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Objetivo: Determinacion de la dosis equivalente ambiental en el recién remodelado
departamento de medicina nuclear del Instituto Nacional de Ciencias Médicas y Nutri-
cién Salvador Zubiran con fines de seguridad radiolégica. Asi como cuantificar la dosis en
musculo orbicular impartida en estudios de cabeza en una unidad CT.

Objetivos particulares:

= Emplear dosimetros termoluminiscentes TLD-100 para determinar la dosis equiva-
lente ambiental en 24 sitios de la recién remodelada Unidad de Medicina Nuclear
del Instituto Nacional de Ciencias Médicas y Nutricién Salvador Zubiran.

» Determinar la dosis impartida en musculo orbicular mediante el uso de TLD-100
en estudios de Tomografia Computarizada.



Resumen

En este trabajo se hace uso de TLD-100 (LiF:Mg,Ti) para realizar dosimetria am-
biental en la Unidad de Medicina Nuclear del Instituto Nacional de Ciencias Médica y
Nutricién Salvador Zubirdan (INCMNSZ), la unidad cuenta con un equipo SPECT-CT
y un PET-CT, este ultimo funcionando como CT unicamente, debido a su reciente ad-
quisicion. Los valores reportados dentro de la unidad cumplen con las normas vigentes
de seguridad radiolégica. El nivel méximo medido es en el cuarto donde se encuentra el
equipo PET-CT y representa el 11 % del nivel limite establecido por la Norma Oficial Me-
xicana NOM-229-SSA1-2002, siendo menor en los sitios restantes, lo cual no representa
peligro alguno tanto para el POE como para el PG.

Ademaés de la dosimetria ambiental, con el mismo tipo de dosimetros, se realizo la
irradiacién de musculo orbicular (parte externa que rodea el ojo) mediante los protocolos
establecidos en estudios de diagnostico de cabeza por Tomografia Computarizada. Para
ello se utilizé un equipo Siemens Biograph mPET-CT propiedad de la Unidad de Imagen
Molecular del Instituto Nacional de Neurologia y Neurocirugia (INNN). Las irradiaciones
se llevaron a cabo con distintos parametros de voltaje y corriente del tubo generador
de rayos-X. Los resultados de estas variaciones muestran que la dosis es influenciada
fuertemente por estos parametros.



1. Introduccidon

Dosimetria ambiental

La radiacién se define como la propagacion de energia en forma de ondas electro-
magnéticas o particulas y desde la aparicion en la tierra de los seres vivos, incluyendo
al ser humano, ellos han estado expuestos a diferentes tipos de radiacion ya sea de for-
ma natural o artificial. La radiacién de origen natural se encuentra presente en todo el
ambiente, entre las fuentes naturales se encuentra la radiacién proveniente del espacio
exterior como los rayos césmicos, la radiacién de la corteza terrestre mediante elementos
radiactivos como el uranio, el torio, el actinio y el radén, la radiaciéon proveniente del sol
y la radiacién presente en alimentos (*°K y C principalmente). El valor promedio de
la dosis efectiva recibida por radiacion natural es de aproximadamente 2.4 mSv por ano,
aunque ésta puede variar por diversos factores como la latitud y la altitud (a una mayor
latitud y altitud mayor nivel de dosis absorbida) [1], entre otros. Las fuentes de radia-
cién artificial estan asociadas principalmente con fines médicos, actividades industriales
y nucleares. Los niveles promedio de dosis efectiva recibida por radiacién artificial son
de aproximadamente 0.6 mSv anuales [1]. Todos estos factores contribuyen en diferentes
cantidades al nivel de radiaciéon que puede recibir un ser humano dependiendo de la acti-
vidad realizada y al dano bioldgico producido ya que este puede variar notablemente de
un tipo de radiacion a otro.

Debido a que la radiacién es imperceptible a nuestros sentidos, es necesario establecer
métodos indirectos para detectarla y cuantificarla. Los métodos e instrumentos a emplear
dependen tanto del tipo de radiacién, su energia y la forma en como interacciona con la
materia. Entre los detectores mas empleados en el ambiente de la dosimetria se tienen
los materiales termoluminiscentes. Este tipo de materiales se basan en el fenémeno de la
termoluminiscencia (TL de aqui en adelante) el cual consiste en la emisién de luz visible
del material cuando es estimulado térmicamente después de haber sido irradiado.

El fenémeno de la TL tuvo indicios a partir del ano 1663 cuando Sir Robert Boyle
informa a la Royal Society que habia observado una extrana luminosidad al calentar un
diamante en la oscuridad de su recimara [2]. Sin embargo, el fendmeno pasé desapercibido
por la comunidad cientifica de ese tiempo. No fue sino hasta 1904 cuando se establece
una conexiéon entre la TL y la radiacién ionizante, cuando en su tesis doctoral M. Cu-
rie afirma: ”Ciertos cuerpos, tales como la fluorita (fluoruro de calcio con propiedades
termoluminiscentes), emiten luz cuando son calentados desapareciendo después de cierto
tiempo. El radio (metal altamente radiactivo que generalmente decae por particulas «)
puede restaurar la propiedad de TL de estos cuerpos”[3].

En los anos posteriores y con el descubrimiento de nuevos materiales radiactivos,
el campo de la investigacion de materiales termoluminiscentes comenzé a tener grandes
avances, uno de los primeros materiales termoluminiscentes propuestos fue el fluoruro de
litio (LiF, formula quimica del fluoruro de litio, de aqui en adelante se utilizara LiF para
referirse a este ultimo), el material presentaba ciertas caracteristicas, tal que los pioneros
de la TL lo sugirieron como monitor de radiaciéon personal. La primera aplicacién practica



del LiF en el campo de la medicina fue llevada a cabo por Daniels en 1953 [2].

En su articulo 'Thermoluminiscence as a Research Tool’, Daniels intenta medir la
dosis de radiacion recibida de manera interna por los pacientes de cancer tratados con
1817 haciendo tragar pequeiias bolitas de LiF, las cuales fueron recuperadas algunos dias
después de pasar a través del aparato digestivo. Por otro lado la dosis acumulada en los
pacientes fue comparada con la TL de algunos cristales de LiF previamente irradiados a
dosis conocidas. Esto fue realizado en el Hospital de Oak Ridge del Instituto de Estudios
Nucleares de Manhattan EU, [3].

A partir de entonces un nimero considerable de investigadores comenzaron a experi-
mentar con los distintos tipos de materiales termoluminiscentes ya existentes y a proponer
otros nuevos que presentaban diversas ventajas y desventajas entre si, todos ellos basados
en el fenémeno de TL. Finalmente, Cameron y sus colaboradores en 1961 desarrollan un
dosimetro basado en LiF dopado con magnesio y titanio, con caracteristicas tales que lo
convierten en uno de los mejores dosimetros hasta la actualidad [4]. Su principal aplica-
cion es la dosimetria, cuyo objetivo principal es la medicion de la energia depositada en
un material por la exposicién a un campo de radiacién ionizante. Uno de los usos més
frecuentes del LiF es la seguridad radioldgica que tiene por finalidad la proteccién de los
individuos de los riesgos derivados de aquellas actividades que impliquen la exposicién a la
radiacién, asegurando con ello un nivel apropiado de proteccién sin limitar los beneficios
que se obtienen del uso de la radiacién.

En particular, cualquier sitio donde se trabaje con material radiactivo tiene como
consecuencia la exposicion a la radiacién por el simple hecho de permanecer cerca de
éste o trabajar ahi. De aqui la importancia de realizar dosimetria en este tipo de sitios
para asegurar que los niveles de exposicién no sobrepasen los limites establecidos tanto
para el personal ocupacionalmente expuesto (POE) como para el publico en general (PG).

Dosis en musculo orbicular

Por otro lado, se sabe que la exposicién a la radiacién por estudios diagndsticos o te-
rapéuticos puede provocar efectos secundarios. En particular, para estudios de diagndstico
sigue en investigacion cual es la dosis que pueda ocasionar efectos secundarios, lo que si es
conocido es que la probabilidad de aparicion aumenta conforme la frecuencia a este tipo
de estudios en una persona es mayor. Una de la técnica mas empleada por los médicos,
aunque no la Unica, para tener un certero diagnostico clinico de la ausencia o presencia
de patologias de cabeza son los estudios de tomografia computarizada.

En esta técnica los pacientes son expuestos a rayos-X, en particular, cuando se hacen
estudios en la zona de la cabeza, de las estructuras mas sensibles a la radiacién (radiosensi-
ble) se encuentra el cristalino, componente de vital importancia para la visién y muy poco
estudiado [5], entre otras causas, por la eficiencia en los métodos que cuantifiquen el dano
producido por bajas energias como las del CT a este tipo de estructura. Por lo anterior,
ésta area particular de la radiobologia lleva a un campo interesante por explorar en busca
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de nuevas investigaciones. El presente trabajo brindard la pauta para poder determinar
los valores de irradiacién en cultivos celulares involucrados como musculo rapido, células
cornéales, entre otras.

Este trabajo se compone de dos partes:

1) Determinar la dosis equivalente ambiental mediante el uso de dosimetros termolu-
miniscentes TLD-100 en la unidad SPECT-CT y en la recién inaugurada (Marzo, 2017)
unidad PET-CT dentro de la Unidad de Medicina Nuclear del Instituto Nacional de Cien-
cias Médicas y Nutricién Salvador Zubiran.

2) Determinar la dosis impartida a musculo orbicular de parpado en estudios de To-
mografia Computarizada (CT) para voltajes de uso clinico (80 kvp para uso pedidtrico
y 120 kVp para adulto) mediante el uso de un maniqui RSVP Phantom de cabeza. El
CT empleado se encuentra en la Unidad de Imagen Molecular del Instituto Nacional de
Neurologia y Neurocirugia (INNN).

El contenido del trabajo se estructura de la siguiente manera: En el capitulo I se
da el fundamento tedrico que sustenta el trabajo realizado incluyendo aqui los tipos de
radiacién ionizante, la interaccion de la radiacion con la materia, la dosimetria TL, los
conceptos radioldgicos, detalles generales sobre PET-CT y SPECT-CT y una introduc-
cion a la anatomia del musculo orbicular de ojo. En el capitulo II se describe el desarrollo
experimental para la dosimetria ambiental que contiene la caracterizacion de los dosime-
tros TLD-100, la elaboracién de los porta-dosimetros, los sitios de colocacién de los TLD
en el INCMNSZ. Y por otro lado para las irradiaciones en musculo orbicular se describe
el arreglo experimental de los TLD-100 sobre el maniqui y los pardmetros modificados en
la CT. En el capitulo III se muestran los resultados de la dosimetria ambiental y de las
irradiaciones en musculo orbicular en parpado. Finalmente en el capitulo 4 se presentan
las conclusiones de este trabajo.



2. Principios basicos

2.1. Radiacion ionizante

Existen diversas formas de clasificar la radiacién, la méas empleada es de acuerdo a
su energifal y se clasifica en radiacién no ionizante e ionizante; la primera se caracteri-
za por no tener la energia suficiente para poder ionizar los dtomos que constituyen la
materia, mientras que la radiacion ionizante tiene la energia suficiente para ionizar o ex-
citar los atomos que constituyen la materia y se puede clasificar en radiacion directa e
indirectamente ionizante. La primera es caracteristica de particulas cargadas (electrones,
protones, positrones e iones) las cuales liberan su energia a lo largo de su trayecto a través
de interacciones coulombianas con las particulas constituyentes del medio, en tanto que
la radiacién indirectamente ionizante, caracteristica de fotones y neutrones, transfiere su
energfa a particulas cargadas mediante interacciones con los dtomos del medio [6]. Para
este trabajo solo son de interés las particulas beta y los fotones (rayos X y rayos 7).

= Decaimiento 3: Este decaimiento ocurre cuando un elemento presenta un exceso
de nucleones (entiéndase por nucleén aquella particula que se encuentra dentro del
nticleo y puede ser un protén o un neutrén) que provoca cierta inestabilidad en
el nucleo. Existen dos tipos de decaimiento dependiendo de la particula emitida,
cuando se presenta un exceso de protones, el decaimiento es 1, mientras que
cuando hay un exceso de neutrones se presenta un decaimiento ~. Las particulas
beta presentan una trayectoria de corto alcance que va desde algunos milimetros
hasta pocos centimetros, dependiendo de la energia de la particula incidente y de
las caracteristicas del medio.

1. Decaimiento 7 : Este decaimiento se presenta en aquellos niicleos que pre-
sentan un exceso de neutrones en comparacién con el nimero de protones.
Como los nicleos no tienen electrones, un neutrén del nicleo se convierte
en un protén, un electrén y un antineutrino, tal como aparece en (1). El
protéon resultante permanece en el niucleo, mientras que el electron escapa
como particula beta (de aqui el nombre de decaimiento 5~) junto con el
antineutrino?.

XN —ga Yo t+e +7 (1)

Donde X es el nicleo padre, Y el niicleo hija, e~ la particula beta, 7, el anti-
neutrino, Z el nimero de protones, N el nimero de neutrones y A el nimero
masico.

!Generalmente, para denominar la energia asociada a los diferentes tipos de radiacién se suele emplear
el término del electrén-voltio (eV), que es la energia que adquiere un electrén o toda particula con una
carga igual a la del electrén cuando se acelera a través de una diferencia de potencial igual a un voltio.

1

17000
aparicién de esta antiparticula justifica la conservacién del nimero lepténico en la transformacién [7].

2 Antiparticula del neutrino de carga nula, una masa aproximada de la masa del electrén. La
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2. Decaimiento S: Este modo de decaimiento se presenta en nucleos que tie-
nen un exceso de protones en comparacién con el niimero de neutrones. Las
particulas emitidas en este tipo de decaimiento se denominan positrones, que
tienen la misma masa que los electrones pero con carga eléctrica positiva.
Los positrones se crean cuando en el nicleo, un protén se convierte en un
neutrén que permanece en el nicleo emitiéndose asi el positron formado (de
aqui el nombre de decaimiento 87) junto con un neutrino® tal como se ve en
la siguiente ecuacion.

2XN —5 Vv +et v (2)

Donde X es el nicleo padre, Y el ntcleo hija, e™ la particula beta, v, el neu-
trino, Z el nimero de protones, N el nimero de neutrones y A el nimero
masico.

En ambos procesos la distribuciéon de energia de las particulas emitidas tiene un
comportamiento estocastico, por lo que el espectro de energia de las particulas es
continuo.

= Decaimiento 7. Este tipo de decaimiento generalmente ocurre después de un decai-
miento § (véase Beiser para mas detalle, [6]), donde el niicleo no libera la energia
suficiente para alcanzar su estado base. Cuando esto ocurre, se dice que se encuen-
tra en un nivel de energia excitado o metaestable, para alcanzar el nivel de minima
energia, este nicleo emite fotones de una cierta frecuencia (v), la frecuencia del
foton emitido es directamente proporcional a la energia liberada por el nicleo ines-
table, tal como aparece en la ecuacién (3). A esta radiacién se la llama radiacién
gamma o en ocasiones también se le llama decaimiento isomérico. Es decir, el nicleo
no se transforma a diferencia del decaimiento (3, sino que los nucleones que lo for-
man experimentan una transicion entre dos niveles energéticos y esta transicion se
ve reflejada en la emision de radiacién 7.

AX* 2 X 41 (3)

Donde X* es el nicleo padre en un estado metaestable, X el nicleo padre en un
estado base, 7y el foton emitido, Z el niimero de protones, N el niimero de neutrones
y A el nimero masico.

Otra forma alternativa de generar radiacién gamma es el aniquilamiento de una
particula a través de la colisiéon con su propia antiparticula, como por ejemplo un
electrén y un positrén. El resultado de este proceso es la emisién de dos rayos gam-
ma en direcciones opuestas con una energia caracteristica de 511 keV (principio

3Particula subatémica sin carga y con una masa probable de 1/17000 veces la masa del electrén, su
existencia en el decaimiento S conserva el niimero lepténico [7].
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fisico de la PET, véase mas adelante).

Rayos X: La produccion de rayos X empleados para fines diagnodsticos se logra
mediante un generador de rayos X. El arreglo, generalmente consiste en una ampo-
lleta de vidrio o cerdamica a un alto vacio, donde los electrones liberados por efecto
termoidnico de un filamento, por lo general de tungsteno (Z=74), que actia como
catodo, son acelerados hacia el d&nodo a través de cierta diferencia de potencial (es
necesario que el arreglo se encuentre a un alto vacio para que las moléculas de aire
no impidan el paso de los electrones y estos puedan alcanzar el dnodo) establecida
entre ambos electrodos.

El 4nodo es un metal usado como blanco (algunos materiales utilizados son tungs-
teno, molibdeno, rodio o una combinacion de estos, el material empleado depende
del fin) donde los electrones depositan su energia, la que se disipa principalmente en
forma calor, y aunque solo una pequena fraccién del 1 o a lo més el 2% de la energia
emitida es en forma de rayos X, la fraccion depende tanto de la energia con la que
son acelerados los electrones como del material con el cual interaccionan, el resto es
detectado como corriente que circula a través de los electrodos. Debido a que la pro-
duccién de calor es muy alta, el blanco debe de poseer un punto de fusién muy alto*.

Los rayos X se producen tanto en la superficie como en el interior del anodo, por
lo que el dnodo debe de tener un diseno especial y presentar una inclinacién para
favorecer que los rayos X logren salir de éste. Dentro de un tubo de rayos X se
producen dos tipos de rayos X.

e Rayos X caracteristicos: Si el electréon proyectil interacciona con un electrén
de una capa interna del dtomo del blanco se pueden producir rayos X ca-
racteristicos. La radiaciéon X caracteristica se origina cuando la interaccién
es capaz de ionizar el atomo del blanco expulsando un electrén de una capa
interna, generalmente la capa K o L, produciendo un hueco de electrén tem-
poral en esa capa. Este estado provoca una caida de un electrén de la capa
externa (capa L o M dependiendo de donde se origine el hueco) en el hueco
de la capa K. La transicion de un electron orbital desde una capa externa
hasta otra interna va acompanada por la emision de un fotén de rayos X.
El rayo X producido tiene una energia igual a la diferencia de las energias
de ligadura de los correspondientes electrones orbitales (Figura 1). Debido
a que los niveles de energia son caracteristicos de cada elemento, el rayo X
que se emite tendrd una energia caracteristica. En este caso los rayos X son
monoenergéticos por lo que su espectro sera discreto.

4Algunos generadores de rayos X tienen mecanismos de enfriamiento aparte del material empleado
para el anodo, entre estos estan los dnodos giratorios y sistemas de refrigeracién con aceite.
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Figura 1: Rayos X Caracteristicos.

e Bremsstrahlung o Radiacién de frenado: En este tipo de interaccion, la energia
cinética del electron proyectil se convierte en energia electromagnética. Dado
que el electron tiene carga negativa y el nicleo positiva, existe entre ellos
una fuerza electrostatica de atraccion. Cuanto mas cerca del nicleo llegue el
electrén proyectil, més se vera influido por el campo electrostatico del nticleo.
Ese campo es muy fuerte, ya que el nicleo contiene muchos protones y la
distancia entre el ntcleo y el electrén proyectil es muy pequena. Al pasar
cerca del nucleo, el electrén proyectil disminuye su velocidad y cambia su
curso, con lo que se reduce su energia cinética y se modifica su direccién. Esa
energia cinética perdida reaparece como un fotén de rayos X (Figura 2).
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Figura 2: Rayos X de frenado.
Dependiendo de qué tan cerca estén los electrones del nticleo, serd la energia de

los rayos X de frenado generados. Es por esto que se tiene un espectro continuo
de energia, donde la maxima energia se debe a la total transformacién de la

12



energia cinética del electron en un rayo X y la minima cuando la desviacién
del electron debido al ntcleo sea casi nula.

El espectro de los rayos X generados por un tubo, se compone de la superposicién
del espectro continuo debido a la radiacion de frenado, y el espectro discreto debido
a la radiacién caracteristica. La maxima energia que pueden poseer los electrones
acelerados y por tanto también un rayo X generado es la diferencia de potencial
aplicada en el tubo emisor, algunas veces llamada kVp (kilovoltaje pico).

Aligual que la rayos 7, los rayos X son radiacién electromagnética (fotones), la diferen-
cia con estos es su origen: los rayos gamma son radiaciones cuyo origen son las diferentes
transiciones entre los estados nucleares, mientras que los rayos X surgen por las transi-
ciones de energia debido a electrones atémicos de las capas més cercanas al nicleo y las
interacciones de los electrones con el nicleo.

2.2. Interaccion de la radiacién con la materia

Una de las caracteristicas de la radiacién ionizante es su capacidad de penetrar en
la materia e interaccionar con los atomos constituyentes de la misma. La manera en que
interacciona la radiaciéon con la materia depende del tipo de radiacion, de su energia,
asi como de las propiedades fisicas de la materia con la que interacciona.

Los fotones interaccionan de manera tnica cediendo su energia a través de la inter-
accion con los electrones del medio que son los responsables de la ionizacion directa de
la materia. Los principales procesos de interaccién entre los fotones y la materia son:
dispersién elastica, fotodesintegracion, produccion de pares, efecto fotoeléctrico y efecto
Compton. Debido a que todas estas interacciones son estocasticas, solamente es posible
hablar de la probabilidad de que éstas sucedan. Dadas las energias que se emplean en este
trabajo y el interés por aquellas interacciones que depositan energia en el medio, solo se
atenderan las ultimas dos.

1. Efecto Fotoeléctrico: Este mecanismo se debe a la incidencia de un fotén de energia
igual o mayor que la energia de ligadura del electrén, al interaccionar con los 4tomos
de un material, mas especificamente con un electréon de la capa K o L. Parte de la
energia del foton incidente, hv, se invierte en expulsar un electrén ligado de un ato-
mo (generalmente denominado fotoelectrén), la energia restante del fotén incidente
es adquirida como energia cinética por el electron liberado. La energia cinética del
fotoelectréon depende fuertemente de la frecuencia de la radiacién incidente mas no
de la intensidad de la luz incidente y esta dada por:

k= hv — ¢ (4)

Donde hv es la energia del fotén incidente y ¢, es la energia de ligadura del electrén
de la capa K o L del dtomo que depende del material. La energia de los electrones
permanece constante al variar la intensidad de la radiacién incidente; no obstante el
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nimero de electrones desprendidos si cambia. El efecto fotoeléctrico dominara de-
pendiendo de la energia incidente del haz y del niimero atémico del material con el
que interaccione (Figura 3). La probabilidad de interaccién del fotén puede ocurrir
con cualquier electrén orbital pero principalmente ocurre con la capa K o L [6].
La capa de interaccién depende tanto de la energia del fotén incidente como del
material.

La seccién eficaz por 4tomo® para este tipo de interaccién en el intervalo de energias
de radiodiagnéstico, esta dada por:

oy ®)

oT =

Donde hv es la energia del foton incidente, Z es el nimero atémico del material y
«T la seccion eficaz por atomo.

2. Efecto Compton: A diferencia del efecto fotoeléctrico, el efecto Compton o también
llamado dispersiéon de Compton esencialmente ocurre en los electrones de las tlti-
mas capas (electrones de valencia) del &tomo. En esta interaccion, el fotén incidente
con energia hv, se dispersa fuera de su direccion original y transmite parte de su
energia al electrén; por consiguiente el electrén adquiere energia cinética y se aleja
del atomo. El fotén dispersado tendra una frecuencia menor v/ que la del fotén
incidente v.

De esta forma, aplicando las leyes de conservacion de energia y momento para el
foton incidente con longitud de onda A y bajo la suposicion de que los electrones
pueden considerarse como particulas libres y en reposo®, se tiene que la longitud
de onda del fotén dispersado a un dngulo € con respecto a la direccion incidente
estd dada por:

h
N=XA+—(1—cosbt 6
+ moc( cost)) (6)
Donde h es la constante de Planck (h=6.62 - 103! Js), mq es la masa del electrén
(m=9.109 - 103! kg) y ¢ la velocidad de la luz (c=3-10® ms™! ).

La seccién eficaz por dtomo (,0), se expresa en términos del coeficiente Klein-
Nishima por electron. Esta seccién eficaz se refiere a la probabilidad de que este
efecto suceda. Para cualquier material de Z dado, se tiene que la seccion eficaz por
atomo estd dada por:

W0 = 4.0 (7)

5La seccién eficaz se define como el drea efectiva para la cual un haz incidente puede colisionar con
un atomo.

6Con el término libre se hace referencia a un electrén que se encuentra débilmente ligado a un dtomo
y en reposo se hace la aproximacion de que su momento lineal es nulo.
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donde .o es la seccion eficaz total de Klein-Nishima y Z es el niimero atomico del
material.

La probabilidad de que suceda cualquiera de los eventos anteriormente descritos va
a depender de la energia del foton incidente y del nimero atémico Z del material con el
que interaccione. Debido a las energias de los fotones que se emplean en radiodiagnédstico,
las tnicas dos interacciones que se presentan son el efecto fotoeléctrico y la dispersiéon de
Compton. En la Figura 3 se muestran las regiones en las cuales predomina cada una de
estas interacciones. Las curvas representan la combinacion de valores de energia (hv) y Z
para los que la probabilidad de que ocurran dos tipos de interaccién es la misma.

Mdamero o
atdmico (Z) 120

100 - .

Efecto fotoeléctrico

dominante

Produccidn de pares _|
dominante

80_

Efecto Compton
dominante

0
0.01 0.05 0.1 05 1 5 10 50 100
Energia (MeV)

Figura 3: Efecto predominante en funcién de Z del material y de la energia del foton
incidente.

2.3. Dosimetria de la radiacion

2.3.1. Dosimetria TL

Cualquier tipo de radiacién ionizante interacciona con la materia ya sea por ioniza-
cion o excitacion y el resultado producido es imperceptible a los sentidos del hombre. Para
proporcionar una estimacion de la radiacion ionizante presente en algin sitio, es necesario
valerse de un medio auxiliar. Actualmente existe una gran cantidad de instrumentos que
cuantifican la energia depositada por la radiacion incidente y de forma indirecta propor-
cionan una estimacién del riesgo causado por la misma, en particular solo se atenderan
los detectores termoluminiscentes.

La importancia de la TL en la dosimetria de la radiacién ionizante radica en el hecho de
que la cantidad de luz emitida es proporcional a la dosis absorbida por el material irradia-
do. Actualmente, la dosimetria TL es un método bien establecido utilizado practicamente
en toda actividad donde se requiere de mediciones experimentales de dosis absorbida, no
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obstante, la seleccién del tipo de material TL empleado depende de los requisitos especifi-
cos de la aplicacién en cuestion.

2.3.1.1 Proceso TL

En un sélido cristalino perfecto, los atomos tienen posiciones bien definidas en una
estructura periddica, por lo que la existencia de cualquier alteracién en su estructura
constituye un defecto cristalino. Los cristales reales no presentan esta estructura ideal
sino que presentan una gran cantidad de imperfecciones o defectos. Entre los diversos
tipos de imperfecciones que pueden presentarse en el cristal, estan los defectos puntua-
les 7 v las vacancias 8. Los iones o los d4tomos que ocupan los espacios de la red que
normalmente deberian estar vacios, se denominan intersticiales y pueden corresponder a
atomos del cristal desplazados de su posiciéon normal en la red o a &tomos de impurezas.
Cuando se adhieren impurezas de forma intencional al material TL se dice que el material
es dopado, estas impurezas son llamadas activadores y permiten la creacion de estados
metatestables (defectos) en la separacién entre la banda de conduccién y la banda de
valencia, comunmente llamada banda prohibida. Existen dos tipos de trampas: trampas
para electrones y trampas para huecos, en el caso particular del LiF algunos dopantes
son: magnesio, titanio, cobre, fésforo, entre otros. En este trabajo se emplea LiF:Mg,Ti
(LiF dopado con magnesio y titanio).

El proceso TL se desarrolla en dos etapas: excitaciéon y recombinacién [7]. Una vez
que la radiacion ionizante incidente con energia suficiente para liberar electrones de la
ultima capa (capa de valencia) es absorbida en el material, parte de la energia se invierte
en liberar estos electrones y el resto es cedida en energia cinética para que los electrones
liberados puedan viajar a la banda de conduccién en un periodo de tiempo muy corto
(paso 1, Fig. 4). Esos electrones son libres de moverse a través de la banda de conduccién
del cristal (paso 2, Fig. 4). Si los niveles de captura metaestable (E en la Fig. 4) provoca-
dos por los dopantes insertados o por los defectos naturales en el cristal estan presentes,
los electrones liberados pueden ser atrapados en el espacio entre la banda de valencia y
la banda de conduccién, es decir, en la banda prohibida (Paso 3, Fig. 4). La produccién
de electrones libres esta asociada con la producciéon de huecos positivos libres, es decir,
por cada electrén liberado habra un hueco formado, los cuales también pueden migrar
hacia la banda prohibida, por medio de la banda de valencia (paso 2’, Fig. 4). Los huecos
también pueden ser atrapados en la banda prohibida (paso 3, Fig. 4).

Los huecos restantes (H, Fig. 4) producen defectos en el centro de la red del cristal,
y como tal, las propiedades del cristal son principalmente determinadas por la red y sus
defectos. Algunas de la trampas de huecos son térmicamente inestables y pueden decaer
rapidamente a temperatura ambiente (paso 4’ Fig. 4).

7Anomalias localizadas en ciertas regiones del cristal con tamafio comparable con un ién de la red.
8Defecto puntual producido por la ausencia de un ién en una posicién normalmente ocupada de la
red cristalina.
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Los electrones atrapados permanecen ahi hasta que adquieran la energia suficiente pa-
ra escapar de la trampa. Si la temperatura del material se eleva, los electrones atrapados
pueden adquirir suficiente energia térmica y ser liberados (paso 4, Fig. 4). Los electrones
liberados pueden recombinarse con los huecos en los centros de luminiscencia (L en la Fig.
4), y el exceso de energia es liberada como radiacién visible (paso 5, Fig. 4).

Banda de conduccion

Radiacjén
incidente

4 ;

> ¢ T
“ ? Banda

1 L 1 > prohibida

00—

2 Banda de valencia

Figura 4: Proceso TL.

Aunque en la actualidad no hay un método analitico que logre explicar por completo
el fenémeno de la TL, el mas ampliamente utilizado es el modelo de Randall y Wilkins

(R-W) o cinética de primer orden’. Este es el modelo més simple y describe la intensidad
TL, I(t), como:

—F
-k _—Sf;;ekT’ a7’
I(T) = ngse kKT e s ] (8)

Donde ng es la concentracion de electrones en la trampa de energia E y al tiempo t, s
es el llamado factor frecuencia que indica cuantos electrones son liberados por unidad de

d
tiempo, k es la constante de Boltzmann (1.38 1072 JK~1), 8 = o es la tasa de calen-

tamiento, T(K) es la temperatura absoluta y Tj es la temperatura inicial. La expresion
anterior da como resultado una curva denominada curva de brillo, con una intensidad
méxima (pico de la curva de brillo) a una cierta temperatura (7},4s)-

La curva de brillo es caracteristica de cada material y puede presentar uno o varios
picos debido a que puede haber trampas a diferentes profundidades en la banda prohibi-
da, y a que el proceso de emision de la luz TL implica la liberaciéon de dichas trampas a

9El término de cinética de primer orden en la teorfa TL se refiere a que el nimero de electrones
atrapados es proporcional a la tasa de liberacion de la trampas y una vez liberados no son reatrapados
nuevamente.
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diferentes temperaturas. En la Figura 5 se puede ver el esquema del proceso de lectura
de TL, en este proceso se eleva gradualmente la temperatura del dosimetro y se produce
sucesivamente la excitacién de las cargas atrapadas en diferentes trampas (electrones en
este caso) a la banda de conduccién (1, Fig. 5). Después de un tiempo muy corto en la
banda de conduccion, los eventos de combinacién radiativa ( 2, Fig. 5) generan la curva de
brillo. El area bajo la curva es la senal TL del dosimetro, permitiendo con esto determinar
la dosis que el dosimetro recibié (previa calibracién).

Banda de conduccidn

Calentamiento /
1

1 Combinacién TL

o= 2

(o]
Banda de valencia

Figura 5: Esquema del proceso de lectura de TL.

Otro modelo que intenta describir el fenémeno de la TL con distintas consideraciones
estd dado por Garlick-Gibson [8] donde se considera la situacién en que un portador de
carga puede ser reatrapado o combinarse en un centro de luminiscencia (también llamado
cinética de segundo orden).

2.3.2.  Fluoruro de Litio dopado con Magnesio y Titanio (LiF:Mg,Ti)

El LiF:Mg,Ti o TLD-100 consiste de Litio natural conformado del 7.5% de ®Li y
92.5% 6Li con dopantes de 180 ppm de Mg¢?>T vy 10 ppm Ti** v se presenta en forma de
chips de 3.2x3.2x0.89 mm? elaborados por Thermo-Fisher Scientific, Cleveland, Estados
Unidos. Los TLD-100 poseen ciertas caracteristicas que los hacen apropiados para la
dosimetria de la radiacion ionizante en aplicaciones médicas, una de las mas importantes
es su tamano, ya que pueden ser colocados en pequenas cavidades sin que perturben
apreciablemente el campo de radiaciéon. Otras caracteristicas son: buena equivalencia con
el tejido, buena precision y exactitud, alta sensibilidad y reutilizacién. A continuacion se
muestran las caracteristicas!® mas importantes de los TLD-100:

» Exactitud de £15 (0 = £2 )%

= Espectro de emisién de 3500 a 6000 A (con un méximo a 4000 A aproximadamente)

10T as caracterfsticas son proporcionadas por el manual del fabricante [9].
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» Intervalo de medicién 10 pGy a 10 Gy con un intervalo de linealidad 10 pGy a 3
Gy, seguido de una regién supralineal (més alld de lo lineal) que se alcanza a altas
dosis.

= Reproducibilidad de las medidas y posibilidad de ser reutilizado
» Nimero atémico efectivo de 8.14 (cercano al del tejido humano Z=7.42)
» Desvanecimiento!! menor que el 5% anual

= Poco sensible a la humedad y al espectro visible

La curva de brillo del TLD-100 en general es bastante complicada debido al traslape
de los picos que la conforman. Los parametros de cada pico como el ancho, la posicién y
la temperatura a la que aparecen en la curva de brillo es producto de las caracteristicas
fisicas de cada trampa; hasta ahora se conocen 13 picos, pero son 10 los que se reportan
[3]. El area de cada pico indica el nimero de electrones atrapados en esa trampa una vez
que se ha expuesto a un campo de radiacién. La forma de la curva de brillo depende de
muchos factores fisicos entre los que se puede encontrar el horneado, la tasa de calenta-
miento, el area de contacto dosimetro-plancheta, el tipo de irradiacion y las condiciones
ambientales (humedad, temperatura e iluminacién), entre otros.

Los primeros picos (1 y 2) son muy inestables y desaparecen por recombinacién térmica
a temperatura ambiente; los picos 3 y 4 son estables, pero se hallan traslapados y presen-
tan comportamientos anémalos que hacen que no sean utilizados como picos dosimétricos.
La mejor emision para dosimetria es el pico 5, por su buena sensibilidad y estabilidad a
una tasa de calentamiento constante; los picos 6-10 aparecen a altas temperaturas y son
notables después de que los dosimetros son expuestos a altas dosis de fotones, electrones o
radiaciéon altamente ionizante. Los picos 1-5 se conocen como picos de baja temperatura
mientras que los picos 6-10 son picos de alta temperatura.

La respuesta de los TLD puede variar en funcién de la energia de los fotones al cual
sean expuestos, es decir, un TLD-100 irradiado a una misma dosis con haces de diferente
energia no producira la misma respuesta TL. La Figura 6 muestra el comportamiento
del TLD-100 en funcién de la energia de los fotones obtenido por tres métodos diferentes
(véase Nunn, [10]).

HEntiéndase por desvanecimiento como la liberacién de los electrones atrapados en las trampas a
condiciones ambientales.
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Figura 6: Respuesta relativa del TLD-100 en funcién de la energia de fotones, [10].

La Figura 6 un comportamiento supralineal para energia mayores a 20 keV y tiende
a ser lineal a energias de 1.25 MeV. Articulos més recientes, [11], muestran un comporta-
miento similar a la mostrada anteriormente. En este trabajo las correcciones por energia
se realizan con ayuda de la Figura 6.

2.4. Conceptos radioldgicos

Fluencia

La fluencia se define como el ntimero esperado, NN, de particulas que atraviesan una
esfera finita centrada en un punto p con area transversal da durante un intervalo de tiempo
dt. Se define como:

dN,
b= T (9)
La fluencia es independiente de la direccion de las particulas incidentes expresada en
cm~2. De forma similar se define la tasa de fluencia como el nimero de particulas que
atraviesan una cierta area da por unidad de tiempo dt y se define como:

dd d dN,
== E< 7o ) (10)

La tasa de fluencia es expresada en em=2s7 1.
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Fluencia de energia

Dada la fluencia, es necesario considerar la energia que lleva un haz monoenergético
cuando atraviesa cierta area da. La fluencia de energia (V) se define como la suma de
todas las energias que lleva el haz incidente:

dR
=t 11
- (11)

La fluencia de energia se expresa en Jem 2. Donde R = EN, y E es la energfa de cada
particula incidente. De esta ultima ecuacion podemos definir la relacién entre la fluencia
y la fluencia de energia como:

U= EO (12)

De forma anéloga se define la tasa de fluencia de energia como la variacién temporal
de la fluencia de energia, es decir que tanta energia esta atravesando el area da en un
intervalo de tiempo dt.

AV d dR

h== E<%) (13)

Coeficiente de atenuacion

Cuando un haz de fotones monoenergético atraviesa un medio material de un cierto
grosor, no todos los fotones incidentes se transmiten al otro lado del material. Esta dis-
minucion en la intensidad de fotones (entiéndase por intensidad al niimero de fotones) sin
tomar en cuenta la radiacion dispersa se calcula mediante la ley de atenuacion y dada
por:

I = [067“1 (14)

Donde I es la intensidad inicial del haz, I es la intensidad del haz transmitido, = es
la espesor del medio que atraviesa el haz y u es el coeficiente lineal de atenuacién que
se expresa en m~ 1. Este ultimo depende tanto de la energia de los fotones como de la
densidad y el nimero atémico del medio y representa la probabilidad de que un foton
incidente interaccione con los atomos del medio por unidad de distancia recorrida.

Para eliminar la dependencia del coeficiente lineal de atenuacién con la densidad, se
define otra magnitud, el coeficiente mésico de atenuacion, (fmqs), que es independiente de
la densidad del medio p, pero dependiente del nimero atémico (Z). Se expresa en m?kg~!
y se define como:

U
Mmas = — (15)
)

Cuando el haz incidente atraviesa el medio, los diferentes tipos de interaccién tales
como el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton ([7]) contribuyen al valor de coeficiente
masico de atenuacion, teniendo lo siguiente:

21



T g
Hmas = — + — (16)
P Y

T o
Donde — es el coeficiente masico de atenuacion debido al efecto fotoeléctrico y — la

contribucién del efecto Compton, ambos estos expresados en m?kg~*.

Coeficiente masico de transferencia de energia

Cuando el haz incidente de fotones atraviesa el medio tiene cierta probabilidad de
interaccionar con los dtomos que lo componen, pero no todas estas interacciones logran
ionizar los atomos del medio ni tampoco proporcionarles energia cinética a los electrones
expulsados. Una forma de cuantificar la fraccién de fotones del haz que si lo hacen es el
coeficiente mésico de transferencia de energia (p,-/p), es decir, la fraccién del coeficiente
maéasico de atenuacién que proporciona energia cinética a los electrones cuando estos son
expulsados de los niveles electrénicos de los atomos que constituyen el medio. El coeficiente
maésico de transferencia de energfa se expresa en m?kg~! y su valor es el resultado de las
distintas interacciones que sufren los fotones cuando atraviesan el medio, como se expresa
a continuacion:

Far _ T O

=Ty 17
PP P 1"

Ttr . s - . , .
Donde = — es el coeficiente mésico de transferencia de energia debido al efecto
Lo Ot . L. . , .
fotoeléctrico y — es el coeficiente mésico de transferencia de energia debido al efecto

Compton, ambos expresados en m?kg*.

Coeficiente masico de absorcién de energia

El coeficiente mésico de absorcién de energia (p.,/p) esta relacionado con el coeficiente
masico de transferencia de energia como:

,uen Mtr
=ty 18
; p( ) (18)

Donde g representa la perdida de energia por interacciones radiativas. De la ultima
relacion se puede ver que cuando g es nulo fie,/p & pi/p.

Dosis absorbida

La dosis absorbida (D) es el valor esperado de la energia impartida por la radiacién
ionizante en un medio material de volumen V' y masa m en un intervalo de tiempo dt. Por
energia impartida (£) se refiere a la suma de la energia que entra al volumen de interés,
tanto de fotones, como de particulas cargadas y la conversion de energia en masa, menos
la energia que abandona el volumen. Esta definicién incluye todos los tipos de radiacion
y estd dada como:

de
D=— 1
o (19)
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Su unidad de medida es el Gray (Gy) y se define como 1 Gy=1 Jkg~!. De forma
similar se define la tasa de dosis en un punto p como la variacion temporal de la dosis en
un intervalo de tiempo dt y esta dada por:

. dD
D=" 2
= (20)

La relacion de la dosis absorbida entre medios diferentes se determina con ayuda del
coeficiente mésico de absorcion de energia, en particular para pasar de dosis absorbida en
aire a dosis absorbida agua o viceversa, se tiene la siguiente relacion:

DHQO<@)QZ'T6 = Daire(@)HgO (21)
p P

La expresion anterior es valida bajo la condicién de equilibrio de particula cargada

(véase mas adelante).

Kerma

El valor esperado de la energia cinética (de) transferida por los fotones a las particulas
cargadas del medio por unidad de masa (dm) es definido mediante el kerma (por sus siglas
en ingles Kinetic Energy Release for unit Mass):

de

K = = (22)
Su unidad es la misma que la de la dosis, el Gray. A diferencia de la dosis, esta mag-
nitud es relevante solo para radiacién indirectamente ionizante (fotones y neutrones). El
kerma solo toma en cuenta la energia transferida por los fotones a particulas cargadas en

el medio, sin importar si esta permanece o no en el medio con el que interaccionan.

Equilibrio de Particula Cargada (EPC)

El equilibrio de particula cargada en un volumen de interés significa que la energia,
numero y direccion de las particulas cargadas es constante a través de este volumen. Esto
es equivalente a decir que la distribucion de la energia de las particulas cargadas no varia
dentro del volumen. En particular, se deduce que las sumas de las energias (excluidas las
energias de reposo) de las particulas cargadas que entran y salen del volumen son iguales.

Para ilustrar lo anterior, considérese un material de masa m y volumen v, el cual es
irradiado con un haz externo de fotones; la radiaciéon secundaria generada por el haz inci-
dente estard formada por particulas cargadas que permanecen y salen de v. La situacion
anterior complica la estimacién de la energia depositada en el medio (particulas cargadas
que permanecen en v), ya que parte de la energia depositada en v se pierde con la salida
de particulas cargadas. Para solucionar este problema, se rodea el volumen v con otro
medio de volumen V, de tal manera que la distancia entre los bordes del volumen v y el
volumen V estén separados por una distancia mayor al alcance maximo de las particulas
secundarias.
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El objetivo de rodear el volumen v con otro medio, es que las particulas producidas
por la radiacion incidente en V reemplacen a las particulas secundarias que salen en v, con
la condicién de que las primeras sean del mismo tipo y energia que las segundas, entonces
se tiene equilibrio de particula cargada.

Relacién entre Dosis y Kerma

El kerma, como se ha dicho, es la energia promedio transferida a los electrones por
los fotones que inciden en el medio. Una vez que los electrones del medio han adquirido
energia, esta se puede disipar de dos maneras: 1) pérdidas por colisién entre particulas
(electrén-electrén o electrén-nicleo) y 2) pérdidas radiativas (Bremsstrahlung principal-
mente). El kerma total es por tanto la suma de la contribucién de cada una de ellas y
esta dado por:

K = Keo + Krad (23)

Donde K, es el valor esperado de la energia transferida por los electrones primarios a
particulas cargadas por unidad de masa en el punto de interés excluyendo las pérdidas de
energia por interacciones radiativas. Si la fracciéon promedio de la energia perdida por los
electrones que se disipa como pérdidas radiativas se representa con g, entonces, la fraccion
disipada por colisiones es (1 — g), entonces:

Kcol = K(l - g) (24)

Para un punto en un medio especifico y una energia particular de fotones incidentes
el kerma de colisién estd dado en términos de la fluencia de energia (V) y el coeficiente
masico de absorcién de energia:

Kcol = qj(ﬂgn) (25)

El kerma total, para fotones monoenergeticos, en términos de la fluencia de energia y
del coeficiente masico de transferencia de energia, se puede escribir como:

K=ot (26)
p

De manera general, la transferencia de energia de los fotones a los electrones del medio

en una regién en particular (kerma) no garantiza que toda esa energfa transferida per-
manezca en el medio (dosis absorbida) ya que alguno de los electrones generados pueden
llevar la energia a zonas externas provocando fuga de la energia incidente en el medio.
Otra via de fuga de energia de la zona de interés son las perdidas radiativas por Bremss-
trahlung ya que la mayor parte de los fotones generados escaparan de la region de interés.

Las vias de fuga anteriormente mencionadas son las causantes de que la energia trans-
ferida inicialmente por los fotones a los electrones no se conserve en el medio, la forma de
asegurar que la energia permanezca en el medio es que los electrones no generen radiacién
ni salgan del medio, o bien que los electrones transfieran su energia a los demas electrones
del medio conservandose en el mismo (dosis absorbida), de esta manera se asegura que
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la energia depositada en el medio es igual al kerma de colision lograndose inicamente en
el caso especial en que exista equilibrio de particula cargada. En este caso particular, la
dosis depositada en el medio es igual al kerma de colisién.

D:Kcol:K(l_g> (27)

El kerma mediante la ecuacion 27 es utilizada como una aproximacion de la dosis ab-
sorbida en la medida que existe EPC y las perdidas radiativas se consideran insignificantes

Dosis Equivalente

El uso de la dosis absorbida no es totalmente adecuado para fines de proteccién
radiolégica pues el dano bioldgico a un 6rgano o tejido depende del tipo de la radiacion
incidente . En este caso, la dosis promedio depositada sobre un 6rgano o tejido se multiplica
por un factor de ponderacién Wy (véase la Tabla 1). El resultado se llama dosis equivalente
y se define como:

Hy =Y WgDgr (28)
R

Donde Hrp es la dosis equivalente, Dg 1 es la dosis absorbida en un tejido u érgano
en particular y ), Wpg es la suma de los factores de ponderacion debido a los diferentes
tipos de radiacion incidente. Wy proporciona una estimacion del deposito de energia de
los distintos tipos de radiacién conforme avanza en el medio con el que interacciona, es
decir, a una misma dosis en un mismo tejido, el efecto biolégico es mayor con un haz de
particulas « a diferencia de un haz de ~ por un factor de 20, ya que las particulas alfas
depositan més energia por unidad de distancia que los fotones o electrones [7]. El valor del
factor de ponderacién tanto para fotones como para [ se asigna por convencion. Si el haz
incidente no es uniforme, la dosis equivalente es un promedio ponderado sobre todos los
tipos de radiacién incidente. Aunque Wg es una unidad adimensional, Hy tiene unidades
de Sievert y no de dosis (Gy), es decir 1Sv=1Gy (Wg).

Tabla 1: Factor de ponderacién asociado a los tipos de radiacién, [12].

Tipo de Radiaciéon Factor Wg
Fotones, muones 1
Particulas 1
Protones 2
Neutrones 3-2012
Particulas pesadas 20
(v, iones pesados, fragmentos de fisién)

12E] factor Wg depende fuertemente de la cantidad de energia depositada por unidad de distancia
conforme atraviesa el medio (Transferencia lineal de energia, LET por sus siglas en inglés, véase Attix
para més detalle, [7]), en particular, el valor de Wg para los neutrones depende fuertemente de la energfa
térmica.
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Dosis efectiva

Es necesario considerar también la diferente sensibilidad a la radiacion ionizante de
los diversos 6rganos y tejidos, para ello se define la dosis efectiva (Hg), como:

Hp=> (Wr)Y Drr(Wg) =Y Hr(Wr) (29)
T R T
Donde Hy es la dosis equivalente en un 6rgano o tejido medida en Sv, Drr es el
promedio de la dosis absorbida en un érgano o tejido por radiaciéon de tipo Ry Wy es
el factor de ponderacion debido a la radiosensibilidad del érgano o tejido. La suma se
realiza sobre todos los érganos y tejidos considerados. La Tabla 2 muestra los factores de
ponderacién para los 6rganos y tejidos [12].

Tabla 2: Factor de ponderacion para diferentes tejidos y organos.

Tejido u Organo Wr | > +(Wrp)
Médula 6sea, colon, pulmén, estémago, seno, tejidos restantes' | 0.12 0.72
Gonadas 0.08 0.08
Vejiga, esofago, higado, tiroides 0.04 0.16
Superficie 6sea, cerebro, glandulas salivales, piel 0.01 0.04
Total 1

El valor del factor de ponderacion para cada tejido u 6rgano depende fuertemente de
la capacidad de regeneracién que tenga, es decir, para tejidos u 6rganos que se regeneren
mas rapido el factor de ponderaciéon es mas alto; mientras que para una regeneracion
mas lenta el factor de ponderacién es menor. Los valores de Wr representan los valores
promedio para humanos promediados en ambos sexos y todas las edades, y por tanto no
se relacionan con las caracteristicas de ningin individuo en particular.

Las magnitudes de dosis equivalente y dosis efectiva no son medibles de forma di-
recta, puesto que para ello habria que situar los detectores en el interior de los érganos
del cuerpo humano. Por esta razén el ICRP (International Commission on Radiological
Protection por sus siglas en inglés) ha definido un grupo de magnitudes empleadas para
la vigilancia ambiental de campos de radiacion externa, capaces de proporcionar en la
practica una aproximacién razonable (o una sobre-estimacién) a partir de las magnitudes
anteriormente descritas.

Para las magnitudes de vigilancia ambiental se introduce un concepto que relaciona
un campo de radiacion externo con la dosis equivalente y la dosis efectiva. Este concepto
es la dosis equivalente ambiental (DEA).

13Tejidos restantes: Suprarrenales, regién extra-torcica, vesicula biliar, corazén, rifiones,ganglios
linféticos, mucosa oral, pdncreas, prostata (varén), intestino delgado, bazo, timo y ttero (mujer).
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Dosis Equivalente Ambiental, H*(d)

La dosis equivalente ambiental (DEA por las siglas en inglés de Equivalent Dose Am-
bient), H*(d), en un punto de un campo de radiacién, es la dosis equivalente que se
produciria por el correspondiente campo alineado y expandido en la esfera ICRU, a una
profundidad de 10 mm y sobre el radio opuesto a la direccién de alineacion del campo. Por
un campo alineado y expandido se entiende un campo hipotético en el cual la fluencia, su
direccion y su distribucién de energia tienen el mismo valor en todo el volumen de interés
como en el campo real existente en el punto de interés, es decir, este campo hipotético
permite exponer la esfera ICRU en las mismas condiciones que el campo de radiacion
existente en el punto de interés. La unidad de la DEA es el Sievert (Sv). La esfera ICRU
es una esfera de 30 cm de didmetro hecha de un material equivalente a tejido de densidad
de 1 g/cm™ y con composicién de masa de 76.2 % de oxigeno, 11.1 % de carbono, 10.1 %
de hidrégeno y 2.6 % de nitrégeno, [12].

En la practica, la definicién de un campo alineado y expandido no es completamente
valida puesto que en realidad, los campos de radiacién no son de esta forma, es por esta
razon que la DEA, por definicién, representa una sobrestimacion del campo de radiacion
real. Una forma indirecta de medir la DEA es la medicién del kerma en aire, este ltimo
se obtiene mediante la evaluacién de la dosis absorbida en aire bajo la condicion de EPC.
La transicién de kerma en aire a DEA se obtiene mediante factores de conversién que
dependen de la energia de los fotones al cual fue expuesto el dosimetro (véase factores de
conversion de kerma en aire a DEA en el apéndice 11, [13].).

2.5. Medicina Nuclear

2.5.1. Tomografia por emision de positrones

La tomografia por emisién de positrones o PET (por las siglas en inglés de Positron
Emission Tomography) es una técnica de diagndstico por imagen en medicina nuclear
que se utiliza principalmente para detectar anomalias metabdlicas y fisiologicas. En la
PET se emplea un radionuclido emisor de positrones fuertemente ligado a una molécula
portadora'* formando un radiofdarmaco. Este radiofarmaco se aplica al paciente, una vez
en el interior, el radiofarmaco tiene preferencia por unirse a cierto 6rgano o tejido con
hipermetabolismo (se denomina asi cuando en un tumor hay un mayor consumo energéti-
co debido al crecimiento acelerado del tejido anormal) o hipometabolismo (disminucién
en el consumo energético) captando una mayor o menor cantidad de radiofdrmaco que el
resto del cuerpo. Los radiontclidos mas empleados en la PET son 1C, 3N, °0, ®Ga y
18F siendo este tiltimo el mas utilizado en forma de "F-FDG '* (18F-fluorodeoxiglucosa),
molécula analoga a la glucosa.

14T as moléculas portadoras dependen del propédsito de escaneo, ya que interactian de forma especifica
con ciertas proteinas o azucares en el cuerpo.

15E] fldor de la molécula de FDG es reemplazado por el elemento radiactivo '®F, dando asi lugar a
la molécula de '®F-FDG empleada en la PET.
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Una vez que el radiofarmaco se encuentra en el interior del cuerpo del paciente, la
emisién de positrones como consecuencia de la inestabilidad del trazador, estos al ser de
carga positiva colisionan con electrones libres en el medio, resultando en un aniquilamiento
de ambas particulas. Como producto de la aniquilaciéon surgen dos fotones en direcciones
opuestas con un angulo de 180° uno respecto del otro que son detectados en coincidencia
por el anillo de cristales de centelleo del equipo PET.

Las senales detectadas en el cristal centellador son amplificadas por un tubo foto-
multiplicador y posteriormente convertidas a una senal digital, la cual se puede procesar
mediante un sistema de cémputo; todo el sistema electrénico analiza los eventos coin-
cidentes en los cristales centelladores reconstruyendo una imagen en tres dimensiones
mostrando la zona de interés.

Figura 7: Equipo PET-CT del INCMNSZ.

2.5.2. Tomografia por emisién de fotén tnico

La tomografia por emisién de fotén tnico o SPECT (por las siglas en inglés de Photon
Emission Computed Tomography) andlogamente a la técnica PET constituye una herra-
mienta de diagnéstico que utiliza radiontclidos emisores de rayos gamma como el 2°1T1,
67Ga, 1In, 1231 y 99 Tc, siendo este ultimo el mas utilizado, gracias a su facilidad para ser
obtenido a partir del generador de **Mo /%™ Tec. A diferencia del anillo con el que cuenta la
PET, los fotones son detectados por uno o dos detectores planos que rotan alrededor del
paciente desde diferentes angulos generando imagenes tridimensionales que se forman por
el uso de un colimador, el cual, selecciona aquellos que lleven una direccién determinada.

Por lo general estos equipos son més accesibles y de menor costo en comparacion con la
PET.
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Figura 8: Equipo SPECT-CT del INCNNSZ.

Las técnicas PET y SPECT proporcionan un método no invasivo para el paciente
en estudios diagnésticos mediante el empleo de radiofarmacos, cada una de ellas con
caracteristicas especificas como se muestra en la Tabla 3:

Tabla 3: Diferencias entre radiontclidos para PET y SPECT.

Caracteristica PET SPECT
del radiontclido
Emisién Positrones Fotones
Generacion Ciclotrén Generadores
portatiles
Radionuclido
principal 18R 99mPe
Energia 511 keV 140 keV
Vida media minutos horas
Colimacién Coincidencia Fisica

2.5.3. Tomografia computarizada

Las técnicas de PET y SPECT, por si solas, carecen de una referencia anatémica que
determine la localizaciéon exacta de la region de interés y no proporcionan la informacion
necesaria para un diagnoéstico adecuado, por lo que usualmente se les fusiona con la To-
mografia computarizada o CT (por las siglas en inglés de Computarized Tomography),
llamandole PET-CT y SPECT-CT.

La CT es una herramienta de diagndstico que permite visualizar imagenes tridimen-
sionales a partir de cortes bidimensionales y consta de cuatro elementos bésicos: 1) el
Gantry, componente de mayor tamano donde se ubican el tubo emisor de rayos X junto
con el sistema de enfriamiento, el colimador, los detectores, el motor y el mecanismo de
movimiento durante la adquisicion de la imagen, asi como los laseres que sirven para la
ubicacién del paciente; 2) la camilla de posicionamiento, en ésta se ubica al paciente para

29



la adquisicién de la imagen, cuenta con movimiento tanto horizontal como vertical; 3) el
procesador de datos, computadora a cargo del funcionamiento total del equipo, el alma-
cenamiento y la manipulacién de las imagenes; 4) la consola de control, opera el equipo,
es decir, se introducen los datos del paciente, el tipo de adquisicion a realizar, el grosor
del corte, el avance de la camilla.

La CT utiliza un haz de rayos-X que al incidir en el paciente sufre atenuacién, los
rayos-X transmitidos son detectados por una serie de miltiples detectores diametralmente
opuestos al tubo generador del haz girando de manera sincronizada alrededor del pacien-
te. La atenuacion de los rayos-X transmitidos proporciona informacion sobre la densidad
del medio recorrido donde la diferencia de densidades es procesada mediante un siste-
ma electrénico generando imagenes que son resultado de numerosas proyecciones desde
diferentes dngulos. Esta imagen se manipulan para reconstruir la imagen final que es la
superposicion de aquella generada en la PET o la SPECT produciendo una imagen que
proporciona mayor informacién que la generada en la PET o en la SPECT tnicamente.

La CT determina de forma automatica el espectro de energia de los rayos X genera-
dos mediante un topograma, que consiste en un barrido rapido para medir parametros
del medio como el area de exploracién y el nimero de cortes a realizar. Algunos de los
parametros que se pueden variar en la CT dependiendo del propdsito a emplear son los
siguientes:

» kVp (kilo voltaje pico): En términos practicos el kVp es la diferencia de potencial
maxima aplicada a los electrodos en el tubo de rayos X y por tanto determina la
energia maxima del haz. El kVp se ajusta de acuerdo con las necesidades diagnosti-
cas de cada paciente y su capacidad de penetracion depende del medio a estudiar.
El kVp es el principal factor de control de contraste, el cual se define como la dife-
rencia de densidades entre dos dreas adyacentes de una imagen generada en la CT;
cuanto mayor es esta diferencia, mayor es el contraste. El kVp y el contraste son
inversamente proporcionales.

= mAs: En radiologia el término mAs se emplea para definir la corriente del tubo de
rayos X, pero en sentido estricto el mAs tiene unidades de carga, en este trabajo
usaremos el mAs como la corriente del tubo de rayos X. Este parametro regula
la temperatura del filamento del catodo, es decir, una mAs alta en el filamento,
aumenta la temperatura en el mismo, y como consecuencia, el numero de electrones
liberados por efecto termoidnico es mayor. A su vez, conforme aumenta el numero
de electrones liberados, al incidir en el anodo, la probabilidad de interaccion de los
electrones incidentes con los electrones atomicos del medio aumenta, lo cual se ve
reflejado en una mayor cantidad de rayos X generados.

Generalmente la energia adquirida por los rayos X en un estudio de CT se encuentra

en el intervalo que va entre los 80 y 120 kVp y corrientes de 100 hasta 350 mAs para un
anodo de tungsteno.
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En este trabajo se uso el equipo PET-CT de la unidad de imagen molecular del INNN
(Figura 9), equipo hibrido Biograph mCT fabricado por Siemens Medical Solutions, USA,
cuyo uso principal, aunque no el tinico, es en estudios diagnosticos de enfermedades neu-
rolégicas como la epilepsia, el Parkinson, la depresién, la esquizofrenia, el cancer y el
Alzheimer, esto gracias a que cuenta con software especializado en construccion de image-
nes tridimensionales de la corteza cerebral.

El equipo PET-CT cuenta con tubo de rayos X que elimina el calor mediante un
sistema de enfriamiento directo del anodo, cuenta con un diseno compacto y una rotacion
tubo-detectores mas rapida, lo cual permite realizar escaneos cerebrales en aproximada-
mente 20 s realizando 64 cortes por minuto. Esta equipado con detectores de cristales de
oxiortosilicato de lutecio (LSO) con una resolucién espacial de 4 mm y un campo de visién
de 23 cm. El equipo PET-CT esta acoplado a una estacién de trabajo que consiste en una
computadora y monitores donde se despliegan las imédgenes adquiridas previamente para
su analisis [14].

Figura 9: Equipo de mPET-CT del INNN.

2.6. Musculo Orbicular de Ojo

El ojo esta compuesto por varias capas (Figura 10): 1) Esclerdtica, es la capa més
externa, contiene la cérnea, que es transparente y contiene el iris (membrana de color
caracteristico del 0jo); 2) Capa vascular del ojo, es la capa media y estd formada por la
coroides (contiene los vasos sanguineos), el cuerpo ciliar (misculo que ayuda a suspender
la lente) y el iris (controla la cantidad de luz que entra al ojo al cambiar el tamano de la
pupila); 3) La retina es la capa més interna del ojo; contiene células fotorreceptoras y las
células que pasan los impulsos nerviosos a lo largo del nervio éptico. De forma externa,
el ojo esta rodeado por musculos que coordinan su movimiento, proteccién y lubricacion.

De los musculos que brindan mayor proteccién, aunque no el inico, se tiene el misculo
orbicular. Esta compuesto de dos bandas concéntricas cuya funcion es la de abrir y cerrar
los parpados superior e inferior dando proteccion a las estructuras internas y drenar las
lagrimas de los ojos manteniéndolos lubricados.
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Figura 10: Anatomia del ojo

El ojo en todo su conjunto es una de las estructuras mas sensibles a cualquier tipo de
radiacién, debido a que las células oculares no cuentan con un mecanismos de reparacion
por si mismas (véase Biological Effects of Ionizing Radiation Physics para mas detalle,
[15]). Cuando se realizan estudios de diagnostico como lo son los de CT, en particular
los estudios en cabeza, las dosis de radiacién impartidas tanto a la parte externa como
a la interna del ojo es, tal vez, la principal preocupante de esta técnica. Sin embargo, es
importante resaltar que los riesgos de desarrollar alguna patologia debida a la radiacion
de rayos X en ojo, aun siguen siendo discutidos [16].

Una de las primeras investigaciones reportadas en la literatura que indican el dano
causado por la CT en estudios de cabeza es la formacion de cataratas por la exposicién a
rayos X. Sin embargo, la investigacién solo se basé en el nimero de estudios de cabeza en
CT mas no en como fueron realizados los estudios de CT de cabeza. Por otro lado, estu-
dios recientes en animales demuestran que el nimero de opacidades (cataratas y atrofia
de retina principalmente) en ratones crece de forma lineal con el tiempo de exposicién
cuando estos son expuestos a rayos-X de 250 kVp donde el periodo de latencia es afectado
por ciertos parametros como la dosis impartida, la frecuencia de exposicion, el sexo y la
edad del mamifero [16].
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Actualmente en humanos, los reportes sobre el estudio de la formacién de patologias
provocadas por estudios de CT es casi nula de forma que se encuentra abierta la veracidad
sobre si la generacién, en particular de cataratas son procesos estocdsticos ¢ o determi-
nistas'”. El nivel limite de dosis efectiva anual para cristalino es de 150 mSv para POE y
15 mSv para PG, pero estudios recientes realizado por el IAEA'® muestra que el crista-
lino es més radiosensible de lo que se creia y en su reporte del ICRP en 2013 los limites
establecidos se redujeron a 20 mSv para POE, mientras que los de PG permanecen en el
mismo nivel.

De aqui la importancia de estudiar tanto la parte externa como interna del ojo en
técnicas de diagnéstico con la finalidad de asegurar que el paciente no presente efectos
secundarios cuando es sometido a este tipo de procedimientos. En nuestro trabajo se re-
porta la dosis impartida a la zona de musculo orbicular en estudios de cabeza de CT, esto
como preambulo de trabajos futuros para la medicién de la dosis en el cristalino.

16Son efectos con cierta probabilidad de aparicién. Generalmente provocan lesiones en pocas células,
su apariciéon es tardia y lo mas importante es que los efectos son independientes de la dosis

I7Efectos que aparecen tras superar un umbral de dosis, provoca la lesién de muchas células, su
aparicién puede ser inmediata o tardia.

18 Agencia Internacional de Energfa Atémica
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3. Meétodo experimental

En este capitulo se describe el protocolo experimental empleado durante este trabajo
para la dosimetria ambiental y la colocacién de los dosimetros en la irradiacion de musculo
orbicular. El protocolo consiste en la caracterizacion de los dosimetros a utilizar, el tra-
tamiento térmico de los TLD-100, el procedimiento de irradiacién, el manejo del equipo
lector TL, la elaboracion de los portadosimetros y la colocacién de los dosimetros en los
sitios seleccionados de la unidad de medicina nuclear del INCMNSZ. Asi como el montaje
experimental empleado en el maniqui RSVP Phantom ([17]) en el estudio de CT con la
variacion del voltaje y la corriente.

3.1. Caracterizacion de los dosimetros

Los dosimetros, incluso cuando provengan de un mismo lote, es decir que sean fa-
bricados bajo las mismas condiciones y con la misma cantidad de impurezas, presentan
diferencias en su senal TL cuando son expuestos a un campo de radiaciéon y para poder
garantizar un desempeno 6ptimo de los TLD-100, es necesario caracterizar su respuesta
para que esta sea lo mas homogénea, uniforme y reproducible posible.

Los tratamientos térmicos de los dosimetros tienen la misién de restaurar adecuada-
mente sus propiedades de origen, principalmente su sensibilidad. Para ello es indispensable
llevar a cabo cuidadosamente el control de todas las fases y bajo las mismas condiciones
de las que se compone el ciclo de tratamiento. En este trabajo se empled un lote de
149 dosimetros TLD-100 en forma de chips elaborados por Harshaw Chemical Company,
Cleveland Ohio, EUA (ver manual para més especificaciones, [9]). Diferentes tipos de tra-
tamientos térmicos para los TLD-100 ([18],[19]) han sido propuestos, el utilizado en este
trabajo fue el establecido en el Manual de Procedimientos de Trabajo del Laboratorio de
Dosimetria de la Radiacién elaborado por el Grupo de Dosimetria de la Radiaciéon del
Departamento de Fisica Experimental del Instituto de Fisica, UNAM (IFUNAM) [20],
que consiste en un primer horneado a temperatura de 400 °C, seguido de un horneado
de 2 horas a 100°C, enfriando a temperatura ambiente durante un lapso de 15 minutos
entre ambos horneados. El primer horneado se realizé6 en una Mufla Felisa, Modelo FE-
340 (véase las especificaciones en [21]), mientras que el segundo se llevé a cabo en un
horno Binder Postfach 102, Modelo 78502 Tuttlingen (véase las especificaciones en [22]),
ambos procesos realizados en el Taller de Fisica de Radiaciones (TFR) de la Facultad de
Ciencias, UNAM (FCUNAM).

El propésito del primer horneado es borrar la senal acumulada de las trampas mas
profundas, mientras que el segundo elimina los electrones atrapados en la separacion de la
banda de conduccién y de valencia de poca profundidad. Posterior al tratamiento térmico
se realiza un proceso de irradiacion con el objetivo de verificar la capacidad de respuesta
a una cierta dosis de cada dosimetro. Para tal propésito los TLD-100 previamente hor-
neados fueron irradiados con una fuente de radiacién 3~ de ?°Sr-2Y con tasa de dosis en
agua de 2.838 + 0.0023 mGy s~! (15 de junio de 2017) propiedad del IFUNAM con las
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siguientes caracteristicas (ver Tabla 4).

Tabla 4: Fuente % Sr.
Radiontclido | Vida Media | Decaimiento | Energia | Hija

maxima

NGy 28.79 anos B~ 546 keV | Y

El tiempo de irradiacién a cada uno de los TLD-100 fue de 105 + 1 segundos impar-
tiendo una dosis de 294.8 + 5.9 mGy dada la ecuacién 20.

Por seguridad, durante el procedimiento de irradiacion se utiliz6 un detector Geiger
portatil que se mantiene encendido durante el proceso y apuntando a la fuente en todo
momento para detectar algin incremento inusual en presencia de la fuente radiactiva. El
area donde se irradié fue delimitada mediante bloques de acrilico seguidos de bloques de
plomo de manera que rodeen la zona donde se colocé la fuente de radiacién, los primeros
para lograr que las particulas beta (electrones) depositen su energia en este medio y los
segundos para evitar que la radiacion dispersa generada por los electrones incidentes sea
transmitida a la zona posterior de los bloques de plomo.

Para obtener la sefial TL de los TLD-100 irradiados, se utilizé6 un equipo lector TL
HARSHAW 3500 producido por Harshaw Chemical Company, Cleveland Ohio, EUA,
controlado por el software WinREMS (Windows Radiation Evaluation and Management
System) ubicado en el TFR de la FCUNAM. El funcionamiento de este equipo consiste
basicamente en calentar a través de una plancheta metélica el material TL, detectando la
luz emitida por el dosimetro mediante un tubo fotomultiplicador.

El tubo fotomultiplicador esta conectado a un circuito analdgico digital que recibe la
corriente eléctrica y la transforma en una senal digital que se muestra en una computado-
ra asociada al equipo. Integrando esta senal eléctrica en el intervalo de calentamiento se
determina la carga eléctrica que es proporcional a la dosis impartida al dosimetro [20].
Para comprobar la estabilidad del equipo se establecen varios criterios: 1) la lectura de la
corriente oscura del tubo fotomultiplicador, la cual se obtiene realizando una lectura con
la plancheta semi-abierta; y 2) la lectura de la luz de referencia que se obtiene mediante
la lectura con la plancheta completamente abierta, ambas lecturas sin ningin material
TL dentro del lector.

La operacion del lector se lleva a cabo en una atmosfera de nitrégeno con la finalidad
de evitar la oxidacién de la plancheta que pueda asi alterar la lectura TL. Todas las
lecturas se llevaron a cabo con los siguientes parametros:

» Tiempo de lectura: 26 s
» Tasa de calentamiento: 10 °C/s

» Intervalo de calentamiento: 50 a 300 °C
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s Lectura de la senal de referencia: 185.4-188.8 nC

Lectura de la corriente oscura: 0.0247-0.0366 nC

Voltaje de operacién del tubo fotomultiplicador: 749 V

Temperatura del TFRUNAM 20-23 °C

Corriente de fuga: 1-6 pA

Para verificar que los parametros anteriormente descritos no tuvieran variaciones mas
alla del intervalo mencionado y con ello garantizar la estabilidad del equipo durante el
periodo de trabajo, se utilizaron dos criterios:

1) El registro que se lleva en el TFR de la FCUNAM sobre los parametros del lector
previo a la realizacién de este trabajo (aproximadamente ano y medio), la bitdcora mues-
tra que los parametros se encuentran en el intervalo mencionado.

2) Posterior a la culminacion del trabajo se irradiaron 15 TLD-100 bajo las mismas
condiciones con las que fueron caracterizados (dosis, disefio experimental, protocolo de
horneado y lectura) mostrando con ello una variacién del 4 % en la senal TL con respecto
a las obtenidas en la caracterizacion.

Lo anterior asegura que actualmente el equipo lector empleado es estable y garanti-
za que la respuesta arrojada por el mismo es debida unicamente a la luz emitida por el
dosimetro.

Para conocer la reproducibilidad de las respuestas termoluminiscentes de los TLD-100
a utilizar, todos los dosimetros se expusieron dos veces a la misma dosis bajo las mismas
condiciones. Durante ambos procesos los TLD-100 se irradiaron 24 horas después del tra-
tamiento térmico, mismo periodo que se dejé pasar entre la irradiacion y la lectura de los
TLD, asi como entre la lectura y el préoximo proceso de horneado.

El criterio utilizado para seleccionar los dosimetros fue intersectar en un grafico las
seniales termoluminiscentes de ambas irradiaciones, cada una de ellas con su respectiva
desviacién estandar respecto al promedio de cada irradiacién, el valor fue del 10 % para la
primera irradiacién y el 8 % para la segunda. Los dosimetros seleccionados fueron aquellos
que se encontraban en el area comprendida entre —o y +o0 de la lectura de la primera
irradiacién y —o y +o de la lectura de la segunda irradiacién (Figura 11).
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Figura 11: Proceso de seleccion de los dosimetros

3.2. Elaboracion y colocacién de los porta-dosimetros

Los TLD-100 fueron colocados en la unidad de Medicina Nuclear del INCMNSZ ba-
jo condiciones de EPC, para esto se emplearon contenedores de acrilico denominados
porta-dosimetros con las siguientes caracteristicas: dos tapas rectangulares de acrilico de
dimensiones de 7.1x5.6x0.45 (largo, ancho y grosor, respectivamente) cm?, unidas median-
te dos tornillos de nilamyd en esquinas opuestas. En una tapa se realiza un bajo relieve
y en la otra un alto relieve con dimensiones de 5.1x3.6X0.5 cm?® (Figura 12 (a)), a fin de
que cuando se encuentren en caras opuestas no haya movimiento de los TLD-100, una vez
dentro del porta-dosimetro.

En el interior de una tapa se perforan 6 nichos circulares, 3 de ellos de 3 mm de
didmetro y 1 mm de profundidad para colocar los dosimetros TLD-100 y otros 3 de 5
mm de didmetro por 1 mm de profundidad con espacio de 9 mm uno respecto del otro
(Figura 12, (b)). Solo se colocaron 3 TLD-100 en cada porta-dosimetro. Cabe mencionar
que los porta-dosimetros fueron elaborados en el taller de mantenimiento de la Facultad
de Medicina de la UNAM.
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Tornillo de

acrilico

Figura 12: Elaboracion y diseno de porta-dosimetro.

El objetivo de nuestro trabajo es conocer la dosis equivalente ambiental en los sitios
de la unidad de Medicina Nuclear del INCMNSZ, los lugares de mayor interés fueron
aquellos en los que se manipula material radiactivo asociado a estudios de diagnostico
sumado a aquellos donde hay una mayor afluencia tanto de pacientes como de personal
que labora en la unidad. La Figura 13 muestra los sitios (denotados por un rectangulo
color rojo) donde se colocaron los porta-dosimetros, siendo un total de 24 portadosimetros
distribuidos en 14 sitios.
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A continuacion se describen los 14 sitios donde se colocaron los porta-dosimetros:

1.

10.

11.

12.

13.
14.

Cuarto Caliente. Se seleccionaron dos sitios: 1) la mampara donde se almacenan
los contenedores de las fuentes radiactivas (*°Co y 137Cs) y se realizan calibraciones
diarias del activimetro!® y 2) el lavabo que se utiliza para almacenar el bote de
desechos radiactivos (papeles y material clinico) y lavar el material que ha tenido
contacto con el material radiactivo.

. Unidad SPECT-CT. Aqui se realizan los estudios SPECT-CT a los pacientes pre-

viamente inyectados con material radiactivo, principalmente con *™Te.

Unidad PET-CT. Aqui se realizan los estudios de diagnéstico PET-CT. Es impor-
tante senalar que hasta marzo de 2018 el PET no se encontraba en funcionamiento
por falta de radiofarmaco y funcionaba tnicamente para realizar las calibraciones
de la CT.

Area de recepcién. Es el sitio de entrada a la Unidad de Medicina Nuclear. Aqui se
encuentran la secretaria y los familiares que esperan en caso de que el paciente no
necesite ayuda.

Pasillo. Es la via de ingreso y transito de la unidad, este pasillo es recorrido por el
personal y pacientes a los que se les han administrado dosis diagndsticas.

Cuarto de Inyeccion. En esta area se inyecta via intravenosa con material radiactivo
(%9mT¢) a los pacientes que tendrdn un estudio SPECT-CT.

Cuartos de Reposo 1,2 y 3: Aqui los pacientes permanecen en reposo (sentados) una
vez que se les ha administrado la dosis correspondiente para su estudio diagnostico.

Bano de pacientes. Se ubica en la zona contigua a la unidad SPECT-CT vy es
exclusivo de pacientes a los que se les ha administrado alguna dosis.

Cuarto con camilla. Cuarto de reposo donde los pacientes permanecen acostados
en camilla con el objetivo de lograr una distribucién uniforme y adecuada del
radiofarmaco para su estudio diagndstico.

Sala de pacientes/familiares. Este sitio se encuentra dentro de la unidad y es lugar
de espera para los familiares.

Consola de control de SPEC-CT y PET-CT. Son lugares contiguos donde los técni-
cos radidlogos programan y operan ambos equipos.

Sala de médicos/ Area de interpretacion. Es el lugar donde los médicos analizan las
imégenes.

Cuarto de enfermeria. Sitio donde se resguarda todo el material de curacion.

Controles TFR FCUNAM vy oficina de seguridad radiolégica INCMNSZ. Lugares
de control.

19Dispositivo que mide la actividad de los radionticlidos.

40



Porta-dosimetro

(a) (b)

Figura 14: a) Pasillos de la unidad. b) Cuarto de inyeccién.

La estancia en los sitios seleccionados para los dosimetros fue de tres meses (20 de
diciembre 2017 - 20 de marzo de 2018) donde se realizaron aproximadamente 310 estudios
diferentes con el equipo SPECT-CT entre los cuales se encontraron estudios cardiacos,
pulmonares, tiroideo, dseos, renales, paratiroideos, géastricos, vias biliares, rastreos con
yodo y gasto cardiaco (informacién proporcionada por el personal de la unidad).

3.3. Curva de calibracion

Los TLD al ser dosimetros relativos requieren de una calibracién previa a su uso para
poder determinar la dosis a la que fueron expuestos. Para esto se irradian los TLD-100
a dosis conocidas y asi poder conocer la correspondencia entre senal termoluminiscente-
dosis.

Las irradiaciones para la parte de dosimetria ambiental se llevarén a cabo en el Labo-
ratorio de Dosimetria TL del Instituto de Fisica, UNAM, con una fuente de %°C'o emisor
de fotones de 1.25 MeV en promedio y una vida media de 5.27 anos, con un tasa de
dosis en agua de 0.098% 0.004 pGys—! al 15 de junio de 2017. Esta fuente consiste en
una cavidad cilindrica resguardada con un blindaje de plomo. Dentro de la cavidad se
introduce un trozo de madera de forma rectangular (6 cm de lado y 25 cm de altura),
a media altura de ésta se coloca un contenedor cuadrado con un nicho adecuado para el
dosimetro a irradiar y frente a este arreglo se encuentra en una posicién fija la fuente de
60Co. Con esta fuente se obtuvieron valores de dosis de hasta 6 mGy.

Para las irradiaciones de dosis en musculo orbicular, la curva de calibracion se realizé con
el Gammacell 2000, fuente de ®°Co con tasa de dosis en agua de 0.121 + 0.004 Gy/min
(20 marzo de 2018) fabricado por la compania Atomic Energy of Canadd, Ltd., propiedad
del Instituto de Ciencias Nucleares, ICN-UNAM. Este consiste en una serie de 24 barras
de ®°Co colocadas en anillos formando una cavidad cilindrica resguardada con un blindaje
de plomo. Dentro de la cavidad se introduce un émbolo de acero inoxidable que tiene en
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su extremo inferior un cilindro hueco (8.8 cm de didmetro y 14 cm de altura) que puede
subir y bajar mediante un mecanismo eléctrico y en el que se coloca un contenedor de

lucita con los dosimetros a irradiar. Con esta fuente se irradiaron cuatro dosimetros a
dosis de 4 hasta 200 mGy.

3.4. Maniqui de cabeza empleado en irradiacién de musculo or-
bicular

El maniqui de verificacién en radiocirugia o RSVP (por las siglas en inglés de Ra-
diosurgery Verification Phantom ) de cabeza fue disenado para proporcionar una mejor
localizacién de patologias en estudios de CT, resonancia magnética y angiografias, asi co-
mo la verificacion de la dosis para sistemas tumorales dentro del maniqui en tratamientos
de radioterapia. Este maniqui cuenta con la peculiaridad de tener en el interior un mate-
rial que simula una cavidad tumoral, que puede manipularse mediante una barra externa
(Figura 15). La cavidad tumoral puede hacer uso de gel sensible a la radiacién, dosimetros,
peliculas sensibles (PTR) y cdmaras de ionizacién para mediciones de dosis cuantitativas.

Figura 15: Maniqui RSVP de cabeza.

El maniqui esté elaborado por una capa de acetato butirato de celulosa o CAB (por
las siglas en inglés de Cellulose Acetate Butyrate) de 0.25 pulgadas de grosor , un pléstico
transparente elegido por su resistencia y baja absorcion de agua. El maniqui se llena de
agua durante la practica, simulando la absorcion de radiacién y la dispersion del tejido
blando humano. El1 RSVP estda montado sobre una placa de policarbonato, que estd unida
a una placa de cubierta y un conjunto que permite rotar el vaso tumoral.
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3.5. Irradiacion de musculo orbicular

El maniqui se llena de agua destilada previo a las irradiaciones con la tomografo (Fi-
gura 15). Debido a que el maniqui no cuenta con nichos prefabricados para la colocacién
de los TLD-100 en el exterior de la superficie, éstos se colocaron sobre una cinta aspera
auto-adherible para ofrecer resistencia y evitar que los dosimetros se cayeran cubriendo
completamente la zona del misculo orbicular (Figura 16 (a)).

Dos dosimetros TLD-100 se colocaron en el ojo derecho y dos en el ojo izquierdo en
posiciones simétricas respecto de cada ojo y de manera concéntrica a la region de los
parpados (Figura 16 (b)).

(a) (b)

Figura 16: a) Colocacién y b) Posicién de los TLD-100 en maniqui.

Hecho lo anterior, se realizé la alineacién del Gantry y posteriormente se definio el
protocolo de irradiacion. La alineacion del Gantry consistié primero en un ajuste manual
de los tres ldseres con el isocentro (punto en el espacio imaginario sobre el cual giran
los diversos componentes del tomégrafo). Los laseres cortan al maniqui de forma sagital,
coronal y axial, haciendo coincidencia entre si. Posteriormente se realizé el ajuste digital
mediante una tomografia rapida.
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Figura 17: Alineacién con el isocentro del Gantry

Se continua con la adquisicién del topograma que consiste en un barrido rapido donde
la imagen adquirida ayuda a seleccionar el area a irradiar. La region a irradiar en el to-
pograma durante todos los protocolos de adquisicion empleados se muestra en la figura 18.

NN DAVID, EXPERIMENTOS
ey SOSTON S Blographt4  18.04.18-13:37:50-8TD-1 31
e vosic Y
e

L.
5 8P -576.
Area a irradiar

Parametros a
modificar

Figura 18: Region de maniqui a irradiar en los protocolos.

Una vez seleccionada la region de estudio, se definen los parametros que ayudan a
optimizar el estudio como: la energia del haz (kVp), la corriente del tubo (mAs), el ta-
mano y el nimero de los cortes, la velocidad de la mesa (pitch) y el filtro de adquisicién.
En este trabajo los parametros modificados fueron el voltaje-pico (kVp) y la corriente del
tubo (mAs) mostrados en la Tabla 5.

Los parametros seleccionados fueron de indole clinico. Para el caso pedidtrico de estudios
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de CT de cabeza se usa una diferencia de potencial de 80 kVp en el tubo de rayos-X,
mientras que 120 kVp lo es para adultos. La corriente usada tuvo un intervalo de entre
150 y 500 mAs.

Tabla 5: Haces de radiaciéon empleados en irradiacion de musculo orbicular con CT.
Voltaje (kV) | Corriente (mAs)
150
80 250
350
500
150
120 250
350
500
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4. Resultados

4.1. Curva de calibracion

Como se ha dicho, el EPC asegura que la dosis absorbida por el dosimetro es igual al
kerma en aire K,, por lo que de aqui en adelante se usara kerma para referirnos a este
ultimo.

Los valores de kerma en aire (K, ) empleados en la curva de calibracién para dosimetria
ambiental se muestran a continuacion:

Tabla 6: K, para la curva de calibracion para dosimetria ambiental.

Senal TL (nC) | K, (mGy)
0.8 +0.1 0.1 £0.01
3.3 +£0.1 0.5+0.2
8.7+ 0.1 1.3 £0.1
154 £ 0.2 25 %+0.1
21.5 £ 0.3 3.4 4+0.2
405 £ 1 6+ 0.3

Las senales TL de la Tabla 6 representan el promedio de tres dosimetros irradiados a
un valor de kerma en aire especifico (segunda columna), ambos con su respectiva incerti-
dumbre.

Se realizdé un ajuste mediante el método de regresién lineal ortogonal de los valores
de la senal TL y de los valores de K, empleados en la curva calibracion de la Tabla 6, de
esta forma se obtiene la relacion entre la senal TL en nC y el kerma en aire en mGy. La
curva de calibracion se muestra en la Figura 19.

Kerma
7 - -
en aire -

(mGy) o | <3

(o] 10 20 30 40
Sefial TL (nC)

Figura 19: Curva de calibraciéon de los TLD usados en la dosimetria ambiental.
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Los coeficientes de la ordenada al origen y la pendiente con su respectiva incertidum-
bre dados por el ajuste por regresion lineal se reportan en la Tabla 7.

Tabla 7: Coeficientes e incertidumbres asociadas a la regresion lineal de la curva de cali-
bracién en dosimetria ambiental.

a b
Valor 0.159 | -0.044
Incertidumbre | 0.003 0.014
Factor de correlacién R? = 0.991

La relaciéon entre el kerma y la senal TL para los TLD usados en la dosimetria am-
biental esta dada por:

K.(mGy) = (0.159 £ 0.003) - TL + (—0.044 £ 0.014) (30)

A partir de la expresion anterior es posible determinar el kerma en aire al que estuvieron
expuestos los dosimetros en los sitios.

Las dosis empleadas en la curva de calibracién en la irradiacién de musculo orbicular
se muestran en la Tabla 8.

Tabla 8: Dosis empleadas en la curva de calibracion de los TLD usados en la irradiacion
de musculo orbicular.

Senal TL (nC) | Dosis (mGy)
272 £0.6 4.8 £0.2
62.4 £ 2.3 104 £ 04
93.4 + 3.3 20.2 £ 0.8
261.9 £ 2.2 50.8 £ 2
434.6 £ 7.3 90.8 + 3.6

041.8 + 29.8 1214 £ 4.9
7476 £ 6.7 1514 £ 6.1
983.8 £ 17.1 202.1 £ 8.1

La primera columna de la Tabla 8 representa la senal TL promedio de los cuatro
dosimetros irradiados a una dosis conocida, la segunda muestra la dosis, ambas con su
respectiva incertidumbre.

Se realizé un ajuste mediante el método de regresion lineal ortogonal de los puntos
de calibracién (Tabla 8) y se muestra en la siguiente figura.
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Figura 20: Curva de calibracion de los TLD usados para la irradiaciéon de musculo orbi-
cular.

Los coeficientes de la ordenada al origen y la pendiente con su respectiva incertidumbre
se reportan en la Tabla 9.

Tabla 9: Coeficientes e incertidumbres asociadas a la regresién lineal en estudio de CT.

a b
Valor 0.204 | -0.849
Incertidumbre | 0.004 0.342
Factor de correlacién R? = 0.995

La relacion analitica entre la sefial TL en nC y la dosis (D) en mGy esta dada por:

D(mGy) = (0.204 + 0.004) - TL + (—0.849 & 0.342) (31)

A partir de la expresién anterior es posible determinar la dosis absorbida que recibieron
los dosimetros expuestos en las irradiaciones de musculo orbicular con CT.

4.2. Respuesta termoluminiscente

4.2.1. Dosimetria ambiental

Las primeras tres columnas de la Tabla 10 presentan las senales TL de los tres TLD-
100 expuestos por un periodo de tres meses en los sitios de la Unidad de Medicina Nuclear
del INCMNSZ sin correccion alguna, la cuarta columna presenta la senal TL promedio
con su incertidumbre respectiva.
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Tabla 10: Senal TL promedio (en nC) de los 3 dosimetros expuestos en sitios.

Sitio Senial TL 1 | Senal TL 2 | Senial TL 3 | Senial TL promedio
Bano de hombres 3.71 3.52 3.23 3.49 + 0.14
Sala de pacientes 11.42 10.39 10.53 10.78 4+ 0.32
Sala de control 6.16 5.25 5.07 5.49 + 0.34
Gantry PET 12.04 9.83 10.33 10.73 + 0.67
Cabecera PET 32.01 33.51 30.35 31.96 + 0.91
Enfermeria 3.09 3.44 3.15 3.23 £ 0.11
Control TFR 5.85 5.65 4.32 5.27 £0.48
SPECT barda 6.51 5.69 6.11 6.1 + 0.24
Pasillo pared morada 2.7 2.48 2.38 2.52 + 0.09
Bano de mujeres 8.51 11.71 9.54 9.92 +£ 094
Cuarto caliente (mampara) 6.25 5.74 6.16 6.05 £+ 0.16
Sala de espera (recepcion) 5.11 6.44 4.47 5.34 £+ 0.58
Cuarto caliente (lavabo) 6.6 6.09 6.93 6.54 £+ 0.24
Cuarto de reposo 4 camilla 5.27 9 13.76 9.34 + 2.46
Control INCMNSZ 4.04 4.39 5.41 4.61 + 0.41
Sala de médicos 3.47 3.75 3.6 3.61 + 0.08
Carrito PET 8.91 8.88 9.04 8.94 £+ 0.05
Oficina de médicos 5.3 3.26 3.99 4.18 4+ 0.60
Puerta adjunta SPECT 5.67 6.55 7.93 6.72 + 0.66
Cuarto de inyeccion 5.77 5.64 6.28 5.89 + 0.20
Cuarto de reposo 1 2.14 3.09 2.4 2.54 + 0.28
Cuarto de reposo 2 2.25 1.98 2.8 2.34 £ 0.24
Cuarto de reposo 3 1.95 2.22 2.39 2.18 £ 0.13
Pasillo pared blanca 5.05 5.02 5.53 5.2 +0.16

4.2.2. Mhsculo orbicular

La Tabla 11 muestra la senal TL promedio con su respectiva incertidumbre de los dos
dosimetros expuestos en musculo orbicular en los estudios de cabeza en CT sin correccion

alguna.
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Tabla 11: Senal TL en irradiaciéon de musculo orbicular.

Voltaje | Corriente | Senal TL (nC) Senal TL (nC)
(kV) (mAs) | musculo orbicular | miusculo orbicular
derecho izquierdo
150 65.12 £ 1.26 66.18 £ 0.50
20 250 154.30 £ 7.50 118.30 £ 0.20
350 138.35 £ 3.05 142.20 £+ 35.35
500 190.70 = 0.00 197.60 £+ 1.95
150 192.45 + 4.15 182.00 £+ 2.55
120 250 294.45 £ 4.45 307.50 £ 9.60
350 430.75 £ 3.25 426.80 £ 8.65
500 602.45 £ 3.85 635.70 £ 6.60

En toda la manipulacion de los dosimetros, tanto en la calibracién como en la irra-
diacién, se utilizaron testigos (dosimetros que no son irradiados pero que se transportan
junto con los dosimetros a utilizar y fungen como pruebas que demuestran algin indicio
de un factor externo que modifica la senal TL del dosimetro durante el trayecto o mani-
pulacién antes de la irradiacién ). Se decide no sustraer la lectura de estos debido a que
los dosimetros estan expuestos a la radiacién permanentemente y, a partir del horneado,
guardan la informacion de la energia absorbida hasta su lectura, ademads, que la curva
de brillo es casi constante a un nivel de fondo, el cual demuestra que los testigos reci-
bieron dosis muy bajas y se puede comprobar mediante la senal TL detectada por el lector.

4.3. Analisis de resultados

4.3.1. Eliminacién de fondo

Al proceso de descomposicion de una curva en sus picos individuales se le conoce como
deconvolucién. Mediante la deconvoluciéon de la curva de brillo de cada TLD se logra se-
parar la senial de fondo (senal que no proviene del cristal irradiado) de la lectura obtenida
por los dosimetros en el sitio donde fueron colocados. Para realizar las deconvoluciones
de las curvas de brillo se utilizo el software CGCD.

El proceso de restar la senal de fondo consiste en senalar tres puntos en la curva de
brillo, en principio estos puntos se pueden elegir de manera arbitraria, pero el CGCD de-
fine el fondo como una constante mas una funcion exponencial, los puntos seleccionados
por el usuario pasan por los datos de la curva de brillo. Una vez seleccionado el punto
definido en la regién a baja temperatura (antes del pico 5, que es el més estable y el
usado como referencia por el CGCD) el programa resta la parte constante del fondo y los
otros dos puntos en la regién a altas temperaturas (pasado el pico 5 de la curva de brillo
del TLD-100) resta la parte exponencial, el programa ajusta automaticamente la curva
que se comporta mejor a la curva de brillo, en caso de que los puntos seleccionados no
logren ajustarse a la curva de brillo, se eligen otros puntos de forma que los puntos ajusten
de la mejor manera a la curva de brillo. De esta forma solo se elimina la senal de fondo,
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sin desechar cierta parte a la lectura real de la exposicion al campo de radiacion en el sitio.
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Figura 21: a) Senal TL con fondo. b) Senal TL sin fondo.

Una vez sustraido el fondo, el area bajo la curva de brillo representa la senal TL
total de la dosis absorbida por el dosimetro en sitio. La incertidumbre asociada a la resta
de fondo por parte del equipo lector se obtuvo realizando la selecciéon de los tres puntos
mencionados anteriormente de forma aleatoria en una misma curva, el proceso anterior
realizado 10 veces en una misma curva y posteriormente para 10 curvas diferentes. En
toda la seleccion, se trato de que los puntos se ajustaran lo mas préximo a la curva de
brillo. La incertidumbre asociada a la resta de fondo por el programa de CGCD es del 2%

sobre la senal TL. Se decide no tomar en cuenta la incertidumbre por la resta de fondo

debido a que esta es pequena en comparacién con las lecturas obtenidas tanto en la curva
de calibracion como en los sitios donde fueron expuestos los dosimetros.

4.3.2. Correccion por desvanecimiento

Cuando los dosimetros son expuestos por largos periodos de tiempo como en el caso de
la dosimetria ambiental en nuestro trabajo, pueden exhibir desvanecimiento de la senal TL
debido a la liberacién de los electrones o huecos presentes en las trampas menos energéti-
cas por factores ambientales como la temperatura, la luz y la humedad, entre otros [19].
En este trabajo es importante considerar este factor ya que los dosimetros permanecieron
expuestos por un periodo de tres meses en la unidad, donde la temperatura en promedio es

de 21°, que es la temperatura a la cual los equipos de la unidad tienen un buen funciona-

miento. El comportamiento del desvanecimiento se describe mediante la siguiente relacion:

S = SoeiAt (32)
Donde S es la senal TL obtenida una vez transcurrido un tiempo t, Sy es la senal TL
inicial y A es el factor de desvanecimiento. Para realizar esta correccion se utilizo el dato
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aportado por el fabricante (5% de desvanecimiento anual a una temperatura de 20°C), el
cual resulta en una constante de desvanecimiento de 1.4 - 10~* dfa ~!. Aplicando nueva-
mente la relacion 32 y dado el valor de la constante de desvanecimiento con un periodo
de 90 dias se realiza la correcciéon de todas las lecturas termoluminiscentes.

4.3.3. Correccion por energia

Cuando el TLD-100 es expuesto a fotones con diferentes energias, la senal TL varia en
funcion de esta ultima. Usualmente esta dependencia se muestra graficando la respuesta
del TLD normalizada con la respuesta generada por el mismo dosimetro cuando se es
expuesto a una misma dosis en aire de fotones de ®*Co (Figura 6), llamandole respuesta
relativa.

Por lo anterior es necesario realizar una correccién por energia asociada a la energia
de los fotones emitidos del material radiactivo empleado en la unidad de medicina nu-
clear del INCMNSZ. El tinico radiontclido empleado durante la estancia fue el *Tc cuya
energia de emision de es 140 keV. Haciendo una interpolacion de los factores de correccién
para el TLD-100 medidos por Nunn ([10]) para distintas energias (véase Tabla 12) de los
fotones incidentes, el factor de correccion asociado a la energia de 140 keV es de 1.13£0.01.

Tabla 12: Factores de correccién para el LiF:Mg,Ti a distintas energias de fotones, [10].

Energia Factor Incertidumbre

efectiva (KeV) | de correccién | (% del factor)
11.5 0.947 1.4
15.5 1.151 1.9
19.8 1.279 1.9
224 1.31 1.8
26.9 1.372 1.5
33.5 1.365 1.4
42.1 1.313 1.4
49.9 1.279 1.5
67 1.243 1.8
99.8 1.155 1.3
145 1.122 1.4

De la misma manera que en dosimetria ambiental, en las irradiaciones de muscu-
lo orbicular también se necesitan hacer correcciones por energia. En trabajos previos se
realizé la caracterizacion del haz de CT del equipo mPET-CT del INNN para distintas
energias.

La caracterizacién mas recientes del haz de CT llevada a cabo por Rojas [25], para
energias 80 y 120 kVp se muestran en la Tabla 13.
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Tabla 13: Caracterizacion més reciente del haz de irradiacién de la CT, [25].
Voltaje Energia
efectiva
(kV) (keV)
80 44. 8 £ 0.1
120 53.7 + 04

Otra caracterizacion del haz llevada a cabo por el encargado de seguridad radioldgica
del INNN (informacién proporcionada via personal) para energias de 80,100, 120 y 140
keV se muestra en la Tabla 14.

Tabla 14: Caracterizacién del haz de la C'T proporcionada por el personal del INNN.

Voltaje | Energia
efectiva
(kV) (keV)
80 45. 8
120 54.4

En este trabajo se utilizard la caracterizacion mds reciente (Tabla 13). Los factores
de correcciéon para el TLD-100 en las irradiaciones de musculo orbicular se obtuvieron

mediante la interpolacion de los datos reportados en la Tabla 12 y se muestran en la
Tabla 15.

Tabla 15: Factores de correccion para el haz de CT.
Voltaje Energia Factor de
efectiva correcciéon
(keV) (keV)
80 44.8 £0.1 | 1.28 £ 0.1
120 53.7 £ 04 | 1.24 £ 0.1

4.4. Resultados

4.4.1. Dosimetria ambiental

La Tabla 16 muestra el valor de las senales termoluminiscentes, tras haber realizado
las correcciones mencionadas anteriormente. La primera columna denota el sitio donde se
colocaron los dosimetros, la segunda es la senal termoluminiscente promedio de los tres
dosimetros expuestos, la tercer columna es el resultado de eliminar el fondo de la lectura
de la segunda columna, en la cuarta columna se aprecia el valor de la senal termoluminis-
cente aplicando la correcciéon por desvanecimiento, la quinta columna muestra las lecturas
de la cuarta columna corregidas por el factores de energfa debido a los fotones de ™Tc
y finalmente en la iltima columna se muestra el valor del kerma en aire (K,) asociado a
la senal TL de acuerdo con la ecuaciéon 30.
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Tabla 16: Senial termoluminiscente final de los TLD-100 expuestos en sitio.
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En la Figura 22 se muestra el plano de la unidad donde se especifica el K, en mGy

en cada sitio de la Unidad de Medicina Nuclear del INCMNSZ.
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Figura 22: K, de cada sitio de la unidad.
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La figura 23 presenta un histograma donde se muestra el K, (mGy) en cada sitio.

w
n
1

w
=}
L

ra
=1
L

Kerma en aire (mGy)

i
o
|

0.5 1
0.0 -
& e & N R N 57 & o A I
é‘“"\ ‘ \*fg Q,ﬂf" rw"-"& aa¢‘d€f ‘& t‘d‘&qﬁ‘:‘@ .,,tﬁ‘ﬁ~ #@f 6&«9” &f&‘p@boﬂk’& \‘f& Gy g "I;ft \@& «f ‘f k“Pp eb@g*f
C. & & g o o I O F &
&t F @‘“qé fﬂf&fﬁgyﬁ@ &S S
& 7
Sitio

Figura 23: Niveles de K, en los sitios de la Unidad

Para determinar la dosis equivalente ambiental es necesario relacionar los valores de
kerma con DEA. Para esto se utilizan los coeficientes de conversion del reporte No. 47 del
ICRP, [26], (ver apéndice II). La tabla 17 muestra los valores asociados de DEA a cada
valor de kerma medido.
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Tabla 17: Valor de dosis equivalente ambiental en sitio.

Sitio K, DEA

(mGy) | (mSv)

Bano de hombre 0.25 + 0.06 | 0.37
Sala de pacientes 091 +£0.19 | 1.37
Sala de control 0.14 £ 0.05 | 0.20
Gantry PET 0.74 +£0.20 | 1.12
Cabecera PET 3.68 £ 0.82 | 5.55
Enfermeria 0.24 £ 0.06 | 0.36
control TFR 0.13 £ 0.07 | 0.19
SPECT barda 0.32 + 0.08 | 0.48
Pasillo pared morada 0.13+0.04 | 0.20
Bano de mujeres 0.32 £0.21 | 048
Cuarto caliente (mampara) | 0.26 £ 0.06 | 0.39
Sala de espera (recepcién) | 0.18 £ 0.09 | 0.27
Cuarto caliente (lavabo) | 0.42 + 0.09 | 0.63
Cuarto de reposo 4 camilla | 0.19 + 1.25 | 0.29
Control INCMNSZ 0.16 + 0.06 | 0.25
Sala de medicos 0.11 £0.03 | 0.17
Carrito PET 0.70 £ 0.15 | 1.05
Oficina de médicos 0.12 +£0.09 | 0.19
Puerta adjunta SPECT 0.31 = 0.13 | 0.47
Cuarto de inyecciéon 0.29 + 0.07 | 0.44
Cuarto de reposo 1 0.13 £0.04 | 0.19
Cuarto de reposo 2 0.08 £0.03 | 0.12
Cuarto de reposo 3 0.12 +0.04 | 0.18
Pasillo pared blanca 0.20 = 0.05 | 0.30
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La figura 24 muestra los niveles de DEA en cada sitio de la unidad.
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Figura 24: Niveles de DEA en los sitios de la Unidad

4.4.2. Determinacién de dosis en musculo orbicular

La Tabla 18 presenta las respuestas termoluminiscentes de los dosimetros emplea-
dos en las irradiaciones de musculo orbicular derecho. Las columnas 1 y 2 muestran los
parametros del haz de CT con el que fueron irradiados; la tercera columna muestra la
eliminacion del fondo de la senal TL reportada en la Tabla 11, la cuarta columna muestra
las senales TL modificadas debido al factor de correccion de energia y la tltima columna
presenta la dosis asociada a la senal TL de la columna 4 dada por la ecuaciéon 31. En las
irradiaciones de musculo orbicular las correcciones por desvanecimiento no se consideran
por no ser significativas.

Tabla 18: Senal TL y dosis en musculo orbicular derecho en estudio de cabeza en CT.
Voltaje | Corriente Senal TL Correcciéon Dosis
(kV) (mAs) (nC) por energia (nC) (mGy)
150 55.73 + 1.64 43.54 £+ 5.96 8.03 £ 1.27
250 148.16 + 7.70 | 115.75 + 17.79 | 22.76 £ 3.67

80 350 115.37 &£ 3.41 | 90.13 £ 12.33 17.54 £ 2.56
500 165.98 &£ 1.82 | 129.67 &£ 16.76 | 25.60 £ 3.48
150 172.02 &£ 4.55 | 138.73 £ 18.10 | 27.45 £ 3.75
120 250 265.86 £ 5.01 | 214.40 £ 27.30 | 42.89 £+ 5.65

350 380.89 £ 4.26 | 307.17 £ 38.45 | 61.81 £7.95
500 526.16 £ 5.03 | 424.32 £ 52.98 | 85.71 £ 10.95

La Tabla 19 muestra la senal TL con su dosis respectiva en las irradiaciones de musculo
orbicular izquierdo una vez realizadas las mismas correcciones anteriormente mencionadas.
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Tabla 19: Senal TL y dosis en musculo orbicular izquierdo en estudio de cabeza en CT.

Voltaje | Corriente Senal TL Correccion Dosis
(kV) (mAs) (nC) por energia (nC) (mGy)
150 57.67 + 1.19 45.05 + 5.96 8.34 £ 1.28
30 250 101.97 £ 1.44 79.67 £ 10.36 15.40 4+ 2.17
350 165.60 £+ 35.40 | 129.38 4+ 48.24 | 25.54 + 9.86
500 175.31 £ 2.70 | 136.96 £ 17.87 | 27.09 £ 3.70
150 165.39 + 3.13 133.38 £ 5.95 | 26.36 + 1.37
120 250 289.51 +9.90 | 233.48 + 10.35 | 46.78 £+ 2.33
350 358.57 £ 9.06 | 289.17 4+ 46.91 | 58.14 4+ 9.65
500 556.69 + 7.40 | 448.94 £+ 17.85 | 90.73 £ 4.07

De las Tablas 18 y 19 observamos una relacion directamente proporcional de la senal
TL y el mAs. Las figuras 25 y 26 muestran la senal TL en funcién del mAs para un voltaje
constante de 80 kVp 120 kV, respectivamente.
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Figura 25: Senal TL en funcién del mAs para un voltaje de 80 kV para ambos musculos
orbiculares.
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Figura 26: Senal TL en funcién del mAs para un voltaje de 120 kV para ambos musculos
orbiculares.

Desde el punto de vista fisico se tiene que al aumentar el mAs se generan mas in-
teracciones con los electrones ligados a los atomos del material constituyente del anodo,
generando asi un mayor nimero de rayos X, es decir, una mayor intensidad, por ende una
mayor dosis impartida.

De igual forma se observa que un aumento en el voltaje suministrado entre los electro-
dos hace que los electrones que alcanzan el anodo incidan con mayor energia generando
rayos X mas energéticos y asi la produccién de un haz con mayor calidad (mayor pene-
tracién) y mayor intensidad (mayor nimero de rayos X generados) generando una mayor
dosis impartida.

Los valores de dosis medidos para ojo izquierdo y ojo derecho presentan una diferencia
méaxima de hasta un 9% uno respecto del otro para valores de 80kVp a 150 y 500 mAs y
de 120 a 150,250,350 y 500 mAs. Mas no asi para los valores de 80 kVp a 250 mAs y a
350 mAs donde la diferencia fue de un 47 % y 32 % respectivamente, como se puede ver
en las Figuras 27 y 28 .
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Figura 27: Dosis absorbida en ambos musculos en funcién del mAs para una voltaje de
80 kVp.
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Figura 28: Dosis absorbida en ambos musculos en funcién del mAs para una voltaje de
120 kVp.

Cabe mencionar que las posiciones de los TLD-100 en todos los casos fueron las mis-
mas, existiendo variaciones en algunos casos de hasta un 15 %, en contados casos para
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el borde inferior del parpado derecho con respecto al izquierdo (véase borde inferior de
la Figura 14b)). Dicha variacién en la posicién no explica la diferencia entre la medidas
de ojo derecho y ojo izquierdo a 250 mAs con 80 y 120 kVp conociendo la intrinseca
simetria del maniqui. Aun asi se decidié promediar las lecturas y la dosis de ambos ojos
considerando la uniformidad del haz en el area de interés.

Tabla 20: Senal TL promedio y dosis en misculo orbicular.

Voltaje | Corriente Senal TL Dosis
(kV) | (mAs) (nC) (mGy)
150 56.70 £ 1.41 | 819 + 1.28
30 250 125.07 £ 4.57 | 19.08 £+ 2.92
350 140.49 + 19.40 | 21.54 + 6.21
500 170.64 + 2.26 | 26.35 + 3.59
150 168.70 + 3.84 | 26.91 + 2.56
120 250 277.69 + 7.45 | 44.83 £+ 3.99
350 369.73 + 6.66 | 59.98 £ 8.80
500 541.42 + 6.21 | 88.22 £+ 7.51

Las figuras 29 y 30 muestran la dosis promedio de ambos musculos en funcién del
mAs para voltajes de 80 y 120 kV, respectivamente.
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Figura 29: Dosis promedio en musculo orbicular en funcién del mAs para 80 kV.
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Figura 30: Dosis promedio en musculo orbicular en funcién del mAs para 120 kV.

Actualmente en los equipos modernos de CT, el voltaje y la corriente son parametros
fijos y como consecuencia tambien la dosis impartida al paciente. De la Tabla 20 se ob-
serva que la reduccién o aumento de la dosis recibida por el paciente en un estudio de CT

esta fuertemente modulada por ambos.
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5. Discusion

5.1. Dosimetria ambiental

Haciendo referencia a la Tabla 17, el nivel medido més alto de DEA en toda la unidad
es la cabecera del equipo PET-CT con un valor de 5.55 mSv, este resultado se debid prin-
cipalmente a la radiacién emitida durante las calibraciones de los detectores del equipo
CT. Entre las pruebas de calibracion realizadas durante la estancia destacan las siguien-
tes: uniformidad de los detectores, calibracion y constancia del nimero CT, todas ellas
realizadas de manera semanal, quincenal y trimestral, respectivamente [27].

Dado que el equipo PET nunca estuvo en uso durante la estancia debido a la ausencia
de radiofarmaco, la dosis absorbida por los dosimetros colocados en el cuarto del equipo
son de las mas altas en toda la unidad, esto debido a la radiaciéon del haz principal y a
la radiacién dispersa generada por las pruebas de calibracion de la CT, prueba de ello
tenemos el Portador mévil del radiofarmaco (Carrito PET en la Tabla 17) y el Gantry
con valores de DEA con 1.05 mSv y 1.12 mSv, respectivamente.

Otro lugar donde los dosimetros reportan un alto nivel de DEA es la sala de pacientes
con un valor de 1.37 mSv, debido principalmente a que los pacientes inyectados con el
radiofdarmaco previo a su estudio SPECT-CT permanecen en este lugar ( de manera que al
estar en este sitio pueden considerarse como fuentes puntuales). Los pacientes en este sitio
son inyectados con ™ T¢ diluido con distintos trazadores cuya actividad ronda alrededor
de los 30 mCi (informacién proporcionada por la encargada de seguridad radiolégica de

la unidad).

Algunos de los lugares que consideramos como lugares de nivel medio de DEA respec-
to a los niveles mas altos reportados en este trabajo son los siguientes: bano de hombres,
bano de mujeres, enfermeria, cuarto del equipo SPECT-CT, cuarto caliente y cuarto de
inyeccién, con niveles de DEA de 0.37, 0.48, 0.36, 0.48, 0.63 y 0.44 mSv, respectivamente.
En principio, en los lugares anteriormente mencionados se esperaria que los niveles de
DEA fueran mas altos debido a que de alguna forma se tiene contacto de forma directa o
indirecta con el material radiactivo.

Los sitios restantes como la sala de control de equipos, los pasillos de la unidad, la
sala de recepcion, la sala de médicos y los cuartos de reposo 1,2 y 3 muestran los niveles
mas bajos de DEA.

Haciendo referencia a la Figura 22, se puede observar que los niveles més altos de ra-
diaciéon medidos en la unidad se encuentran cerca de lugares de donde se emite radiacion o
se manipula material radiactivo, como los cuartos de los equipos PET-CT y SPECT-CT,
el cuarto de inyeccién y los banos para pacientes, donde de manera directa o indirecta se
esta mas cerca del punto de emisién de la radiacion.

Ninguno de los niveles medidos en la unidad sobrepasa los limites para POE ya que
el limite de dosis efectiva a cuerpo entero es de 50 mSv anuales segin la Norma Oficial
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Mexicana NOM-229-SSA1-2002 denominada Requisitos técnicos para las instalaciones,
responsabilidades sanitarias, especificaciones técnicas para los equipos y proteccion ra-
diolégica en establecimientos de diagnostico médico con rayos-X”publicada en 2006 [28].
Con este valor en mente, el valor semanal para el POE es de un aproximado de 0.41 mSv,
tomando en cuenta las 12 semanas de estadia de los dosimetros en la unidad, el valor
méaximo de DEA medido fue de 5.55 mSv, el cual representa un 11 % del limite, esto sin
tomar en cuenta que la radiacién dispersa en el lugar también contribuye a la lectura de la
dosis obtenida. Un factor que contribuye aiin mas a reducir el nivel recibido por el personal
de la unidad, es que estos no permanecen de forma estatica en el mismo lugar. Lo anterior
permite asegurar que el trabajo realizado dentro de la Unidad de Medicina Nuclear del
INCMNSZ cumple con las normas establecidas en cuanto a seguridad radiolégica tanto
para POE como para PG.

5.2. Dosis en musculo orbicular

Como se puede ver en la Tabla 20, la dosis impartida en musculo orbicular en estudios
de cabeza en CT esta fuertemente modulada por la corriente y voltaje del tubo generador
de rayos-X, siendo mayor cuando el voltaje y la corriente toman valores mas altos. La
variacién de la dosis en funcion del mAs para una diferencia de potencial constante de 80
kVp se muestra en la figura 31.
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Figura 31: Dosis en funcién del mAs para 80 kV

Se observa el mismo comportamiento cuando se aumenta la diferencia de potencial a
120 kVp con los mismos valores de corriente, como se puede ver en la Figura 32.
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Figura 32: Dosis en funcion del mAs para 120 kV

Como se puede observar en las Figuras 31 y 32, el comportamiento de la dosis en
funcién del mAs tiene un comportamiento lineal.

Una forma analitica en radiologia que saber la dependencia entre el kVp y la dosis
impartida se da de la siguiente manera:

(kVps)* Dy

Donde kVp;s y EVp; son los voltajes del tubo impartiendo una dosis Dy y D;, respec-
tivamente. La ecuacion anterior muestra que la dosis aumenta conforme el cuadrado del
voltaje.

(33)

Una forma de ejemplificar lo anterior, se puede observar que a una corriente constante
de 150 mAs, la dosis absorbida en el estudio de CT aumenta en un 228 % cuando se utiliza
un voltaje de 120 respecto al de 80 kVp, es decir:

XX =
El resto de las lecturas a un valor de corriente constante muestra el mismo comporta-

miento, deduciendo de esta manera que la dosis impartida aumenta conforme el cuadrado
del voltaje aplicado al tubo generador de rayos-X, como se muestra en la ecuacién 33.

= 3.28 (34)

Aunque la dosis aumenta conforme al cuadrado del voltaje y linealmente con la co-
rriente, se puede observar que para algunos puntos a distintos voltajes y corrientes la dosis
impartida es casi la misma, para ilustrar esto, las dosis impartidas a 80 kVp y 500 mAs
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con 120 kVp, 150 mAs son similares, tomando valores de 26.35 + 3.59 y 26.91 £+ 2.56,
respectivamente.

Lo anterior nos da la intuicién que para impartir una cierta dosis constante, una
disminucién en el voltaje se ve balanceado con el aumento de la corriente y viceversa,
aunque por el contrario el objetivo de todo estudio es la generaciéon de una imagen que
permita realizar el mejor diagnostico posible con la menor dosis impartida al paciente. Sin
embargo, en la actualidad muchos equipos modernos de CT tienen selecciones limitadas
de configuraciones para los potenciales aplicados al tubo (80, 100, 120 o 140 kVp) lo cual
restringe la capacidad de lograr modificaciones en la dosis de radiacién a impartir. En tan-
to que para la corriente se emplean sistemas automatizados que modulan su magnitud,
ya sea de forma angular y/o longitudinal, de esta forma, durante las tomografias se logra
un nivel aceptable de la calidad de imagen con una corriente menor, que redistribuye la
dosis a los 6rganos y reduce la dosis a algunos de ellos.

La dosis medida en nuestro trabajo, aunque nos da un panorama de la dosis impartida
en musculo orbicular en estudios de cabeza en CT, gran parte de la dosis reportada es
generada por la radiacion dispersa ocasionada por el agua con la que fue llenado el ma-
niqui. En un medio como el agua, el predominio de las interacciones de los fotones a las
energias empleadas en este trabajo son el efecto fotoeléctrico y la dispersion Compton; la
primera domina a energias bajas y altos niimeros atémicos (ecuacién 5), mientras que la
probabilidad de dispersién, casi independiente del niimero atémico del material (ecuacién
7), aumenta conforme aumenta la energia de los fotones como se puede ver en la Figura
3. El efecto predominante en un medio como el agua es la dispersion es por esto que la
radiacién dispersa juega un papel importante en este estudio.

Ademas de la radiacion dispersa generada por el agua, un problema intrinseco en cual-
quier tipo de estudio de CT es la radiaciéon dispersa generada en el mismo estudio. Esta
siempre es considerable y puede ser mas alta que la dosis de radiacién del haz primario.
La radiacion dispersa no se limita solo al perfil del haz colimado de los rayos X primarios,
sino que proporciona una dosis sustancial por la dispersion del haz primario por los tejidos
adyacentes. Ademas de que la mayoria de los protocolos de CT requieren la adquisicion
de una serie de cortes de CT casi contiguos sobre el volumen de tejido examinado. Para
evidenciar esto, en un protocolo en el que se obtienen diez cortes de CT de 10 mm en el
abdomen (estudio estandar de abdomen, aunque depende del fin que se busque), el tejido
en el corte 5 recibird radiacion primaria inducida por el haz incidente y dispersa por la
misma zona irradiada, pero también recibira la dosis de radiacién dispersa de los cortes
4 y 6 (zonas méas contiguas a la zona de interés), y en menor medida de los cortes 3 y
7, aunque menor que las mas cercanas, pero que aun contribuyen a la dosis impartida y
asi sucesivamente.
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6. Conclusiones

6.1. Dosimetria ambiental

Como se puede observar en la dosimetria ambiental, las areas frecuentadas tanto por
el POE como por el PG son seguras ya que los niveles de radiacion se encuentran muy
por debajo de los niveles limite establecidos por las normas nacionales e internacionales
vigentes actualmente. Aquellas zonas en que los niveles son mayores, se debe a la cercania
que se tiene con el campo de radiacién, en cuyo caso no es necesario utilizar algin dis-
positivo de proteccién radioldgica, como por ejemplo un mandil plomado, debido a que
el personal POE se encuentra en constante movimiento, ademas que, una vez que los
pacientes son inyectados o posicionados para el estudio diagnéstico, el POE se retira del
lugar del paciente, de esta forma asegurando el menor tiempo de exposicion.

6.2. Dosis en musculo orbicular

Con base en nuestro trabajo, medir la dosis en un estudio de CT, independiente de
la zona a diagnosticar, es bastante complicado, ya que no existe un método que indique
la magnitud exacta impartida, tan solo hay aproximaciones que dan una estimacién de
la dosis. El empleo de maniquies equivalentes a tejido humano con ayuda de métodos
computacionales puede dar una estimacién de la dosis impartida en este tipo de estudios.
Por otra parte, algunos parametros fisicos del paciente como el peso, la edad, el tamano
del cuerpo y las diversas técnicas de la CT como el pitch, el area y el tipo de corte, asi co-
mo la modulacién de la corriente y el voltaje del tubo complican el método de estimacion.

7. Trabajo a futuro

Como mejora de nuestro trabajo se propone implementar el mismo método, en las
mismas instalaciones del INCMNSZ, ahora que se cuenta con la licencia de manipulacion
de BFDG para estudios de PET-CT y aunque la unidad atin no se encuentra dando
servicio a su maxima capacidad, el nimero de estudios ha ido en aumento conforme se
logra el abastecimiento del radiofarmaco, de esta forma comparar los niveles reportados
en los mismos sitios en nuestro trabajo con los futuros. Como ampliacion de este trabajo,
aumentar los en sitios que no fuerén considerados como la bodega de desechos radiactivos
(s6tano), el sitio del generador de Tecnecio, el cuarto de aislamiento para pacientes de
tratamiento con yodoterapia y cualquier otro que se considere adecuado.

El estudio de musculo orbicular sirve como antecedente para implementar un método
para medir la dosis impartida en cristalino en estudios de cabeza, dado que érganos
como el lente, el cerebro, las glandulas salivales, la médula dsea roja y la superficie 6sea
reciben las dosis mas altas debido a su sensibilidad a la radiacién y dado que hay poca
literatura sobre este tipo de estructuras, principalmente en lente. Uno de los medios a
implementar en el método es el uso de un maniqui antropomorfo, de esta manera eliminar
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la radiacion dispersa generada por el maniqui relleno de agua empleado en este trabajo,
que proporcionara una lectura mas adecuada de la dosis recibida por los pacientes en este
tipo de estudios, asi como la caracterizacién del haz del tomografo.
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Apéndice 1

Valores de la senal TL en los procesos de irradiaciéon de los TLD-100 a una dosis de
0.2948 + 5.9 mGy.

Dosimetro | Sefial TL 1 (nC) | Senal TL 2 (nC)
1 1698 1607
2 1671 1734
3 1726 1705
4 1540 1528
5 1632 1570
6 1728 1624
8 1808 1659
9 1575 1564
10 1703 1603
11 1649 1614
12 1616 1628
13 1587 1693
14 1747 1871
15 1643 1822
16 1598 1520
17 1550 1590
18 1557 1613
19 1621 1705
20 1665 1702
21 1556 1513
22 1711 177
23 1723 1721
24 1777 1761
25 1582 1565
27 1726 1776
28 1759 1720
29 1703 1713
30 1608 1584
31 1583 1556
32 1744 1771
33 1663 1658
34 1627 1556
35 1598 1675
36 1658 1717
37 1717 1627
38 1516 1580
39 1629 1671
40 1522 1511
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Dosimetro | Senal TL 1 (nC) | Senal TL 2 (nC)
41 1542 1569
42 1622 1576
43 1618 1543
44 1707 1675
45 1766 1869
46 1667 1899
47 1553 1539
48 1692 1754
49 1614 1516
o1 1608 1548
52 1711 1707
23 1714 1749
o4 1549 1647
25 1641 1682
o6 1475 1570
o7 1799 1711
o8 1669 1712
29 1563 1627
60 1644 1744
61 1630 1702
62 1736 1688
64 1618 1503
65 1650 1626
66 1570 1631
67 1701 1606
68 1804 1667
69 1668 1699
70 1646 1582
71 1535 1572
72 1646 1727
73 1648 1740
74 1651 1525
75 1590 1613
76 1638 1689
7 1614 1546
78 1604 1640
79 1687 1641
80 1581 1535
81 1666 1694
82 1596 1582
83 1696 1710
84 1648 1573
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Dosimetro | Senal TL 1 (nC) | Senal TL 2 (nC)
85 1593 1579
86 1577 1584
87 1789 1689
88 1613 1720
89 1614 1548
90 1576 1642
91 1571 1661
92 1596 1532
93 1548 1594
94 1550 1659
95 1737 1707
96 1806 1813
97 1641 1658
98 1683 1885
99 1819 1729
100 1396 1587
101 1627 1846
102 1764 1924
103 1629 1737
104 1561 1746
105 1552 1687
106 1646 1828
107 1642 1887
108 1634 1927
109 1821 1621
110 1410 1847
111 1604 1748
112 1567 1758
113 1624 1998
114 1659 1820
115 1694 1804
116 1683 1854
117 1685 1893
118 1687 1834
119 1715 1981
120 3460 1829
121 1736 1781
122 1779 1907
123 1696 1779
124 2080 2071
125 1703 1860
126 1524 1700
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Dosimetro | Senal TL 1 (nC) | Senal TL 2 (nC)
127 1805 1970
128 1717 1835
129 1658 1935
130 1626 1775
131 1509 1646
132 1677 1805
133 1824 1817
134 1740 1910
135 1780 1832
136 1458 1633
137 1652 1854
138 1715 1860
139 1626 1804
140 1666 1846
141 1662 1767
142 1723 1808
143 1693 1946
144 1698 1920
145 1824 1868
146 1644 1855
147 1698 1907
148 1712 1833
149 1698 1966

Tabla 21: Proceso de irradiacién y lecturas en la carac-
terizacion de los TLD-100 .
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Apéndice 11

Coeficientes de conversién de Kerma en aire, K, a dosis equivalente ambiental H*(10),
para fluencia de fotones monoenergéticos [26].

Energia del fotén | H x 10/ K,
(MeV) (Sv/Gy)
0.01 0.008
0.015 0.26
0.02 0.61
0.03 1.1
0.04 1.47
0.05 1.67
0.06 1.74
0.08 1.72
0.1 1.65
0.15 1.49
0.2 1.4
0.3 1.31
0.4 1.26
0.5 1.23
0.6 1.21
0.8 1.19
1 1.17
1.5 1.15
2 1.14
3 1.13
4 1.12
) 1.11
6 1.11
8 1.11
10 1.1

Tabla 22: Datos extraidos del reporte No. 47, ICRU, 1992.
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