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I. INTRODUCCION

La tomografia computada (TC) se ha convertido en una de las técnicas de diagnostico mas
utilizadas en la actualidad, desde su introduccion clinica en 1971 ha experimentado
sucesivos avances, mismos que posibilitan la aparicion de indicaciones nuevas en diferentes
campos de la medicina. Por medio de una TC se obtienen imdgenes tridimensionales de
cualquier 4rea anatomica, ademds cuenta con una amplia gama de aplicaciones en
oncologia, cardiologia, traumatologia, asi como en radiologia intervencionista y vascular,
entre otras, dicho estudio esta revolucionando el diagndstico por imagen debido a su rapida
evolucion tecnoldgica y cada vez mayor disponibilidad, con lo que su utilizacion crece de
manera vertiginosa. Sin embargo no es inocua, puesto que los pacientes expuestos a dosis
de radiacion ionizante corren un riesgo bajo, pero significativo de desarrollar cancer
(Calzado, Geleijns, 2010).

La Administracion de Alimentos y Medicamentos de Estados Unidos establece que el riesgo
de desarrollar cancer a lo largo de la vida después de una TC con una dosis efectiva de 10
milisievert (mSv) podria ser de hasta 1 en 2 000; pero este riesgo, aunque pequefio para un
individuo, se convierte en un problema de salud publica si se somete a un gran nimero de
personas a este procedimiento. Una radiografia de toérax en proyeccién posteroanterior
implica para el paciente una dosis de radiacion de 0.02 mSv y equivale a exponerse a 2.4
dias de radiacion de fondo, es decir, a la radiacion que recibimos del cosmos y de los
elementos radioactivos naturales de la tierra.

La dosis efectiva promedio de un estudio de TC de abdomen es de 10 mSv, lo cual equivale
a 500 radiografias de térax y a 3.3 afios de radiacion de fondo. Dado que se desconoce el
riesgo a largo plazo en el contexto de la proteccion radiologica del paciente es aceptable
que las dosis deban limitarse. Para dicho proposito se requiere un conocimiento general de
los pardmetros de medicion, asi como de los métodos de reduccion y de control de la
radiacion. Saravia (2013) afirma que la proteccion radioldgica es una herramienta para el
manejo de las medidas de cuidado de la salud contra los riesgos generados por el uso de
radiacion ionizante, tanto para las personas como para el ambiente. “Los objetivos de la
proteccion y de la seguridad radioldgicas son: evitar los efectos nocivos reconocidos y
predecibles (deterministicos) de la radiacion ionizante y limitar los efectos estocasticos a
maximos aceptables” (Chang, et al, 2008).

La realizacion de esta tesis fue inspirada en tratar de concientizar sobre el uso adecuado de
medidas de proteccion para la exposicion a la radiacion en estudios tomograficos y con
ellas disminuir los riesgos a los que conlleva. En el caso particular de pacientes mujeres,
quienes exponen ademas de los tejidos intratoracicos las glandulas mamarias,
secundariamente la glandula tiroides a grandes dosis de radiacion en cada estudio,
basandose en el hecho de que existen diferentes métodos de proteccion radiologica en
tomografia como son disminucidn de la corriente del tubo, del voltaje, del factor pitch y del



Control Automatico de Exposicion (CAE), pero manteniendo la calidad diagnoéstica de la
imagen.

De todos los factores el mas constante es la reduccion de la corriente del tubo (mA4s), ya que
es directamente proporcional a la dosis recibida por el paciente y a la calidad de la imagen,
una disminucion significativa de la corriente condiciona un incremento del ruido. Asi pues
el objetivo de esta tesis es mostrar que se puede disminuir la corriente del tubo (mAs) y
mantener la calidad diagnostica del estudio bloqueando el CAE e impartiendo dosis de mAs
manualmente, manteniendo asi los demas factores constantes como son: KVp Pitch, FOV
(Maldjian, Goldman, 2013; Mendizabal, 2012).

Il. MARCO TEORICO

La tomografia computada (TC) es una modalidad de imagen que ha cobrado auge. Se
estima que en Estados Unidos se realizaron durante el afio 2000, mas de 62 millones de
dichos estudios, de los cuales 4 millones correspondieron a pacientes pediatricos.

En un estudio retrospectivo de cohorte realizado durante un periodo de 22 afios en un
hospital de tercer nivel, se encontrd que hasta 33% de los pacientes fueron sometidos a 5 o
mas exploraciones mediante TC a lo largo de su vida; 5% de los cuales se sometieron a este
estudio de imagen entre 22 y 132 veces. El 18% de radiacion a la que se expone el ser
humano es generada por ¢l mismo, y de ésta, 56% consiste en rayos X. La TC representa
7% de los estudios radioldgicos y se calcula que este porcentaje puede elevarse hasta 15%
anual (Mendizabal, 2012).

Durante 2011 se realizaron 85 millones de tomografias en los Estados Unidos y un 5.11%
fueron aplicadas a nifios. Pese a que la TC ha mejorado en gran medida la capacidad de
diagnostico, su uso viene con riesgos. Las dosis de radiacion ionizante entregadas por TC
son 100 a 500 veces mayores que la radiografia convencional y estdn vinculadas a un
mayor riesgo de cancer, lo cual es preocupante en el caso particular de pacientes nifios, que
son mas sensibles a la carcinogénesis inducida por la radiacion y tienen muchos afios
restantes en su vida para desarrollar cancer. Un estudio reciente en el Reino Unido encontrd
que los nifios que recibieron una dosis de TC de >30 mGy estaban en 3,2 veces mayor
riesgo de padecer leucemia, mientras que los niflos que recibieron una dosis de cerebro >50
mGy estaban en 2,8 veces mas riesgo de desarrollar cancer cerebral (Miglioretti, 2013)

Es comun que tanto la comunidad médica, asi como el publico en general desconozcan los
efectos de la radiacion ionizante y sus riesgos potenciales, tampoco las dosis a las que se
someten los pacientes durante los estudios de TC. En un estudio de 2004 se reportd que
64% de los pacientes, 56% de los radidlogos y 44% de los médicos de urgencias creian que
una TC de abdomen equivalia a menos de 10 radiografias de torax. Sin embargo, una
radiografia de térax en proyeccion posteroanterior implica para el paciente una dosis de
radiacion de 0.02 mSv y equivale a exponerse a 2.4 dias de radiacion de fondo, es decir, a la



radiacion que recibimos, entre otras fuentes, del cosmos y de los elementos radioactivos
que naturalmente se encuentran en la tierra (Chang et al, 2004).

Se ha demostrado claramente que las radiaciones ionizantes aumentan el riesgo de padecer
cancer de mama. La evidencia que demuestra la relacion de la irradiacion de la mama para
exceder el riesgo de cancer viene de un grupo de mujeres que sobrevivieron al bombardeo
nuclear de Hiroshima y Nagasaki, Japon. Otras provienen de mujeres que fueron expuestas
a radiacion por espondilitis anquilosante desde la década de los treinta hasta principios de
los cincuenta, sin embargo en la década de los cincuenta han sido estudiadas 40000 mujeres
que sufrieron fluoroscopias de torax repetidas para vigilar un tratamiento de neumotdrax
por tuberculosis. La importancia en los datos al estudiar a este grupo de individuos
demuestra una incidencia aumentada subsiguiente de cdncer de mama en aquellas expuestas
a altas dosis de radiacion, estos estudios dejan poca duda sobre que la exposicion a la
radiacion ionizante aumenta el riesgo de padecer cancer de mama, parece que el riesgo se
duplica aproximadamente 2 Gy (Kopans, 1993).

1. Efectos bioldgicos de la radiacion

La radiacion es capaz de promover dafios en la célula, ya sea por impacto directo o
indirecto, si las lesiones celulares no son reparadas en su totalidad dara lugar a los efectos
bioldgicos combinados, estos son los efectos estocasticos y efectos deterministas.

Efectos estocasticos

Cualquier lesion al material genético como cromosomas, genes y acido desoxirribonucleico
(ADN), no restaurada totalmente o una reparacion defectuosa aumentara la probabilidad de
padecer cancer o alteraciones hereditarias, que son efectos estocésticos producidos por la
radiacion al interaccionar con la célula. Si la célula modificada es una célula somatica,
significa que existe la probabilidad de que el individuo expuesto a rayos X desarrolle
cancer; sin embargo, si la célula alterada es una célula germinal existe la posibilidad de
producir alteraciones hereditarias en los descendientes del individuo expuesto. No existe
una dosis umbral para la aparicion de los efectos estocésticos, si no que la probabilidad de
aparicion es en funcion de la dosis y la severidad del dafio es independiente de la misma, lo
que significa que si aparece un cancer, la gravedad de una neoplasia va a depender del tipo
de cancer y el lugar donde aparece. La no existencia de un umbral teéricamente quiere decir
que basta con un solo foton que interaccione con el ADN para provocar una alteracion
genética y dar origen a una neoplasia, este foton puede ser de la radiacion de fondo natural.

Los efectos estocasticos son eventos que ocurren al azar de acuerdo con las leyes de la
probabilidad. Una célula modificada en su codigo genético en presencia de otros agentes
fisicos, quimicos o biologicos pueden ser factores sinérgicos, que aumentan la probabilidad
de un evento estocastico.
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Figura 1. Escala de tiempo de la respuesta biologica a la radiacion (Gaona, 2006).

Absorcién de la energia

Impacte directo e indirecto

Cambios moléculares

Lesiones bioquimicas

Si no hay reparacién de la lesidn
[ [

EFECTOS BIOLGGICOS EFECTOS BIOLOGICOS
ADOSIS BAJAS A DOSIS ALTAS
Mutaciones en el ADN, |«—| Muerte celular, dano

alteraciones hereditarias, a tejidos, cancer,
cancer y efectos en Utero cambio hereditarios y
muerte del individuo

EFECTOS DE;'I'ERMINISTAS
EFECTOS ESTCCASTICOS

Figura 2. Efectos biologicos de la radiacion (Gaona, 2006).



Efectos deterministas

Los efectos deterministas son consecuencias biologicas causadas por la muerte celular
masiva que sufre el individuo expuesto a dosis altas de radiacion ionizante y soélo se
presentan al rebasar la dosis umbral especifica para el tejido u o6rgano irradiado, y la
severidad del dafio se da en funcion de la dosis absorbida a partir del umbral. Estos efectos
son consecuencia de la muerte celular, la cual, si la dosis es grande produce una pérdida
alta de células como para alterar las funciones de los tejidos y 6rganos. En la mayoria de los
organos y tejidos del cuerpo humano existe un proceso continuo de pérdida y sustitucion de
células, dando como resultado equilibrio natural entre la muerte y el reemplazo celular
(Gaona, 20006).

En los dafios por radiacion, la regeneracion de los tejidos se produce a partir de una
poblacién de células madre o precursoras, que tienen una capacidad de proliferacion
ilimitada y cuya progenie es capaz de seguir varias lineas de diferenciacion, pero esto no
significa que se reestablecera por completo el dafo. Por ejemplo, si se daiia el estroma que
es el sostén de las células parenquimatosas, la reconstruccion del tejido serd aleatoria y no
seguird la arquitectura original o forma del tejido. Si el nimero de células que se pierde es
muy grande, las células son sustituidas por tejido conjuntivo que deja una cicatriz
permanente llamada fibrosis.

La proliferacion celular puede ser estimulada por la radiacion ionizante, pero también por
fendmenos tales como las lesiones y la muerte celular, que estan reguladas por factores de
naturaleza quimica encontrados en el microambiente, y que son capaces de estimular o de
inhibir la proliferacion celular.

Si las cantidades de radiacion recibida exceden los limites de dosis para los organos y
tejidos expuestos, los efectos pueden ser permanentes y el resultado sera una patologia
clinicamente observable como demuestra la Figura 3 en la que se identifican efectos
deterministas en tres pacientes con sobreexposicion a radiacion en estudios de tomografias
de craneo; tal como necrosis o la pérdida de la funcion de un 6rgano o un tejido. Si el tejido
es vital y el dafo grande, entonces dard como resultado la muerte del individuo expuesto.
El umbral para la aparicion de efectos deterministas clinicamente detectables es de 0.5 Gy
considerando una exposicion a cuerpo entero (Gaona, 2006).



Figura 3. Efectos deterministas por dosis altas en exploraciones con tomografia en
procedimientos de tomografia cerebral ocurridos en pacientes, quienes recibieron 8
veces la dosis diagndstica en el Hospital monte Sinahi en los Angeles California
durante 2004. Nota Fuente: Tomado de Brenner D, Hall E, 2007.

2. Dosis y Manifestaciones Clinicas

La Administracion de Alimentos y Medicamentos de Estados Unidos establece que el riesgo
de desarrollar cancer a lo largo de la vida después de una TC con una dosis efectiva de 10
mSyv podria ser de hasta 1 en 2 000; este riesgo pequefio para un individuo, se convierte en
un problema de salud publica si se somete a un gran nimero de personas a dicho
procedimiento. Mas aun, cuando el beneficio del mismo podria ser incierto (Mendizabal,
2012).

Los hallazgos clinicos después de una exposicion a los rayos X dependen del 6rgano o
tejido especifico. Por ejemplo, la opacidad de los cristalinos puede originar una deficiencia
visual (cataratas), y si las gonadas son irradiadas puede tenerse una esterilidad temporal o
permanente.

Tabla 1. Ejemplos de las dosis de radiacion y hallazgos clinicos
mSv Sintomas
0.1 Diferencias clinicas no detectables entre individuos expuestos y no
expuestos.
0.1-0.2 | Incremento de aberraciones cromosOomicas detectables. No hay sintomas
ni signos clinicos
+0.12 | El conteo espermatico desciende a un minimo en el dia 45 después de la
exposicion
0.5 Depresion de médula 6sea con leucopenia

Algunos de los efectos deterministas son de naturaleza funcional, pues son reversibles
siempre y cuando el dafio no sea muy grande. Algunos de los efectos funcionales son:
disminuciéon de las secreciones glandulares (glandulas salivares, tiroides), efectos
neuroldégicos (cambios en electroencefalogramas o retinogramas) y reacciones vasculares
(eritema o edema subcutaneo).



El umbral para la esterilidad temporal en el hombre por una exposicion aguda en los
testiculos es alrededor de 0.15 Sv y para una exposicion cronica el umbral es
aproximadamente de 0.4 Sv/ario. La dosis para una esterilidad permanente en el hombre es
de 3.5 Sv a 6 Sv para exposicion aguda y de 2 Sv/ario para exposicion cronica. El umbral
para esterilidad permanente en la mujer por una exposicion aguda esta en el rango de 2.5 Sv
a 6.0 Sv. El umbral para que la opacidad del cristalino cause una deficiencia visual, después
de algun tiempo de latencia esta en el intervalo de 0.5 Sv a 2.0 Sv, en exposicion unica. Las
cataratas aparecen en una sola exposicion de 5.0 Sv.

El umbral para las cataratas para una exposicion crénica es de alrededor de 0.15 Sv/aiio y
para la depresion de la médula 6sea es aproximadamente 0.5.

3. Formacion y reconstruccion de la imagen en TC (helicoidal, multicorte).

El tubo de rayos X para TC tiene un dnodo de gran capacidad de disipacion de calor de mas
de 2 MHU vy llega a tener puntos focales de 1milimetro (mm). En tomografia de detector
unico, el sistema de colimacion define el espesor del corte entre 1 y 10 mm. El haz de rayos
X tiene una filtracion total mayor a 6 mm. Las proyecciones se obtienen mediante la accion
combinada del tubo de rayos X rotando alrededor del paciente y de sistemas detectores que
cuentan con cientos de elementos a lo largo del arco detector (generalmente unos 800 -
1000 elementos); los equipos actuales de TC incorporan detectores de estado solido. Estos
detectores ofrecen una mejor eficiencia de deteccion en comparacion con los de gas a
presion utilizados anteriormente, generalmente camaras de ionizacion con gas xenon. En
los detectores de estado solido casi todos los fotones que llegan son absorbidos. Su
eficiencia de deteccion es practicamente del 100%, mientras que en los detectores de gas
era solo del 70%.

Los detectores de estado solido utilizados son generalmente de centelleo con fotodiodos
adosados en la parte posterior del detector para convertir la luz en una sefial eléctrica. En
tomografia computada el tubo de rayos X gira alrededor del paciente, generando un haz de
rayos X en forma de abanico, pues los detectores estan colocados en el lado opuesto del
tubo. En tomografia computarizada axial con una fila de detectores, el tubo de rayos X
energizado realiza un giro completo alrededor del paciente y se detiene para que avance la
mesa y se vuelve hacer el giro alrededor del paciente, se detiene y avanza la mesa, se repite
el mismo ciclo hasta completar el numero de cortes de que consta la exploracion (Gaona,
2006).

Tomografia computarizada helicoidal

La tomografia helicoidal o espiral es obtenida por rotacion constante del tubo de rayos X y
el avance continuo de la mesa de exploracion. La rotacion continua del tubo de rayos X se
logro con el diseno del nuevo sistema de rotacion llamado anillos deslizantes (slip-Ring)
que permiten la rotacidon ininterrumpida, esta tecnologia fue introducida en los afos 90 y



permite la rotacién permanente del gantry como se muestra en la Figura 4. La rotacién
permite: exploracion continua (tomografia en tiempo real, fluoroscopia TC en tiempo real)
exploraciones helicoidales, exploraciones longitudinales mayores en medio ciclo
respiratorio sostenido y reduce los artefactos de movimiento, la relacion entre rotacion del
gantry y el avance de la mesa de exploracion se le conoce como pitch, que se define como
el avance (en milimetros) de la mesa en cada revolucion (mm/rotacion) del gantry dividido
por el espesor del corte (Gaona 2006).

Tubo de ravos X

snn.  Detector

Figura 4. Ilustra un sistema helicoidal de tomografia.
Tomografia computarizada helicoidal multidetector (TCMD)

La tomografia computarizada de detector unico que tiene una sola hilera de detectores es
reemplazada por multiples hileras de detectores incrementando el volumen de exploracién
por rotacion, pero ademas al incrementar el nimero de secciones delgadas del detector
aumenta la resolucion espacial en el eje Z, que habia sido una de las limitaciones. Salvo el
numero de detectores en la direccion Z todo lo demas es lo mismo. Actualmente la TCMD
va de 4 a 64 secciones o filas de detectores.

Figura 5. Modulos de detectores de equipos con 4, 16, 64 y 320 filas de detectores
(izquierda). El conjunto detector completo, compuesto de multiples modulos detectores
(derecha, Toshiba).



Las nuevas aplicaciones de la TCMD estan abriendo el area de cardiologia. Un niimero
mayor de cortes o secciones cada vez mas delgadas proporciona una mejor habilidad para
estudiar el corazén de un modo mas répido.

Reconstruccion de imagenes

El resultado final de la reconstruccion por computadora se logra midiendo la transmision
del haz de rayos X a través del tejido del paciente en las diferentes proyecciones axiales.
Las mediciones de los valores de la transmision de los rayos X se llaman proyecciones y las
imagenes se reconstruyen del andlisis matematico de las multiples proyecciones que
involucren millones de datos puntuales en s6lo segundos.

Las imagenes son mapas de valores de coeficientes lineales de atenuacion relativos de las
estructuras bajo estudio. Los coeficiente relativos de atenuacion (W) se expresan en
unidades Hounsfield (UH), también llamadas nimeros CT y se expresan con la ecuacion

(1)

UH,,,, = No.CT =1000 7 ~Hage )

luAgua

Donde la constante 1 000 determina la escala de contraste con respecto al agua y Lipixer €5 €l
coeficiente de atenuacion del pixel de interés. Para construir la escala Hounsfield, se toma
por definicion el valor UH de cero para agua y el valor de UH para aire de -1 000. Los
valores de Lpixel ¥ Magua dependen de la calidad del haz de rayos X; por consiguiente, la
escala UH dependera de los kVpp y de la filtracion total del haz. Al expandir el bajo
contraste radiologico inherente a regiones anatomicas, como el abdomen y el cerebro, la TC
permite una mejor visualizacion de estructuras tanto normales como patologicas (Gaona,
2006). Universalmente se ha adoptado la escala Hounsfield que se muestra en la Figura 6,
dicha escala comienza por asignar el valor cero al agua y el -1000 al aire (Corbo, 2004)

El aire presenta por definicidon un valor teorico de -1000 UH 'y el agua tiene, también por
definicion, 0 UH, y cada incremento de una UH se asocia con un incremento del 0,1% del
coeficiente de atenuacion lineal relativo al del agua. El tejido adiposo presenta valores
ligeramente inferiores a cero (-100 a -80 UH); el pulmon tiene valores en el rango de -950 a
-600 UH; la mayoria de tejidos blandos estan representados por valores en el rango de 20 a
70 UH y el nimero de TC de un hueso compacto puede ser superior a 1000 UH como se
presenta en la Figura 6. En la visualizacién de las imdgenes de la TC es muy importante
definir los valores de grises que corresponden a un determinado tejido, lo que se consigue
de modo 6ptimo ajustando adecuadamente los valores del nivel (WL) y del ancho de la
ventana. En general los valores comprendidos entre -1000 UH y 10000 6 mas UH suelen
visualizarse en una escala de gris de 8 bits (Calzado, Geleijns, 2010).



La escala de valores de atenuacion corresponde a la escala de densidades de la pelicula
radiografica. Como es imposible que el ojo humano distinga mas de 16-20 tonos diferentes
de grises, para la representacion de la imagen en la pantalla de television se dividen los
2000 tonos o valores posibles en 16 bloques de grises diferentes (Casimiro, 2015).
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Figura 6. Escala de grises y Unidades Hounsfield.

Para la reconstruccion de las imagenes, tanto la imagen del monitor como la del paciente se
dividen en cuadriculas, utilizandose para ello un sistema de abscisas y ordenadas. Cuanto
mayor sea el numero de éstas, tendremos una imagen dividida en mayor nimero de
cuadriculas. Al conjunto se le denomina: Matriz. La cual es un conjunto de pequeias
divisiones o celdas cada una con determinado brillo o densidad. Cada unidad o pixel
(picture element o elemento de imagen) posee informacion representada en unidades
Hounsfield. El pixel representa en dos dimensiones el volumen de un tejido, su tamafio se
determina dividendo el campo de vision (FOV) por el tamaiio de la matriz, si el tamafio de
la matriz es 512 x 512 y el didmetro de vision para craneo es de 25 cm, entonces el tamafio
del pixel es de 0.5 mm y de 0.7 mm para térax con un FOV de 35 cm. El didmetro de visién
es el diametro del area que esta siendo explorada, el voxel representa el volumen del tejido
y esta definido por el tamafio del pixel multiplicado por el espesor de corte mostrado en la
Figura 7.
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Figura 7. Representacion de un pixel, voxel y matriz.



En la TC se comenzo con el formato original que utilizo Hounsfield, que incluian matrices
de 80 cuadriculas por 80 cuadriculas (80 x 80), y actualmente se trabaja con matrices de
160 x 160 hasta 512 x 512. Asi, para establecer una correspondencia entre el paciente y la
imagen radioldgica obtenida es necesario dividir a ambos, de una forma proporcional en
cuadriculas. El conjunto de todas las cuadriculas en el monitor de television del TC se
denomina Matriz. Por ejemplo, con una Matriz de 160, existiran 160 x 160 = 25 600
cuadriculas o elementos cuadrados. Con una Matriz de 512, el nimero de elementos sera de
262 144 (512 x 512= 262 144), lo cual se muestra en la siguiente imagen (Figura 8)

05 mm
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En el
paciente

Figura 8. Representacion de un pixel y un voxel
4. Magnitudes y unidades de radiacién

Las magnitudes dosimétricas describen los procesos por los cuales la energia de las
particulas cargadas y no cargadas (rayos X) se convierten y finalmente se depositan en la
materia (paciente y receptor de imagen). Asi las magnitudes dosimétricas se dividen en
conversion y deposicion de energia.

Dosis absorbida

La dosis absorbida es la energia absorbida por unidad de masa en un determinado punto. La
unidad es el julio por kilogramo (J kg™) y se le da la denominacién especial de gray (Gy).
Se puede encontrar una descripcion mas detallada en el Informe 74 de la ICRU y en la
publicacion n° 457 de la Coleccion de informes técnicos del OIEA.

La dosis para un organo es una magnitud relacionada con la probabilidad de producir
efectos estocasticos (principalmente la induccion de cancer), y estd definida en la


https://rpop.iaea.org/RPOP/RPoP/Content/AdditionalResources/Publications/4_TechDocuments/index.htm

Publicacion 60 de la ICRP como el promedio de la dosis absorbida en un 6rgano, es decir,
el cociente entre la energia total impartida a un 6rgano su masa total.

Dosis equivalente

La dosis equivalente a un 6rgano o tejido es la dosis al 6rgano corregida por un factor de
ponderacion por el tipo de radiacion que tiene en cuenta la eficacia bioldgica relativa de la
radiacion incidente para producir efectos estocasticos. Este factor de correccion es
numéricamente | para rayos X y la dosis equivalente es igual a la dosis absorbida. La
unidad es el Julio por kilogramo (J kg ) y se le da el nombre especial de sievert (Sv).

Dosis efectiva

La dosis efectiva es una magnitud definida en la Publicacion 60 de la ICRP como la suma
ponderada de las dosis equivalentes a todos los tejidos y organos pertinentes. Esto es, por
tanto, aplicable aunque la distribucion de la dosis absorbida por el cuerpo humano no sea
homogénea. La unidad es también el julio por kilogramo (J kg’) y se le da el nombre
especial de sievert (Sv).

Para estimar el riesgo de llevar a cabo una tomografia en el paciente, se deberian tener en
cuenta las dosis absorbidas por cada 6rgano en funcion de la radiacion. Ademas, en el caso
de la TC, es necesario definir factores de peso obtenidos a través de una dosis efectiva
normalizada (ecuacién 2):

E=E, - -DLP 2

Asi, E representa la dosis efectiva expresada en milisievert (mSv), DLP es el producto
dosis-longitud expresado en mGy.cm y Epypes la dosis efectiva normalizada expresada en
mSv.mGy ' .cm™! en una region especifica

La dosis efectiva debe utilizarse con precaucion en el caso de los pacientes, tal como se
indica en el Informe 2000 del UNSCEAR a la ONU: la dosis efectiva no debe utilizarse
directamente para realizar estimaciones del dafo producido por exposiciones médicas,
aplicando coeficientes de probabilidad nominal de mortalidad. Tales evaluaciones serian
inapropiadas y no tendrian utilidad, teniendo en cuenta las incertidumbres debidas a las
posibles diferencias demograficas (en términos de estado de salud, edad y sexo) entre una
poblacion de pacientes en particular y la poblacion general, a la cual se refieren los
coeficientes de riesgo de la Comision Internacional de Proteccion Radiologica (ICRP), la
dosis efectiva en términos generales puede subestimar el dafio por exposiciones
diagnosticas a pacientes jovenes en un factor de 2 y, por el contrario, podria sobreestimar
en dafo a los pacientes de edad avanzada por lo menos en un factor 5.



Kerma aire

El kerma en aire es la suma de la energia cinética de todas las particulas cargadas liberadas
por unidad de masa. En el pasado los resultados de las mediciones se han expresado en
términos de dosis absorbida en aire en una serie de publicaciones. Sin embargo
publicaciones mas recientes y el Codigo de practica del OIEA indican que hay dificultades
experimentales para determinar la dosis en aire, especialmente en la proximidad de una
interfaz entre dos medios distintos, y que, en realidad, lo que indican los equipos de
dosimetria no es la energia de la radiacion absorbida por el aire, sino la energia transferida
por la radiacion a las particulas cargadas resultantes de la ionizacion.

Por estas razones, el Codigo de practica del OIEA y el informe 74 de la ICRU recomiendan
utilizar el kerma en aire en lugar de la dosis absorbida en aire. La unidad es el julio por
kilogramo (J kg) y su nombre especial es el gray (Gy).

5. Magnitudes dosimétricas para TC

Las magnitudes dosimétricas son utiles para conocer el dafio potencial derivado de la
radiacién y determinar las medidas de proteccion radioldgica a adoptar. Se citan las
magnitudes y unidades antiguas (no del S.I.), dado que todavia se usan en algunos paises,
singularmente en Estados Unidos de América

a) CTDI (Indice de dosis para tomografia computarizada).
b) DLP (Producto dosis-longitud).
¢) MSAD (Dosis promedio en corte multiple)

Indice de dosis en tomografia computarizada (CTDI)
El CTDI es la integral a lo largo de una linea paralela al eje de rotacion (z) del perfil de
dosis D(z) para un corte simple, dividido por el espesor nominal de corte T (Ecuacion 3).

CTDI = ;_J;OD(Z)dz (3)

Donde CTDI es la integral a lo largo de una linea paralela al eje de rotacion (z) del perfil de
dosis D(z) para un corte simple, dividido por el espesor nominal de corte T.

Magnitudes para dosis de referencia

A fin de promover el uso de una buena técnica, se proponen para TC dos magnitudes de
dosis de referencia: CTDI, C es la corriente de tubo por tiempo de exposicion (mAs) para
un corte simple en cortes seriados o por rotacion en tomografia helicoidal. DLP Producto
dosis-longitud en un examen completo: [mGy ¢ cm] (Ecuacion 4):


http://www-pub.iaea.org/MTCD/publications/PDF/TRS457_web.pdf

DLP= > inCTDIwWTNC (4)

Donde: i representa cada secuencia de adquisicion seriada que forma parte de una
exploracion, N es el niumero de cortes, cada uno de espesor T (cm) y exposicion
radiografica de C (mAs), en una secuencia dada.

En el caso de la tomografia helicoidal (espiral) [mGy ¢ cm] (Ecuacién 5):
DLP =Y inCTDIwT At (%)

Donde para cada una de las I secuencias helicoidales que forman parte de una exploracion:
T: es el espesor nominal de corte irradiado (cm)

A: es la corriente del tubo (mA)

t: es el tiempo total de adquisicion para la secuencia.

Nota: el ,CTDI,, se determina para un corte Unico.

Dosis promedio en cortes multiples (MSAD): dosis media en el corte central de una serie
de N cortes (cada uno de espesor T) cuando hay un incremento constante entre cortes
sucesivos (Ecuacion 6):

MSAD = = _Ifﬂ ni (2)dz (6)

Doénde: Dy i(z): es el perfil de dosis en corte multiple a lo largo de una linea paralela al eje
de rotacién (z). (Gaona, 2006; Moran-Blanco, 2002; ICRP Publication 33, 1982; Pierre D.
Maldjian, J. Thomas Payne, 2005; Salmeron, 2007; Ye, PhD, 2008)

En la siguiente tabla 2 se muestra un resumen de las principales magnitudes de dosis:

Tabla 2. resumen de las principales medidas de radiacion
Medicion Formula
CTDI vol (mGy) CTDIw (mGy) factor pitch
DLP (mGy x cm) CTDIvol(mGy) x Longitud de exploracion (cm)
Dosis efectiva (mSv) DLP (mGy x cm ) x E mGy x cm

6. Factores que afectan la calidad de imagen y la dosis a pacientes

La calidad de la imagen en TC depende principalmente de dos tipos de parametros: los
relacionados con la dosis y los relacionados con la formacion, reconstruccion vy
visualizacién de la imagen; estos ultimos depende del hardware y de las caracteristicas
fisicas del tomografo. Los parametros relacionados con la dosis son el espesor del corte,1-



10 mmte (ancho del campo de rayos X ), separacion entere cortes, pitch, volumen de
investigacion (volumen entero de la region), factores de exposicion, los cuales se definen
como la seleccion de la tension de tubo (kVp), corriente del tubo (mA) y tiempo de la
exposicion (s) e inclinacion del gantry; Valores absolutos de mAs son necesarios para una
exploracion dada , que dependerd del tipo de tomoégrafo, el tamafio del paciente y su
composicion. Para un modelo de Tac particular un aumento de la exposicion (mAs) es
acompanado por un aumento proporcional a la dosis del paciente, por eso solo deben
seleccionarse valores altos de exposicion (mAs) solo en esos casos donde se requiere una
razon senal-ruido alta; los parametros que dependen del Hardware son el campo de
visualizacion, el cual se define como el didmetro maximo de la imagen reconstruida, su
valor puede ser seleccionado por el operador y generalmente oscila entre 12 y 50 cm. El
numero de proyecciones, tamafo de matriz de reconstruccion, algoritmo de reconstruccion
el ancho y los niveles de la ventana para ver la imagen. El impacto de todos estos
pardmetros en la calidad de la imagen y dosis al paciente puede ser evaluado
cuantitativamente por medio de maniquies y sistema de dosimetria que proporcionan
informacion esencial a la definicidon del criterio de calidad relacionada al aspecto clinico.
La calidad de la imagen relaciona a la fidelidad del numero TC y a la reproduccion exacta
de las diferencias pequefias en la atenuacion de los rayos X, resolucion de bajo contraste y
el detalle fino (resolucion espacial).

La dosis al paciente tienen importancia particular en TC desde que se reconocen una
modalidad de dosis relativamente altas, por lo que es necesario observar los niveles
orientativos de dosis de las normas. Los niveles orientativos proporcionan una guia
cuantitativa para ayudar a identificar el uso relativamente deficiente o inadecuado de la
técnica. La dosis en tomografia computada no es uniforme a lo largo del eje del paciente y
puede variar mucho dentro del espesor del corte. Dosis tipicas para un solo corte son de 40
mQGy para craneo y 20 mGy para exploracion del cuerpo. Cuando dos secciones contiguas
son exploradas la dosis en una seccion puede llegar a ser san alta como dos veces al de una
seccion. Los fabricantes de tomografos usan el concepto indice de dosis en TC (CTDI) que
es la integral del perfil de dosis axial para un simple corte, dividido por el espesor del corte
y aunque se mida el CTDI no da una estimacion el riesgo en el paciente por las dosis
recibidas, ya que el riesgo se relaciona con la dosis total recibida por el paciente. El riesgo
en el paciente se calcula sumando las dosis a todos los organos irradiados tomando en
cuenta los factores de ponderacion debido a la radiosensibilidad de los tejidos, cuando se
hacen las sumas y ponderaciones de las dosis a tejidos, se expresan en dosis efectiva: para
craneo es aproximadamente 2 mSv y para térax de 5-15 mSv en el caso de un estudio con
TC manteniendo los demas factores constantes el riesgo en el paciente se incrementa con el
numero de cortes, espesor del corte tiempo de exploracion kVp y mAs, los cuales aumentan
la energia absorbida en los tejidos (Gaona, 2006).



Tabla 3. Equivalencias de diversos estudios relacionados con sus dosis efectivas
anuales www.fda.gov/cdrh/ct/risks.html
Dosis efectiva | Numero de radiografias de térax
Estudio radiologico (mSv) equivalente en dosis efectiva
Radiografia de torax 0.02 1
Radiografia de craneo 0.07 4
Columna lumbar 1.3 65
Tracto intestinal alto 3.0 150
Colon por enema 7.0 350
TC cabeza 2.0 100
TC abdomen 10.0 500
Tabla 4. Dosis Tipicas en estudios tomograficos por region.
https://rpop.iaea.org/RPoP/RPoP/Content/index.htm Radiation Protection of
patients IAEA.
Dosis Tipica en TAC de Adultos (mGy)
Estudio Ojos Tiroides Mama Utero Ovarios | Testiculos
Craneo 50 1.9 0.03 * * *
C. cervical 0.62 44 0.09 * * *
C. dorsal 0.04 0.46 28 0.02 0.02
Torax 0.14 2.3 21 0.06 0.08 0.7
Abdomen * 0.05 0.72 2.4 2.7 0.06
C. lumbar * 0.01 0.13 2.6 23 1.7
Pelvis *

7. Evolucion de la calidad de imagen y las dosis en tomografia

La tomografia computarizada era, en el momento de su introduccion clinica en 1971, una
modalidad de rayos X que permitia obtener unicamente iméagenes axiales del cerebro de
interés en neurorradiologia. Con el paso del tiempo se ha convertido en una técnica de ima-
gen versatil, con la que se obtienen imagenes tridimensionales de cualquier area anatomica,
y que cuenta con una amplia gama de aplicaciones. Con los primeros escaneres de uso
clinico, tales como el “escaner - EMI”, que se introdujo en 1971, se adquirian los datos del
cerebro en aproximadamente 4 minutos, dos secciones contiguas, y el tiempo de célculo era
de unos 7 minutos por imagen (figura 9). Poco tiempo después se desarrollaron escaneres
aplicables a cualquier parte del cuerpo; primero fueron escaneres axiales, de una Unica fila
de detectores (1976), de éstos se pasd a los escaneres helicoidales o espirales, que
posteriormente permitieron el uso de equipos con multiples filas de detectores, cuyo uso
clinico ha alcanzado amplia difusion en la actualidad.


https://rpop.iaea.org/RPoP/RPoP/Content/index.htm

~ 1ERA IMAGEN CLINICA
OBTENIDA EN OCTUERE DE 1971
HOSPITAL ATKINSON MORLEY- LONDRES

Figura 9. Primera imagen clinica.

La Figura 9 muestra dos ejemplos de imagenes de TC del cerebro. La imagen axial de la
izquierda muestra una tomografia computada cerebral de los origenes de esta exploracion
en una matriz de 160 x 160 pixeles; la imagen de la derecha , que representa un plano axial
similar del cerebro, ha sido obtenida con una TC actual en una matriz de 512 x 512. Como
es notorio, la calidad de la imagen ha mejorado considerablemente con los equipos
actuales, especialmente en la resolucion espacial y la resolucion de bajo contraste.

Figura 10. Imagen de una TC cerebral de los origenes de la técnica en una matriz de 160 x
160 pixeles (izquierda ), la imagen en plano similar obtenida con una TC actual, en una
matriz de 512 x 512 pixeles.

En pocos afos, el avance tecnoldgico transformé la Tomografia axial computarizada en
generaciones de equipos cada vez mas rapidos y con mayor definicion (figura 11 y 12).
Hoy en dia son pocos los dispositivos TAC instalados ya que la tecnologia fue suplantada
por la Tomografia Helicoidal. Aunque el principio fisico es el mismo, las tomografias
helicoidales cuentan con mayor cantidad de detectores, lo que permite realizar rastreos y
reconstrucciones en segundos, para el beneficio del paciente.



Figura 12. Buena resolucion espacial.

La tabla 5 .proporciona una vision general de la evolucion de los diferentes tipos de
tecnologias de TC, organizados segun la configuracion del detector, la cobertura del campo
de vision axial, la configuracion de adquisicion axial, y la cobertura longitudinal. En la
actualidad la mayoria de los escaneres en uso son helicoidales y con tecnologia multicorte,
si bien los equipos de “doble fuente” y la “TC volumétrica” se estan introduciendo
progresivamente (Calzado, 2010).



Tabla 5. Vision general de la evolucion de TC.

Cobertura del

Configuracion del campo de visién Adquisicién angular Cobertura
Tecnologia TC detector axial de las proyecciones longitudinal
Primeros  escaneres | Un elemento detector | Haz estrecho, | Rotacion de un tubo
1974 cobertura del FOV | derayos X
con traslaciones del Traslacion de la
tubo camilla en pasos
Escaneres de TAC Rotacion  completa | cortos
axial del tubo 360 ° y del
detector
Escaneres TAC | Fila unica de Rotacion ~ multiple
helicoidal detectores Haz en abanico con | continua de un tubo
Escaneres TAC | Multidetector con | cobertura completa | de rayos X y del
Helicoidal con | 416 y 64 canales | del FOV detector Traslacion

multiples detectores

activos

continua de Ia

Escaneres Tac con | Dos conjuntos | Dos haces en abanico | Rotacion multiple | camilla
multiples detectores | multidetector con 32 | uno de ellos con | continua de dos tubos
y doble fuente 0 64 canales activos cobertura completa | de rayos X y dos
del FOV conjuntos de
detectores
Escaneres de TAC | Multidetector con | Haz  coénico con | Una unica rotacion | La cobertura de
volumétrico hasta 320 canales | cobertura completa | continua de un tubo | 160 mm
activos del volumen de | de rayos X y del | longitudinal esta
interés (FOV) | detector dada por el haz
completo y 160 mm conico
longitudinal)

8. Niveles de referencia en diagnostico con TC (DRL) de la comunidad Europea

De acuerdo con la Directiva 97/43/ Euratom los niveles de referencia para diagnostico
(DRL) son los niveles de dosis en las practicas de radiodiagnéstico médico. Se espera que
estos niveles de referencia no se excedan en procedimientos de TC estandar cuando se logra
optimizar la calidad de imagen y la dosis en DLPs.

Niveles de referencia diagnosticos (DRL) para adultos examenes de rayos X se han
establecido en el 72% de los 36 paises europeos (25% no tienen DRL). Las cifras
correspondientes a los paises de la UE y la AELC (Islandia, Noruega y Suiza) juntos son
81%, 16% y 3%, respectivamente. De los paises que no tienen DRL adultos, un proyecto de
documento para DRL en 10 tipos diferentes de la radiografia simple estaba bajo proceso de
aprobacion en Ucrania durante el proyecto DDM2. Para los exdmenes de rayos X
pediatricos, s6lo el 39% de los paises han establecido DRL (55% no tienen DRL). Las
cifras correspondientes a los paises de la UE y EFTA son 45%, 49% y 6% respectivamente.
Para DRLs adultos, el 77% se basa en las encuestas nacionales de dosis en Europa, al
menos en parte, y el 83% en la UE y los paises de la AELC, Mientras que el resto se basa
en valores o recomendaciones publicadas, como las recomendaciones de la CE (tabla 6). El
nivel de referencia que nosotros estariamos observando en este estudio corresponde al torax
normal en la tabla 6.



valores de dosis son en DLPs.

Tabla 6. Niveles de referencia diagnostica (DRL) adoptados por la comunidad europea en TC. Los

Valor
Region mas Max/ | Paises con el valor Paises con DRL | Paises con DRL
Anatémica comdn Rango Min DRL mas comun alto bajo
Cabeza, Craneo 1000 760-1300 1.7 BG,CH,FL.LU,NO AT,BE,DK,FR,IT,P DE,IE,LT,UK
T,SE,SI
Columna - 400-600 1.5 CH,IE,LU,NO -
Cervical
Cuello 500 440-500 1.1 DK,CH - LU
Toérax Normal 400 270-700 2.6 BE,CH,DE,NO AT,BG,DK,FLFR,IE LU
JIT,LT,PL,SE
Torax - 80-300 3.8 DK,IE,PL,UK - -
Resolucion Alta
Abdomen - 400-740 1.9 AT,CH,DE - R
Superior
Abdomen 800 460-1200 2.6 DK,IT,LUNO AT,BE,DE,LT BG,CH,FLIE,PL,S
LUK
Pelvis 550 450-650 1.4 BG,LT BE,FR,SE,CH CH,DE
Columna Lumbar 500 300-870 2.9 FLDE,LU,NO BE,FR,SE,CH LT

9. Métodos de reduccion de dosis
Existen en tomografia computada diversos métodos para reducir las dosis de radiacion.
Algunos se basan en el ajuste de los parametros de adquisicién por parte del operador,
mientras que otros son algoritmos integrados al equipo que permiten regular la dosis, hasta
cierto punto, la dosis efectiva que recibe el paciente. Todos los métodos tienen algin
impacto en la calidad de la imagen. Explicaremos brevemente algunos de ellos:

Reduccion de corriente del tubo:
Es el principal parametro que puede adaptarse al tamafo del paciente cuando se mantiene
constante el resto de los pardmetros de la exploracion, tales como los kilovoltios del tubo y
el pitch o desplazamiento de la mesa. La disminucion del producto corriente-tiempo de
exposicion expresado en miliamperios -segundo (mAs) produce una reduccion de la dosis
efectiva directamente proporcional. Es decir, si los mAs se reducen en un 50%, la dosis
disminuye e un porcentaje, como en el presente estudio representa hasta el 30%. Sin
embargo, existe un importante incremento en el ruido como se observa en la figura 13.




Figura 13. Ejemplo de reduccién de la corriente del tubo de Rayos X, la primera
imagen se obtuvo con 400 mAs, el segundo con 80; ambos con 120 kVp. La calidad
de la imagen sigue siendo diagnostica. AJRn(Pierre, 2013).

Disminucion de los kVp
La principal ventaja de esta técnica reside en que se logra una mayor atenuacion en estudios

contrastados con bajos kVp; por lo tanto, su aplicacion resulta importante inicamente en
estudios contrastados. Como mencionamos previamente, existe un balance en el ruido de la
imagen en relacion con este parametro y con los mAs, pero también interviene el tamafio
del paciente. En adultos, la disminucién del kVp condiciona mayor ruido en la imagen; sin
embargo, esto no ocurre en los nifios, en los que esta disminucion puede incluso mejorar la
calidad de la misma.

Factor pitch

En teoria, y en especial para los equipos de un solo corte, mantener el resto de los
parametros constantes e incrementar el pitch condicionaria una disminucion de la dosis de
radiacion por ser inversamente proporcional al CTDIvol; sin embargo, conlleva un
incremento en el grosor efectivo del corte y un efecto parcial de volumen. En los equipos
multidetector de una sola fuente de energia el incremento del factor pitch también se asocia
con otro fendmeno conocido como over ranging (traslape de cortes); éste consiste en un
aumento automadtico de la longitud de la exploracién que el equipo realiza para poder
reconstruir la primera y ultima secciones del estudio. En términos mas simples, la longitud
de la exploracion que planeamos en el equipo no es la real, sino que aumenta entre 3 y 12
cm dependiendo de la marca del equipo, el nimero de detectores, el factor pitch y la
colimacion. El incremento en el factor pitch aumenta la longitud del over ranging y por lo
tanto la dosis de radiacion.

Modulacion de la corriente del tubo

Las diferencias en el espesor medido de un paciente, que no es uniforme durante la
exploracion, resultan en diferentes niveles de atenuacion para una misma corriente de tubo.
A mayor atenuacion el ruido se incrementa y la proyeccion con mayor ruido determina el
ruido de la imagen final. Las zonas del cuerpo en las que la atenuacion es menor tienen, por
lo tanto, menor ruido y pueden explorarse el paciente con corrientes de tubo menores. La
modulacion de corriente del tubo consiste en disminuir o aumentar automaticamente la
corriente del tubo en respuesta a tales diferencias en el espesor del paciente. La magnitud
de la corriente del tubo es sindbnimo de dosis. Existen varios tipos de modulacion:

Modulacién angular

Toma en cuenta las variaciones de atenuacion conforme rota el tubo de rayos X (la
atenuacion es mayor en proyeccion lateral que en anteroposterior); la longitudinal, que
incluye las variaciones en el eje z (es decir, a lo largo del paciente) y, por ultimo, una
combinacion de los dos métodos anteriores.

Control automatico de exposicion (AEC)
Consiste en ajustar la corriente del tubo en tiempo real en respuesta a la variacion de la
intensidad de los rayos X en el detector (atenuacion); se relaciona estrechamente con la



modulacion de corriente del tubo. Existen también tres tipos bdasicos: el basado en el
tamafio del paciente, el rotacional y el basado en el eje z (figura 14). Cada fabricante les
asigna una nomenclatura propia y funcionan de maneras diferentes, por lo que es
indispensable familiarizarse con el equipo con el que se trabaja. Debe evitarse la utilizacion
de esta técnica en pacientes obesos pues en ellos el sistema tiende a aumentar
automaticamente la dosis de radiacion para asegurar una adecuada calidad de la imagen
(Pierre D. Maldjian, 2013; Yu Chang, 2008; Mendizabal, 20012).
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Figura 14. Dibujos ilustran tipos de sistemas de AEC. (a), la corriente del tubo se modula
segun el tamafio del paciente; con eje z AEC (b), la corriente del tubo es modulada de
acuerdo a la atenuacion del paciente a lo largo del eje z; con AEC rotacional o angular (c),
el tubo de corriente se modula segin la asimetria en cada posicion del eje z; con la
combinacion AEC (d), la corriente del tubo es modulada de acuerdo con los efectos
combinados de dos o tres de estos tipos de AEC (Yu Chang, 2008).

I11. JUSTIFICACION

El aumento del nimero de pacientes que son referidos para tomografia computada y las
dosis altas que reciben los pacientes en tomografia con técnicas no optimizadas en dosis y
calidad de imagen.

IV. PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

De acuerdo a la revision bibliografica tenemos un problema mundial que son las dosis
efectivas a la poblacion en general por procedimientos radioldgicos, especificamente el
problema mayor es la no optimizacion en dosis y calidad de imagen en exploraciones con
tomografia computada donde el paciente es expuesto a dosis altas aumentando los riesgos
de los efectos estocasticos de la radiacion como sufrir de cancer en los aflos posteriores a la
exploracion con rayos X y también padecer efectos deterministas.



V. OBJETIVOS

1. Revision actualizada de la literatura sobre las dosis, efectos biologicos y calidad de
imagen en tomografia.

2. Seleccionar una muestra de 50 mujeres adultas programadas para tomografia de
torax

3. Registrar las dosis de radiacion absorbida (DLP), usando el sistema de control
automatico de exposicion del tomografo.

4. Optimizar las dosis (DLP) mediante técnicas manuales de reduccion de la corriente
del tubo de rayos X (mA, mAs) manteniendo la calidad de imagen diagndstica.

5. Proponer un protocolo de exploracion con dosis reducidas en procedimientos de
tomografia computada de térax en mujeres adultas.

6. Redactar la tesis y escribir un articulo para publicacion en revista especializada.

VI. DISENO DE LA INVESTIGACION

Prueba estadistica
Chi cuadrada, prueba exacta de Fisher, intervalos de confianza, distribuciones de
frecuencias normalizadas

Tipo de estudio
Exploratorio, Descriptivo, prospectivo, observacional.

VII. HIPOTESIS

La reduccion de la corriente del tubo de rayos X en procedimientos con tomografia
computada sin disminuir la calidad diagndstica de las imdgenes dara como resultado la
reduccion de la dosis efectiva en los pacientes a través de los DLPs.

Tamaiio de la muestra
® Pacientes en criterios de inclusion en el periodo junio a agosto del 2014 en el
Hospital Juarez de México.

Criterios de inclusion
® Pacientes que sean programadas para tomografia de torax
® Sexo femenino
® Que tengan una edad de entre 18 a 65 afios

Criterios de exclusién
e Pacientes hemodinamicamente inestables
® Pacientes menores de 18 afos o mayores de 65



VIII. MATERIAL Y METODOS

El estudio fue realizado en un tomdégrafo General Electric de 16 cortes del Hospital Juarez
de México. Los criterios de inclusién fueron pacientes programadas para tomografia de
torax del sexo femenino con una edad de entre 18 a 65 afios. A los pacientes incluidos en el
protocolo se les realiza una primera exploracion (scout) para colocar los localizadores
desde los apices pulmonares hasta las cupulas diafragmaticas, Se realiza un muestreo de 30
pacientes con las técnicas radioldgicas (mA, mAs) usadas y las dosis (DLPs) recibidas de
Junio a Agosto del 2014 para un AP especifico usando el protocolo de téorax automatico de
fabrica, a estos valores de referencia les llamaremos ‘“Antes” posteriormente se realiza una
segunda exploracion usando los valores de referencia del didmetro AP y los mA, en el
primer paciente para un didmetro AP especifico y se realiza una exploracion manual
reduciendo inicialmente los mA en un 20%, en el segundo paciente en un 25%, en el tercer
paciente en un 30% y asi sucesivamente hasta obtener imagenes que no sean diagnosticas.
Para la comparacion de las imagenes se toma un solo corte con los valores de referencia.

IX. DEFINICION DE VARIABLES

Tabla 7. Variables incluidas en el estudio.
DEFINICION TIPO DE UNIDAD DE
VARIABLE OPERACIONAL VARIABLE MEDIDA
Edad Se obtendra por Cuantitativa Anos
interrogatorio directo
AP Se obtendra midiendo Cuantitativa Medido en cm
Diametro directamente en el
del torax paciente.
DLP Se obtiene Cuantitativa mGy cm
(Producto dosis- directamente del
longitud) equipo de TC
Calidad de la Lo valorara el Cualitativa Diagndstica
imagen radidlogo de turno No diagnostica




X. RECURSOS

HUMANOS
Pacientes femeninos que acepten participar en el estudio, investigador responsable, fisico,
Jefe del Servicio de Radiologia, técnicos y radidlogos.

FISICOS Y MATERIALES
Hospital Juarez de México, sala de tomografia, Equipo de Tomografia, hoja de recoleccion
de datos, estacion de trabajo del tomografo.



XI. RESULTADOS Y DISCUSION

En la tabla 8 se muestran los resultados generales de la reduccion de la dosis en la
exploracion del torax con tomografia computada en mujeres, donde el término “antes” es
usando la técnica automatica para térax para un corte y el término “después” es usando la
técnica manual para un corte reduciendo los mAs y reducir la dosis DLPs, manteniendo la
calidad de imagen diagndstica.

Tabla 8. Resultados Generales de las exploraciones en las cuales las imagenes
tomograficas tienen calidad diagndstica.
AP | mA mA DPL DLP CTDI | CTDI
Paciente | cm | antes |después| antes | después | antes |después| kVp
1 22.9 (250 |150 429 263 13.2 8.1 120
2 23.8 (250 |175 482 263 13.4 8.1 120
3 21.9 (248 [124 451 230 13.3 6.8 120
4 22.5 (347 |[173 468 264 16.8 9.5 120
5 24.6 (350 |140 421 170 18.8 7.6 120
6 20.0 {180 |100 421 198 10.9 6.0 120
7 21.0 {250 |100 458 192 12.9 5.4 120
8 20.0 {250 |125 464 243 12.9 6.8 120
9 21.0 {250 |100 482 194 13.4 6.7 120
10 19.7 |250 (100 475 213 12.7 5.7 120
11 26.0 {350 |210 449 269 18.8 11.3 120
12 23.5 {200 |120 273 163 10.64 6.3 120
13 20.0 {180 |120 273 183 10.95 8.5 120
14 19.5 |250 (140 374 265 10.74 7.6 120
15 22.7 {180 |100 367 204 10.95 6.08 120
16 19.6 {250 |100 301 210 11.67 8.1 120
17 16.3 |250 [125 216 120 8.06 6.8 120
18 24.0 {250 |150 467 284 13.4 8.1 120
19 22.9 (250 |175 472 338 13.1 8.5 120
20 19.0 (170 |70 285 117 9.2 3.8 120
21 22.0 (250 |175 468 331 13.45 9.5 120
22 23.8 (250 |175 482 331 13.4 9.5 120
23 22.0 (250 |125 442 223 13.4 6.8 120




La tabla 9 muestra las dosis totales en términos de DLPs de la exploracion del paciente
usando una técnica manual reduciendo los mAs como se muestra en la figura 15. Usando
los valores de la tabla 8, se procede a calcular la dosis total antes para determinar el
porcentaje de dosis DLPs que se reducen manteniendo una calidad de imagen diagnostica

Tabla 9. Resultados obtenidos de la reduccion de la dosis (DLPs).
Total DLPs antes Total DLPs después % Reduccion de
Paciente (mGy-cm) (mGy-cm) dosis
1 1555 1121 28
2 1630 1121 31
3 1015 681 33
4 1096 763 30
5 943 591 37
6 947 619 35
7 1028 650 37
8 1044 707 32
9 1080 676 37
10 1068 688 36
11 1006 718 29
12 612 436 29
13 556 418 25
14 825 639 23
15 825 571 31
16 743 571 23
17 485 336 31
18 1045 751 28
19 1040 810 22
20 663 417 37
21 1033 799 23
22 1067 813 24
23 994 665 33

La tabla 10 ilustra ejemplos de reduccion de dosis pero la calidad de imagen ya no es
diagnostica.

Tabla 10. Reduccion de la dosis DLPs y calidad de imagen no diagnostica.
AP Total DLPs antes Total DLPs después % Reduccion de
Paciente CM (mGy-cm) (mGy-cm) dosis
24 20.0 744 417 44
25 19.7 892 496 44
26 21.0 801 417 48
27 21.0 947 559 41
28 23.0 1027 571 44
29 21.0 926 517 44
30 22.0 969 578 40

En la figura 15 se muestra las curvas de comportamiento de los DLPs antes (linea roja) y
después (linea verde) de la reduccion de la dosis. La dosis de referencia (DRLs) de la
Comunidad Europea esta dentro del intervalo de 270 a 700 mGy-cm para estudios de



tomografia de térax y los resultados encontrados en este estudio con la reduccion de la
dosis estan dentro del intervalo Europeo. Reducir las dosis recibidas por las pacientes tiene
como resultado disminuir la probabilidad de efectos estocasticos en las mujeres sometidas a
exploracion con TC.
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Figura 15. Tlustra las dosis en DLPs antes y despues de la reduccion de los mA.

En la figura 16 se observa el valor promedio de la reduccion de la dosis DLPs lograda en
este estudio.
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Figura 16. Muestra el valor promedio de la reduccion de la dosis en porcentaje.



Dosis y calidad de imagen
De la figura 17 a la 32 se ilustran las imagenes clinicas generadas en la optimzacién de la
dosis en exploraciones de térax con tomografia computada.

A e B
Figura 17. Paciente 1 con diagnostico de derrame pleural, didmetro anteroposterior de 22.9
cm. La imagen A con una dosis DLP de 1555 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 1121 mGy-cm, reduccion de dosis de 28%. Notese
granulacion de los tejidos blandos en la imagen B, pero el derrame pleural sigue siendo
evidente (flecha blanca).

e A
Figura 18. Paciente 2 con diagndstico de derrame pleural tiene un diametro anteroposterior
de 23.8 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1630 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 1121 mGy-cm, reduccion de la dosis de 31%. La

imagen B no sufre cambios significativos y se observan los ganglios parahiliares bilaterales
(flecha blanca).
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Figura 19. Paciente 3 con diagndstico de cancer cérvico uterino tiene un didmetro
anteroposterior de 21.9 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1015 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 681 mGy-cm, reduccion de la dosis de
33%. La imagen B sufre leve granulacion, no se encontraron metéstasis, sin embargo se
identifican granulomas calcificados que se ven menos nitidos en la segunda imagen (flecha
blanca). También notese la disminucion de la nitidez de las glandulas mamarias.

= A B
Figura 20. Paciente 4 con diagnostico de absceso paravertebral tiene un didmetro
anteroposterior de 22.5 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1096 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 763 mGy-cm, reduccion de 30%. La
calidad de la imagen con la reduccion de la dosis de radiacion y sigue siendo diagnostica.
Las flechas blancas indican zonas de consolidacion del hemitorax izquierdo.



Figura 21. Paciente 5 con diagnostico de Ca de mama tiene un didmetro anteroposterior de
24.6 cm. La imagen A con una dosis DLP de 943 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 591 mGy-cm, reduccion de 37%. Se evidenciaron
multiples imagenes nodulares compatibles con metastasis (flechas blancas), a pesar de la
disminucion de la dosis se identifican las lesiones nodulares; pero si existe granulacion la
cual se aprecia en mayor medida en los tejidos blandos.

Figura 22. Paciente 6 con diagnéstico de Ca de mama tiene un diametro anteroposterior de
20 cm. La imagen A con una dosis DLP de 947 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 619 mGy-cm, reduccion de 35%. Se evidenciaron
multiples imagenes nodulares compatibles con metastasis pulmonares y conglomerados
ganglionares e infiltracion de los tejidos blandos (flechas blancas), a pesar de la
disminucién de la dosis se identifican las lesiones nodulares; pero si existe granulaciéon la
cual se aprecia en mayor medida en los tejidos blandos.



Figura 23. Paciente 7 con diagnostico de Ca Cérvico uterino tiene un didmetro
anteroposterior de 21 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1028 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 650 mGy-cm, reduccién de 37%. No se
identifican lesiones metastasicas pero se identifica el derrame pleural izquierdo (flecha
blanca) que a pesar de la disminucion de la dosis sigue siendo diagnostico y los tejidos
blandos, mediastino no muestran cambios importantes.

E— A B
Figura 24. Paciente 8 con diagndstico de empiema derecho tiene un diametro
anteroposterior de 20 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1044 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 707 mGy-cm, reduccion de 32%. Se
observa una lesion con nivel hidroaéreo en el hemitérax derecho (flecha blanca ) y que no
se modifica sustancialmente con disminucion de la dosis, cabe mencionar cierta
granulacion de los tejidos blandos.(flecha corta)



Figura 25. Paciente 9 con diagnostico de sarcoma endometrial, tiene un didmetro
anteroposterior de 21 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1080 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 676 mGy-cm, reduccion de 37%. Se
observa una lesion nodular en el segmento posterior del hemitorax derecho (flecha negra )
el cual en la imagen B se observa pero con un poco menos de nitidez.

A —
Figura 26. Paciente 10 con diagnostico de sarcoma endometrial, tiene un didmetro
anteroposterior de 19.7 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1068 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 688 mGy-cm, reduccion de 36%. En el
estudio se identificaron multiples lesiones nodulares, en esta imagen podemos identificar
dos lesiones en la region apical izquierda y que no se modifican considerablemente con la
disminucién de la dosis (flechas blancas)
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Figura 27. Paciente 11 con diagnostico de Ca de mama, tiene un diametro anteroposterior
de 26 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1006 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 718 mGy-cm, reduccion de 29%. En el estudio solo se
identific6 un granuloma hacia la region anterior del hemitorax derecho (flecha negra) que
se sigue observando atin con la disminucion de la dosis.

Figura 28. Paciente 12 con diagnostico de Linfoma, tiene un didmetro anteroposterior de
23.5cm. La imagen A con una dosis DLP de 612 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 436 mGy-cm, reducciéon de 29%. No se identificaron
conglomerados ganglionares pero se identificaron algunos ganglios perivasculares y peri
esofagicos sin datos de infiltracion (flechas blancas); ambos visibles con la reduccion de la
dosis y los tejidos blandos no muestran cambios significativos.
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Figura 29. Paciente 13 con diagnostico de Ca de mama, tiene un didmetro anteroposterior
de 20 cm. La imagen A con una dosis DLP de 556 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 418 mGy-cm, reduccion de 25%. No se identificaron
metastasis pero en ambas bases pulmonares de predominio derecho se observa aumento de
la densidad y bandas de atelectasia las cuales son perfectamente visibles aun con la
disminucion de la dosis (flechas negras)

Figura 30. Paciente 14 con diagnostico de derrame loculado, tiene un didmetro
anteroposterior de 19.5 cm. La imagen A con una dosis DLP de 825 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 639 mGy-cm, reduccion de 23%. Se
evidencio el derrame bilateral (flechas blancas) y areas de mayor densidad pulmonar
bilateral (flechas cortas); ambas visibles a pesar de la disminucion de la dosis.



Figura 31. Paciente 15 con diagnostico de masa mediastinal en estudio, tiene un didmetro
anteroposterior de 22.7 cm. La imagen A con una dosis DLP de 825 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 571 mGy-cm, reduccion de 31%. La
imagen de la masa mediastinal no muestra cambios con la disminucion de la dosis (flecha
blanca), la grasa se observa un tanto granulosa en la imagen B (flecha corta)

A
Figura 32. Paciente 16 con diagnostico de derrame pleural, tiene un diametro
anteroposterior de 19.6 cm. La imagen A con una dosis DLP de 743 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 571 mGy-cm, reduccion de 23%. Se
observa en ambas imagenes el derrame pleural izquierdo y bandas de atelectasia basales
(flechas blancas), la calidad de la imagen se mantiene practicamente igual.




OID)

Figura 33. Paciente 17 con diagnostico de Ca de mama, tiene un didmetro anteroposterior
de 16.3 cm. La imagen A con una dosis DLP de 485 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 336 mGy-cm, reduccion de 31%. Se identifican
multiples lesiones nodulares con una lesion espiculada en la region anterior del hemitérax
izquierdo la cual no tiene variacion significativa en la segunda imagen con disminucion de
la dosis (flecha negra).
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Figura 34. Paciente 18 con diagndstico de Ca de mama, tiene un didmetro anteroposterior
de 24 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1045 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 751 mGy-cm, reduccion de 28%. Hay derrame pleural
bilateral de predominio izquierdo, una zona de consolidacion de este lado (flechas blancas)
y un imagen nodular en los tejidos blandos (flecha corta); todos estos hallazgos incluyendo
los tejidos blandos no muestran cambios significativos con la reduccion de la dosis.
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Figura 35. Paciente 19 con diagndstico de neumonia, tiene un didmetro anteroposterior de
22.9 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1040 mGy-cm y la imagen B mismo corte
tomografico con una dosis DLP de 810 mGy-cm, reduccién de 22%. Existe una region de
mayor densidad con broncograma aéreo y derrame pleural bilateral (flechas blancas).

Figura 36. Paciente 20 con diagnostico de derrame loculado, tiene un didmetro
anteroposterior de 19 cm. La imagen A con una dosis DLP de 663 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 417 mGy-cm, reduccion de 37%. En ambas
imagenes se logra identificar el engrosamiento pulmonar, bandas de atelectasia y lesiones
nodulares (flechas); presenta cierta granulacion de tejidos blandos en la imagen B (flecha
ondulada), para el diagnostico y es valorable.



Figura 37. Paciente 21 con diagnostico de cancer de mama, tiene un diametro
anteroposterior de 22 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1033 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 799 mGy-cm, reduccién de 23%. No se
evidenciaron la presencia de metastasis, solo observa un ganglio calcificado (flechas) no
existe significativa modificacion de la imagen con la disminucion de la dosis
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Figura 38. Paciente 22 con diagnostico de cancer de EPOC, tiene un didmetro
anteroposterior de 23.8 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1067 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 813 mGy-cm, reduccion de 24%. No hay
modificacion de la calidad de la imagen en ventana pulmonar, ndtese una bula derecha
(flecha corta) y neumopatia intersticial (flecha larga).
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Figura 39. Paciente 23 con diagndstico de derrame pleural, tiene un didmetro
anteroposterior de 22 cm. La imagen A con una dosis DLP de 994 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 665 mGy-cm, reduccion de 33%. Se
identifica derrame pleural bilateral sin modificacion con la disminucion de la dosis (flechas
blancas)

PACIENTES CON IMAGENES NO DIAGNOSTICAS
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Figura 40. Paciente 24 con diagnostico de derrame loculado, tiene un didmetro
anteroposterior de 20 cm. La imagen A con una dosis DLP de 744 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 417 mGy-cm, reduccion de 44%. En ambas
imagenes se identifica un derrame madsico y colapso pulmonar izquierdo (flechas), sin
embargo la imagen B se muestra muy granulosa lo que dificultaria identificar lesiones de
menor tamafo por lo que no seria adecuada para un diagnoéstico (flecha corta)



Figura 41. Paciente 25 con diagnostico de control de fijadores externos, tiene un didmetro
anteroposterior de 19.7 cm. La imagen A con una dosis DLP de 892 mGy-cm y la imagen
B mismo corte tomografico con una dosis DLP de 496 mGy-cm, reduccion de 44%. En las
dos imagenes se observa artefacto por los fijadores externos (flechas), a pesar de la
reduccion de la dosis es posible valorar la colocacion de los mismos, sin embargo en estas
imagenes en ventana mediastinal de la imagen B se observa muy granulosa que no seria
diagnostica para otras patologias (flecha corta)

Figura 42. Paciente 26 con diagnodstico de control por linfoma, tiene un didmetro
anteroposterior de 21 cm. La imagen A con una dosis DLP de 801 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 417 mGy-cm, reduccion de 48%. A la
paciente no se le encontr6 recidiva de linfoma sin embargo se identifica aumento de la
granulacion en la imagen B madas evidente en los tejidos blandos (flechas). Lo que
dificultaria el diagnostico de otras patologias.



Figura 43. Paciente 27 femenina con diagnostico de derrame pleural, tiene un didmetro
anteroposterior de 21 cm. La imagen A con una dosis DLP de 947 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 559 mGy-cm, reduccion de 41%. Existe

granulacion en la imagen B pero el estudio es diagnostico para derrame pleural derecho
(flechas).

Figura 44. Paciente 28 con diagndstico de neumopatia intersticial, tiene un didmetro
anteroposterior de 23 cm. La imagen A con una dosis DLP de 1027 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 571 mGy-cm, reduccion de 44%. Existe
granulacion en la imagen B pero el estudio es diagnostico para bandas de atelectasia
derechas (flechas).



Figura 45.Paciente 29 con diagndstico de granulomas calcificados, tiene un didmetro
anteroposterior de 21 cm. La imagen A con una dosis DLP de 926 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 517 mGy-cm, reduccioén de 44%. No hay
un cambio notable en cuanto a la calidad de la imagen a pesar de la disminucién de la dosis,
ya que los granulomas siguen observandose en la figura B (flechas).

Figura 46. Paciente 30 con diagnostico de cancer de mama, tiene un didmetro
anteroposterior de 22 cm. La imagen A con una dosis DLP de 969 mGy-cm y la imagen B
mismo corte tomografico con una dosis DLP de 578 mGy-cm, reduccion de 40%. En
ambos estudios se identifican multiples imagenes nodulares en relacion a metastasis
(flechas), la reduccion de la dosis en este caso no afecto la calidad de la imagen.



XI1. PROTOCOLO DE EXPLORACION CON DOSIS REDUCIDAS

En la tabla 11 se ilustran las técnicas de exploracion con las cuales podemos reducir la dosis
(DLPs) Hasta en un 30%, en la exploracion manual de mujeres en estudios de térax sin perder
la calidad de en imagenes en términos de calidad diagnostica. Si la reduccion de las dosis es
mayor al 30 % las imagenes pierden calidad de imagen en términos de contraste.

Tabla 11. Protocolo exploracion propuesto para mujeres adultas en
estudios de torax para reducir las dosis hasta en un 30%.
Diametro AP (cm) mA kv
19-21 100 120
22-24 125 120
26 210 120

XI1l. CONCLUSIONES

El control automatico de exposicion de los equipos tomograficos utiliza las mayores dosis
de mAs con el afdn de no sacrificar calidad de la imagen, sin embargo las dosis de
radiacion recibidas por los pacientes son mayores. Mediante este estudio logramos
determinar que se puede reducir la dosis de mAs de manera manual, por lo tanto reducir la
dosis de radiacion recibida por los pacientes sin modificar la calidad de la imagen la cual
sigue siendo diagnostica
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