor, DLP) utilizados durante los estudios.

Ademas se utilizaron las hojas de trabajo propuestas por el protocolo de la OIEA (Anexo
1, hoja de registro 2 y 3) para llevar a cabo medidas del indice de kerma en aire con camara

de ionizacion y con TLD-100.

4.6 Disefio y construccion de maniquies para medir el kerma.

Para realizar las medidas del kerma descritas en el capitulo anterior, se fabricaron cuatro
maniquies de PMMA de diferentes didmetros. Estos se disefiaron de acuerdo con las
dimensiones de nifios entre 0 y 15 afios de edad [25]. Las dimensiones pueden observarse

en la tabla 4.2.

Tabla 4.2. Dimensiones de los maniquies fabricados

Diametro (cm) Longitud (cm) Correspondiente a edad (afios)
8 13 0
10 15 3
14 17 10
16 19 15
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Figura 4.6 Vista frontal y lateral de cada uno de los discos que componen a los maniquies.

23 mm

Puesto que en el mercado no existen bloques de lucita de suficiente grosor, los
maniquies se hicieron de placas de lucita de 23 mm de grosor cortadas en forma de discos y
pegadas hasta alcanzar cada una de las longitudes deseadas. Los maniquies se han disefiado
con 5 perforaciones, 4 en la periferia y una en el centro, de acuerdo con el CoPa OIEA para

determinar las diferentes magnitudes dosimétricas, ver Figura 4.6 .

Cuando se lleva a cabo la lectura, la camara o los TLD se colocan en uno de los orificios,
los demas orificios se rellenan con barras cilindricas de lucita para evitar inhomogeneidades

en el maniqui, ver Figura 4.7.

} Longitud del maniqui i

0 )

Figura 4.7 Barra cilindrica de relleno hecha de lucita.
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Para medir el indice de kerma en aire en CT con dosimetros termoluminiscentes TLD, se
disefid un aditamento especial llamado por su forma “peine”, en el cual son colocados 45
TLD. El peine se introduce en cada uno de los orificios de los maniquies en lugar de la

camara de ionizacion. La Figura 4.8 muestra el disefio del peine.

Radio = 4.6 mmm Longitund= 150 min

Diameao= 9.2 mm
Profundidad del corte b= 7 mm

Ancho de corte a= 3.5 mm

Figura 4.8. Esquema del “peine”, aditamento especialmente disefiado para la colocacion de

los TLD en los maniquies.

Los maniquies y el peine, mostrados en la Figura 4.9 y Figura 4.10 se construyeron en

el taller del Instituto de Ciencias Nucleares, ICN

Figura 4.9. Maniquies fabricado en el taller del Instituto de Ciencias Nucleares para la

medida del K pyvia , de CU™ y C3°.
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Figura 4.10 Barras de lucita y peine.

4.7 Medida del kerma en aire en la superficie de entrada Kp durante los estudios

clinicos.

Los estudios se llevaron a cabo en el tomografo ubicado en el area de rayos X del
Hospital Infantil de México Dr. Federico Gomez. El kerma en aire en la superficie de
entrada se mide en pacientes a los que se les hace un estudio tomografico craneal cuando su
estado fisico lo permite. Los dosimetros, dos en cada posicion, son colocados alrededor de
su cabeza teniéndose 5 posiciones (frente (anterior), ojos derecho e izquierdo, partes
superior y posterior de la cabeza), como se indica en la Figura 4.11. Posteriormente son
leidos en el equipo lector Harshaw 3500 del ICN y se obtiene el kerma en aire en la
superficie de entrada en la piel del paciente Kp, por medio de la ecuacion 3.1, utilizando el
factor de calibracion obtenido cuando los TLD son irradiados perpendicularmente al haz de

rayos X.
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Figura 4.11. Colocacién de los TLD-100 alrededor del craneo del paciente.

La medida se lleva a cabo de la siguiente manera
1.- Se coloca la inclinacidn del gantry en la posicion de 0°.
2.- Se colocan los TLD alrededor del paciente como se muestra en la Figura 4.11.
3.- Utilizando los laseres del tomdgrafo se centra al paciente dentro del equipo.
4.- Se seleccionan los parametros del estudio (kV, mAs, grosor del corte, colimacidn) para
un estudio completo de craneo.
5.- Se registran, en la hoja de registro del paciente (Anexo 1), todos los pardmetros
seleccionados en el punto anterior y los parametros que aparecen en el monitor del

tomdgrafo al finalizar el estudio. Estos pardmetros son: mAs, CTDIyor, DLP, L, mAs total.

4.8 Medida del kerma en aire en la superficie de entrada en maniquies Kpyma de

diferentes diametros.

Para determinar el Kpyva los dosimetros se colocan alrededor de los maniquies y se les
realiza un estudio, en el tomdgrafo, bajo las mismas condiciones de operacion que las

utilizadas durante los estudios clinicos.
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El kerma en aire en la superficie de entrada del maniqui se calcula con la ecuacion 3.2,
utilizando el factor de calibracion obtenido cuando los TLD son irradiados

perpendicularmente al haz de rayos X.

Figura 4.12. Colocacion de los TLD-100 alrededor del maniqui.

La medida se lleva a cabo de la siguiente manera
1.- Se coloca la inclinacidn del gantry en la posicién de 0°.
2.- Se colocan los TLD alrededor del maniqui como se muestra en la Figura 4.12.
3.- Utilizando los laseres del tomografo se centra al maniqui dentro del equipo.
4.- Se seleccionan los parametros del estudio (kV, mAs, grosor del corte, colimacidn) para
un estudio completo de craneo igual que en los estudios con pacientes.
5.- Se registran, en la hoja de registro del maniqui (Anexo 1), todos los parametros
seleccionados en el punto anterior y los parametros que aparecen en el monitor del
tomografo al finalizar el estudio. Estos parametros son: mAs, CTDIyor, DLP, L, mAs total.

Se debe tener presente que la hoja de registro es igual que la de los pacientes.

4.9 Medida del indice de kerma en aire en tomografia computarizada C,, 19o.

La medida del C,, 1o se realiza con la camara de ionizacion (o con TLD colocados en el
“peine”) colocada en el aire en el centro del tomdgrafo mediante un soporte especial para su

correcta colocacion en el campo de radiacion.
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La medida se lleva a cabo de la siguiente manera
1.- Se coloca la inclinacién del gantry en la posicion de 0°.
2.- Se coloca la camara en el soporte evitando que el volumen sensible de la camara sea
obstruido por el sujetador del soporte. Se ajusta la posicidon del soporte de tal forma que el
eje de la camara quede a lo largo del eje Z del tomodgrafo.
3.- Se utilizan los laseres del tomografo. Se alinea la camara de tal forma que el eje central
Z del tomografo coincida con el eje cilindrico de la camara y ademas que el centro del
volumen sensible de la cdmara coincida con el centro del tomografo.
4.- Se seleccionan los parametros del escaner (kV, mAs, grosor del corte, colimacidn) para
una sola rotacion.
5.- Se registra la lectura M; de la cdmara para una sola rotacion del escaner
6.- Se realizan dos o mas exposiciones mas y se registran las lecturas M, y Ms.

7.-. En caso necesario se registran la presion y la temperatura

El C,, 100 se calcula mediante la ecuacion:

Ca,lOO = 7MNPKL,QOkaTP (4.3)

Donde:
NT es el ancho total del haz de rayos X con el que se irradia la camara.
M es el valor promedio de las lecturas de la cdmara de ionizacién M, M, y M.

Ny o, ©s el coeficiente de calibracion de la camara de ionizacion en términos del producto
kerma en aire y longitud.
k, es el factor de correccion debido la respuesta del dosimetro en la calidad del haz con el

que se calibro y a la respuesta en el haz en el que se mide.

k;p es el factor de correccion por presion y temperatura.

Para medir el indice de kerma en aire en el seno de aire con TLD se siguen los pasos de 1 a

7 anteriores pero ahora colocando los TLD en el peine. En la Figura 4.5 se muestra un

esquema de la colocacion de los TLD en el haz de rayos X. el C, 'y, y se calcula con:
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1
CaT,L1]go = ﬁ I(MTLDNKQHkaf)dh (4.4)

En donde la integral es el area bajo la curva del perfil de kerma en aire a lo largo de 10 cm,
y el factor de calibracidn es el obtenido cuando los TLD son irradiados paralelos al haz de

rayos X, dh es el grosor del TLD.

4.10 Medidas del Cyw y el Pk, en los diferentes maniquies utilizando una cimara de
ionizacion.
El indice ponderado de kerma en aire en tomografia computarizada C,,, que se mide en

un maniqui estandar para dosimetria en tomografia y con una cadmara de ionizacion, estd

descrito por la siguiente ecuacion.

cam 1 2
Cw :gCPMMA,IOO c +§CPMMA,100 P (4'5)

El superindice indica que se mide con cdmara de ionizacion. Cpmma, 100c, Y Cpmma, 100p SON
los indices de kerma promedios, medidos en el centro y en la periferia del maniqui,

respectivamente. Estos se calculan a partir de:

1 —

CPMMA,IOO ¢ ﬁ McNPKLQOkaTP (4.6)
1 —

CPMMA,IOO b ﬁ MpNPKLQOkaTP 4.7)

En donde:
NT es el ancho total del haz de rayos X con el que se irradia la camara.

M, es el valor promedio de la lectura de la cdmara de ionizacion colocada en el centro del

maniqui. Se propone hacer tres medidas (M., My, M3.) para obtener el promedio.

M, es el valor promedio de la lectura de la cdmara de ionizacion colocada en la periferia

del maniqui. Se propone hacer tres medidas (M,, M2,, M3,) para obtener el promedio.
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Ny o, ©s el coeficiente de calibracion de la camara de ionizacion en términos de kerma

longitud.

k, es el factor de correccion debido la respuesta del dosimetro en la calidad del haz con el

que se calibro y a la respuesta en el haz en el que se mide.

k;p es el factor de correccion por presion y temperatura.

La medicion se lleva a cabo de la siguiente manera:

1.- Se coloca la inclinacién del gantry en la posicion de 0°.

2.- Se coloca el maniqui en la cama del tomografo. Con los laseres se alinea el maniqui de
tal forma que la linea que une dos de las cavidades en la periferia del maniqui sea
perpendicular a la mesa y la cavidad central coincida con la interseccion de los laseres.

3.- Se inserta la cdmara en la cavidad central, ver Figura 4.13. Las demas cavidades son
rellenadas con barras de PMMA.

4.- Se seleccionan los parametros del escaner (kV, mAs, grosor del corte, longitud del
estudio, avance de la cama por rotacion, colimacion).

5.- Se realizan tres lecturas, para una sola rotacion, sin cambiar la posicion de la cdmara ni
los parametros seleccionados en el punto 4. Las tres lecturas se promedian y con ello se

tiene el valorM, .

6.- Se repite el procedimiento pero ahora colocando la cdmara en las cavidades de la

periferia. Para cada cavidad se toman tres lecturas y se promedian encontrandose M, ,

My, , My, vy My, estos cuatro valores se promedian y se obtiene M .
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4

Figura 4.13 Montaje experimental de la cdmara de ionizacion colocada dentro del maniqui

Cam

y en el tomdgrafo para medir C,™ .

Una vez realizadas estas medidas se puede calcular el valor de C,, usando la ecuaciéon
4.3. Utilizando el valor de Cw se calcula el indice ponderado de kerma en aire en CT

normalizado ,Cy, y el producto dosis longitud Pk;. Las ecuaciones para calcular estos son:

Ccam
. Ccam — w 48
V= (4.8)
Pﬁm:anfngPhH 4.9)
Donde ,Cvyor se calcula con la siguiente ecuacion
cam cam NT
2 Cvor =, Cw e (4.10)

NT, /, P, y H son el grosor del haz de rayos X, el avance de la cama por rotacidn, la carga

del tubo por rotacion y el nimero total de cortes en todo el estudio, respectivamente.

Nota importante: En el protocolo de la OIEA [5] existe mucha ambigiiedad sobre la forma
de calcular Px;. En un ejemplo que en éste se expone, para el calculo del Pg;, se utiliza el
numero de cortes en todo el estudio (que nosotros hemos denominado H), y en otro ejemplo

se utiliza la longitud total del estudio, que nosotros hemos llamado L. Para que no exista
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confusion proponemos que se utilice la ecuacidon que se deduce en el anexo 3 y que tiene la
forma:

NT
Po=Cy—, L (4.11)

Esta puede ser usada para cdmara de ionizacion o para TLD usando el Cy respectivo.

4.11 Medidas del Cw y el Pk, y MSAD en los diferentes maniquies utilizando TLD.

4.11.1 Medida del indice de kerma Cy y Py, utilizando TLD.

El indice ponderado de kerma en aire en tomografia computarizada Cy, que se mide en
un maniqui estandar para dosimetria en tomografia y con dosimetros termoluminiscentes,

esta dado por la siguiente ecuacion.

1 2
cr = g+ 2, @12)
En donde
1 n
TLD
CPMMA, ¢ = NTZJ:(KTLD )jh (4.13)
y
1 n
Coin, p = g7 2 Ko )i (4.14)
]

donde NT es el grosor del haz de rayos X, (Ktrp); es el kerma en aire en el j-ésimo TLD
colocado en el centro o en la periferia y h es el espesor del dosimetro. El kerma en aire es
calculado usando el factor de calibracion obtenido cuando los TLD son irradiados paralelos

al haz de rayos X.

Con este valor se pueden calcular Px; y ,Cw de la misma manera que en las ecuaciones 4.9

y 4.10, respectivamente, esto es:

Py’ =, Cyor P H (4.15)

52



CTP — C%D
O =g (4.16)

It

Donde ,Cyor se calcula con la siguiente ecuacion

NT
2 Cyor =.Cy” o (4.17)

NT, / y P, son el grosor del haz de rayos X, el avance de la cama por rotacion y la carga

del tubo por rotacion, respectivamente.

El procedimiento para medir con los DTL es el siguiente:
1.- Se coloca el gantry en la posicidon de 0°.
2.- Se coloca el maniqui en la cama del tomdgrafo, con los laseres se alinea el maniqui de
tal forma que la linea que une dos de las cavidades en la periferia del maniqui sea
perpendicular a la mesa y la cavidad central coincida con la interseccion de los laseres.
3.- Se inserta el peine en la cavidad central como se indica en la Figura 4.14. Las demas
cavidades son rellenadas con barras de PMMA.
4.- Se seleccionan los parametros del escaner (kv, mAs, etc.).
5.- Se realiza una exposicion, en un solo barrido. Se cambian los dosimetros por unos sin
irradiar.
6.- Se repite el procedimiento pero ahora colocando el peine la cavidad superior de la
periferia del maniqui.
7.- Se leen los dosimetros en el lector termoluminiscente.
8.- Se determina el kerma en aire para cada uno de ellos (Krrp);. Con el valor del kerma de

cada TLD se determinan las magnitudes dadas por las ecuaciones 4.12 a 4.17.
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Figura 4.14 Montaje experimental del peine colocado dentro del maniqui y en el tomdgrafo

: TLD
para medir Cy;" .

4.11.2 Medida de la dosis en barridos multiples, MSAD.

Con los dosimetros termoluminiscentes se puede realizar la medida de la MSAD. En el
caso de la camara de ionizacion esto no es posible. La medida con los dosimetros se realiza

de la siguiente manera.

El valor del MSAD es el valor del area bajo la curva en la parte central del peine con un
grosor de NT. Puesto que el grosor del haz de rayos X es de 12 mm [21] y el grosor de la
parte central del peine es de 15 mm entonces se puede tomar el area bajo la curva del centro
del peine como una buena aproximacion del MSAD. Recordamos que el MSAD es la dosis
promedio en el corte central debido a una serie de barridos multiples N de grosor T y cuya

separacion entre cortes sucesivos es igual a /, y se expresa como.

1 N
MSAD=— D.).h
NT;( are) (4.18)

Donde N significa que se debe sumar el K medido por todos los DTL que estan en la parte
central del peine; la dosis en aire D,i., para cada TLD, se calcula a partir del valor del

kerma en aire suponiendo que existe equilibrio de particula cargada (ver ecuacion 2.14). El
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kerma en aire medido dentro del maniqui se puede calcular mediante la ecuacién 3.2,
utilizando el factor de calibracion obtenido cuando los TLD son irradiados paralelos al haz

de rayos X.

El procedimiento para medir el MSAD es el siguiente:
1.- Se coloca el gantry en la posicidon de 0°.
2.- Se coloca el maniqui en la cama del tomdgrafo, con los laseres se alinea el maniqui de
tal forma que la linea que une dos de las cavidades en la periferia del maniqui sea
perpendicular a la mesa y la cavidad central coincida con la interseccion de los laseres.
3.- Se inserta el peine en la cavidad central. Las demds cavidades son rellenadas con barras
de PMMA.
4.- Se seleccionan los parametros (kv, mAs, etc.) del tomdgrafo, para un estudio de craneo
igual que en el caso de los estudios con pacientes para una serie de barridos de tal forma
que se cubra la totalidad del maniqui.
5.- Se retira el peine del maniqui y se leen los dosimetros en el lector termoluminiscente. El
lector termoluminiscente debe encenderse 10 min antes de las lecturas; se debe seleccionar
una tasa de calentamiento de 10 °C/s y una temperatura méaxima de calentamiento de
350°C.

6.- Se determinan el kerma en aire para cada uno y la MSAD.
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CAPITULO 5
RESULTADOS

5.1 Caracterizacion de los TLD-100.

En esta tesis se trabajo con un lote de 100 TLD-100. Estos se utilizaron para determinar
las magnitudes Kp, Kpnnvia, C.im» Ciw'y €l MSAD. El lote se caracterizd y se obtuvo la

sensibilidad de cada dosimetro. Las medidas se muestran en la Figura 5.1.

Caracterizacion de Dosimetros

1300 T T T T T T T T T T T
1250 4 ]
1200 .
1150 .
% 1100 A .
E 1050 fz:\ AAA %‘ AA&\ i\A A " At ]
o 1000 ~ 4;% AAA‘@%\ Z\AAAAAA A :&AALA} Aﬁm A 986.44
[J] A
=1 850 .
800 | -
750 .
700 Promedio = 986,4 nC N
650 - Desviacion estandar = 39,8 nC |
600 T T T T T T T T T T T T
0 20 40 60 80 100 120
Dosimetro

Figura 5.1 Respuesta termoluminiscente de los dosimetros irradiados a una misma dosis.

El factor de sensibilidad de cada dosimetro se muestra en el anexo 2.

5.2 Calibracion de los TLD-100 trazable a la camara de ionizacion.

Los factores de calibracidon obtenidos son:

Tabla 5.1 Factores de calibracion de los TLD determinados para las dos orientaciones.

Coeficiente de calibracion Paralelo al haz Perpendicular al haz.

Nkoo 0.140 = 0.007 (mGy/nC) 0.130 + 0.007 (mGy/nC)
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5.3 Resultados del Kp.

Los resultados de las medidas del Kp en cada un de las posiciones indicadas en la

seccion 4.7 se muestran en la tabla 5.2.

Existen dos tipos de estudio para craneo en tomografia computarizada; éstos son:

Estudio I: tomografia de craneo simple. El paciente pasa una sola vez por el haz de rayos X.
A este tipo de estudio le llamaremos “1 escan”.

Estudio II: tomografia de craneo con contraste. El paciente pasa dos veces por el haz de
rayos X. En el primer paso se realiza un estudio de 1 escan, después de esto se le inyecta al
paciente un medio de contraste antes de pasarlo por segunda vez por el haz. A este tipo de

estudio le llamaremos “2 escan”.

Por lo tanto dependiendo del tipo de estudio, serd la cantidad de radiacion que reciban
los pacientes. Los resultados del kerma en aire de entrada en funcion de la edad, en la
posicion frontal, se muestran en forma grafica en la Figura 5.2, en donde se observa que K,
no depende de la edad del paciente . Este resultado se obtuvo para todas las posiciones. Las
medidas del Kp en cada una de las posiciones indicadas en la seccion 4.7 se muestran en la

tabla 5.2.

Dado lo anterior, para un mayor entendimiento del Kp que reciben los pacientes por
escan, se tomd el promedio de todos los datos, para cada una de las posiciones de los TLD,
es decir, se sumo el valor del Kp de todos los paciente para la misma posicidon del TLD, se
promedio por el nimero de pacientes, se dividid por el nimero de escan del estudio y se

grafico en funcidn de la posicion del dosimetro. Esto se muestra en la Figura 5.3.
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Figura 5.2 Kerma en aire en la superficie de entrada como funcién de la edad de los
pacientes. La posicion del TLD es sobre la frente del paciente. Los cuadros corresponden a

1 escan y los triangulos a 2 escan.
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Figura 5.3 Kerma en aire en la superficie de entrada por escan como funcién de la posicion

de los TLD. Los cuadros corresponden a 1 escan y los tridngulos a 2 escan.
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Tabla 5.2. Valores de edad, escan, pardmetros del equipo, y Kp para cada posicion del TLD-100.

Paciente Edad | Escan | kV mASs CTDlI, DLP Ky /Anterior | Kp/Oizq Kp /Oder | Kp/Sup Kp /Post
(afios) (mGy) | (mGy.cm) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy)

1 3 meses 2 120 180 37.79 637 49+ 2 51+3 448 +1.0
2 5 meses 2 120 150 31.84 431 39.7+1.6 39.8+1.0 40+ 3
3 5meses 1 120 180 37.79 763 23.4+15 244 +15 23.3+17
4 8 meses 2 120 180 37.98 696 49+ 2 48+ 3 477 +1.2 64 +2
5 9 meses 1 120 180 37.79 769 23.0+14 231+15 23+ 2 25+ 2 18.4 1.2
6 1 2 120 140 29.53 493 32+3 39+3 491+1.0
7 1 2 120 180 37.79 737 457 +1.5 44 £ 3 46.7+1.5
8 1 1 120 180 37.79 899 21.3+1.6 256+1.0 234 +1.2
9 1 2 120 180 29.53 493 43.9+1.8 415+1.6 472 +1.3 54.1+1.3 386+1.8
10 2 1 120 150 31.84 643 244 +1.6 22 + 2 204 +1.8 246 +1.2
11 2 1 120 180 37.92 757 16.7 £ 1.2 17+3 16.4 £ 1.3 27 +3 18.5+1.8
12 2 2 120 150 43.5+1.5 423 +1.3 43+ 2 48 £ 2 35.0+1.2
13 2 3 120 180 31.84 645 58 +2 58.1+15 56.9+1.7
14 3 1 120 180 37.79 671 23717 21+ 3 24 + 2
15 3 3 120 180 37.92 757 52+ 2 65+ 2 62+3 51+2 42+ 3
16 4 1 120 180 37.79 737 21+ 3 22.0+1.3 22.8+1.8 23+ 3 19+ 3
17 4 2 120 150 32.75 590 37+2 38+3 43 +2 51+2 421+1.6
18 5 1 120 150 31.84 801 22+ 3 20.8+1.9 221+1.3
19 5 1 120 180 37.79 737 19+2 19.8+1.9 19+3 17.2+1.3 18.4+1.7
20 5 1 120 180 37.79 647 18+ 2 21+1.7 226 +1.1 27 +3 13+2
21 5 1 120 180 37.79 737 19.5+1.9 22 + 2 23+ 2 25+ 3 24 + 2
22 5 2 120 180 37.79 647 441 +1.2 44 £ 2 44 +1.6
23 5 2 120 180 42.36 765 41+£3 43+ 2 425+1.7
24 6 1 120 150 31.84 764 22+ 3 171+15 23+ 2 20.1+15 26.8+1.4
25 6 2 120 180 37.89 750 37.3+1.2 37.7+1.7 42+ 2 514+1.8 45+ 2

Tabla 5.2. Valores de edad, escan, pardmetros del equipo, y Kp para cada posicion del TLD-100.
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Paciente | Edad | Escan | kV mASs CTDI, DLP Kp /Anterior K> /Oizq Kp /Oder | Kp/Sup Kp /Post
(afios) (mGy) | (mGy.cm) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy)

26 7 1 120 150 31.84 753 18+ 2 20.5+1.5 19+2
27 7 2 120 180 37.89 743 40+ 3 40.6 £1.3 392
28 8 1 120 180 37.85 752 23+3 20+ 2 222+1.3 3112 18.2+1.3
29 8 1 120 180 37.79 737 23+ 2 25+ 2 241+14 32.2+1.3 22.3+3
30 8 2 120 180 37.79 737 58.0+1.7 56.1+14 573 392 451+ 2
31 8 2 120 180 37.79 745 414 +1.6 45+ 3 48 £ 2
32 8 2 120 180 37.79 727 44.0+0.8 45+ 2 38.1+1.6
33 8 2 120 150 31.59 574 43.1+1.5 39.6+1.1 412+14 37.8+1.0 33.6+2
34 10 2 120 150 32.98 623 443 +1.2 415+1.8 42+ 3 40+ 2
35 10 1 100 130 18.40 331 13.6 £1.7 13+3 13.6+1.2
36 10 2 120 180 37.79 792 44 + 2 44 + 2 43+ 2 50+3 40.3+£1.9
37 12 1 120 180 37.79 807 20.8+1.2 20.6+1.6 245+15 24.3+1.6 174 £ 2
38 12 1 120 180 37.79 737 18.5+1.8 18.7+1.2 195+ 2 257+2.1 194 +£1.7
39 12 2 120 180 37.79 768 40+ 3 436+14 39.0+2 50.6 +2.2 37.7+3
40 13 1 120 180 37.79 769 24 +2 252 +1.7 24 + 2 252+ 3.1 257114
41 13 2 120 180 37.98 811 458 £ 1.2 48+ 3 48.3+1.7
42 15 1 120 180 37.79 667 16+ 2 21+ 2 19+3
43 16 1 120 150 31.84 822 21+ 2 22+ 3 18.1+£1.6
44 16 2 120 180 37.89 743 41+ 2 41+ 3 45+ 3
45 17 2 120 180 37.89 790 38+2 419+15 399+15
46 22 1 120 180 37.79 754 21.8+1.6 19.3+1.2 22 + 2 29.1+1.6 145+3

Tabla 5.3. Valores de edad, escan, parametros del equipo, y Kpmma para cada posicion del TLD-100.

60




Edad CTD|V°| DLP KpMMA [Anterior KPMMA /Oizq KPMMA /Oder KPMMA lSup KPMMA /Post

~ .| Escan | kV | mAs G G G G G G G

(afios) (mGy) |(mGy cm) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy) (mGy)

0 1 120 150 31.52 648 256 1.7 25.5+ 3.2 27.0+2 344 +3 23.6+1.7

10 1 120 180 37.79 890 224 +2 25722 26.4 +2.1 328+1.8 249+ 2
10 2 120 180 37.79 792 41+ 2 42 +1.7 46.5+1.3 531+21 49.7+3
10 2 120 180 37.79 792 464 + 2 46+ 3 469+ 2.2 55.0+3.2 442+ 3
15 1 120 180 37.79 907 22.7+4 246 +15 25.35+1.7 30.2+25 245+ 26
15 2 120 180 37.79 869 43+1.6 499+1.7 46.1+2.3 60.5+1.2 46.7 + 1.8
15 2 120 180 37.79 869 53.2+1.9 52.0+2l1 59.1+3 56.9+2.2 46 + 2

* 0 afios corresponde al maniqui de 8 cm, 10 afios al de 14 cm, y 15 afios al maniqui de 16 cm.
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5.4 Resultados del Kpyva. Para maniquies de diferentes diametros.

Los resultados de las medidas del Kpmma, €n cada una de las posiciones indicadas en la

seccion 4.7, se muestran en la tabla 5.3.

Los resultados del kerma en aire de entrada que recibieron los maniquies y mostrados en

la tabla 5.3 se muestran, en funcion del didmetro, en forma grafica en la Figura 5.4.
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Figura 5.4 Kerma en aire en superficie de entrada medido en maniquies que simulan
cabezas de nifios de diferentes edades. Los cuadros corresponden a 1 escan y los tridngulos

a 2 escan.

Como en el caso de los pacientes, no se observa una dependencia de Kpyma con el
diametro del maniqui, por lo que se tomé un promedio por escan de todos los datos y para
cada una de las posiciones de los TLD en los maniquies, y se graficd el Kpyma en funcion

de la posicidn del dosimetro. Esto se muestra en la Figura 5.5.
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Figura 5.5 Kerma en aire en la superficie de entrada medido en maniquies, por escan como
funcion de la posicion de los TLD. Los cuadros corresponden a 1 escan y los tridngulos a 2

€scan.

5.5 Resultados del indice de kerma en aire en tomografia computada C,, 19o.

El indice de kerma en aire se midid con una camara de ionizacién tipo lapiz, como se

describe en la seccidon 4.9 y se calcula con la ecuacién 4.3. El valor fue de:

Ca, 100 — 18.0+0.9 mGy.

Este valor es el promedio de una serie de cuatro medidas.

5.6 Resultados del Cw y el Py, medidos en los diferentes maniquies utilizando una

camara de ionizacion.

Los valores de Cy, medidos con cdmara de ionizacion, para cada uno de los maniquies

se muestran en la tabla 5.4; éstos se calcularon a partir de la ecuacién 4.5. En la Figura 5.6
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se muestra el Cy en funcion del diametro del maniqui. Los valores calculados de Cyor y

Pxr se obtuvieron utilizando las ecuaciones 4.9 y 4.10 respectivamente. Se utilizé un valor

de NT//=12/10. Recordando las ecuaciones

cam __ — “
Cw = 3 CPMMA,IOO ¢t 3 CPMMA,IOO P

Cyor =C%" I\ET ecuacion (4.10). y Pg" =Cy" I\ETL ecuacion (4.11)

Tabla 5.4. Valores de Cw, Cvor y Pxi medidos con cimara de ionizacion, en los
diferentes maniquies.

Diametro Longitud Cy" CYoL Pi"
(cm) (cm) (mGy) (mGy) (mGy cm)
8 13 14.8 £ 0.7 17.8+£0.8 230+ 8
10 15 13.9+0.7 16.7+0.8 250+ 8
14 17 12.1+0.6 14.5+£0.7 256+ 7
16 19 11.2+0.6 13.4+0.7 25517

kVp =120, mAs= 180, para 1 escan. Nota: El Pxy, se determind a partir de la ecuacion 4.11.
Los célculos se muestran en el Anexo 3.
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Figura 5.6 C{" como funcion del didmetro del maniqui, 120 kVp, 180 mA y 1 escan.
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5.7 Resultados del Cw, CyoLr Y el P, medidos en los diferentes maniquies utilizando

TLD

En las siguientes figuras se muestra el perfil del kerma en aire medido con TLD-100 en

la periferia (circulos) y en el centro (cuadros) para cada uno de los maniquies.

16 ———————————1———

—
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14 |
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> _
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< 8| _
6 0 -
L . i
41 = Centro |4
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Figura 5.7 Perfil de kerma en aire medido en maniqui de 8 cm de didmetro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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Figura 5.8 Perfil de kerma en aire medido en maniqui de 10 cm de didmetro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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Figura 5.9 Perfil de kerma en aire medido en maniqui de 14 cm de didmetro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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Figura 5.10 Perfil de kerma en aire medido en maniqui de 16 cm de diametro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).

Como ya se sabe, a partir del perfil de kerma se obtiene el indice de kerma en aire Cy.
Este no es mas que el area bajo la curva del perfil del kerma, y para TLD se calcula a partir
de la ecuacion 4.11 con las ecuaciones 4.12 y 4.13 respectivamente. Los valores de Cy,
Cvory Pxr medidos con TLD-100, para cada uno de los maniquies, se muestran en la tabla

5.5. En la Figura 5.11 se muestra el C,, en funcién del didmetro de los maniquies.

Recordando las ecuaciones:

CUP = Clhuy o+l
NT NT
ci-cp Sty o N
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Tabla 5.5. Valores de Cw, Cyor y Pxr,. medidos con TLD.

Didmetro Longitud Cy” Cyor PP
(cm) (cm) (mGy) (mGy) (mGy cm)
8 13 13.6+0.7 16.3+0.8 211+ 11
10 15 12.540.6 15.0+0.8 224+ 11
14 17 11.1£0.6 13.440.7 227+ 11
16 19 10.4+0.5 12.540.6 237+ 12

kVp =120, mAs= 180, para 1 escan. Nota: El Pk se determiné a partir de la ecuacion 4.11.
Los calculos se muestran en el Anexo 3.

Figura 5.11 C
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5.8 Resultados del MSAD.

Diametro del maniqui (cm)

en funcién del didmetro del maniqui, 120 kVp, 180 mA y 1 escan.

En las Figuras 5.12 al 5.15 se muestra el MSAD que se obtuvo para cada uno de los

maniquies. La dosis se determind suponiendo que existe equilibro de particula cargada,

como se definié en las secciones 2.4 y 2.5. Como se observa en cada una de las figuras se

tienen dos valores de MSAD. El primero se midid colocando el peine en la posicion central

(cuadros), el segundo se midi6 colocando el peine en la parte periférica (circulos) del
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maniqui. Por lo tanto siguiendo las mismas ideas que para célculo del Cyw se tendra el

MSAD ponderado dado por:

MSADy= ;MASDC + iMSADp (5.1)

En la tabla 5.6 se muestra el valor de MSAD,, para cada uno de los maniquies. El nivel
orientativo para estudios tomograficos de cabeza dado en la Norma Mexicana [9] es de 50

mQGy.

Tabla 5.6 Valores del MSADw medido para cada uno de los maniquies.

Diametro MSADc MSADp MSADw
(cm) (mGy) (mGy) (mGy)

8 19.1£14 200+£14 19.6 £ 0.8

10 16.8£1.5 18.0£1.1 17.6 £ 0.7

14 144+£13 16.1£1.5 155+0.8

16 140+14 15714 15.1+0.8

kVp =120, mAs= 180, para 1 escan. MSAD Norma Mexicana = 50 mGy.
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Figura 5.12 MSAD medido en maniqui de 8 cm de diametro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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Figura 5.13 MSAD medido en maniqui de 10 cm de diametro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).

20 - Maniqui de 14cm
18| i
16 k------------2-----

<

10

Dosis (mGy)

4r- | = Centro
[ | o Periferia

0 [ . .
0 100 120 140 160

0 20 40 60

i
}
i
!
i
i
]
]
!
i
i
!
8

Posicion del TLD en el peine (cm)

Figura 5.14 MSAD medido en maniqui de 14 cm de diametro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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Figura 5.15 MSAD medido en maniqui de 16 cm de diametro

En la periferia (circulos) y en el centro (cuadros).
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CAPITULO 6
ANALISIS Y DISCUSION

6.1 Analisis de las medidas de K

Como se menciond en el capitulo 5, existen dosstigee estudio para tomografia
computarizada de craneo, estudio | donde el pa&cmda una sola vez por el haz de rayos
X (1 escan) y estudio Il donde el paciente pasavdoss por el haz (2 escan). Por lo tanto

para reportar y estudiar las medidas fue neceddei@nciarlos.

En laFigura 5.2 se pueden observar los valores del kerma en aita superficie de
entrada k para estudios con 1 y 2 escan, colocando al TLR @osicion anterior. Tanto
para 1 como 2 escan, se deduce que no existe peadncia del Kcon la edad del
paciente, los valores, para cada escan, osciledealor de un valor medio respectivamente.
Para 1 escan se tiene un valor medio ged&?21+ 2 mGy y para los pacientes con 2 escan
es de 43t 2 mGy. Por lo tanto, se observa que el kerma encaiando se realizan dos
escan es el doble del medido para un escan saldsngtros del estudio (kV, mA, etc) son
los mismos. Si el paciente llegara a pasar unarenez por el haz del tomografo, g K
que recibiria seria aproximadamente de 60 mGy. &stmenciona porque si el técnico
comete algun error es probable que el pacienteeseaneado mas de dos veces. kI K

también es independiente de la edad en las otsisiqgures de medida.

En laFigura 5.3 se presenta el promedio de! por escan de todos los pacientes y para
cada una de las posiciones de medida, en dondeseeva que el valor por escan deld§
independiente del nimero de escan. El valor gadrKla frente o parte anterior es de: 31
mGy y de 22+ 5 mGy en los 0jos. Se puede observar un increndgltd- en la parte
superior del paciente con valor de 2% mGy, este incremento se debe a que en esta
posicion no existe tejido que atenue el haz desr&ydurante el giro de 360° y por lo tanto
el TLD es irradiado sin atenuaciéon. En cambio, &mdsicion posterior se observa una

disminucidon del K, 19 + 5 mGy, que se atribuye a la atenuacion del harddeb la
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obstruccién de la cama cuando el haz pasa frehttbodanetro, es decir, en esta posicion el
haz no llega directamente al TLD sino que pasagyonpor la cama en donde se apoya la
cabeza del paciente y por lo tanto el haz sufrpaoo de atenuacion antes de llegar al TLD

colocada en esa posicion.

Se puede deducir a partir de los parrafos anesrigue el valor del Kes del orden de 21
mGy, y tomando en cuenta que existe equilibrio al#iqula cargada durante la medida, la

dosis en aire de entrada en superficie (ver se&Bres de aproximadamente 21 mGy.

6.2 Analisis de las medidas del Kuma -

El kerma en aire en la superficie de entradayM&, medido en los maniquies en la
posicién anterior es independiente del diametronukehiqui y tiene un valor promedio de
23+ 3 mGy yde 4A 3 mGy para 1 y 2 escan, respectivamente, comousstra en la

Figura 5.4. Los resultados concuerdan con los obtenidoslpamaedidas clinicas.

En laFigura 5.5 se presenta el promedio delJfa por escan de todos los maniquies y
para cada una de las posiciones encontrandosesgudependiente del nimero de escan.
El Kpmma medido en la frente o parte anterior es dee 2 mGy y de 25 £+ 5 mGy en los
ojos. Como en las medidas en pacientes, se obserirecremento en la parte superior del

maniqui (2% 5 mGy) y una disminucién en la posicion postefa+ 5 mGy).

6.3 Discrepancias entre Kk y Kpyva.

La diferencia porcentual entre el valor promedidkd y el de Keuma varia entre el 13y
el 17% como se observa en la tabla 6.1, lo cualgpdeberse a diferencias en la dispersiéon
de la radiacion en el maniqui y en el paciente. @ debe observarse que las
discrepancias caen dentro de la incertidumbre slenkedidas, por lo tanto se puede decir
que la medida del kerma en los maniquies concuendala medida del kerma en los

pacientes.
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Tabla 6.1. Valores de k y Kpyma medidos en cada una de las
posiciones del TLD y su diferencia porcentual.

Posicion del TLD Kp Kpmma Diferencia
(mGy) (mGy) porcentual (%)
Anterior 203 24+ 5 17
Ojo derecho 21+3 25+ 5 16
Ojo izquierdo 21+3 25+ 5 16
Superior 25+ 3 29+ 5 13
Posterior 20+ 3 23+ 5 13

kVp = 120, mAs= 180, para 1 escan

No hemos encontrado en la literatura informacidres@l kerma de entrada en superficie
para pacientes pediatricos, pero si hay suficieritemacion para el kerma de entrada en
superficie en adultos, en estudios de cabeza,22224] con valores entre 20 y 80 mGy.
Por lo tanto vemos que ekbinedido en este trabajo en nifios es del orden dedontrado

en la literatura para adultos.

6.4 Analisis de las medidas del (&, CvoL Y €l R utilizando camara de ionizacion.

En la Figura 5.6 se observa que elyCdecrece conforme aumenta el diametro del
maniqui. De la tabla 5.4 se observa que existedifeeencia del 32% entre el valor mas
alto y el mas bajo del 7 diametro 8 y 16, respectivamente. Por lo tanttiese que un
nifio de 15 afos recibe 32% menos dosis de radiggiérun recién nacido. Expresado de
otra forma, los nifios recién nacidos que son saloet estudios con CT, reciben en total,
mayor dosis que los nifios mayores. La relacionGgeken funcion del didametro para las

medidas con camara de ionizacion es

Cy" =(18.40 £0.01) — 0.48cm) mGy (6.1)

En donde@ es el diametro del maniqui. Esta relacion se cenpgara un voltaje de

operacion del equipo de 120 kVp, un amperaje der80y para un solo escan. Con la

74



ecuacion anterior, se puede deducir gl @ara un maniqui de cualquier diametro, sin que
sea necesario llevar a cabo todo el proceso expetah) siempre y cuando se utilicen los
mismos parametros en el equipo. Con esto, podero®sl una idea de cuanta radiacion
recibe un nifio, cualquiera que sea su edad y pto & diametro de su cabeza, con sélo
sustituir el valor de éste en la ecuacion anterior.

Obviamente, puesto que elyGlisminuye conforme aumenta el diametro, se tidne e
mismo comportamiento para los valores gdg . Ccomo se puede comprobar en la tabla 5.4.
Es importante sefialar que las medidas con camailanideacion fueron relativamente
faciles de realizar en comparacion con las medidaa los TLD que requirieron mucho
mas tiempo. Mas adelante se realizara una comparacitre las medidas con la camara,
los TLD y los valores que despliega el monitoretglipo.

El P« se calcula a partir de la ecuacion 4.11 y el vadoia de acuerdo con la longitud
de cada maniqui. Debido a que | s una cantidad determinada por la longitud del
estudio se observa un aumento de su valor en daelacin la longitud del maniqui. Sin
embargo, cabe mencionar que existen estudios e#bss no se realiza todo el barrido del
craneo del paciente, s6lo una parte es analizamlaJopque se debe tener cuidado al
interpretar el R Este esta relacionado con la longitud de barrieloedtudio y no de la
longitud del paciente. En los calculos dgl ,Ra longitud corresponde a la longitud total de

cada maniqui.

6.5 Andlisis de las medidas del ¢, CyoL y el R utilizando TLD.

Para obtener elcon TLD se necesitd encontrar primero el perfikdema de un solo
corte (en el centro y en la periferia del maniqud partir de estos valores calcular g}.C
Esto para cada uno de los maniquies y conservarsdmismos parametros de operacion
del equipo que los usados para las medidas conrg&maonizacion. Por lo que fue méas

laborioso determinar el#ccon TLD que con la camara.
Desde la&Figura 5.7 hasta |&.10se muestra el perfil de kerma encontrado para@ada

de los maniquies. En cada una de las gréaficasestembservar que existen dos curvas, una

sefialada con cuadros, que corresponde al perkedea en el centro del maniqui y otra,
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sefialada con circulos, que corresponde al peffikelena en la periferia de éste. Cada
punto de las gréficas corresponde a una lecturandeLD. El &rea bajo la curva de cada

perfil de kerma nos sirve para calcular @l, @er las ecuaciones 4.12 a 4.14.

En la tabla 5.5 se pueden observar los valoresdoedle G para cada uno de los
maniquies. En este caso también se observa quaa ai@metro del maniqui el valor de
Cw es mas grande. En fagura 5.11 se muestra agen funcion del diametro. Se observa
gue también se tiene una relacion lineal con petelieegativa de 0.40 y ordenada al origen

de 16.6. La ecuacion en este caso es:

Ci° =(16.6 £ 0.3) — (0.40 £ 0.03cm) MGy (6.2)

Donde @ es el diametro del maniqui. Igual que con la canur ionizacidén la ecuacién
puede servir para calcular ely@e cualquier maniqui sin que sea necesario cansiru
siempre y cuando los parametros del equipo seamig®os. De nuevo, para el caso de
TLD también es obvio que los valores debCy el R« aumenten conforme el diametro del

maniqui aumenta.

El P« se calcula a partir de la ecuacién 4.11. Igualequel caso con la cAmara | P
aumenta en relacién con la longitud del maniquio& mismos argumentos mencionados

para la cAmara son validos aqui.

6.6 Discrepancias entre las medidas con camara de ioa@on y con TLD y los

valores dados por el programa del tomdgrafo.

De los dos andlisis anteriores se observa quéeaxiiferencias entre las medidas con
camara de ionizacién y con TLD. Para empezar swititi@ lo observado en las gréaficas de
la Figuras 5.6y 5.11 Como se menciono se tiene en los dos casos Dg eéisminuye
linealmente como funcién del diametro del manidyoi.importante es que las pendientes

son casi las mismas, en la cAmara de ionizacidierse un valor de -0.45 (mGy/cm) y en
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los TLD el valor es de -0.40 (mGy/cm). Esto sigrafique las dos formas de medir g},C

ya sea con camara de ionizacién o con TLD son stmges.

En la tabla 6.2 se muestra una comparacion ent&®y el C;;° .

Tabla 6.2 Comparacion entre el ¢ para la camara y para los TLD

Diametro Longitud cam CiP Diferencia
(cm) (cm) (MGy) (MGy) porcentual

8 13 14.8+ 0.7 13.6£ 0.8 8 %

10 15 13.9+ 0.7 125 0.8 10 %

14 17 12.1+ 0.6 11.1+ 0.7 8 %

16 19 11.2+ 0.6 10.4+ 0.6 7%

kVp = 120, mAs= 180, para 1 escan

Como puede observarse de la tabla 6.2, los vatteeGy para la camara y los TLD
nunca rebasan una diferencia porcentual del 10 ¥%méando en cuenta la incertidumbre

en el caso de los TLD puede pensarse que lasdscion estadisticamente iguales.

Uno de los objetivos de la tesis es comparar kdiaias con lo reportado en la literatura.
Existen muy pocos articulos donde se reportaeb&a pacientes pediatricos, en lo que se
ha revisado [25, 26, 27, 28] se encuentra un iaterse valores que va de 15 hasta 41 mGy
para estudio de craneo, por lo tanto nuestros eslooncuerdan con ellos. Sin embargo se
debe tener en cuenta que cada equipo de tomoegsstiblece sus propios parametros de
kKVp y mA para estudios de craneo. Cada fabricastabkce su criterio sobre los
parametros que se han de aplicar para realizastudie de craneo. Ademas, conforme van
avanzando las generaciones de los equipos tomoasafe ha ido disminuyendo la dosis de
radiacion para los diversos estudios (craneo, abdomdrax, etc). Los diversos articulos
que se han revisado difieren mucho en cuanto alloade los equipos de CT. Esto lo
menciono porque no se debe tener como contundartra comparacion del valor dg, C

con el Gy medido para otros equipos.
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Otra magnitud dosimétrica importante que se toune analizar y comparar es ejdc
obtenido con la camara con el TLD y el proporciangor el programa del CT en el
monitor. Una vez que son seleccionados los parésmde operacion del equipo (120 kV y
180 mAs) en la consola de control automaticamentawgestra el valor deg. que en este
trabajo fue de 37.79 mGy, se observé que este \edoindependiente de la edad del
paciente (ver tabla 5.2), es decir, el programealoula sin considerarlo. En la tabla 6.3 se

muestran los valores/g,. obtenidos en cada caso.

Tabla 6.3 Comparacion entre el Go. obtenidos con la cdmara, los TLD y el
programa.

Diferencia
Didmetro cen clo Clpnsola porcentual
(cm) (mGy) (mGy) (mGy) (camy

consola)

8 17.8+0.8 16.3+ 0.8 37.79 112 %

10 16.7£ 0.8 15.0+ 0.8 37.79 126 %

14 145+ 0.7 13.4+ 0.7 37.79 161 %

16 13.4+ 0.7 12.5+ 0.6 37.79 182 %

kVp =120 V, mA= 180 mA, para 1 escan.

Los valores deC{?l y Ciq, son estadisticamente iguales por lo que sélo canpzs el
valor de CZ' y el Ci%*°®. En la tabla 6.3 se observa que el valorGjg:® dado por el

programa del CT es desde un 112% hasta un 182%r magael obtenido con la camara de
ionizacion. Nos basamos en la medida de la camaragpe ésta fue calibrada en un
laboratorio secundario de calibracion. Por lo tamtovalor del Gor, consola €StA Sobre

evaluado en mas del 100 %.
Asi también el valor deP{™*® que proporciona el equipo esta sobre evaluadda En

tabla 6.4 se pueden observar los valores enfkedidos con la cdmara, los TLD vy el

programa del CT, en donde también se observaredides de mas del 150%.
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Tabla 6.4 Comparacion entre el R para la camara, TLD y consola
Diferencia
Diametro peam PP peonsoR porcentual
(cm) (mGy cm) (mGy cm) (mGy cm) (camy

consola)

8 230+ 8 211+ 11 605 163 %

10 250+ 8 224+ 11 643 157 %

14 256+ 7 227+ 11 718 180 %

16 255+ 7 237+ 12 794 211 %

kVp =120 V, mA= 180 mA, para 1 escan.

Sin embargo los valores dados por el programaaigpo son consistentes. Realicé un

calculo del R a partir delC%*® del equipo, y encontré que el valor calculadomey

similar (del mismo orden) al valor d&§*™** proporcionado por el programa del CT. Esto

demuestra que los célculos que el equipo realiza gacular el Go, vy el R, a partir del
kilovoltaje y del miliamperaje, son consistentés;inico que esta sucediendo es una
sobrevaloracion. Es posible que el equipo de CTesté calibrado. En la tabla 6.5 se

muestran lo valoregS»® y e| P,

Tabla 6.5 Comparacion entre el R calculado y el dado por el programa.

Diametro Longitud | peeude Gy | peonsok (mGy
(cm) (cm) cm) cm)
8 13 491 605
10 15 567 643
14 1/ 642 718
16 19 718 794

6.7 Analisis del MSAD.

En lasFiguras 5.12a la5.15 se pueden observar las curvas que se obtuvienan pa
calcular el MSAD para cada uno de los maniquiesa@se argumenté en los resultados, se

tienen dos curvas que corresponden a los valotdsedwa en aire medidos con los TLD
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cuando el peine es colocado en el centro del marign la periferia. Los valores del

MSAD en el centro y en la periferia y del MSABe muestran en la tabla 5.6.

Como puede observarse, el valor del MSAdIsminuye conforme aumenta el valor del
diametro del maniqui. El valor que se tiene paraaiqui con diametro de 8 cm es de 19.6
+ 0.8 mGy y disminuye a 154 0.8 mGy para el de 16 cm. Se debe tener en cgeetéa
forma de obtener el MSAD fue introduciendo el pgygesea en el centro o en la periferia)
y seleccionando una longitud de barrido del hamagles X igual a la longitud del peine, es
decir, el barrido del haz corresponde a la longdet peine, y no a la longitud total del
maniqui en cada caso. El comportamiento es sirailde Gy en funcion del diametro del

maniqui.

Otra de las cosas que se deben tener presentpse et valor del MSALR) fue obtenido
para un solo escan. La norma Mexicana estableoésahorientativo de MSAD de 50 mGy
en el centro del maniqui y para un sélo escan.aHallla 6.6 se muestran los valores del
MSADc y la comparacion con el valor dado en la normaitéaa. Como se observa, el
mayor valor experimental que se tiene en estejtorasael 40 % del que establece la Norma
Oficial Mexicana. Por lo tanto el equipo suministirzga dosis por debajo de lo establecido

por las leyes mexicanas como nivel orientativo.

No existe en la literatura informacion sobre elAlBmedido para nifios, Gnicamente lo
que se ha encontrado en diversos articulos es ADMfara estudios en adultos [29, 30]. Se
reportan valore en intervalo de 10 a 60 mGy. Sitbago en ninguno de los casos los
parametros de operacién coinciden con los que a®jir en la tesis. Los resultados

presentados en esta tesis estan dentro de estalote
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Tabla 6.6 Valores del MSALR y comparacion con la

Norma Mexicana.

Diametro MSADc
MSADc/NOM
(cm) (mGy)
8 19.1+ 1.4 0.38
10 16.8+ 1.5 0.34
14 14.4+ 1.3 0.29
16 140+ 1.4 0.28

kVp = 120, mA= 180, para 1 escan.
MSAD Norma Mexicana = 50 mGy.

Finalmente se debe tener en cuenta que el MSAD easo especial delWGCTDI). La

ecuacion que los relaciona es la ecuacion 3.12iacdo, se tiene:

NT
MSAD ZTCW (6.3)

Como se explicd anteriormente MIT/l es un factor que describe si existe traslape o
entre cortes sucesivos y esto influye en la cattakaradiacion que recibe el paciente. En
este trabajo al determinar el MSAD el valordé&/I fue de 1.5. En la tabla 6.7 se muestran

los valores del MSAI[R} medido y el calculado a partir de la ecuacion 3.12

Tabla 6.7 Valores del MSALy para cada uno de los maniquies.

Diametro Cw MSAD &vacon MSAD,,” Diferencia
(cm) (MGy) (MGy) (MGy) porcentual

8 13.6+ 0.7 20.4 19.6+ 0.8 4%

10 12.5+ 0.6 18.8 17.6+0.7 7%

14 11.1+ 0.6 16.7 15.5+ 0.8 8%

16 10.4% 0.5 15.6 15.1+ 0.8 3%

kVp =120 V, mA= 180 mA, para 1 escan. MSAD Normaxitana = 50 mGy.
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Se debe recordar que un valor N&/l > 1 implica que si hubo traslape entre cortes
sucesivos. De la tabla 6.7 se observa que hay mienocia entre el valor experimental del

MSAD vy el calculado con la ecuacion 3.12.

82



CAPITULO 7
CONCLUSIONES

El objetivo principal de la tesis fue medir el kerma en aire de entrada en superficie en
pacientes pediatricos. La dosis en aire de entrada en piel, se determino a partir del kerma de
entrada en superficie, el cual se midi6 con dosimetros termoluminiscentes, encontrandose
un valor de 21 mGy por escan para un voltaje de 120 kV y una carga de 180 mAs en los
parametros de operacion del equipo CT. No se encontré ninguna discrepancia con lo

reportado (para adultos) en los articulos cientificos.

Se construyeron 4 maniquies de diferentes didmetros (que simularon la cabeza de nifios
de diferentes edades) con el objetivo de medir diferentes magnitudes dosimétricas

importantes en tomografia computarizada. Las magnitudes medidas fueron:

1.- Indice de kerma en aire, C,, 100

2.- Indice ponderado de kerma en aire en tomografia computarizada, Cy (con camara de
ionizacién y TLD).

3.- Indice volumétrico de kerma en aire, Cyor (con camara de ionizacién y TLD).

4.- Indice ponderado normalizado de kerma en aire en CT, ,C\, (con camara de ionizacion y
TLD).

5.- Producto dosis longitud, Pxy. (con cdmara de ionizacién y TLD).

6.- Dosis promedio en barridos multiples, MSAD.
Nota: La incertidumbre total (una desviacion estandar) en las medidas de estas magnitudes
fue menor que 12.5%, que es el valor maximo recomendado para medidas en

radiodiagndstico [5, 16].

Para las medidas de las 5 magnitudes mencionadas no se encontraron discrepancias con

medidas realizadas por otros investigadores.
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Se encontro que la dosis impartida a un recién nacido y a un nifio de 15 afios pueden variar
hasta en un 32%, disminuyendo con la edad, por lo que los nifios recién nacidos son los que

mas dosis reciben en un estudio con CT.

La MSAD medida para cada uno de los maniquies disefiados (15 a 20 mGy) esta por
debajo del nivel orientativo dado en la Norma Oficial Mexicana (50 mGy). Por lo tanto, el

tomografo del Hospital Infantil cumple con lo establecido por esta legislacion.

Se debe tener en cuenta que, cada una de las magnitudes dosimétricas se refieren a un
solo escan y que por lo general los estudios de cabeza en pacientes pediatricos involucran
mas de uno. Por lo tanto, la dosis recibida por los pacientes puede ser igual al doble (o mas)

que los valores medidos en este trabajo.

El uso indiscriminado de la tomografia computarizada puede inducir cancer en los
pacientes pediatricos, pero esto sucede por lo general a largo plazo, y es por ello que la
comunidad médica parece no estar muy preocupada hasta el momento. Existen algunos
estudios [31. 32] en los que se sugiere la posibilidad de aparicién de algin tipo de cancer
por exposicion a dosis bajas. Se tienen pruebas, por ejemplo de los sobrevivientes de las
explosiones atdmicas, los cuales recibieron entre 5 y 150 mSv, en los que ha habido la
aparicidon de algln tipo de cancer. Por otro lado, debido al rapido desarrollo celular en el
metabolismo de los nifios, ellos son mas susceptibles a la aparicion de cancer por radiacion
y ademas es muy probable que se les realice un mayor niimero de estudios con rayos X a lo

largo de su existencia que a los adultos.

Existen diversas maneras de reducir las dosis de radiacion que reciben los pacientes. Una
primera opcidon es mediante el conocimiento total del equipo de tomografia. Trabajando
junto con los técnicos se pueden desarrollar tablas que contengan los parametros del equipo
(kV y mAs) con los que la dosis sea la menor posible teniendo una calidad de la imagen
suficiente para el diagnostico adecuado, para cada uno de los estudios tomograficos que se

realizan en el hospital. La segunda opcién es utilizar, si es posible, otra técnica como
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radiografica, ultrasonido y/o resonancia magnética, cuando sea adecuada para realizar el

diagnostico. Y la tercera opcion es simplemente reducir el nimero de estudios prescritos.

Segun estadisticas en Estados Unidos uno de cada tres estudios actuales de CT no esta
totalmente justificado médicamente y es muy probable que en nuestro pais suceda lo
mismo, por lo tanto es importante concientizar a los médicos sobre la utilizacidon de los

equipos de CT.

Por ultimo, considero que se debe de dar el paso decisivo (ya propuesto en otras tesis),
esto es, realizar un trabajo profundo para determinar los parametros del CT necesarios para
obtener un buena calidad de la imagen y minimizando la dosis impartida para cada una de
las técnicas en CT (cabeza, cuello, térax, abdomen, etc.). Creo que esto se debe realizar por
lo menos con dos médicos radidlogos, de ser posible con tres, para tener un criterio de
aceptabilidad de la imagen logrando el diagndstico adecuado impartiendo la menor dosis

posible.
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ANEXO 1

Hojas de registro
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Hoja de registro 1.

Fecha de las medidas

Datos relacionados con el paciente.

Nombre del paciente

Edad afos Sexo Masculino Femenino
Altura cm Peso kg Circunferencia de la cabeza cm

Tipo de estudio

Dosimetros utilizados para cada posicion,

Posicion de dosimetros
Posicion 1
Posicion 2
Posicion 3
Posicion 4

Posicion del campo
Posicion 5

Datos relacionados con la dosis.

kV mAs CTDIyq DLP

Topograma

C. Simple

C. Contraste

C. Contraste

Grosor del corte T mm. Col. 16X0.75 mm Avance/Rotacion

Lon. total del estudio L maAs total Colimadores= 16.
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Hoja de registro 2

Indice de kerma en aire Valor de C, 100

Parametros del escaner Grosor de Carga Lectura de los Lectura promedio | Valor de C, 100 | Valor de ,Cy 100
(voltaje, filtro, corriente, etc) corte T del tubo dosimetros M
P M, My, M» mGy mGy/mAs
mm mAs
c
Ca100- ﬂ1’\/1’]\'} 0 KoK Ca100 = ;00 M [Lectura] Nk [mGy.co/Lectura]; Ko, Krp [sin unidades]
nl’ RED S E It
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Hoja de registro 3

Indices de kerma en aire Cpamva 100 . Covimiaioop Y Cw, oCwr

Parametros del
escaner
(voltaje, filtro,
corriente, etc)

Grosor
de
corte
T
mm

Carga
del
tubo
P
mAs

Posn

Lectura de los dosimetros
M, My, M»

Lectura
promedio
Mc o JMP

Valor de
Crmmvia 100 ¢

mGy

Valor de
Cramvia 100 P

mQGy

Valor de
Cw

mQGy

Valor de
11C\7v'

mGy/mAs

C

Pl

P2

P3

P4

C

Pl

P2

P3

P4

C

Pl

P2

P3

P4

C

Pl

P2

P3

P4

M ¢ es el promedio de la tres lecturas de la cAmara en el hoyo central, M, es el promedio de las 12 lecturas en los agujeros perifericos (tres

lecturas para cada agujero P1, P2, P3).

Cemma,100 ¢~ %EN

Cw = 7" (¢ pyat00c T 2¢ P;mu.loolp)

—~

PrrQq

K K. . Cpvmaioop™

W

. C
; 0Cw= P

1t

-
/

&9

0 AL AT
MoN, o0 KoK,

Nota: el valor de N = 106, que es el nim. De detectores.

M [Lectura] Ngq [mGy.cm/Lectura]; Kg, Krp [sin unidades]




ANEXO 2

Factor de sensibilidad de los

TLD
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Dosimetro Lectura fi

1 1008 0.98
2 968.3 1.02
3 1010 0.98
4 995.8 0.99
5 996.7 0.99
6 942 1.05
7 1030 0.96
8 1059 0.93
9 1068 0.92
10 1048 0.94
11 1010 0.98
12 989.5 1.00
13 948.6 1.04
14 1032 0.96
15 984.6 1.00
16 1009 0.98
17 956.6 1.03
18 1051 0.94
19 986.2 1.00
20 998.6 0.99
21 1009 0.98
22 985.8 1.00
23 975 1.01
24 967.1 1.02
25 921.2 1.07
26 939.4 1.05
27 1026 0.96
28 1003 0.98
29 1019 0.97
30 1012 0.97
31 964.9 1.02
32 997 0.99
33 951.4 1.04
34 963.4 1.02
35 983 1.00
36 929.2 1.06
37 980.5 1.01
38 990.5 1.00
39 938.6 1.05
40 958.5 1.03
41 918.6 1.07
42 918.8 1.07
43 984.5 1.00
44 1041 0.95
45 1003 0.98
46 1044 0.94
47 1022 0.97
48 955 1.03
49 1030 0.96

Las lecturas estan en nC
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Dosimetro Lectura fi
50 953.4 1.03
51 924.8 1.07
52 983.4 1.00
53 962.4 1.02
54 960.2 1.03
55 1009 0.98
56 1033 0.95
57 939.3 1.05
58 1021 0.97
59 950.7 1.04
60 986.2 1.00
61 957.2 1.03
62 970.6 1.02
63 933.1 1.06
64 916.1 1.08
65 881.9 1.12
66 969.3 1.02
67 972.8 1.01
68 988.6 1.00
69 1004 0.98
70 984.2 1.00
71 964.4 1.02
72 925.6 1.07
73 1027 0.96
74 971.5 1.01
75 989.3 1.00
76 938.5 1.05
71 1022 0.97
78 1022 0.97
79 1054 0.94
80 1023 0.96
81 1010 0.98
82 963.6 1.02
83 971.9 1.01
84 995.8 0.99
85 974.7 1.01
86 917.8 1.07
87 1022 0.97
88 1031 0.96
89 974.2 1.01
90 1023 0.96
91 1086 0.91
92 1030 0.96
93 952.8 1.04
94 1035 0.95
95 1036 0.95
96 990.6 1.00
97 951.1 1.04
98 938.7 1.05




ANEXO 3

Determinacion del Pk
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Calculo del Pk, para las medidas con la camara de ionizacion.

Tabla A3a. Valor del Pxy a partir del valor del Cyy.

Diametro | Longitud cyr Px1,
(cm) (cm) (mGy) (mGy cm)
8 13 14.8+0.7 2308
10 15 13.9+0.7 250+ 8
14 17 12.1£0.6 256 7
16 19 11.2+0.6 2557

Los parametros del equipo son 120 kV. Py = 180 mAs, NT// =1.2

Las formulas para el célculo del Pk a partir de Cyy son:

DR

4) PITotal =

Pi
"

cam
CW .

s
It

L

Sustituyendo se obtiene

cam __ cam
2) n CVOL “n CW

NT.

2

donde L es la longitud total del estudio.

NT

Plz?_m = C({:,m TL

Calculo del Py, para las medidas con los TLD.

Tabla A3b. Valor del Px; a partir del valor del Cy

Didmetro | Longitud Cy? PxL
(cm) (cm) (mGy) (mGy cm)
8 13 13.6 £0.7 211+ 11
10 15 12.5+£0.6 224+ 11
14 17 11.1£0.6 227+ 11
16 19 10.4£0.5 237112

Los parametros del equipo son 120 kV. Py = 180 mAs, NT// =1.2

Se aplican las mismas férmulas que en el caso de la cdmara, obteniéndose:

NT

I ol §
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ANEXO 4

Certificado de calibracion de

la camara de 1onizacion
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instituto nacional de investigaciones nucleares

DEPARTAMENTO DE METROLOGIA DE RADIACIONES IONIZANTES

LABORATORIO SECUNDARIO DE CALIBRACION DOSIMETRICA

CERTIFICADO DE CALIBRACION

Certificado No. 635 R-X (D)
LSCD No. ;: 669

USUARIO : UNAM, INSTITUTO DE FiSICA
Ciudad Universitaria
MEXICOD. F.

INSTRUMERNTO : Marca: RAD CAL

Modelo; 2026C
Serie: 26-1164

CAMARA DE [ONIZACION : Marea: RAD CAL
Modelo: 20 X 6 - 3CT

Serie: 31788
Fecha de Calibracién: 4 de Agosto 2007
Fecha de Emision: 29 de Agesto 2007
S /%/,V&——
Quim. Jesis Cejudo Alvarez Fis. Victor M. Tovar Mufioz
Responsable de la Calibracién Jefe del Laboratario Secundario de Calibracidn Dosimétrica

Hoja 1de 3
Centro Nuclear “Dr. Nabor Carrillo Flores"Carr. México-Toluca, La Marquesa S/N Ocayoacac, México. Tel. 53 29 72 55 Fax 53 29 73 02
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instituto nacional de investigaciones nucleares

DEPARTAMENTO DE METROLOGIA DE RADIACIONES IONIZANTES

LABORATORIO SECUNDARIO DE CALIBRACION DOSIMETRICA

Certificado No. 635 R-X (D)
LSCD No. : 669

1. Equipo de rayos - X:
1 Marca : Philips

.2 Tubo de rayos - X: Philips Modelo MCN 321
3 Generador : MGG 31/32 {9421 170 28112/28612)

1
1
1
2. Instrumento a calibrar :
2.1 Lector:
Marca: RAD CAL ) Modelo: 2026C Serie: 26-1164
2.2 Céamara de lonizacién:
Marca: RAD CAL Modelo:20 X 6 - 3CT Serie: 31788
3. Instrumento de Referencia Patrén Secundario con Trazabilidad a LCIE de Francia :
3.1 Electrémetro:

Marca : PTW - UNIDOS Modelo: 10002 Serie: 20087

3.2 Camara de lonizacién;

Marca: PTW Modelo: N30001 Serie: 1152
3.3 Sala de Calibraci6n: \ /fﬁ'.
P
Sala No. 1 rayos - X C‘QJ -
4. Resultados de la calibracién: ‘ ) il
4.1  Procedimiento de la Calibracién: » w

La calibracién se realiz6 por el método de sustitucién. La cdmara de ionizacién del
instrumento de referencia se coloca a una distancia foco punto de medici6n de 1,0 m.
Posteriormente, en el mismo punto se sustituye por el instrumento descrito en el punto 2.

Hoja 2 de 3

Centro Nuclear “Dr. Nabor Carrillo Flores"Carr. Méxice-Toluca, La Marquesa S/N Ocoyoacac, México. Tel. 53 29 72 55 Fax 53 28 73 02
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instituto nacional de investigaciones nucleares

DEPARTAMENTO DE METROLOGIA DE RADIACIONES IONIZANTES

LABORATORIO SECUNDARIO DE CALIBRACION DOSIMETRICA

Certificado Mo. 835 R-X (D}
LSCD No. : 689

4.2 La cémara de ionizacion del instrumento de referencia se colocd en un campo de rayos X, con la
marca del vastago perpendicular al haz de radiacion de 8,7 cm de didmetra respectivamente.

4.3 Las medidas con el instrumento de referencia se realizaron para la calidad del haz de rayos X de
8.4 mm de Al.

44  Las medidas con el instrumento a calibrar se realizaron para 1a calidad del haz de rayos X de §,4
mm de Al, y colocando una placa de Pb con ventana de 5 cm X 1,8 cm a una distancia de 5 em
antes de la camara.

4.5 Condiciones de magnitudes de influencia:

Las condiciones de influencia son normalizadas a 1013.25 hPa y 20 °C

4.6 Rasultados

Con la misma calidad def haz de rayos X, descrita en el inciso 4.4, se determino los coeficientes
de calfibracién en kerma aire en &} seno del aire producte longitud para el instrumento descrito en

el punto 2.
Pardmetros de Operacién Coeficiente de calibracién ’4\{’;_
kv C.H.R. - Np,, Gymu.escala™ o’
120 BA__ [3,93X10° % 2,11 %k=2) D
a” ¥
# e
N Py, - Coeficiante de Calibracién de kerma en aire en el seno del aire praducto longitud = J-ﬂ" :
e g O
L, 15

Procedimiento utilizado en la calibraclén: P.LSCD-25

Este cartificado s valido con la cémara de ionizacién conectada al electrémetro, descrito en éste certificado,

]

Este certificado no puede ser reproducide total 0 parcialmente, sin la autorizacitn del LSCD.

Hoja 3 de 3
Centra Nuclear *Or. Habor Carrillo Flates™Carr, México-Teluca, La Marguesa SIN Ocoyeacas, México. Tel. 53 20 72 §5 Fax 53 29 7302
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