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Introduccion

Una de las mayores preocupaciones sobre la exposicion de los seres humanos a la
radiacion ionizante es el efecto nocivo, principalmente la induccién de cancer, que ésta
puede causar a largo plazo. En particular, debido a la esperanza de vida que tienen los
nifios, el riesgo que se tiene en cuanto a manifestaciones futuras, es mucho mas elevado
en comparacién con el de los adultos. A menor edad el riesgo de induccién a un cancer,
aumenta debido a la alta capacidad mitdtica que se posee como fundamento del
crecimiento; esto es, el proceso de division celular por el cual se conserva la
informacidn genética, es mucho mas frecuente y a esto se suma una mayor sensibilidad
a la radiacion. Otro factor importante, en el riesgo infantil, es la alta probabilidad de que
se les realicen estudios futuros y con esto aumente la dosis recibida. Los datos mas
accesibles que se tienen de irradiaciones en nifios en un intervalo de edad entre los 0 y
10 afos, provienen de estudios sobre Hiroshima y Nagasaki, en los que se relacionan
principalmente con la leucemia. [D99]

Es por esta razdn que se deben tomar ciertas precauciones y cuidados en los
estudios médicos, sobre todo de pacientes pediatricos, que involucran una interaccion
con la radiacion, en especial en los estudios de tomografia computarizada, ya que es uno
de los métodos que aporta las mayores dosis de radiacion al paciente.

Es importante conocer entonces los riesgos que pueden existir al exponer a un
paciente pediatrico a la radiacion en méas de una ocasion. Si la exposicion se realiza de
manera correcta y se tiene un control sobre la dosis de radiacion impartida al paciente,
los riesgos se encontraran dentro de un marco aceptable; asi mismo el diagndstico que
se pueda dar sera de mayor beneficio en comparacion con el riesgo que se corre si no se
detecta alguna patologia a tiempo.

Las imagenes que se obtengan en los estudios de tomografia computarizada,
deben tener una calidad suficiente con el fin de que, a partir de ellas, el médico
radidlogo pueda emitir un diagndstico acertado, incrementando las oportunidades de
tratamiento y supervivencia de los pacientes; es decir, se debe garantizar la buena
calidad de la imagen. Esta garantia, ademas de otros aspectos, deben ser considerados

en conjunto para un programa de garantia de calidad.

Un programa de garantia de calidad asegura que los examenes realizados, con el
objetivo de apoyar a un diagndstico clinico, sean los necesarios y apropiados de acuerdo



con el problema médico que se presente. Estos deben ser realizados de acuerdo con
protocolos clinicos ya aceptados, con personal médico y técnico adecuadamente
capacitado, equipos previamente seleccionados que se encuentren funcionando
correctamente, y en condiciones seguras, con un costo minimo y con la satisfaccion

tanto del paciente como del médico referente.

Con respecto al equipo, se debe aplicar un Programa de Control de Calidad para
asegurar el buen funcionamiento del equipo y con ello la calidad de la imagen, a partir
de una dosis de radiacion dptima. Lo anterior esta establecido en la Norma Oficial
Mexicana NOM-229-SSA1-2002, denominada “Requisitos técnicos para las
instalaciones, responsabilidades sanitarias, especificaciones técnicas para los equipos y
proteccion radioldgica en establecimientos de diagndstico médico con rayos X”, misma
que deben cumplir todos los gabinetes de radiodiagndstico en nuestro pais.

El objetivo de este trabajo es determinar la dosis impartida a pacientes
pediatricos sujetos a estudios de abdomen por tomografia computarizada. Se realizaran
mediciones para determinar la dosis impartida a un maniqui a través de las expresiones
establecidas por el Cddigo Internacional de Practica, Ca100 Y Cw; asi como la dosis en
pacientes de acuerdo con las expresiones establecidas por el mismo cédigo, CvoL Y

PkL.cT.

En el capitulo | se describen los principios basicos sobre la fisica de los rayos X
utilizados en diagnostico y la interaccion de éstos con la materia. También se dedica una
seccion para la dosimetria de la radiacidn: conceptos y sistemas para la cuantificacion

de la dosis impartida a la materia.

El capitulo 1l esta dedicado a la tomografia computarizada como un metodo de
diagnostico. Se encontrara una descripcion del funcionamiento de los tomdgrafos
computarizados, asi como de algunas de las diferentes generaciones de éstos que han
existido a lo largo del tiempo. También se describen los sistemas de deteccion de rayos
X'y los elementos que conforman a un tomografo. Ademas, se definen los parametros
utilizados para la determinacién de la calidad de imagen obtenida debido a un estudio

por tomografia computarizada. Hacia el final del capitulo se hace una descripcion de las



diferentes magnitudes fisicas que se han desarrollado para caracterizar la dosis debida a

estudios tomdgraficos y se hace referencia a la normativa mexicana.

En el capitulo 111 se realiza una descripcion de la metodologia utilizada para la
realizacion de las pruebas de control de calidad aplicadas al tomdgrafo para evaluar su
funcionamiento, asi como los métodos para la determinacion de la dosis debida a un

estudio de abdomen por tomografia computarizada.

El capitulo IV muestra los resultados de las pruebas de control de calidad para la
evaluacion del funcionamiento del tomografo computarizado utilizado, asi como los
resultados de la dosis impartida al paciente utilizando dos instrumentos de medicién.

En el capitulo V se analizan y discuten los resultados antes mencionados.

En el capitulo VI se presentan las conclusiones de este trabajo y se menciona el

trabajo a futuro.



Capitulo I

Principios Basicos

1.1 Fisica de los rayos X en diagndstico médico
1.1.1 Rayos X

Los rayos X se descubrieron de forma accidental en 1895 [B03] cuando W.
Roentgen se encontraba trabajando con un tubo de rayos catodicos. El observo la
fluorescencia de una pantalla cada vez que se utilizaba dicho tubo y fue asi como
descubrid un tipo de radiacion a la que llamo6 rayos X. Finalmente encontrd que éstos se
podian producir al hacer incidir un haz de electrones sobre algun blanco y no tardd
mucho tiempo en que se volvieran muy populares por su capacidad de revelar las
estructuras internas de la materia.

Los rayos X son radiacion electromagnética cuya longitud de onda se encuentra
en un intervalo de 10" a 10 m, por lo que son més energéticos que la luz visible (fig

1.1).

Espectro visible por el hombre (Luz)
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Fig. 1.1 Espectro electromagnético. [W1]

1.1.2 Produccion de rayos X

Para fines de diagnostico médico la produccion de éstos se logra a través de un
tubo de rayos X. El arreglo del tubo se encuentra al vacio dentro de una ampolleta de
vidrio, donde electrones provenientes de un filamento, que actia como catodo, son
acelerados hacia el anodo debido a una diferencia de potencial. La figura 1.2 muestra un
esquema del funcionamiento de un tubo de rayos X. Es necesario que el arreglo se
encuentre al vacio para que las moléculas de aire no obstruyan el camino de los
electrones y éstos puedan llegar al anodo.

La pared del tubo debe ser hecha de materiales aislantes como ceramica o vidrio,

debido a las altas diferencias de potencial que son utilizadas.
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Fig. 1.2 Componentes basicos de un tubo de rayos X. [D01]

Por lo general, se utiliza un filamento de tungsteno (Z=74) como catodo, que se
encuentra rodeado por una copa focal de niquel (Z=28), la cual sirve para darle enfoque
y direccion al haz de electrones que se generard. Los electrones que se van a acelerar
para formar dicho haz, se obtienen del filamento; éste se encuentra conectado a un
circuito eléctrico, de tal forma que al filamento llega una corriente de unos cuantos mA
(conocida como corriente del filamento). El filamento se calienta debido a dicha
corriente y se liberan electrones por emision termoidnica, esto es, electrones de las
capas exteriores adquieren suficiente energia para dejar el filamento, formando una
nube de electrones. Debido a que la copa focal se encuentra cargada negativamente, se
crea una repulsion entre el catodo y la nube de electrones; esta repulsion, junto con la
atraccion producida por el anodo, que se encuentra situado frente al catodo, cargado
positivamente, producira una corriente de electrones.

El anodo es un blanco de metal al cual llega el haz de electrones; éste debe
mantenerse a una diferencia de potencial positiva con respecto del catodo. Los
electrones depositan su energia, la que se disipa en forma de calor principalmente, y
solo, tipicamente, el 1% de la energia es emitida en forma de rayos X. Debido a que la
produccion de calor es muy alta, el blanco debe poseer un punto de fusion alto;
igualmente, su nimero atémico debe ser grande, ya que la produccion de rayos X es
mayor en ese caso. El metal que se utiliza por lo general para su fabricacion, al igual
que para el catodo, es el tungsteno.

Los rayos X se producen tanto en la superficie como en el interior del d&nodo, sin
embargo, es muy dificil que éstos ultimos logren atravesar el material sin que sean
absorbidos por el mismo, por lo que el anodo debe tener un disefio especial y presentar

una inclinacidn para favorecer que los rayos X logren salir de éste.



Con el fin de eliminar el calor producido en el anodo, se utilizan 4nodos
giratorios y un sistema de refrigeracion con aceite.

El punto focal se define como la regioén del &nodo donde se originan los rayos X.
Esta region es un area rectangular del 4nodo y debido a que éste presenta una cierta
inclinacion, la proyeccion de dicha area provoca que exista un punto focal efectivo.

Dentro de un tubo de rayos X se producen dos tipos de rayos X, los cuales se

describen a continuacion.

1.1.3 Rayos X de frenado

Los rayos X de frenado o bremsstrahlung se producen cuando los electrones
entran al 4nodo y, al pasar cerca de un nucleo, sufren un cambio en su velocidad
producido por la fuerza Coulombiana. El electron, al desviarse, tiene un cambio en su
energia cinética y, por conservacion de la energia, se emite radiacion electromagnética
como se muestra en la figura 1.3, llamada rayos X de frenado. La aceleracién de los
electrones dependera del nimero atomico (Z) del material sobre el cual incida el haz de

electrones y la probabilidad B de que se produzcan rayos X de frenado esta dada por
Boc ZT,’ (1.1)

donde Ty es la energia cinética inicial de los electrones.

__Camino
del
electran
incidente

Bremsstrahlung

Fig. 1.3 Produccion de radiacion de frenado (bremsstrahlung). [W2]

Dependiendo de cudl sea el acercamiento de los electrones hacia los ntucleos,
serd la energia de los rayos X de frenado generados. Es por esto que se tiene un espectro
continuo de energias, donde la méxima energia se debe a la transformacion de la energia
cinética total de un electrén en un rayo X y la minima cuando la desviacion del electron

debido al nucleo sea casi nula. Dado que son muy pocos los electrones que pierden toda



su energia en un solo evento, se producen rayos X de frenado de diferentes energias

debido a que éstos van perdiendo su energia cinética a través de una serie de eventos.

1.1.4 Rayos X caracteristicos

Estos se producen cuando un electron interacciona con otro de las capas
interiores, como la capa K, L o M, y es expulsado del atomo dejando una vacante. Otro
electrébn que se encuentra en alguna de las capas superiores, cae rapidamente para
ocupar el lugar vacante y es en el momento en que se recorre, que se emite un rayo X
(figura 1.4). La energia del rayo X emitido sera igual a la diferencia entre los niveles de
energia de las capas. Debido a que los niveles de energia son caracteristicos de cada
elemento, el rayo X que se emite tendrd entonces una energia caracteristica. En este

caso los rayos X son monoenergéticos por lo que su espectro sera discreto.

g RawX

Rayo X

electrin
expulsado de

./
la capa K

electron
incidente

Fig. 1.4 Produccién de rayos X caracteristicos.

1.1.5 Espectro de rayos X

El espectro de los rayos X generados por un tubo, se compone de una
superposicion del espectro continuo debido a la radiacion de frenado o bremsstrahlung,
y un espectro discreto por parte de los rayos X caracteristicos. Este espectro depende de
la diferencia de potencial utilizada en el tubo. La eficiencia de la produccion de rayos X
de frenado aumenta rapidamente conforme aumenta la energia de los electrones
(relacion 1.1).

El espectro se ve modificado de acuerdo con la filtracion que tenga a la salida
del tubo, para eliminar los rayos X de baja energia. La figura 1.5 muestra un ejemplo de

un espectro de un tubo de rayos X.
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Fig. 1.5 Espectro de un tubo de rayos X con una tension de 100 kV, blanco de tungsteno y una filtracion

de 2.5 mm de Al. [D99]

1.2 Interaccion de los rayos X con la materia (E<200 keV)

La radiacion ionizante consiste de particulas o radiacidon electromagnética que
tienen la energia suficiente para ionizar el medio en el cual se encuentran. Existen dos
tipos de radiacion ionizante: la radiacion directamente ionizante, consiste en particulas
cargadas, como electrones o iones, que depositan su energia en el medio que atraviesan,
de forma directa, a través de interacciones de tipo coulombiano a lo largo de su
trayectoria; y la radiacion indirectamente ionizante, formada por particulas no cargadas,
como rayos X o neutrones, que transfieren su energia a particulas cargadas del medio,
que son las encargadas de depositar su energia en la materia.

Existen cinco diferentes tipos de interaccion de los rayos X con la materia:
Efecto Compton, efecto fotoeléctrico, produccion de pares, dispersion de Rayleigh y
desintegracion fotonuclear.

Debido a que todas estas interacciones son estocasticas, solamente es posible
hablar de la probabilidad de que éstas sucedan.

En la dispersion de Rayleigh el foton incidente interacciona con todo el 4&tomo
excitandolo, de tal forma que su nube de electrones oscila en fase. Inmediatamente
después, el atomo emite un foton de la misma energia en una direccidon ligeramente
diferente a la del foton incidente. El angulo al cual es emitido el foton, aumenta
conforme disminuye la energia de los fotones incidentes. Debido a que es una colision
elastica en la cual el foton practicamente no pierde su energia, podemos despreciar esta
interaccion.

La produccién de pares es un efecto que existe para una energia umbral de 1.022
MeV. El foton interacciona con el campo eléctrico del nucleo y su energia se transforma

en un par electron- positron. La energia en reposo del electron asi como del positron,



corresponde a 0.511 MeV y es por esto que se tiene una energia umbral para que este
efecto pueda suceder.

En la desintegracion fotonuclear los fotones incidentes deben tener energias
mayores a unos cuantos MeV. Los fotones interaccionan con el nicleo excitandolo para
después emitir un protén o neutron.

Debido a que las energias con las cuales se trabaja en los equipos de
radiodiagnostico, son menores que 200 keV, las unicas dos interacciones que se
presentan son el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton. A continuacion se muestra la
figura 1.6 con la importancia relativa entre tres tipos de interacciones para un intervalo

de energias entre 0.01 y 100 MeV.
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Fig.1.6 Importancia relativa de tres tipos de interacciones de los rayos X con la materia. [A86]

1.2.1 Efecto Compton

En esta interaccion un rayo X con energia hv choca con un electron que se
encuentra en las capas exteriores del 4&tomo, por lo que se puede pensar al electron como
libre y estacionario. El rayo X le cede una parte de su energia al electron, por lo cual
éste es expulsado con un angulo 6, a partir de la direccion original del rayo X, y con una
energia cinética T , mientras que el rayo X sale dispersado con un angulo ® a partir de

la direccion original y una energia hv’; como se muestra en la figura 1.7.
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Fig.1.7 Cinematica del efecto Compton. [A86]



Por conservacion de energia se tendra la siguiente relacion [A86]
T=hv-hv (1.2)
El rayo X dispersado tendra una longitud de onda mayor que estara dada por

[B03]
a=2= " (1-cosp) (1.3)
mcC

La seccion eficaz por atomo (,0 ), se expresa en términos del coeficiente de
Klein- Nishina por electrén. Esta seccion 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 esta dada por [A86]

0=L .0 (1.4)
donde o es la seccion eficaz total de Klein- Nishina y Z el numero atomico del

material.

1.2.2 Efecto fotoeléctrico

Un rayo X con energia hv choca con un electron ligado del atomo, es decir con
algun electron que se encuentra en las capas K o L. El rayo X le transfiere toda su
energia, por lo que es absorbido totalmente. El electron es expulsado del atomo con un
angulo 0 a partir de la direccion original del rayo X, y de forma andloga como en el caso
del efecto Compton, es ahora el a&tomo el que se mueve con un angulo @ de la direccion

original. Sin embargo la energia cinética (T,) que adquiere el 4&tomo es despreciable. En

la figura 1.8 se muestra la cinematica del efecto fotoeléctrico.
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Fig. 1.8 Cinematica del efecto fotoeléctrico. [A86]

Para que este efecto suceda, la energia incidente del rayo X debe ser ligeramente

mayor o igual que la energia de amarre (E,) del electrén con el cual interacciona.



Despreciando la energia cinética del atomo, la energia hv del rayo X se divide en la
energia de amarre del electron y el resto en energia cinética del mismo.
Por conservacion de energia tendremos la siguiente ecuacion [A86]
T=hv-E -T, (1.5)
T=hv-E, (1.6)
Este efecto es predominante a bajas energias, menores o iguales que 0.1 MeV y
en este caso existe una dependencia con el nimero atémico del material y la energia
incidente del rayo X.
La seccion eficaz por 4tomo para este tipo de interaccion en el intervalo de

energias mencionado anteriormente, se puede expresar a través de la siguiente relacion

[A86]

Z4
al
(hv)’

1

(1.7)

1.2.3 Atenuacion de los rayos X (E<200 keV)

Las dos caracteristicas con las cuales se puede describir un haz de rayos X son
su intensidad, que se refiere al nimero de rayos X por unidad de area por unidad de
tiempo, y su energia.

Consideremos un haz de rayos X con un niimero inicial de rayos X, N, que

incide perpendicularmente sobre un material de grosor L. Existe una probabilidad por

unidad de longitud, &, de que un rayo X del haz interaccione con el material.

Supdngase que se tiene un caso ideal, es decir, en el que cada uno de los rayos X es
completamente absorbido por el material, sin produccion de radiacion secundaria, o
bien, los rayos X logran atravesar el material sin interaccion alguna. La figura 1.9
muestra la interaccion de un haz de rayos X con un medio, para un caso ideal. Debido a

que 1 es la probabilidad de interaccion de cada uno de los rayos X que atraviesan una

unidad de longitud del material, la probabilidad de interaccion en una parte infinitesimal

del material dl estara dada por pdl .



Fig. 1.9 Interaccion de un haz de rayos X con un medio. [A86]

Una vez que el haz ha interaccionado con el material, se tendra un cambio en el
nimero de rayos X que estara dado por [A86]

dN = —uNdl (1.8)

Haciendo los calculos correspondientes para obtener el nimero final de rayos X,

N, , que logra atravesar un grosor L, se obtiene una expresion de tipo exponencial que
involucra la probabilidad por unidad de longitud x y el grosor del material L.

N, =N,e*" (1.9)

Esta atenuacion puede expresarse también a través de la intensidad inicial y final

del haz, asi como del coeficiente lineal de atenuacién y el grosor del material, como en

el caso anterior. En este caso, podemos ver que la intensidad es una funcién del grosor

del material, que denotamos como X [B06]

1(x) =167 (1.10)

» Coeficiente lineal de atenuacion p

Se define como la probabilidad, por unidad de longitud, de que un foton
interaccione con el medio sobre el cual estd incidiendo. El coeficiente depende de la
energia del haz, asi como de las caracteristicas del medio con el cual interacciona, como
son el numero atémico y la densidad.

Este concepto es mas relevante en el caso de la radiacion indirectamente
ionizante ya que los rayos X tienen una alta probabilidad de pasar a través de un
material sin interaccionar. Es por esta razon que tienen una gran penetracion, en
promedio.

El coeficiente lineal de atenuacion total p, se compone de los diferentes tipos de
coeficientes de atenuacion dependiendo de los tipos de interacciones que ocurran y se
puede escribir de forma general como [A86]

U=T+0+K+0g (1.11)



donde 1, 0, x, or son los coeficientes de atenuacion debido al efecto
fotoeléctrico, Compton, produccion de pares y dispersion de Rayleigh respectivamente.
Al dividir la expresion anterior por la densidad del material con el cual
interacciona el haz, obtenemos el coeficiente masico de atenuacion masico [A86]
U T O K Oy

=t —4—+— (1.12)
p P P P P

» Coeficiente masico de transferencia de energia
El coeficiente masico de transferencia de energia se refiere a la probabilidad de
que los rayos X le transfieran su energia a particulas cargadas del medio con el cual

interacciona el haz. Se puede expresar como [A86]

He _ T Ou K (1.13)

p P PP

» Coeficiente masico de absorcion de energia

El coeficiente masico de absorcion de energia se refiere a la probabilidad de que
la energia transferida de los rayos X a particulas cargadas, se deposite en el medio con
el cual interacciona el haz. Esta probabilidad se relaciona con el coeficiente masico de

transferencia de energia como [A86]
'L;;”:’L:;r(l_g) (1.14)
donde g es la fraccion promedio de la energia de particulas cargadas secundarias,
que se pierde en forma de interacciones radiativas, como los rayos X de frenado o la

aniquilacién de positrones en vuelo.

1.2.4 Efectos bioldgicos debidos a la radiacion

Los efectos biologicos que se producen sobre las células se deben a la accion
tanto directa como indirecta de la radiacion ionizante sobre éstas. Estos efectos se
manifiestan en tres etapas: fisica, quimica y biologica.

En la etapa fisica, la radiacion ionizante tiene efectos directos sobre las células,
en tiempos cortos de alrededor de 107" s, provocando ionizacidn y excitacion a los
atomos que las conforman. Dentro de estos efectos directos, se pueden tener lesiones
moleculares como ruptura de los enlaces del ADN, que pueden producir mutaciones

puntuales, evitando que la informacion contenida originalmente sea transmitida
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correctamente a la siguiente generacion. Otro tipo de dafios a la célula, como la ruptura
de la membrana celular, pueden provocarle la muerte.

La etapa quimica se manifiesta después de periodos de tiempo que son alrededor
de 107 s, y se tienen efectos indirectos producidos a través de la radidlisis en el agua,
proceso durante el cual se generan radicales libres, que son toxicos para las células.

La etapa biologica se manifiesta minutos, horas, dias, afos o hasta después de
que pasan algunas generaciones. En este caso, la radiacion ionizante ha producido una
lesion en el ADN por lo que existen varias posibilidades que a continuaciéon se
describen:

1. La lesion puede provocar que el ciclo celular se detenga, pero puede haber una
reparacion correcta del dafio y la célula sobrevive de manera normal.

2. Es posible también que la lesion se repare correctamente sin que se detenga el
ciclo celular y la célula sobreviva de la misma manera. Este es el caso mas
frecuente en dosis bajas.

3. Existe la posibilidad de una reparacion defectuosa. Cuando esto sucede se tienen
diferentes posibilidades.

a. Muerte celular programada (apoptosis)

b. Mutaciéon no letal, que a su vez tiene dos posibilidades, la anomalia
hereditaria, si el dafio se produce a nivel de células reproductoras
(gametos), o el cancer, si las danadas son células ordinarias del cuerpo.

c. Finalmente el efecto letal que produce muerte celular no controlada

(necrosis) llevando finalmente a una patologia tisular.

La figura 1.10 resume los efectos bioldgicos debidos a la radiacioén ionizante

antes descritos.

Como puede observarse varios de los efectos nocivos de la radiacion estan
fuertemente asociados a danos en el ADN; el dafio sera mayor cuando el ADN esté en la
etapa de duplicacion, lapso en el que la doble cadena que lo compone se disocia para
formar dos nuevas dobles cadenas idénticas a la que las origind; esto sucede con objeto
de que la célula se pueda reproducir. Mientras mas frecuente sea la reproduccion
celular, mayor serd la probabilidad de que las células resulten dafadas. Es por ello que

los nifios resultan ser mas sensibles a la radiacion.
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Fig. 1.10 Efectos bioldgicos debidos a la radiacion ionizante.

1.3 Dosimetria de la radiacion

La dosimetria de la radiacion se refiere a la determinacion de la dosis impartida
debido a la interaccion de la radiacion con la materia. Es esencial para la determinacion
de cuales cambios biologicos se pueden presentar, como funcion de la cantidad de

radiacion recibida.

1.3.1 Magnitudes radioldgicas

De acuerdo con el Codigo de Practica Internacional, Dosimetria en
Radiodiagnostico [IAEA06], se tiene que las cantidades dosimétricas se dividen en dos
grupos. Las cantidades dosimétricas basicas, que son las cantidades fundamentales
definidas en el reporte 60 del ICRU, y las cantidades de aplicacion especifica, que son

las cantidades dosimétricas practicas utilizadas en mediciones de radiodiagndstico.

> Cantidades dosimetricas basicas

1. Fluencia @

Se define como el cociente de dN sobre da, donde dN es el nimero de particulas
incidentes sobre una esfera cuya seccion transversal es da [TAEA06]

N

d=—"
da

[m?] (1.15)
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2. Fluencia de energia ¥
Es el cociente de dR sobre da, donde dR es la energia radiante que incide sobre la
esfera de seccion transversal da[IAEA06]

g AR
da

[T m™] (1.16)
3. Kerma K

Se define como el cociente de la energia transferida dE, entre dm, donde dE, se

refiere a la suma de las energias cinéticas iniciales de todas las particulas cargadas
liberadas por particulas no cargadas en una masa dm de algin material [TAEA06]

K::fﬁﬁ [T ke (1.17)
Para fotones monoenergéticos, se puede definir el kerma en términos de la fluencia
de energia y el coeficiente masico de transferencia de energia [A86]

K:WV“) (1.18)
'0 E,Z

4. Kerma de colisiones K,

El kerma de colisiones se refiere a la energia cinética de las particulas cargadas
liberadas por particulas no cargadas que se utiliza para la ionizacién y excitacion
del medio.
Anélogamente puede definirse el kerma de colisiones en términos de la fluencia de
energia de las particulas no cargadas y el coeficiente masico de absorcion de energia
[A86]

Kczq{”m] (1.19)

Yo,

Debido a la relacion que existe entre los coeficientes masicos de absorcion de
energia y de transferencia de energia (ec. 1.14), el kerma de colisiones puede
reescribirse de la siguiente manera [A86]

K., =K(1-9) (1.20)
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5. Tasa de kerma K
Es el cociente entre dK y dt, donde dK se refiere al cambio de kerma en un
intervalo de tiempo dt [TAEA06]

dK

K= rjke'ls! 121
m [Jkg s7] (1.21)

6. Energia impartida &
La energia impartida se refiere en términos de un volumen dado y se define como la
suma de la energia radiante de todas las particulas cargadas y no cargadas que entran
a tal volumen, menos la suma de la energia radiante de todas las particulas cargadas
y no cargadas que salen del mismo volumen, mas la suma de todos los cambios de
energia de nucleos y particulas elementales que ocurren dentro de dicho volumen
[TAEA06]

e=R, R, +2Q [J] (1.22)

7. Dosis absorbida D
Se define como el cociente entre dey dm, donde de es la energia promedio
impartida a la materia de masa dm [IAEA06]
_de

dm
La unidad especial es el Gray (Gy), que se define como 1Gy = 1 Jkg™'.

D [T ke (1.23)

8. Exposicion X
Es el cociente entre dQ y dm, donde dQ se refiere al valor absoluto de la carga
total de iones de un so6lo signo, que se producen en aire, cuando todas las particulas

cargadas, que son liberadas por los fotones, son completamente detenidas en la masa

dm [IAEA06]

x = 4Q [T kg (1.24)
dm

Asi como el kerma y el kerma de colisiones se pueden expresar en términos de la
fluencia de energia, para un punto dado, se tiene la siguiente relacion para la

exposicion [A86]



oo ieady) o

donde e es la carga del electron, y W es la energia promedio que se requiere para

producir un par de iones en un gas.

1.3.2 Relaciones entre magnitudes dosimétricas

Para poder determinar la dosis absorbida y la exposicion en un medio, se
necesita introducir algin dispositivo que no sera del mismo material que el medio, por
lo que se tendran que hacer ciertas consideraciones. Es con la teoria de cavidades que se
puede relacionar la dosis absorbida en una cavidad, que sera el dispositivo de medicion,
con la dosis absorbida en el medio que rodea a la cavidad Sin embargo antes debemos

tener presentes algunos conceptos.

» Equilibrio de particula cargada EPC
Para poder relacionar la dosis absorbida en un volumen de interés con dos de las
magnitudes radioldgicas definidas en la seccion 1.3.1. —el kerma de colisiones y la
exposicion—, se deben hacer las medidas bajo condiciones de EPC.

Existe EPC para el volumen si cada particula cargada de un tipo y energia dados
que sale del volumen de interés es reemplazada por una particula idéntica de la misma
energia que entra [A86].

En la practica, se rodea el dosimetro con un material con una composicion
atomica y una densidad lo mas parecidas posible a las del dosimetro.

La primera relacion indica que la dosis absorbida es igual al kerma de colisiones,

cuando existe equilibrio de particula cargada.

D = K (1.26)

De esta relacion se derivan otras implicaciones debido a que el kerma de
colisiones puede definirse a través de la fluencia de energia de fotones y el coeficiente
de absorcion de energia. Si la fluencia de energia no varia al pasar a través de dos
medios, puede determinarse la dosis en uno los medios a través de la siguiente relacion

[A86]

Dy (Ks  (tten/P)s

D, EFC (KC)A WA :(ﬂenJA (1.27)
Yo,

B
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donde (£, /p)sy (len/p)sson los coeficientes de absorcion de energia

promedio en los medios A y B, respectivamente.

Es posible también determinar la dosis absorbida en el aire, en un punto
especifico, debido a una exposicion dada. Esta relacion también es valida s6lo cuando
se cumple la condicion de equilibrio de particula cargada en dicho punto. La relacion
que se cumple en este caso es la siguiente.

EPC
D =K Do = X[ | ke (1.29)
aire

donde W es la energia promedio necesaria para producir un par de iones en aire,
y ela carga del electrén.

Como el valor del cociente entre W y €, es constante, la expresion (1.28) puede
simplificarse al hacer los calculos correspondientes al cociente y cambio de unidades

para obtener la dosis en Gy cuando se tiene una exposicion en R. [A86]

EPC

D,. = 0.876X107X [Gy] (1.29)

aire

1.3.3 Dosimetria

Un dosimetro es un dispositivo que provee una lectura de la dosis absorbida en
su volumen sensible debido a la interaccion de la radiacion ionizante con éste. Existen
diferentes tipos de dosimetros, los cuales se pueden caracterizar de acuerdo con su
absolutidad, precision y exactitud, intervalo 1util de dosis, intervalo util de rapidez de
dosis y estabilidad.

Existen tres tipos de dosimetros que son capaces de ser absolutos: la solucion
Fricke, que tiene una dependencia con el campo quimico; los dosimetros calorimétricos,
que pueden requerir de una calibracion eléctrico- calorifica; y las cdmaras de ionizacion,
que dependen de W, que es la energia necesaria para poder producir un par de iones.

Los dosimetros integradores, como los termoluminiscentes (TLD) y las camaras
de ionizacidon, no son absolutos y requieren de una calibracion con un campo de

radiacion conocido.
1.3.4 Dosimetros termoluminiscentes

Un dosimetro termoluminiscente es un dispositivo que después de haber sido

expuesto a la radiacion ionizante y ser calentado, emite luz. Estos dispositivos son
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materiales cristalinos dieléctricos cuya dimension es pequefia y tienen una masa entre 1
y 100 mg. Estos cristales contienen pequenas cantidades de activadores que sirven como
fosforos termoluminiscentes, que permite que existan niveles de energia en la banda de
energia prohibida. Estos niveles pueden ser de dos tipos: trampas para electrones u
hoyos para iones positivos, que retienen la carga por un periodo de tiempo; y centros
luminiscentes, donde al recombinarse las cargas, se emite luz.

El proceso de termoluminiscencia se puede describir de la siguiente manera de
acuerdo con lo que se observa en la figura 1.11. Cuando se tiene un evento ionizante, un
electrén puede subir desde la banda de valencia a la banda de conducciéon, de donde
migra a una trampa para electrén, que como ya se menciono se encuentra en la banda de
energia prohibida. El agujero (carga positiva) que queda debido a este proceso, migra
también a su respectiva trampa. Si el dosimetro se irradia a temperatura ambiente, estas
trampas se encuentran a una profundidad tal, que los electrones o agujeros son
incapaces de escapar de éstos por periodos prolongados de tiempo. Es hasta que se le
suministra energia al dosimetro TL, por ejemplo a través de calentarlo, que son capaces
de escapar.

Una vez que se le suministra la suficiente energia, el electron se desprende
primero, ya que se supone que la trampa de €ste se encuentra a una menor profundidad
que la trampa del hoyo, y entra a la banda de conduccion migrando hacia la trampa del
agujero (carga positiva), donde se encuentra el centro de luminiscencia o bien, actia la
trampa como dicho centro. En ese caso la recombinacion de cargas va acompanada de la
emision de un fotén luminoso.

Banda de conduccion

profundidad de la
trampa del electron

migracion del - electron liberado
electran por calentamiento
evento —-‘\b— +
ionizante T
debidol_:l la recambinacion con
radiacion trampa del agujero emision de luz Cap e
+ centro de E’ | Energia
luminiscencia hy
S =|0eV
ot e
ﬁh_/
profundidad de la trampa del agujerc
migracion
del Banda de Valencia

agujero

Fig.1.11 Proceso de la termoluminiscencia. [A86]
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Para obtener la lectura de los dosimetros TL, existen lectores termoluminiscentes
especiales, un ejemplo de éstos se muestra en la figura 1.12. El dosimetro se coloca en
una plancheta la cual se calienta a través de una resistencia 6hmica desde temperatura
ambiente hasta una temperatura maxima que dependerd del tipo de dosimetro TL asi
como del tipo de radiacién que se haya utilizado. La luz que se va emitiendo conforme
se calienta, es captada por el tubo fotomultiplicador, generando entonces una sefal
eléctrica. Dicha sefial eléctrica se muestra finalmente por el programa asociado, en
forma de una curva de brillo, de tal modo que el 4rea bajo ésta es la carga eléctrica que

fue recolectada por el sistema.

Fuente
Amplificador de alto
voltaje
Despliegue
yio TFM
grabacion
'r luz emitida
\ / filtros opticos
Fuente de r = J;/
nitrégeno :
puro _—"J—__\ / TLD

'\L—._ plancheta

termopar

Fuente o= poger

Fig. 1.12 Esquema tipico de un lector TL. [A86]

1.3.5 Camaras de ionizacion

Es uno de los dispositivos mas precisos para la realizacién de mediciones de
magnitudes radioldgicas. Existen diferentes tipos de camaras de ionizacion, cuyo uso
depende de la aplicacion que se le vaya a dar. Las camaras de placas paralelas son las
que se utilizan con mayor frecuencia.

El funcionamiento general de una camara de ionizacion se basa, como su
nombre lo indica, en la ionizacion de algun gas, por lo general aire, que se encuentra
encerrado en un volumen. La forma del material donde se encuentra el volumen de aire,
puede tener diferentes disefios, como placas paralelas, cilindros concéntricos, donde las
paredes actian como electrodos o bien, se puede tener otro disefio donde se tiene un
alambre al centro del volumen, que actia como &dnodo y las paredes como catodos.

Al interaccionar la radiacion ionizante con el gas, se producen pares de iones y

debido a la diferencia de potencial que se les aplica a los electrodos, se genera una
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corriente que puede ser cuantificada. Dicha corriente es proporcional a la tasa de
exposicion, es decir, a la carga eléctrica producida por unidad de masa de aire por
unidad de tiempo.

Una desventaja de los detectores de gas, es que tienen una eficiencia muy baja
para detectar rayos X, ya que las densidades de los gases, asi como sus numeros
atomicos, son bajos. Para evitar este problema, se utilizan también gases con numero
atomico grande, como lo son el argon (Z=18) o el xendn (Z=54) y se mantienen a una

presion mayor que la atmosférica para incrementar su densidad.

1.3.6 Peliculas de tinte radiocromico

Son otro tipo de dosimetro que como su nombre lo indica, son peliculas
especiales compuestas por un tinte precursor, llamado tinte radiocrémico. La
caracteristica principal de este dosimetro es que después de haber sido expuesto a un
campo de radiacion, la pelicula cambia de tonalidad. Este cambio se debe al proceso de
polimerizacion que se lleva a cabo cuando la radiacién ionizante interacciona con la
pelicula y los mondmeros se rompen, reacomodandose de forma bidimensional, es decir
formando polimeros. El cambio de color se genera justo durante el proceso de
polimerizacion.

El cambio en la tonalidad, es decir, el cambio en la densidad optica, es lo que
hace posible la determinacion de la intensidad del campo de radiacion ionizante al cual
fue expuesta la pelicula. Es por ello que este tipo de pelicula se puede usar para
localizar haces de radiacion y con fines dosimétricos.

Existe una relacion proporcional entre el grado de obscurecimiento en la pelicula
y la dosis depositada en ésta. Mientras mas obscura se encuentre, mayor serd la
densidad Optica, menor luz podra pasar a través de ésta y la dosis en este caso sera
mayor.

La discusion sobre la determinacion de la dosis a partir de este tipo de
dosimetro, va mas alld de los fines para los que se utilizaron en este trabajo. Una

referencia donde se discute con mayor profundidad sobre el tema es [ChO3].
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Capitulo 11

Tomografia Computarizada

La tomografia computarizada (CT) es un medio de diagndstico para diferentes
patologias, que en los ultimos afios, gracias a los avances tecnoldgicos, ha tenido una
rapida evolucion, lo que ha implicado que su uso sea cada vez mayor. Es una
herramienta que permite visualizar imagenes tridimensionales del cuerpo humano a
través de una secuencia de imagenes bidimensionales. Estas imagenes muestran cortes
axiales del cuerpo, pero también es posible realizar reconstrucciones de cortes sagitales,
coronales y multiplanares.

Los inventores de la tomografia computarizada fueron Godfrey Hounsfield y
Allan Cormack quienes recibieron el premio Nobel de medicina en 1979. Estos equipos
han ido evolucionando, conforme los avances tecnoldgicos lo han permitido, para tener
una mejor adquisiciéon en los datos. Hasta la fecha existen siete generaciones de

tomografos computarizados.

2.1 Funcionamiento de un tomdgrafo computarizado

La tomografia computarizada es una herramienta con la que se pueden obtener
imagenes tridimensionales a partir de una secuencia de imagenes bidimensionales, por
medio de las cuales se puede conocer el interior del cuerpo humano. En este caso, a
diferencia de las radiografias convencionales, no se pierde la informacion anatémica del
paciente con respecto a la dimension paralela al haz de rayos X, ya que en una
tomografia el tubo de rayos X gira alrededor del paciente. Los rayos X que logran
transmitirse a través del paciente son registrados por una serie de detectores que se
encuentran diametralmente opuestos al tubo de rayos X, por lo que se tienen numerosas
proyecciones desde diferentes angulos, las cuales se manipulan para reconstruir la
imagen.

Una imagen tomografica corresponde a un corte de la anatomia del paciente,
donde una imagen en 2 dimensiones corresponde a una seccion en 3 dimensiones. El

grosor de los cortes que se realizan es muy delgado, puede ir desde 1 hasta 10 mm.
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2.1.1 Principios basicos de la tomografia computarizada

Una imagen tomografica es un arreglo bidimensional de pixeles (picture
element), que corresponde a un nimero igual de voxeles (volume element), donde un
voxel corresponde al area del pixel multiplicado por el grosor del corte. Lo que muestra
un pixel en la imagen tomografica, son los rayos X que lograron transmitirse al pasar
¢éstos por los tejidos que se encuentran entre el emisor de rayos X y el voxel. (figura
2.1).

Existen dos términos importantes dentro de la adquisicion de datos para una CT.

1. Rayo: se define como la medicion de la transmision de los rayos X, a través del
paciente, que llegan a un solo detector.

2. Proyeccidn o vista: es una serie de rayos que pasan a través del paciente en una
misma direccion. Existen dos tipos de proyecciones utilizadas en CT: la
geometria de haz paralelo, que, como su nombre lo indica, tiene todos los rayos
paralelos entre si; y la geometria de haz tipo abanico, donde los rayos divergen

formando un abanico debido a un angulo de proyeccion.

* Pixel

Tubo de rayos X

Rebanuin

Voxel

Detectores

Fig. 2.1 Principios de funcionamiento de un CT

» Reconstruccion tomografica
Para realizar la reconstruccion tomografica, se utiliza la intensidad de los rayos
X transmitidos a través del paciente que llegan hasta el detector. La intensidad de los
rayos no atenuados también es registrada con un detector de referencia para después
relacionar dichas intensidades a través de la siguiente expresion [B06]
I, =1, (2.1)
donde t es el espesor del paciente a lo largo de la trayectoria del rayo y p es el

coeficiente lineal de atenuacion. Sin embargo, debido a que los pardmetros I; e I, son
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dependientes de la maquina, se manipula la expresion anterior, obteniendo so6lo el
producto de los parametros que son relativos a la anatomia del paciente.
I 0
Lnf = |=ut (2.2)
I'[
El valor p para cada rayo es después utilizado en el proceso de reconstruccion;
es decir, en los algoritmos que producen finalmente la imagen de CT.
Para reconstruir las imagenes existen diferentes algoritmos de reconstruccion, el
de retroproyeccion es el mdas utilizado. La discusion de como se efectua la

reconstruccion va mas alla de los objetivos de este trabajo [S03].

2.1.2 Ndmero CT

Para representar la atenuacion de los rayos X en un elemento de area de una
imagen de CT (pixel), se defini6 una magnitud que se conoce como niimero CT que se
expresa en unidades Hounsfield (UH). El numero CT se obtiene a través de la siguiente
expresion [B06]
(2.3)

NGmeroCT = 1000 Hinaterial — :uagua

agua

(UH)

donde p es el coeficiente lineal de atenuacion.

La escala del nimero CT se defini6 de manera arbitraria, de tal forma que el
niumero CT del agua corresponde a 0 y para el aire es de -1000. En la figura 2.2 puede
observarse una escala en la que se indican los numeros CT para diferentes tejidos del

cuerpo humano.

Rango del nimero CT

+3000

Hueso

+100

Sangre

Ringn

Pincreas

Glandulas

+50

Higado

Agua
e suprarre- Mama

nales

507

Pulmones

-1004

200+

Ajre Grasa

_ppQ -

Dowwsett, D.J., Kenny, P.A,. and Johnistor, R.E
The physics of Diagnostic Imaging
Aol 2001

Fig. 2.2 Escala del nimero CT en UH para diversos tejidos del cuerpo humano
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2.1.3 Generaciones de tomografos computarizados

Las siete generaciones de tomodgrafos que existen hasta la fecha, se clasifican de
acuerdo con su disefio y funcionamiento. A continuacidon se describen algunas de las
generaciones de tomodgrafos que fueron relevantes o utilizados durante los estudios

realizados para este trabajo.

> 3%generacion: rotacion- rotacion
Se tiene un arreglo semicircular con un nimero mayor de detectores que el que
habia en generaciones pasadas. La geometria de la proyeccion de haz en forma de
abanico, con un angulo de 40° realizando un barrido de 360°. Como su nombre lo
indica, el tubo de rayos X asi como el arreglo de detectores, giran al mismo tiempo
dentro del gabinete. La figura 2.3 muestra un esquema de funcionamiento. Gracias a las
mejoras tecnologicas hechas en esta generacion se logré reducir el tiempo de realizacion

del estudio.

Tubg de
AN Faves x

y &\\\\\1

De;,

ecmre
de S
|, radiacig,

2iratorig,

Fig. 2.3 Funcionamiento de un tomégrafo de 3* generacion [B06]

> 4% Generacion: fijo- rotacion
En esta generacion se tiene un arreglo de detectores, formando un anillo, los
cuales se encuentran fijos y es el tubo de rayos X el que gira alrededor de éstos (figura
2.4). Al igual que en los de 3" generacion, se cubre un barrido de 360°, pero el nimero
de detectores se incrementa debido a que se cubre todo un anillo.

El tiempo del estudio sigue siendo el mismo que en la generacion pasada.
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Fig. 2.4 Funcionamiento de un tomégrafo de 4* generacion [B06]

> 6° generacion: helicoidal

Para esta generacion de tomografos se utilizan detectores similares a los de la
tercera y cuarta generacion y se requiere, ademas, que el tubo de rayos X se encuentre
girando y emitiendo radiacién de manera continua, conforme la mesa donde se
encuentra el paciente se vaya deslizando en el interior del gabinete. Es por esta razoén
que se tiene un barrido helicoidal (figura 2.5), en el que la adquisicion de datos es
continua.

Debido a la forma en que se adquieren los datos, es necesaria la definicion de un
parametro llamado “pitch” que relaciona la velocidad de la mesa y la rotacion del
arreglo de detectores. Este parametro influye en la calidad de la imagen, la dosis por
radiacion al paciente, y el tiempo del estudio. Existen dos definiciones para este

parametro que dependen del tipo de arreglo de detectores con que cuente el tomdgrafo.

Pitch del colimador = mov. de la mesa en una rotacion de 360° del gabinete (mm)

Ancho del colimador en el isocentro (mm)

Cuando se tiene un arreglo de detectores multiples se requiere de una definicion

diferente para dicho parametro y se utiliza un nuevo término

Pitch del detector = mov. de la mesa en una rotacion de 360° del gabinete (mm)

ancho del detector (mm)
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Se tienen algunas ventajas importantes para esta generacion de tomodgrafos. El
tiempo del barrido es tan breve que puede realizarse durante una sola inhalacion del
paciente, evitando asi ruido en las imagenes debido al movimiento respiratorio. La

reconstruccion no sélo se limita a secciones transversales, sino que pueden ser coronales

o sagitales y las patologias pueden ser vistas desde cualquier angulo.

T

1

L {

i

Fig. 2.5 Estudio helicoidal. [B06 ]

» T2 Generacion: arreglo de detectores multiples

Estos tomografos pueden ser de tercera, cuarta o sexta generacion y la unica
diferencia con éstos, se encuentra en el sistema de deteccion de rayos X, ya que se
utiliza un arreglo de detectores multiples, como los que se muestran en la figura 2.6.
Estos estan formados por un conjunto de detectores lineales de estado solido.

Debido al empleo de detectores multiples, se consigue una mejor eficiencia en el
uso de los rayos X producidos por el tubo, para la reconstruccion de las imagenes. La
diferencia, con respecto a las generaciones anteriores, es que el espesor del corte no se
debe a la colimacion del haz de rayos X sino que es determinada por la colimaciéon o

parte activa del detector. El tamafio del espesor de corte depende del nimero de
detectores que sean activados para realizar el estudio.
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Fig. 2.6 Arreglo de detectores multiples [B06].

2.1.4 Detectores de radiacion

Una parte fundamental de un equipo de tomografia computarizada son los
detectores de radiacion, puesto que son los encargados de registrar la intensidad de los
rayos X que han atravesado al paciente. La intensidad se registra en forma de pulsos que
finalmente se manipulan en la computadora para reconstruir la imagen.

Existen dos tipos de detectores que se utilizan en equipos de CT, los detectores

de estado s6lido y los gaseosos.

» Detectores de estado solido

Se componen de un arreglo que consiste en un material centellador acoplado a
un fotodetector. Al incidir la radiacion ionizante sobre el material centellador se emite
luz visible que es la que llega al fotodetector. El fotodetector, que por lo general es un
fotodiodo, convierte de forma proporcional la intensidad de la luz en una senal eléctrica.
El material del cual estdn hechos los detectores varia, pero los mas utilizados son el itrio
(Y), el gadolinio (Gd), el CdAWOy,, ceramicas de tierras raras dopadas, entre otros.

El tamaiio de los detectores es menor cuando se tiene un arreglo de detectores
multiples que cuando se tiene detectores de forma individual.

La eficiencia en este caso es mayor que en los detectores de gas, ya que el
nimero atomico efectivo es mayor, lo que implica una mayor eficiencia de absorcion.

Estos detectores se utilizan en tomografos de 3" y 4* generacion.
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» Detectores de gas

Los detectores de gas, en particular para CT, se componen de pequefias camaras
de ionizacidn, cuyo tamafio, por lo general es de 1 a 2 mm para la abertura y 100 mm de
profundidad. El funcionamiento es basicamente el mismo que se menciono en la seccion
1.3.4. Un volumen de gas se encuentra encerrado entre dos electrodos de metal (figura
2.7), a los cuales se les aplica una diferencia de potencial, que producird una corriente
debido a la ionizaciéon del gas por la interaccion que sufrio con la radiacion ionizante.
La carga detectada sera proporcional a la fluencia de rayos X y la sefial eléctrica que se
producira sera amplificada y digitalizada.

En este caso se utilizan gases especificos como el xenén (Xe) o el kripton (Kr),
que se distinguen por tener un nimero atomico grande, lo cual ayuda a que aumente el
proceso de absorcion fotoeléctrica, y por la misma razén se mantienen a presiones de
hasta 20 atmosferas. Estos detectores se utilizan en tomdgrafos de 3* generacion.

rayo X
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xenon

INANS
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iones

Detector individual

Fig. 2.7 Detectores gaseosos. [B06]

» Arreglos de detectores multiples

Estan compuestos por arreglos de paneles de detectores lineales de estado solido
unidos unos con otros, los cuales se pueden activar para tener detectores de diferentes
tamafios; lo que determinara el grosor del corte que se quiera realizar en un estudio. Esta
es la diferencia fundamental que existe con los detectores antes descritos, que tienen un
tamafio fijo y el corte no depende de éstos sino de la colimacion del haz que se utilice.
Por lo general, se colocan detectores mas chicos al centro y la longitud de éstos va
aumentando hacia la periferia, como se puede observar en la figura 2.8, donde se
muestra un espesor de corte de 4 mm. Es asi como se logra disenar diferentes

configuraciones para realizar cortes de distintos grosores.
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Fig. 2.8 Arreglo de detectores multiples. El valor del espesor de corte en este caso es de 4 mm.

[Cortesia de Philips]

2.2. Elementos de un tomdégrafo computarizado clinico
A continuacién se hace una breve descripcion de los elementos de un tomografo

computarizado clinico.

2.2.1 Gabinete o “gantry” (unidad de exploracion)

Dentro del gabinete se encuentran dispuestos, en un arreglo giratorio, el tubo de
rayos X junto con el colimador y los detectores de rayos X. Es gracias a un sistema
mecanico que €stos pueden moverse de forma adecuada para generar la informacion
deseada.

En la parte exterior del gabinete se puede observar la salida para los marcadores
laser que sirven para la colocacion vertical y horizontal de la mesa; asi como el
micréfono y el altavoz que se utiliza para la comunicacion entre el paciente y quién
realiza el estudio de éste.

El gabinete puede tener una inclinacion permanente durante un estudio en el cual
se requiera que se encuentre inclinado. El intervalo de inclinacion que tiene la mayoria

de los gabinetes es de -30° a 30°, a partir de su vertical.

2.2.2 Mesa de exploracién

La mesa de exploracion es donde se recuesta el paciente a quien se le va a
realizar el estudio. Esta tiene la capacidad de desplazarse de forma horizontal a través
del gabinete para la realizacion del estudio. También cuenta con movimiento vertical
para que el paciente pueda subir, bajar de ésta y ser colocado a la altura necesaria para
su estudio.

Las posiciones se pueden ajustar manualmente con los botones que se

encuentran sobre el gabinete o bien desde la consola de control.
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2.2.3 Consola de control

La consola de control es la estacion de trabajo desde donde se establecen los
diferentes pardmetros, dependiendo del estudio que se desea realizar y se introducen los
datos del paciente asi como los de quien lo realiza. La consola de control consiste
entonces en una o mas computadoras, en las cuales se pueden visualizar también las
imagenes tomograficas.

El software de la computadora contiene los protocolos de exploracion para los
diferentes estudios que se pueden realizar. Es necesario especificar opciones para
seleccionar si el estudio sera de un adulto, nifio u otros. Entre los pardmetros mas
importantes que se deben introducir estan: la tension del tubo (kV), el producto de la
carga por el tiempo de exposicion (mAs), la parte anatdmica del cuerpo que se va a
estudiar, la posicion del paciente, el movimiento de la mesa, la inclinacion del gantry, y

el espesor de los cortes.

2.3 Calidad de imagen en tomografia computarizada
Para saber si la imagen obtenida cumple con una 6ptima calidad, debe ser
evaluada, cuantificando ciertos parametros de la calidad, que son: tono de gris, ruido,

resolucion espacial, y contraste.

2.3.1 Tono de gris

El sistema de reconstruccion de imagenes identifica a cada tejido de forma
especifica, con un tono de gris en la imagen. Cabe mencionar que mientras mayor sea la
absorcion de radiacion por parte del tejido, el tono de gris, o el nivel de brillo, serd mas
claro en la imagen. En tomografia computarizada, el tono de gris de una imagen se
cuantifica a través de la determinacion del valor del nimero CT, expresado en unidades
Hounsfield. El parametro por cuantificar, cuando la imagen se observa en un monitor, es

el nivel de brillo en un pixel.

2.3.2 Ruido

Este concepto se refiere a las variaciones estocasticas o aleatorias en el tono de
gris, o el nivel de brillo, las cuales pueden existir en una imagen sin razon aparente. El
ruido degrada la calidad de la imagen, en especial cuando se desean imagenes de
objetos dificiles de observar a simple vista, ya que en este caso, el valor del tono de gris

producido es similar al producido por el ruido.

30



2.3.3 Resolucidn espacial

La resolucion espacial se refiere a la capacidad del sistema de reconstruccion de
imagenes de distinguir dos objetos pequefios que se encuentran muy cercanos entre si,
como entes independientes, es decir, que se puedan observar sus imagenes sin traslape
alguno. Mientras mayor resolucion espacial se tenga, mayor serd la capacidad de

visualizar objetos mas pequefios y cercanos.

2.3.4 Contraste

El contraste es la diferencia en los tonos de gris que se puede observar en dos
regiones contiguas de una imagen; en nuestro caso esta diferencia se debe a la
atenuacion diferenciada de los rayos X que se produce por dos tejidos vecinos. Una
imagen con un tono de gris uniforme no presenta contraste alguno. Un tablero de
ajedrez es un ejemplo de una imagen con el maximo de contraste. Un factor importante
para generar contraste en la imagen es la energia de los rayos X que la producen, ya que

la capacidad de penetracion de los rayos X en un material se incrementa con la energia.

2.4 Dosis en Tomografia Computarizada
Para cuantificar la dosis en estudios por tomografia computarizada, se deben
utilizar un maniqui dosimétrico, y un instrumento de medida, que puede ser una camara

de ionizacidn tipo lapiz o dosimetros TL.

» Maniqui dosimétrico
Los maniquies dosimétricos, tanto para la simulacion de la cabeza como del
abdomen de un paciente, estan hechos de PMMA (polimetil metacrilato). En este
trabajo, se utiliza el maniqui de cabeza para adulto (fig. 2.9), que sirve también para
simular el abdomen de un paciente pediatrico. Este es un cilindro de 16 cm de largo por

16 cm de didmetro, con 9 perforaciones.

Fig. 2.9 Maniqui dosimétrico de PMMA.
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En estas perforaciones es posible insertar una camara de ionizacion tipo lapiz, o
bien un aditamento con dosimetros TL. Al momento de realizar mediciones, deben
introducirse barras del mismo material del cual estd hecho el maniqui a las
perforaciones que no tengan ningun instrumento de medicién, de tal forma que no exista

aire dentro de éste.

» Camara de ionizacion tipo lapiz

Son camaras cilindricas no selladas, con una longitud activa, que puede variar
entre 10 y 15 cm. Debido al tamafio de éstas asi como por su forma, se les llama
camaras tipo lapiz (fig. 2.10).

Una de las caracteristicas mas importantes de estas camaras es que la respuesta,
debido a la radiacion en cualquier angulo alrededor de su eje, es uniforme. Es por esta
razén que se utilizan en equipos donde el tubo de rayos X gira, como es el caso de
tomografia computarizada.

Por lo general, la respuesta que proporcionan estos equipos se expresa en
unidades de dosis o dosis por longitud.

La camara de ionizacion marca Radcal, modelo 20X6-3CT, junto con su
electrometro asociado, utilizados para las mediciones realizadas en este trabajo se
muestran en la fig. 2.10. Es una cdmara no sellada, de 9.1 mm de didmetro, con una
longitud activa de 10 cm y paredes hechas de C552 aire equivalente. Al centro de ésta

se encuentra el electrodo y cuenta con un volumen activo de 3 cm’.
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Fig. 2.10 a) Camara de ionizacion tipo lapiz; para su uso se conecta al electrometro que se muestra en b).

c¢) Diagrama de la camara de ionizacion.

La céamara de ionizacion viene de fabrica acompanada por un capuchon de
poliacetato, que debe cubrir la cdmara al momento de insertarse en el maniqui. Este
aditamento es necesario para asegurar el EPC al momento de la calibracion.

Las perforaciones que se utilizan para cuantificar la dosis, al hacer uso de la
camara de ionizacidén, son aquéllas que se encuentran a 1 cm de la superficie del

maniqui y la central.

» Dosimetros termoluminiscentes

Para realizar un estudio dosimétrico TL en tomografia computarizada es
necesario contar con un portadosimetros (Fig. 2.11) especialmente disefiado que
permita colocar un paquete de 15 dosimetros de forma adyacente, en la parte central de
la rebanada central; a medida que los dosimetros se colocan hacia los bordes del
portadosimetros se van espaciando por una capa de acrilico de 3 mm de espesor. La
longitud total del dispositivo debe tener la misma longitud que el maniqui dosimétrico
en el que se insertara, en este caso, 16 cm, de manera que el paquete de dosimetros

adyacentes quede centrado dentro del maniqui dosimétrico.
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Portadosimetros de acrilico
que cabe libremente en la
ranura de la barra

/ 3.5mm

Cobertura de acrilico con una

perforacion para introducir la
barra de acrilico /

Barra de acrilico (longitud del maniqui
+1 cm) con una ranura para colocar el
portadosometros Region central de 14 mm de anche y

3.5 mm de profundidad para colocar

ificaci 15 dosimetry
Especificaciones del portadosimetros adyacente. o8 TL de forma

(vista de lado)

A f

) 7 mm
Ranuras para los dosimetros TL.
3.5 mm de profundidad, 1 mm de Region central de 14 mm de ancho y 3.5 mm de
ancho, separados en intervalos profundidad para colocar 15 dosimetros TL de
de 3mm. forma adyacente.
b)

Fig. 2.11 a) Portadosimetros TL. b) Diagrama del portadosimetros [AAPM39]

» Parametros de los dosimetros TL por considerar

Los dosimetros termoluminiscentes se utilizan ampliamente en radiodiagnoéstico.

Sin embargo, hay que considerar que la respuesta de un dosimetro TL, por ejemplo, la

sefial TL por unidad de kerma en aire (en el seno del aire), depende de un gran nimero

de parametros. Los mds importantes son [Z00]:
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Los coeficientes de absorcion de energia del material del dosimetro.

1. Caracteristicas del desvanecimiento.

2. Sensibilidad del dosimetro a la exposicion a la luz.

3. Tratamientos térmicos de los TLD (horneado).

4. Condiciones de lectura.

5. Estabilidad de los parametros de lectura.

6. Linealidad de la respuesta con la dosis.

7.

8. Variaciones del angulo de incidencia del haz sobre el dosimetro.
9.

Autoatenuacion ocasionada por la masa del dosimetro.

10. Absorcion y dispersion ocasionada por la envoltura del dosimetro.

11. Eficiencia intrinseca TL dependiente de la energia de los fotones

(dependencia con la LET).



Estos parametros pueden clasificarse en tres grupos:

A) Parametros relacionados principalmente con factores ambientales tales como la
exposicion a altas temperaturas y contenidos de humedad del aire que rodea al
dosimetro, asi como la exposicion a la luz. Este grupo incluye las caracteristicas
de desvanecimiento y sensibilidad a la luz.

B) Parametros relacionados con las operaciones que tienen lugar en el laboratorio
de dosimetria, esto es, los puntos 3, 4 y 5 de la lista.

C) Parametros relacionados con las condiciones de irradiacion, en particular la
energia de los fotones (relacionada directamente con la eficiencia en la respuesta
del dosimetro ante el haz de radiaciéon) y la diferencia entre el angulo de
incidencia de la radiacion durante la calibracion del dosimetro y el de su uso

durante la dosimetria clinica. Este grupo incluye los ultimos 6 puntos enlistados.

» Magnitudes dosimétricas
A través del tiempo se han desarrollado diferentes magnitudes fisicas para
caracterizar la dosis debido a estudios de tomografia computarizada. Estas varian de
acuerdo con el protocolo que se utilice. A continuacion se hace una breve descripcion

de las diferentes magnitudes.

> Indice de dosis en tomografia computarizada (CTDI )
El CTDI se define como la integral de la dosis en aire [C97], debida a un sélo
corte en direccion del eje de rotacion z, normalizada por el espesor de corte. Cuando el
equipo es un tomdgrafo multicorte, debe normalizarse también por el nimero de cortes

adquiridos en una sola rotacion. Podemos expresar el CTDI de la siguiente forma [K04]
1 0

CTDI =—— | D(2)dz G 2.4

- j (2) [Gy] (24)

donde D(z)es la dosis como funcidon de la posicion a lo largo del eje de rotacion, z,
para un solo corte, T es el valor nominal del espesor de corte y N el nimero de cortes
adquiridos en una sola rotacion.

Al medir la dosis debida a un solo corte, es decir a lo largo de una linea, se

obtiene un perfil de dosis respecto de la posicion. La contribucion mayor de dosis se
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observa en el centro, lo que obedece a que, en la parte central, existen mas elementos

que contribuyen a la retrodispersion.

> Indice de dosis ponderado en tomografia computarizada
Debido a que la distribucion de la dosis en el paciente no es homogénea, el

CTDI se modifica y se renombra como CTDI,, , que significa indice de dosis ponderado

en tomografia computarizada y se define como

CTDI,, = ;CTDI100 (centro)+iCTDIlOO(periférico) [Gy] (2.5)

donde CTDIygp(centro) es el CTDI medido en el eje central del maniqui dosimétrico, y
CTDlgo(periférico) es el CTDI promedio medido en los cuatro orificios del maniqui
dosimétrico, que se encuentran a 1 cm de la superficie de éste. En la figura 2.9 se

muestra un esquema de las perforaciones del maniqui dosimétrico.

Fig. 2.9 Distribucion del CTDI en un maniqui dosimétrico

» Dosis promedio en barridos multiples (MSAD)
Este concepto se definié debido a que conforme mas barridos se realicen, se
contribuird a que el perfil de dosis debido a éstos aumente. Sin embargo, la dosis
promedio llega a un limite, que es cuando el primer corte y el ultimo, se encuentran lo

suficientemente separados para no contribuir a la dosis en el corte central.

= e ey = =
-6T - 4T -27 4] T 47 &7
Reletive z-axis posilion

Fig. 2.10 Distribucion de dosis de un estudio de siete cortes separados una distancia I. [S81]
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Se define el MSAD como la dosis promedio en el corte central de una serie de N
cortes de espesor T, con un incremento | en el desplazamiento entre los cortes

contiguos.

1/2
MSAD = } j D, (2)dz [Gy] (2.6)

-1/2
donde D(z) es la dosis en aire como funcion de la posicion a lo largo del eje de rotacion,

z, para un solo corte e | es el avance entre cortes contiguos.

» Producto de dosis por longitud
Esta magnitud indica la dosis total recibida por un estudio completo de

tomografia computarizada. Este indicador se define como

DLP = CTDI,, TN [Gy-cm] (2.7)

donde i representa el nimero de series de imagenes realizadas en el estudio, CTDI,, es

el CTDI ponderado para cada uno de los N cortes y T es el espesor de €stos.

Recientemente el Organismo Internacional de Energia Atoémica (OIEA) emitio
un codigo de practica internacional [TAEAO06], en el que se pretende homogeneizar los
indicadores de dosis. A continuacion se describen las magnitudes dosimétricas de

aplicacion especifica para CT.

> Indice de kerma en aire C, ,,

Esta cantidad se mide para una sola rotacion del tomografo y se define como el
cociente de la integral, a lo largo de una longitud de 100 mm, del kerma en aire medido
en el seno del aire, a lo largo de una linea paralela al eje de rotacion del equipo, entre el
grosor del corte T . Es necesario que el intervalo de integracion sea simétrico en el
volumen del barrido. La expresion para este indice es

1 [ 7K@z [Gy] (2.8)

Ca,lOO = T

Esta expresion se ve modificada cuando se trata de un equipo multicorte ya que
se debe incluir el nimero de cortes N de grosor nominal T adquiridos de manera

simultanea

1 p+50
Caino = 7 |, K@)z [Gy] (2.9)
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NOTA: Es importante tener cuidado en interpretar correctamente el valor para el
producto del nimero de cortes adquiridos simultaneamente (N) y el espesor nominal de

corte (T), debe reflejar el ancho nominal del haz de radiacion.

Las expresiones anteriores también son utilizadas en las mediciones sobre
maniquies de cabeza o cuerpo, hechos de PMMA, y es necesario indicar con el

subindice adecuado en cada caso. En este caso se denotaria como Cpya 100 -

> Indice de kerma en aire ponderado C,

Esta magnitud se refiere a mediciones realizadas en los maniquies, ya que

combina los valores de Cpy,a 100 Medidos en el centro y periferia del maniqui estandar.

Se define como

1

CW = g(c PMMA,100,C + ZC PMMA,IOO,P) [Gy] (210)

donde el primer término con el subindice C se refiere a la medicion realizada en el
centro del maniqui y el segundo término se refiere al valor promedio de las mediciones

realizadas en los 4 orificios de la periferia del maniqui estandar para CT.

» CvoL
Esta cantidad se utiliza en el caso de los tomografos helicoidales y se define
como
NT C
Cvo =Cy 1 = TW [Gy] (2.11)
donde p se conoce como el parametro “pitch”, N es el nimero de cortes adquiridos en

forma simultanea, T es el grosor nominal del corte y | la distancia que recorre la mesa

por rotacion helicoidal o bien entre los barridos consecutivos.

Las tres magnitudes anteriores pueden ser normalizadas por P, que se refiere al

producto de la corriente de exposicion del tubo por el tiempo de barrido para un sélo
barrido axial. Cuando estas magnitudes se normalizan esto se indica colocando el

subindice n antecediendo a la magnitud (,C, 4, Cy» ,CyoL)-
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» Producto kerma en aire- longitud Pk ct
Se determina a través del maniqui estandar de dosimetria para CT para un

estudio completo de CT. Esta cantidad se define como

PKL,CT = Z n CVOLjIjPItj (2.12)
i

donde el indice j representa cada secuencia de barrido helicoidal que forma parte de la

prueba, |; es la distancia que se mueve la mesa entre o durante rotaciones consecutivas

y Py; es el producto de la carga por el tiempo debido a un estudio completo.

2.5 Normativa
2.5.1 Programa de garantia de calidad

La implantacion de un programa de Garantia de Calidad, asegura que los
examenes realizados en el servicio sean los necesarios y apropiados de acuerdo con el
problema médico que se presente. Estos programas implican el desarrollo de politicas y
el establecimiento de procedimientos de revision. Los exdmenes deben ser realizados de
acuerdo con protocolos clinicos ya aceptados, con personal médico y técnico
adecuadamente capacitado, con equipos previamente seleccionados que se encuentren
funcionando correctamente, y en condiciones seguras, con un costo minimo y con la
satisfaccion tanto del paciente como del médico referente.

Con objeto de asegurar que el sistema de tomografia funciona correctamente es
necesario aplicar un Programa de Control de Calidad (CC) que consiste en la realizacion
de pruebas que comprueben que el equipo funciona dentro de los criterios de aceptacion
establecidos por la autoridad correspondiente. La Secretaria de Salud ha emitido la
Norma Oficial Mexicana NOM-229-SSA1-2002, en la que se establecen las pruebas de
control de calidad que se deben practicar a un sistema de tomografia computarizada;
éstas incluyen pruebas de calidad de imagen y dosis, entre otras. Esta norma también
regula la frecuencia de estas pruebas, asi como los criterios de aceptacion que se deben

cumplir.

2.5.2 NOM-229-SSA1-2002
Para la regulacion de equipos de rayos X con fines de diagndstico médico,
dentro de nuestro pais, existe la Norma Oficial Mexicana NOM-229-SSA1-2002:

Requisitos técnicos para las instalaciones, responsabilidades sanitarias, especificaciones
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técnicas para los equipos y proteccion radioldgica en establecimientos de diagnodstico
médico con rayos X.

Esta norma se emite con el fin de garantizar la satisfaccion y proteccion de todas
las personas relacionadas con el servicio médico que utiliza rayos X, como son los
pacientes, médicos, personal ocupacionalmente expuesto y publico en general. Esta es
una norma que se debe cumplir a nivel nacional y debe ser observada por todos los
propietarios, titulares, responsables y asesores especializados en seguridad radiologica,
de equipos de rayos X y establecimientos para diagndstico médico que utilicen equipos
generadores de rayos X.

Dentro de esta norma se establecen diferentes criterios de disefio, construccion y
conservacion de instalaciones tanto fijas como moviles, requisitos técnicos para la
adquisicion y vigilancia del funcionamiento de los equipos de diagnodstico médico con
rayos X, requisitos sanitarios, asi como criterios y requisitos de seguridad radiologica.

En esta norma se regula el uso de las diversas modalidades de diagnostico en los
que se utilizan rayos X, como son: radiografia convencional, mamografia, fluoroscopia,
panoramica dental y, en nuestro caso particular, tomografia computarizada.

Se tratard, con mayor detalle, lo relativo a tomografia computarizada en el

siguiente capitulo.
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Capitulo 111

Método Experimental

3.1Calidad de la imagen.

Dentro de la Norma Oficial Mexicana, NOM-229-SSA1-2002, se establece una
serie de pruebas de control de calidad para verificar el funcionamiento de los equipos de
rayos X. Las pruebas de control de calidad se realizaron usando los protocolos y el
maniqui de constancia desarrollados en el IFUNAM [ChO5], y bajo las condiciones
preestablecidas por el fabricante del tomografo para un estudio de craneo: 120 kV y 180
mAs.

El maniqui de constancia estd conformado por tres médulos: lucita, aire y agua
(fig. 3.1), que sirven para realizar las pruebas que a continuacién se mencionan:

= (Calibracién del No. CT.

* Constancia del No. CT.

* Uniformidad del numero CT.

* Dependencia del No. CT del espesor de corte.

* Dependencia del No. CT del algoritmo de reconstruccion.

= Resolucion de alto contraste.

Fig. 3.1 Maniqui de constancia. [ChO5]

Se realizaron tres pruebas mas, usando ahora el maniqui dosimétrico (fig. 2.9), que
fueron:
= Espesor de corte
= Coincidencia de la posicion del corte axial con el sistema de luces

* Inclinacion del gabinete.
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De estas pruebas, las primeras dos se realizaron de acuerdo con los
procedimientos descritos en [V06].

La Gltima prueba se hizo utilizando peliculas de tinte radiocromico. Estas se
colocaron entre dos placas de lucita de10x10x6 cm’, formando un emparedado, que se
ubico sobre una base de lucita que cuenta con un sistema de nivelaciéon. La prueba
consiste en realizar cinco exposiciones para diferentes dngulos del gabinete (-15, -10, 0,
10 y 15 grados). La pelicula cambia de tonalidad debido a la interaccion de los rayos X
obteniéndose una imagen con forma de la mitad de una estrella; a partir de ésta, se

comprueban los angulos de inclinacion.

3.2 Dosimetria con camara de ionizacion.

Para la medicion de la dosis se utilizd6 un maniqui dosimétrico (fig. 2.9) que
simula el abdomen de un paciente pediatrico hecho de PMMA (polimetil metacrilato),
junto con una camara de ionizacion tipo lapiz, marca Radcal, modelo 20X6-3CT vy el

electrémetro asociado (figura 2.10); todo este equipo es propiedad del Instituto de Fisica

de la UNAM.

3.2.1 Dosis en maniqui
» Determinacion del indice de kerma en aire en tomografia computarizada

Ca100

La camara de ionizacion se coloco sin el capuchon, en el seno del aire libre, a
aproximadamente 25 cm del borde de la mesa de exploracidon, para evitar
retrodispersion, de tal forma que el eje de la cdmara coincidiera con el eje de rotacion
del tomografo y el centro de la camara coincidiera con la luz correspondiente del
sistema de laseres del tomografo.

Se realizé un estudio de abdomen, en el que se irradiaron por completo los 10
cm de longitud activa de la cadmara de ionizaciéon. Una vez terminado el estudio, se
registraron las lecturas del electrometro.

Para determinar el indice de kerma en aire, se recurrid a la expresion dada por el

Codigo de practica [TAEA06]

! k K

Ca,lOO =WMN PeL Qo QTP

donde N es el nlimero de cortes adquiridos simultdneamente,

T es el espesor nominal del corte,
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M es la lectura promedio de la camara de ionizacion,

N . es el coeficiente de calibracion en términos del producto kerma en aire
Qo

longitud,

kq es el factor que corrige las diferencias en la respuesta debidas a las calidades

de calibracion y medicion,
Kk es el factor de correccion por temperatura y presion atmosférica en el sitio

en que se mide.

En nuestro caso, el electrometro utilizado mide la presion y la temperatura,
calcula K., y corrige la lectura que entrega, por este factor. Se proporcionaran los

valores de estos parametros simplemente como referencia.

» Determinacion del indice de kerma en aire ponderado en tomografia

computarizada C,,

El Cédigo de Practica especifica que para realizar mediciones con el maniqui
dosimétrico (figura 2.9) y la camara de ionizacidon, el maniqui debe colocarse de tal
forma que una de las perforaciones de medicién se encuentre en la posicion donde el
kerma en aire en PMMA sea méaximo. Por esta razon se realizd una prueba preliminar
para saber en qué orientacion debia colocarse el maniqui dosimétrico.

La prueba consisti0 en hacer una medicion bajo el procedimiento
correspondiente a un estudio de abdomen, en cada una de las perforaciones, para tres
diferentes orientaciones del maniqui. Se gir6 en dos ocasiones a éste, un angulo de 30°
hasta regresar a la orientacion original. La figura 3.2 muestra las tres posiciones con las
cuales se obtuvieron los resultados de la prueba para encontrar la posicion de la

perforacion donde el kerma en aire en el maniqui dosimétrico fuera maximo.

O
A
0.016 Gy

D B
0.015 Gy 0.015 Gy
O O O

E
0.014 Gy

C
0.014 Gy

0.015 Gy

O

0.015Gy B

0.015 Gy O

O

Posicién 1 Posicion 2 Posicién 3

Fig. 3.2 Resultados de las pruebas para la orientacion del maniqui en el tomdgrafo.
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Para realizar la determinacion del indice de kerma en aire ponderado en

tomografia computarizada, C,, , se coloco el maniqui dosimétrico en la posicion 1 sobre

la mesa de exploraciéon y se introdujo la cdmara de ionizacién en alguna de las
perforaciones antes mencionadas, como se observa en la figura 3.3, donde la cdmara de
ionizacion se encuentra en la perforacion superior del maniqui dosimétrico. En cada
perforacion se realizd6 un par de veces el estudio de abdomen bajo las mismas

condiciones, y se registraron las lecturas del electrometro asociado.

Fig. 3.3 Maniqui dosimétrico con camara de ionizacion en posicion superior.

Para determinar el indice de kerma en aire ponderado en tomografia
computarizada, se tiene la siguiente expresion de acuerdo con el Codigo de practica
[TAEA06]

1

CW = g (C PMMA100.c T 2C PMMA,100,P )

donde

1 ——
CPMMA,]OO,C = ﬁ M c N PeL.Qo kQ kTP

1 .
CPMMA,]OO,p = ﬁ MeN P Qo kaTP

Los factores de correccion y coeficientes de calibracion son los mismos que los
mencionados para el caso del indice de kerma en aire. Al igual que en el caso anterior,

se proporcionaran los valores de la presion y la temperatura como referencia.
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3.2.3 Dosis en pacientes
En el Codigo de practica, los indices antes mencionados se refieren a dosis en
maniqui y es a través de éstos que se pueden obtener otros dos indices, referentes a

dosis en pacientes, que son: Cy, y P 1.

Las definiciones de estos indices se mencionaron en el capitulo II, pero se
recuerda su definicion (ec. 2.11 y 2.12)

NT
CVOL = CW 7

PKL,CT = Z n CVOlej Pnj
i

3.3 Dosimetria termoluminiscente

Tal y como se establecio en la seccion 2.4, para realizar las mediciones con los
dosimetros TL, se deben tomar en consideracion los parametros ahi mencionados.

Los parametros descritos en A) y B) estan considerados dentro del “Protocolo
para el manejo y preparacion de los dosimetros termoluminiscentes (TLD- 100) del
Laboratorio de Dosimetria de la Radiacion del Instituto de Fisica”. Es por esto, que para
asegurar la confiabilidad de los datos obtenidos se trabajo en estricto apego a este
protocolo.

Con respecto a los parametros mencionados en C) estos deberan considerarse
por el Laboratorio Secundario de Calibracion, en el momento de calibrar los dosimetros
TL. Durante la calibracion se deberan establecer condiciones de irradiacion similares a
aquéllas que prevaleceran en el momento de usarse los dosimetros, durante mediciones
clinicas. Ademas de lo anterior, la calibracion debera ser trazable a un Laboratorio
Primario. Para la realizacién de este trabajo no se cuenta con dosimetros calibrados, por
lo que se haran ciertas consideraciones que den como resultado la obtencion de datos
con el mayor grado de exactitud posible. Cabe destacar que los resultados deben
corregirse por la dependencia de la respuesta con la energia y con el angulo de
incidencia de la radiacion, ya que de no hacerlo se pueden cometer serios errores en la

evaluacion de la dosis.
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Se sabe que para los intervalos de dosis encontrados en radiologia diagnostica, y
en particular en tomografia computarizada, existe una relacion lineal entre la dosis y la
respuesta para los dosimetros tipo TLD-100 (LiF:Mg,T1) [Z00].

La absorcion y la dispersion ocasionadas por la envoltura del dosimetro no
existirdn, ya que en este caso el dosimetro se encontraran directamente sobre el
portadosimetros de acrilico, por lo que no se encuentra involucrada envoltura alguna.

En los dos apartados siguientes se revisara la situacion para los dos parametros

que pueden afectar mayormente los resultados.

> Eficiencia relativa de los dosimetros TL
La eficiencia relativa para los dosimetros termoluminiscentes, proporciona el
cociente entre la respuesta de éstos, por unidad de exposicion, cuando son irradiados
con haces de diferente energia. En este caso las irradiaciones se hicieron con rayos y de
%Co y con un haz de rayos X de baja energia. Esta situacion se discute en el Apéndice
C.
> Rayos v de “Co
Para poder usar la eficiencia relativa, es necesario conocer la respuesta de los
dosimetros TL, irradiados con rayos y de “°Co como funcion de la exposicion. Debido a
que las irradiaciones se hicieron bajo EPC, se utilizan las ecuaciones (1.27) y (1.29)
para determinar la exposicion a partir de la dosis en agua.
Usando los valores de la respuesta TL de los dosimetros irradiados y los valores
de exposicion, se tiene que (RTLJ =0.1078 + 0.0007n§ , que es el denominador
“co
de la eficiencia relativa n| (apéndice C).
» Rayos X
La exposicion en el campo de rayos X se determina usando la expresion para la
eficiencia relativa (ver Apéndice C).

RTL
X, = X 3.1
X (RTL -1

X j n 100,°Co
GOCO

es la eficiencia relativa de los dosimetros TL de acuerdo con

donde 7

60C0

[GO4] y RTL, es la respuesta de los dosimetros TL debida a un haz de rayos X.
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Las medidas realizadas en el tomografo computarizado con los dosimetros TL se
utilizan para determinar el MSAD, por lo cual se necesita obtener la dosis absorbida en

aire. A partir de la exposicion se tiene que

EPC

D,..(GY) = 0.876X102 X, (R) [Gy] (3.2)

» Variaciones del angulo de incidencia del haz sobre el dosimetro
Para este caso, se ha encontrado en la literatura [Z00] la grafica que aparece en
la figura 3.4. Esta grafica muestra la respuesta relativa calculada para un dosimetro
TLD-700 de 3.2 mm x 3.2 mm x 0.9 mm como funcion de la orientacion del dosimetro
durante la irradiacion con tres diferentes calidades de haz. Mo/Mo a 28 kV; C60: 80 kV,
con CHR = 2.76 mm Al; y C80: 120 kV, con CHR = 6.31 mm Al. Un éangulo de
incidencia de 90° indica una incidencia perpendicular del haz a la superficie mas amplia

del dosimetro.

y B e ...;..-.._,,_.._._.._.,_._:.. ._.__ ..._.:._.:__. e it
0.95 P sy A=t 9=
r.-- [ b o
9 08 == = [—=—Ca0 Free-inar
g I —= C60 Free-in-ar [
S 0ES [ 7 —4 Mo/Mo PMMA-phantom [~
@ P —=_Mo/Mo Free-in-air
£ o8 -
= ,
z ;
€ 075
[:1]
o
0.7
0.65
0.6 :
1] 15 30 45 60 75 a0
Angle of radiation incidence (degree)

Fig. 3.4 Respuesta relativa calculada para un dosimetro TLD-700 de 3.2 mm x 3.2 mm x 0.9 mm como
funcion de la orientacion del dosimetro durante la irradiacion con

tres diferentes calidades de haz. Mo/Mo a 28 kV; C60: 80 kV, con CHR =2.76 mm Al; y C80: 120 kV,

con CHR = 6.31 mm Al. Un angulo de incidencia de 90° indica una incidencia perpendicular del haz a la

superficie mas amplia del dosimetro. [Z00]
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Se empleard esta grafica, sabiendo que la respuesta del TLD-700 (LiF:MgTi,
100% 7Li, 0% 6Li), para este caso, es similar a la del TLD 100 (LiF:Mg,Ti, 93% 7Li, 7%
SLi).

Considerando que a) para caso de Mo/Mo la respuesta relativa en maniqui es
mayor que cuando se realiza la medicion en aire, b) el valor de la respuesta relativa,
para un haz como los usados en tomografia (ver C60 y C80), se incrementa al aumentar
la tension en el tubo, y ¢) para una incidencia de la radiacion a 0° se tiene para C60 una
respuesta relativa del 90% y para C80 del 93%, se propone para este caso un valor de la

respuesta relativa debido al angulo de incidencia del haz sobre el dosimetro del 95%

3.3.1 Protocolo para el manejo y preparacion de los dosimetros termoluminiscentes
(TLD- 100)

Dentro del laboratorio de dosimetria de la radiacién del Instituto de Fisica, se
sigue un protocolo para el manejo de los dosimetros termoluminiscentes. En este caso
se utilizaron dos lotes nuevos de 47 dosimetros cada uno de LiF:Mg, Ti, a los cuales se
les conoce comunmente como TLD-100. En la tabla 3.1 se muestran los resultados de
homogeneidad para el lote completo, es decir para los 94 dosimetros. La dimension de

éstos es de 3.2 x 3.2 x 0.9 mm”.

3.3.1.1 Tratamiento térmico

Los dosimetros son sometidos a un tratamiento térmico previo a cada irradiacién
con el objetivo de vaciar las trampas termoluminiscentes que pueden estar ocupadas por
algun portador de carga.

El tratamiento térmico que se utiliza en dicho laboratorio consiste en dos
horneados. El primer horneado tiene una duracion de 1 hora a una temperatura de 400°C
(Horno FELISA). Una vez terminado, se espera alrededor de 15 minutos para que los
dosimetros lleguen a temperatura ambiente, para después ser sometidos a un segundo
horneado con una duraciéon de 2 horas a 100°C (Horno Thelco). El laboratorio se
mantiene a una temperatura de 19°C.

Ambos horneados tienen un objetivo particular, en el caso del primero es borrar
la sefial acumulada que puedan tener los dosimetros asi como dispersar las impurezas
que dan lugar a los niveles dentro de la banda prohibida de energia. El segundo

horneado se realiza para inhibir los picos de baja temperatura de las curvas de brillo.
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El horneado debe ser homogéneo, por lo que los dosimetros son colocados en
placas metalicas cuyas dimensiones son de 10.0 x 6.0 x 0.2 cm’, que tienen nichos

circulares identificables para no perder la identidad de éstos.

3.3.1.2 Lectura de los dosimetros TL

Para poder saber cual es la respuesta que tienen los dosimetros después de haber
sido expuestos a un campo de radiacion, es necesario calentarlos para que emitan una
sefial luminosa relacionada con la dosis recibida. Estas lecturas se realizan en el
laboratorio de dosimetria el [IFUNAM, con un equipo lector termoluminiscente marca
Harshaw 3500. Este consiste de una fuente de alto voltaje, una plancheta de
calentamiento, un tubo fotomultiplicador y un sistema electronico que despliega la
informacion en el monitor de la PC, como el que se mostro en la figura 1.12 del capitulo
L.

El dosimetro es colocado en la plancheta, la cual se calienta a través del paso de
corriente eléctrica. Al estar en contacto el dosimetro con la plancheta, se calienta y
emite luz que llega al tubo fotomultiplicador para ser convertida en una sefial eléctrica
amplificada. Esta sefal es integrada por el equipo en un intervalo de temperatura y
finalmente se despliega en la pantalla como una curva de brillo. El 4rea bajo la curva de
brillo es la respuesta que tiene el dosimetro TL (en unidades de carga) y sus unidades
son submultiplos de C.

Antes de realizar la lectura, es necesario suministrar N; al equipo (por un lapso
de 20 minutos), para crear una atmosfera inerte en la parte del equipo donde se
encuentra la plancheta, con el proposito de evitar la oxidacion de la plancheta que pueda
ocurrir debido al incremento de la temperatura y que puedan alterar asi la sefial TL.

Las lecturas que se obtienen en cualquier trabajo realizado en el laboratorio de
dosimetria del IFUNAM, deben ser confiables y reproducibles, por lo que se opera bajo
las mismas condiciones:

= Voltaje de operacion del tubo fotomultiplicador: 897 V.
* Ventana de integracion: (18, 300) °C.

= Tasa de calentamiento: 10 °C s

» Tiempo de lectura: 33 s.

*  Suministro de nitrégeno: activado.

* Temperatura del laboratorio: 19 °C.
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Dentro del laboratorio se lleva a cabo un registro de la sefial de referencia cada
vez que se utiliza el equipo. Esta sefal de referencia es producida por una fuente
luminosa de intensidad constante cuando se expone el tubo fotomultiplicador, lo que
sucede al sacar la plancheta del equipo. Esta sefal se integra por un intervalo de tiempo
de 10 segundos y debe mantenerse constante, dentro de los parametros de lectura
habituales, para poder suponer que el equipo se encuentra funcionando de manera

adecuada.

3.3.1.3 Caracterizacion de los dosimetros TL

Para poder utilizar los dosimetros es necesario conocer la respuesta de éstos a
una dosis conocida. Es asi como podemos identificarlos para estudiar su respuesta de
forma individual y compararla con el promedio del lote. Esta es la primera parte de la
caracterizacion del lote que consiste en tres fases: homogeneidad, reproducibilidad y
calibracion.

» Homogeneidad

En la prueba de homogeneidad se irradi6 el lote completo de dosimetros a una
dosis de 436 mGy (43.6 rad) utilizando la fuente emisora de particulas B~ de *’Sr/”°Y
propiedad del IFUNAM. La tasa de dosis reportada al 30 de junio de 2005 fue de 3.78
mGy s (0.378 rad s™).

Una vez que se obtuvo el valor de la sefial TL individual de los dosimetros, se
realiz6 un analisis estadistico para obtener el promedio (X ) de las respuestas y su
desviacion estandar (o), que se muestra en la tabla 3.1, ademas del célculo para el
factor de sensibilidad de cada uno de los dosimetros que se encuentra a través de la

siguiente expresion.

f =

(3.3)

x|

donde X es el promedio de la sefiales TL y X, es la sefial i-ésima de los dosimetros TL.

50



Tabla 3.1 Resultados de las pruebas de homogeneidad.

49 4.577 0.968
50 4.367 1.014
51 4.620 0.959
52 4421 1.002
53 4412 1.004
54 4.653 0.952
55 4.362 1.015
56 4.402 1.006
57 4.543 0.975
58 4.348 1.018
59 4.488 0.987
60 4412 1.004
61 4.304 1.029
62 4.435 0.998
63 4.376 1.012
64 4.374 1.012
65 4.454 0.994
66 4.520 0.980
67 4.491 0.986
68 4.457 0.993
69 4.442 0.997
70 4.321 1.025
71 4.369 1.013
72 4471 0.990
73 4.495 0.985
74 4.204 1.053
75 4.351 1.018
76 4.408 1.004
77 4334 1.022
78 4.174 1.061
79 4.234 1.046
80 3.944 1.123
81 4.552 0.973
82 4.396 1.007
33 4.242 1.044
84 4.367 1.014
85 4.507 0.982
86 4.255 1.041
87 3.950 1.121
88 4.397 1.007
89 4.374 1.012
90 4.213 1.051
91 4.430 0.999
92 4414 1.003
93 4.476 0.989
94 4.380 1.011
Promedio 4.43
Desv. Est. 0.17

No. Respuesta Factor
dosimetro (18] sensibilidad

1 4.158 1.065
2 4.322 1.025
3 4.378 1.011
4 4.819 0.919
5 4.582 0.967
6 4.297 1.031
7 4.423 1.001
8 4.588 0.965
9 4.508 0.983
10 4.625 0.958
11 4.562 0.971
12 4.578 0.968
13 4.469 0.991
14 4.284 1.034
15 4.395 1.008
16 4.615 0.960
17 4.626 0.958
18 4.320 1.025
19 4.225 1.048
20 3.846 1.152
21 4.513 0.982
22 4.238 1.045
23 4.324 1.024
24 4.579 0.967
25 4.747 0.933
26 4.240 1.045
27 4.415 1.003
28 4.352 1.018
29 4.699 0.943
30 4.458 0.994
31 4.280 1.035
32 4.574 0.968
33 4.548 0.974
34 4.289 1.033
35 4.701 0.942
36 4.633 0.956
37 4.534 0.977
38 4.499 0.985
39 4.594 0.964
40 4.807 0.921
41 4.602 0.963
42 4.547 0.974
43 4.467 0.992
44 4.412 1.004
45 4.712 0.940
46 4.118 1.076
47 4.700 0.942
48 4.493 0.986
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» Reproducibilidad
Con los resultados de la prueba de homogeneidad se escogié un sublote de 20
dosimetros tales que su respuesta se encontrara en un intervalo de X +1lo para
continuar con la caracterizacion del lote. Estos 20 dosimetros se utilizaron para efectuar
las pruebas de reproducibilidad. Estas pruebas consisten en repetir el tratamiento
térmico, irradiacion y lectura del sublote de dosimetros. Estas pruebas se llevaron a
cabo cinco veces y se encontrd que el promedio de dichas lecturas junto con su

desviacion estandar fue de 4.37 = 0.09 uC (2.0%).

» Calibracion del lote

En esta tercera parte de la caracterizacion del lote, se realiza una curva de
calibracion que permita relacionar la respuesta de los dosimetros TL con la dosis, en un
intervalo util de radiacion. Los dosimetros seleccionados para ser utilizados en esta
ultima parte de la caracterizacion fueron los mismos que en la parte de reproducibilidad.
Es por esta razon que a los puntos de la curva se les asocié la misma incertidumbre que
en el caso de reproducibilidad (2.0%).

Para realizar la curva de calibracion se escogidé un subconjunto de dosimetros
utilizados en la prueba de reproducibilidad y se les irradi6 a diferentes dosis. Siguiendo
el mismo protocolo de tratamiento térmico y lectura de €stos, se obtuvo la respuesta de
los dosimetros, y se grafico finalmente la curva de calibracién (fig. 3.5), que representa
la respuesta en funcion de la dosis. Es entonces, con la curva de calibracion y el valor de
la pendiente, que se puede determinar la dosis de un dosimetro TL que ha sido expuesto
a un campo de radiacion.

Se utilizo, para la irradiacion de los dosimetros, la fuente de ®°Co, propiedad del
IFUNAM, cuya tasa de dosis en agua fue de 0.47 + 0.02 pGy s™', reportada el 30 de
junio de 2005. El intervalo de dosis utilizado fue de 5 a 155 mGy. Las irradiaciones se
hicieron bajo condiciones de EPC y se puede observar de la figura 3.5 que la respuesta

es lineal en el intervalo de dosis estudiado.
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Fig. 3.5 Curva de calibracion realizada con la fuente de “°Co del IFUNAM.

> Determinacion del MSAD
De la misma forma en que se efectuaron las mediciones con la cdmara de
ionizacion en el maniqui dosimétrico, para medir la dosis con dosimetros TL, se colocd
un lote de 47 dosimetros en un portadosimetros, el cual se podia introducir en alguna de
las perforaciones del maniqui (figura 3.6). Los dosimetros TL se sometieron a un
estudio de abdomen bajo las mismas condiciones que la camara de ionizacion. El

procedimiento que se seguia con €stos para obtener la sefial TL se describe en la seccion
3.3.1.

Fig. 3.6 Maniqui dosimétrico con portadosimetros en la posicion superior.

Con los dosimetros TL se determind el MSAD que se defini6 en la ecuacion 2.6
del capitulo II

1 1/2
MSAD = - [ Dy, (2)dz

-1/2
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Capitulo IV

Resultados

4.1 Resultados de las pruebas de control de calidad para verificar el
funcionamiento de un equipo de Tomografia Computarizada.

A continuacién se muestran los resultados obtenidos de las pruebas establecidas
en la NOM-229-SSA1- 2002, realizadas en el mes de marzo de 2007 a un equipo de
tomografia computarizada marca Siemens, modelo Somatom Sensation 16,
perteneciente al Hospital Infantil de México Federico Gomez.

Para llevar a cabo las pruebas de control de calidad que a continuacion se
muestran, se utilizaron dos maniquies; uno de constancia y otro dosimétrico, peliculas
radiogréaficas y de tinte radiocrémico. Los pardmetros utilizados en todas las pruebas
fueron 120 kV y 180 mAs, que corresponden a un estudio de cabeza de acuerdo con los

protocolos preestablecidos por el software del tomégrafo.

1. Calibracion del numero CT

Prueba que debe realizarse de forma semanal, en la que se exponen dos de los médulos
del maniqui de constancia, el de aire y el de agua. En dichos modulos se realiza el
estudio de cabeza antes mencionado y se toman regiones de interés (ROI) al centro de
las imagenes producidas, para medir el valor del nimero CT. Estos valores se comparan
con los establecidos en la NOM.

Las ROI se pueden seleccionar para una region determinada de una imagen,
donde el software de la computadora asociada al equipo de CT, muestra el valor del

namero CT, el area, asi como los pixeles considerados en la ROLI.

No.°CT Agua | Area (mm?) Pixeles
Promedio -14+04 14.8 103

No. CT Aire Area (mm?) Pixeles
Promedio -1001.2 £ 0.3 15.0 104

Criterio de aceptacion: Se establece que una exposicion en aire debe producir un
namero CT promedio de -1000 £ 5y en agua de 0 + 5 en UH.
Cumple NOM: Si.

55



2. Constancia del nUmero CT
Prueba que debe realizarse de forma quincenal en la que sélo se utiliza el modulo de
agua del maniqui de constancia. Analogamente se realiza un estudio de cabeza y en las
imagenes producidas se toman 5 regiones de interés: al centro, arriba, abajo, derecha e
izquierda. Se mide el valor del nimero CT de éstas y se verifica su constancia.

Regiones No.CT Agua | Area (mm?) Pixeles
Centro 09+04 15 104
Derecha -1.9+05 15 104
Izquierda -1.7+£05 15 104
Arriba 0.13+£0.7 15 104
Abajo 09+05 15 104
Promedio -03+1.4 15 104

Criterio de aceptacion: El valor del nimero CT debe permanecer constante en las
diferentes regiones de interes, no deben diferir en + 5 UH del promedio.
Cumple NOM: Si.

3. Uniformidad del namero CT
Prueba trimestral en la que se utiliza el modulo de lucita del maniqui de constancia o
cualquier otro maniqui lleno de algin medio atenuador. La prueba se realiza como en el
caso anterior. Se seleccionan las diferentes regiones de interés y se mide el valor del

numero CT. Estos deben permanecer constantes.

Regiones No. CT Acrilico | Area (mm?) Pixeles
Centro 1142 +7.0 7.5 103
Derecha 1189+ 2.7 7.5 103
Izquierda 118.2 £11.4 75 103
Arriba 118.4+5.2 1.7 104
Abajo 1257+ 45 7.2 102
Promedio 119.1+3.3 7.4 103
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Criterio de aceptacion: El promedio del namero CT medido sobre cualquier region de
interés de 100 pixeles, o bien de cualquiera otra region de interés equivalente, no debe
diferir en £5 UH del promedio para otra region de interés equivalente.,

Cumple NOM: Si.

4. Dependencia del nimero CT del espesor de corte
Prueba que debe realizarse cada seis meses, en la que se expone el modulo de lucita, o
bien cualquier otro maniqui que sirva como un medio atenuador. Se realiza un estudio
con diferentes espesores de corte. En cada una de las iméagenes para los diferentes
espesores de corte, se selecciona una region de interés de 100 pixeles o cualquier otra

ROI equivalente al centro y se mide el valor del nimero CT.

Cortes (mm) No. CT Acrilico | Area (mm?) Pixeles
1 1169+ 3.4 0.08 103
2 1145+ 35 0.07 103
3 115.8+ 0.6 0.08 103
5 112.1+53 0.08 104
10 97.6+35 0.08 103
Promedio 111.4+79 0.08 103

Criterio de aceptacion: El promedio del numero CT de una region de interés o de 100
pixeles al centro del maniqui lleno de algin material atenuador, no debe diferir en +5
UH para cualquier espesor de corte.

Cumple NOM: Si

5. Dependencia del numero CT del algoritmo de reconstruccion
Prueba que debe realizarse cuando menos una vez al afio. Esta se realiza en un maniqui
lleno de algun medio atenuador. La prueba se lleva a cabo para tres estudios con
diferentes algoritmos de reconstruccién. Para el tomdgrafo estudiado, se consideraron
tres algoritmos de reconstruccién: homogéneo, definido y muy definido. Se toman
regiones de interés al centro de las imagenes producidas por éstos y se mide el valor del

ndamero CT.
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Homogéneo

No. CT Acrilico Area (mm®) Pixeles

1142 +6.1 7.6 103
Definido

No. CT Acrilico Area (mm?) Pixeles

117.6 £2.9 7.4 103
Muy definido

No. CT Acrilico Area (mm?) Pixeles

112.8+6.1 8.0 104

Criterio de aceptacion: El promedio del numero CT para una exposicion no debe diferir

en 5 UH si se cambia el algoritmo de reconstruccion.

6. Resolucion de alto contraste

Cumple NOM:

Si.

Prueba trimestral en la que se utiliza el modulo de lucita del maniqui de constancia, en

el cual se encuentran una serie de perforaciones de diferentes diametros. Se realiza un

estudio sobre éste y se observa la visibilidad de las 6 perforaciones con didametro de 1

mm.
Perforacion | Perforacion | Perforacion | Perforacion | Perforacion | Perforacion
1 2 3 4 5 6
Visibilidad Si Si Si Si Si Si

Fig. 4.1 Prueba de resolucién de alto contraste. El circulo muestra las perforaciones con 1 mm de
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Criterio de aceptacion: Los postes de 1 mm de didmetro u otros objetos equivalentes
deben ser visibles en la imagen cuando la atenuacién del haz de rayos X de los postes
difiere por 10% o mas del medio que los rodea.

Cumple NOM: Si.

7. Coincidencia de la posicion del corte axial con el sistema de luces para la
ubicacion del paciente.

Prueba trimestral en la cual se verifica la posicion del corte axial con el sistema de luces
del gantry. Para realizar la prueba se requiere una pelicula radiografica cubierta con una
bolsa negra, que se coloca sobre el maniqui dosimétrico para simular al paciente. Se
hace una marca con un alfiler donde incide la luz laser sobre la pelicula, lo que indica
que a partir de ahi se realizaran los cortes. Se efectua el estudio y se revisa si la marca
del alfiler coincide con la franja obscura de la pelicula debida a la radiacion.

Marca de alfiler 0 mm

Franja obscura 5.7 mm

Criterio de aceptacion: La posicion del corte axial debe coincidir con el sistema de luces
del equipo dentro de £1 mm.
Cumple NOM: No.

8. Espesor de corte
Prueba trimestral en la que se verifica el espesor de corte nominal. Para llevar a cabo
esta prueba se utiliza una pelicula radiografica cubierta en una bolsa negra que se coloca
sobre el maniqui dosimétrico. Se efectta un estudio indicando los cortes y el grosor de
éstos. Una vez finalizado el estudio se revela la pelicula y se observan las franjas negras
en la pelicula radiografica debido al estudio. Se miden las franjas para obtener el

espesor de los cortes.
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Fig. 4.2 Imagen radiogréfica para la prueba de espesor de corte.

NOTA: Durante la realizacion de esta prueba, se observa que para diferentes tamafios de
corte programados, el equipo emite un haz de rayos X estandar de 11mm de espesor,
independientemente del espesor de corte que se le pida como se muestra en la figura
4.2. Lo que hace el equipo es colimar el haz que llega a los detectores asi como activar
solamente una parte del volumen sensible de los detectores idéntica al valor total de los

espesores de corte solicitados durante el estudio.

Para comparar el tamafio de corte medido con el nominal, se realiz6 otra prueba,
consistente en la irradiacion de un maniqui de madera de forma piramidal, de
dimensiones conocidas, incrustado en una base de madera en forma de prisma
rectangular con una perforacion conica central (figura 4.3). De acuerdo con el nimero
de iméagenes obtenidas de la pirdmide (figura 4.4), las dimensiones de ésta, asi como el
espesor de corte programado, se determiné, a través de célculos trigonométricos, el

cumplimiento de la prueba.

Fig. 4.3 Maniqui de madera. Se observa la pirdmide y la base en forma de prisma rectangular, en la que se
ha maquinado una perforacién cénica en donde se inserta la piramide. La llave se colocé con fines de

referencia.
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Fig. 4.4 Imagenes axiales del maniqui de madera de forma piramidal. Se observa la reduccion en tamafio

de las secciones transversales conforme avanza el estudio tomogréafico.

Espesor de corte nominal | Espesor de corte medido
(mm) (mm)
3.0mm 30£1.2

Criterio de aceptacion: El espesor de corte nominal no debe diferir del medido en mas
de 1 mm para espesores nominales de corte entre 1 y 10 mm.
Cumple NOM: Si.

9. Exactitud de la inclinacién del gabinete o la mesa
Prueba trimestral en la que se verifica que los angulos de inclinacion del gabinete o la
mesa coincidan con la posicion del corte dentro de +3°. Para esta prueba se utilizd
pelicula de tinte radiocromico marca Gafchromic, tipo XR-CT, la cual se colocé en un
soporte de lucita sobre en la mesa de exploraciéon. Se realizaron 5 exploraciones de
cabeza para 5 inclinaciones diferentes del gabinete. Lo que se observa en las peliculas
de tinte radiocromico, es la franja obscura debido a cada una las exploraciones

efectuada como se muestra en la figura 4.5.

Fig. 4.5 Prueba de inclinacién del gabinete.
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Inclinacion del Gantry Inclinacion mostrada en la
pelicula
-15° -17°+0.5°
-10° -12°+0.5°
0° 0°+0.5°
10° 12°+0.5°
15° 17°+05°

Criterio de aceptacion: Los angulos de inclinacion del tinel o de la mesa deben
coincidir con la posicién del corte dentro de + 3°.
Cumple NOM: Si.

4.2 Dosimetria con camara de ionizacion.
4.2.1 Indice de kerma en aire en tomografia computarizada
Para llevar a cabo las pruebas con la cAmara de ionizacion, se trabajé con dos
técnicas, una de acuerdo con los pardmetros que utilizan los técnicos radiélogos en el
turno matutino (150mAs) y la otra con los utilizados en el turno vespertino (140 mAs).
Recordemos la definicién (ec. 2.9 y su nota)
1

Ca,lOO = ﬁ MN P Qo kaTP
Técnica Temp. (°C) Pres. (kPa) M (ua)
100 kV 150 mAs 22+05 77.5%0.05 2.147 £ 0.001
100 kV 140 mAs 22+05 78.1 £0.05 1.876 £ 0.004

Los valores indicados por la camara de ionizacion (M) se registraron en
unidades arbitrarias (ua).

Para obtener los distintos valores de C,,,,, s necesario multiplicar la lectura
promedio obtenida, por los factores NPKL o Y Kq, cuyos valores son 0.876 X 10 Gy

cm (ua)™ y 0.989, respectivamente (ver apéndices A y B). El valor del producto NT se
obtuvo al realizar la prueba de espesor de corte, midiéndose 11 mm (figura 4.2).

Tomando esto en consideracion, los resultados preliminares, son:

62




Técnica C.100 (MGY)

150 mAs 16.90 + 0.01
140 mAs 14.78 £ 0.03

4.2.2 Indice de kerma en aire ponderado en tomografia computarizada
Para obtener el indice de kerma en aire ponderado en tomografia computarizada,
deben hacerse mediciones, dentro del maniqui dosimétrico, para cinco diferentes
posiciones. Las definiciones para obtener dicho indice, son las siguientes.
1

CPMMA,lOO,c = NT MCNPKL‘QO

kQ Kre

1 .
CPMMA,lOO, p = ﬁ M:N Pe Qo kQ kTP

Para finalmente obtener Cy

1
CW = g (CPMMA,loo,c + 2CPMMA,100, p)
) Temp. Pres. o
Técnica M pmma 100 (UA)
(°C) (kPa)
100 kv Centro | Arriba Abajo | Derecha | Izquierda
150 22.0 % 7750+ | 1616+ | 1.830+ | 1.662+ | 1.742+ | 1732+
0.5 0.05 0.001 0.006 0.001 0.001 0.005
mAS

Los resultados preliminares para cada una de las perforaciones, se muestran de forma

esquematica en la figura 4.6

O

Fig. 4.6 Resultados para la determinacion de Cyy (técnica matutina).

63




Analogamente que en el caso anterior, es necesario multiplicar la lectura

promedio por los factores NPKL‘QO (0.876 X 10° Gy cm (ua)*y ko (0.989), para obtener

los distintos valores de Cpyyai00, MiSMos que se discuten en los apendices A y B. El

valor medido del producto NT es de 11 mm, ya que el valor del ancho nominal del haz

es el mismo para todos los casos. Tomando esto en consideracién, los resultados

preliminares, son:

Commactoo.c 12.72 £ 0.01 mGy
Commactoo.p 13.72 + 0.6 mGy
Cw 13.4 £ 0.4 mGy

Para la técnica utilizada en el turno vespertino los resultados fueron los

siguientes, y analogamente se muestran los resultados de forma esquematica en la figura

4.7 para esta técnica.

Técnica | Temp. Pres. M pumaz00 (UA)
(°C) (kPa)
100 kv Centro | Arriba Abajo | Derecha | Izquierda
140 78.10 £ 1432+ | 1604+ | 1486+ | 1.520+ | 1.548
220+05
mAs 0.05 0.001 0.002 0.001 0.001 0.001
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Fig. 4.7 Resultados para la determinacion de Cyy (técnica vespertina).




Para obtener los distintos valores de Cp,,a10 €S Necesario multiplicar la lectura
promedio por los factores NPKL’QO y Ko, lo que se discute en los apéndices A 'y B

respectivamente. Tomando esto en consideracion, los resultados preliminares, son:

Cpmmaioo.c 11.28 + 0.01 mGy
Commaon,p 12.13 £ 0.4 mGy
o 11.85+ 0.3 mGy

4.2.3 Indices de kerma en aire para exposiciones en pacientes.
De acuerdo con el Codigo de Préctica, se definen dos indices para exposiciones

en pacientes, que son C,, (ec. 2.11)y P, ., (ec. 2.12)

NT
CVOL = CW T

PKL,CT = Z n CVOLjIjPItj
i

Los valores para estos parametros se obtienen a partir de las mediciones
realizadas en el maniqui. Sin embargo, es necesario recordar que los resultados que se
presentan a continuacion, dependen de lo que se discute en los apéndices Ay B.

El valor para la distancia que recorre la mesa por rotacién helicoidal (I) es de 12
mm, NT es de 11 mm y el producto de la corriente por el tiempo Py(total) es de 1250
mAs para la técnica matutina y 1167 mAs para la vespertina. Tomando esto en

consideracion, los resultados preliminares, son:

Técnica matutina

Cio 12.3 + 0.3 mGy

PeL.cr 123 + 3 mGy cm

Técnica vespertina

CooL 10.9 + 0.2 MGy

PeL.cr 109 +2 mGy cm
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4.3 Dosimetria termoluminiscente: MSAD.

Los dosimetros TL fueron utilizados para la determinacién del MSAD. Se
realizaron mediciones en dos de las perforaciones del maniqui, en la posicion central y
en la superior. Se obtuvieron dos gréaficas de dosis (MGy) vs. posicion de cada
dosimetro (mm), correspondientes a cada una de las perforaciones, donde se muestran

las envolventes de los perfiles de dosis. Recordando la definicion.

12
MSAD ::IL

Dy, (2)dz
-1/2
Para determinar el MSAD debe tenerse presente que los resultados que a
continuacién se muestran, se obtuvieron de acuerdo con las consideraciones discutidas
en la seccion 3.3.
La gréafica 4.1 corresponde a los resultados obtenidos para la posicion central del

maniqui dosimétrico.

114

10 + " ry* Taw

Dosis (mGy)
(o2}
1

o S
0 20 40 60 80 100 120

Posicion de los dosimetros TL (mm)

Gréfica 4.1 MSAD al centro del maniqui dosimétrico.

A partir de los valores que se obtienen, debido a las lecturas de los dosimetros
TL que se encuentran en la parte central del portadosimetros, se determin6 el MSAD,
que corresponde al area bajo la curva de la grafica, que se muestra, entre las dos lineas
verticales, por el desplazamiento de la mesa de exploracion por rotacion, que fue de 12

mm.
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MSAD(centro) 13.16 £ 0.11 mGy

La grafica 4.2 corresponde a la posicion superior de la perforacion del maniqui,
y haciendo los célculos correspondientes, en forma analoga que en el caso anterior, se

obtuvo un valor para el MSAD en este caso.

117 = 5 Iliigi PR |
1 LS x T ™= =
10 - ¥ = %,
" " =
8— u
—~ 77
5\ 4
E °]
L 54
7}
8 _
O 44
3
2
14
0 y T y T y T y T y T y T
0 20 40 60 80 100 120

Posicion de los dosimetros TL (mm)

Gréfica 4.2 MSAD en la perforacion superior del maniqui.

MSAD(superior) 14.01 £ 0.12 mGy
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Capitulo V
Discusion

En el capitulo anterior se mostraron

los resultados obtenidos al llevar a cabo los

objetivos principales de este trabajo, que son: las pruebas del funcionamiento del CT, la

dosimetria con camara de ionizacion y la dosimetria termoluminiscente. A continuacién

se discuten los resultados para cada uno de los objetivos.

5.1 Funcionamiento del tomdgrafo computarizado

A continuacion se muestra la tabla 5.1 que resume los resultados de las pruebas

aplicadas al tomodgrafo para verificar si cumple los requisitos para su buen

funcionamiento.

Tabla 5.1 Resumen de resultados relativos a los requisitos de funcionamiento del CT.

Calibracion del No. CT Agua Aire
Cumple NOM Si Si
Agua
Constancia del No. CT Si
Cumple NOM Acrilico
Si
Dependencia del No. CT del espesor de Acrilico
corte Imm | 2mm | 3mm | 5Smm | 10mm
Cumple NOM Si Si Si Si Si
Dependen((::;a del No. CT q,el algoritmo Homogéneo | Definido I\/!uy
e reconstruccion Definido
Cumple NOM Si Si Si
Resolucién de alto contraste Lucita
Cumple NOM Si
Coincidencia de la posicién del corte Pelicula Radiografica

axial con el sistema de luces

Cumple NOM
Espesor de corte Pelicula radiografica
Cumple NOM Si
Exactitud de la inclinacion del tunel o la Pelicula de tinte radiocrémico
mesa -
Cumple NOM Si

De estos resultados, se encontr6 que el tomografo computarizado cumple con el

87.5% de las pruebas aplicadas. La calidad de la imagen, que se evalla a través de las

pruebas relacionadas con el nimero CT, cumple, en todos los casos, con lo establecido

en la NOM-229-SSA1-2002. La prueba que no se cumple, coincidencia de la posicién

69



del corte axial con el sistema de luces, incide directamente en la colocacion del
paciente, que por este motivo es deficiente. Sin embargo, a pesar de este problema,
podemos decir, que parametros tan importantes como la resolucién espacial y el
contraste de la imagen son buenos. Por todo lo anterior, se recomienda tomar la accién
correctiva correspondiente, ya que se la exactitud en la colocacién del paciente se

encuentra 4.7 mm por arriba de lo establecido en la normativa mexicana.

Se encontraron dificultades para realizar las pruebas del espesor de corte e
inclinacion del gabinete, que a continuacion se describen.

En la prueba del espesor de corte, como ya se menciond en la seccion 4.1, en un
principio se esperaba poder determinar el espesor de corte midiendo el grosor de las
franjas obscuras que se obtuvieran al exponer una pelicula radiografica sobre el maniqui
dosimétrico y realizar un estudio tomogréafico. Al decidir hacer cortes de diferentes
tamarfios, se observo que, sin importar el espesor de corte que se le indicara al equipo,
las franjas obscuras debido a los estudios eran siempre del mismo tamario, de 11 mm.
Fue por esta razén que se penso hacer un estudio tomografico con algun objeto con el
cual se pudiera observar una diferencia para los cortes programados y medir en las
imégenes tomogréficas el espesor del corte. Se utilizd entonces, el maniqui de madera
de forma piramidal con funda conica, para determinar finalmente el cumplimiento de la
prueba.

Finalmente se encontrd que lo que hace el equipo es colimar el haz que sale del
tubo de rayos X y activar solamente una parte del volumen sensible de los detectores
idéntica al valor total de los espesores de corte solicitados durante el estudio, ya que el
tomografo cuenta con un sistema de arreglo de detectores. Es por esta razon que al
exponer la pelicula radiografica sobre el maniqui, se encontraba siempre una franja de
11 mm, pero al atravesar al maniqui, se activaban los detectores de acuerdo con el
espesor de corte programado.

La prueba de inclinacion del tdnel se realizo con peliculas de tinte radiocrémico
en lugar de peliculas radiograficas, ya que todos los equipos del Hospital Infantil se
estaban actualizando, y en el servicio s6lo se usaran equipos digitales, donde se suprime
el revelado. Es por esta razén que no se contaba con peliculas radiograficas, ni sistema
de revelado en el momento en que se realizé la prueba. Como se observa en la figura 4.5

se unieron tres peliculas de tinte radiocromico para CT, con el fin de obtener un area
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mayor donde se pudiera observar el incremento en el angulo debido a la inclinacion del

gabinete.

5.2 Dosimetria con camara de ionizacion.
5.2.1 Indice de kerma en aire en tomografia computarizada (C, )
Este indice proporciona el kerma en aire en el seno del aire libre, y se calcula a

través de la siguiente expresion:

1
Ca,lOO = ﬁ MN P Qo kaTP

Para obtener el valor de C, s necesario conocer con los factores N,  , kqy
¥ KL,<0
Kpp -
Como ya se menciono anteriormente, hasta el momento no se cuenta con el
coeficiente N, , , por lo que se procedié a estimarlo. Esto se discute en el Apéndice A,

encontrandose que:
Np, o, =0.876x107Gy -cm(ua)™
Anélogamente no se conoce el factor kg POT lo que también fue estimado y se
discute en el apéndice B. El valor estimado fue:
ky, =0.989
k;» es el factor de correccion por temperatura y presion. En nuestro caso el
electrometro utilizado mide la presion y la temperatura, calcula k;, y corrige la lectura

que entrega por este factor. Al encenderse el electrometro nos entrega los valores de la

presion y temperatura en el ambiente, por lo que es posible estimar el valor de k., que
en este caso es de 1.31, de donde se observa que Ky, es un factor que influye

fuertemente en el resultado.

Los valores calculados para C, ,,, son:

Técnica C.100 (MGY)
150 mAs 16.90 + 0.01
140 mAs 14.78 + 0.03
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Como puede verse de la tabla anterior, el valor de C,,,, (que se puede relacionar

directamente con la dosis de radiacién) que se obtuvo usando la técnica del turno
matutino para un estudio de abdomen, supera en un 14% al obtenido durante el turno
vespertino para el mismo examen, por lo que se recomienda revisar las técnicas
utilizadas para determinar cual de éstas proporciona la mejor calidad de imagen,
optimizando siempre el valor de la dosis. La forma de proceder para esta revision
consistiria en realizar dos estudios tomogréaficos al maniqui de constancia, usando las
diferentes técnicas de ambos turnos, para el estudio de una misma lesion y calificandose
la calidad de la imagen generada en ambos estudios. Las técnicas utilizadas deben ser
registradas. Posteriormente, utilizando las mismas técnicas deberd sujetarse a ambos

estudios el maniqui dosimétrico en conjunto con la camara de ionizacion.

5.2.2 Indice de kerma en aire ponderado en tomografia computarizada (C,, )

Este indice proporciona una medida del kerma en aire en el interior de un
maniqui, tomando en cuenta la distribucion no homogénea del kerma en aire dentro de

éste. En la literatura existen niveles orientativos para el valor deC,, , para un estudio de

abdomen infantil [ACRO3] en el que se indica C,, =25 mQGy.

1.830 + 0.006 ua

1.732 £ 0.005 ua - 1.742 +0.001 ua

1.662 + 0.001 ua

Resultados para la determinacion de Cyy (técnica matutina).

Tal y como se indica en la literatura [S81], los lecturas obtenidas en las diversas
perforaciones difieren, encontrandose diferencias hasta del 13% entre las perforaciones

superior y central.

72



Los resultados preliminares para el C,, son:

C,, (Matutino) 13.4 £ 0.4 mGy

C,, (Vespertino) 11.9+£0.3 mGy

Como puede observarse ambos valores para C, son menores que el nivel

orientativo proporcionado por el ACR. Esto implica que ambas técnicas imparten al
paciente una dosis aceptable. Sera entonces la calidad de la imagen producida, la que

determine cual es la mejor técnica.

5.2.3 Indices de kerma en aire para exposiciones en pacientes
De acuerdo con el Cddigo de Practica, se definen dos indices para exposiciones

en pacientes, que son Cyo Y Py 1 -

CyoL €s un indice que proporciona una medida del kerma en aire en el interior de

un paciente, tomando en cuenta la distribucion no homogénea del kerma en aire dentro
de éste. Este indice estd definido de tal manera que se puede aplicar a estudios
secuenciales y helicoidales, ya que toma en consideracion el “pitch” utilizado en un
estudio.

El P cr es un indice que proporciona una medida del kerma en aire total en el

interior de un paciente, tomando en cuenta la distribucion no homogénea del kerma en
aire dentro de éste. Este indice estd definido de tal manera que se puede aplicar a
estudios secuenciales y helicoidales, ya que toma en consideracion el “pitch” utilizado
en un estudio. Ademas de lo anterior, este indice reproduce lo que ocurre con un
paciente cuando éste es sometido a un estudio completo, en el cual usualmente ocurre
que se deben realizar cortes tomograficos de diferente espesor y puede cambiar la
técnica utilizada, dependiendo de la region corporal bajo estudio, ubicacion de la lesion,
etc.

Los valores preliminares obtenidos para la técnica vespertina, son:

CooL 10.9 + 0.2 MGy

Peccr 109 £2 mGy cm
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Valor entregado por el tomografo, C,,, = 7.0 mGy.
El valor deC,,, obtenido es 55% mayor que el indicado por el equipo. Se

requiere de un estudio a mayor profundidad para determinar cuél de los dos valores es
mas exacto. Entre tanto se deberd tomar con reserva el valor entregado por el
tomagrafo.

Para P, . no se han encontrado niveles orientativos, por lo que no es posible

comparar aun este resultado.

Los valores preliminares calculados para la técnica matutina son:

CooL 12.3 0.3 mGy

Peccr 123 £ 3 mGy cm

Valor entregado por el tomografo, C,,, = 7.5 mGy
El valor de C,,, obtenido es 64% mayor que el indicado por el equipo. Como en

el caso anterior se recomienda tomar con reserva el dato proporcionado por el equipo.

Para P, . no se han encontrado niveles orientativos, por lo que no es posible

comparar aun este resultado.
Debido a que las dimensiones del maniqui no son las mismas del paciente, los
valores presentados en todas las magnitudes evaluadas, son solo indicativos; sin

embargo, son valores adecuados para tener niveles de referencia.

5.3 Dosimetria termoluminiscente: MSAD

En este caso, a diferencia de lo realizado para la dosimetria con camara de
ionizacion, se decidio realizar los estudios con los dosimetros TL usando los parametros
(kV y mAs) utilizados en el turno matutino, ya que es en éste en el que se realiza un
mayor nimero de estudios en el hospital. Esto se decidié asi, debido a que se requiere
de mucho tiempo para realizar una sola medicion del MSAD, y para poder tener una
mejor estadistica, se realizo la exposicion de los dosimetros TL en cuatro ocasiones para
cada una de las perforaciones.

De acuerdo con la definicion del MSAD se requiere que la exposicion de los

dosimetros TL sea para un estudio en el que la separacion entre los cortes, al igual que
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el grosor de éstos, sea el mismo. Esto puede lograrse cuando el estudio es secuencial, es
decir, cuando la emision de la radiacion no es continua. Debido a que en los nuevos
equipos, y en particular para el equipo en el que se trabajo, los estudios son secuenciales
solo para el caso particular de cabeza, se realizaron estudios helicoidales, con un pitch
para el colimador a la salida del tubo igual a 1. En la literatura se menciona que no
habra variaciones significativas al medir el MSAD usando, en un estudio helicoidal, un

pitch igual 1, con respecto de un estudio secuencial.

Para la determinacion del MSAD, fue necesario tomar en consideracion los
parametros que influyen en la mediciéon con dosimetros TL, que se mencionaron en la
seccion 3.3.

Los valores calculados para el MSAD, son:

Perforacion central
MSAD 13.16 £ 0.11 mGy

Perforacion superior
MSAD 14.01 + 0.12 mGy

En la NOM-229-SSA1-2002, se establece un nivel orientativo para estudios de
abdomen realizados con tomografia computarizada, para el caso de adultos, de 25 mGy.
Aunque no es posible una comparacion directa, los valores obtenidos, que corresponden
aproximadamente a la mitad del nivel orientativo, nos muestran que el equipo imparte
una dosis aceptable durante la realizacion de los estudios. Sin embargo, no se debe

quitar de la mente el propdsito de optimizar la dosis.
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Capitulo VI

Conclusiones

Se evaluo la dosis impartida a pacientes pediatricos sometidos a estudios de abdomen
por tomografia computarizada de acuerdo con las magnitudes fisicas especificadas en el
Cddigo de Practica publicado por el Organismo Internacional de Energia Atomica
[IAEAO06]; las cuales se dividen en tres: mediciones en aire, en maniquies y en
pacientes.

Antes de realizar las mediciones, para que el estudio dosimétrico que se propuso
fuera lo mas completo posible, se verificé el funcionamiento del tomdgrafo
computarizado bajo estudio; por lo que se realizaron pruebas de control de calidad
contenidas en la NOM-229-SSA1-2002. Las pruebas indicaron que el tomografo
computarizado proporciona una calidad de la imagen adecuada y la dosis que imparte al
paciente es aceptable. Sin embargo, el equipo presenta una falla relacionada con el
aspecto mecanico, misma que los técnicos radiélogos toman en consideraciéon al
momento de hacer un estudio, aun asi debe ser corregida inmediatamente.

Una vez que se verificd el funcionamiento del tomdgrafo, se evalud la dosis
impartida a pacientes pediatricos usando una camara de ionizacion tipo lapiz y
dosimetros TL.

Debido a que en el Hospital Infantil se trabajan diferentes técnicas de acuerdo
con los turnos matutino y vespertino, la evaluacion de la dosis impartida con la camara
de ionizacion se realizo para las dos tecnicas, mientras que la dosimetria TL sélo se
determiné para la técnica matutina debido al tiempo que se requeria para la realizacion
de cada medicion con los dosimetros TL.

Los resultados preliminares, debido a que no se cuenta con los coeficientes y
factores de calibracién proporcionados por el Laboratorio Secundario de Calibracién

Dosimeétrica, para el indice de kerma en aire (N ), medido en el seno del aire, C,,,

para un estudio de abdomen, valiendo para la técnica usada en el turno matutino 16.90 +
0.01 mGy y para la del turno vespertino 14.78 + 0.03 mGy. La técnica del turno
matutino imparte al paciente un kerma en aire 14% superior que la técnica usada en el
turno vespertino para el mismo examen.

Para las mediciones en maniqui se determind el indice de kerma en aire

ponderado C,, para las técnicas utilizadas en los dos turnos del hospital. Los resultados
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preliminares para el turno matutino fueron de 13.4 + 0.4 mGy, mientras que para el
vespertino fueron de 11.8 £ 0.3 mGy. El kerma en aire dentro del maniqui debido a la
técnica matutina en este caso es 13% mayor que en el turno vespertino.

En la literatura [ACRO3] existen niveles orientativos para el C,, , para un estudio
de abdomen infantil donde se indica C,, = 25 mGy. Por lo que los valores para el indice
C,, en ambas técnicas se encuentran por debajo de los niveles orientativos establecidos.

De acuerdo con el Cédigo de Préactica, para las mediciones en pacientes se

especifican dos magnitudes que son el indice de kerma en aire volumétrico, C,, , Y el
producto kerma en aire longitud, P, ;.

El valor preliminar para C,, obtenido para la técnica matutina es 12.3 + 0.3

mGy, y para la vespertina 10.9 = 0.2 mGy, resultando ser mayor el valor para la técnica
matutina por un 13%. El Codigo de Préactica, recomienda comparar este resultado con el
valor entregado por el tomégrafo, que para el turno matutino es de 7.5 mGy y para el
vespertino de 7.0 mGy. Para el turno matutino la diferencia entre estos dos valores es
del 64%, mientras que para el vespertino la diferencia es de 55%; en ambos casos los
resultados medidos son mayores que los indicados por el equipo, por lo que se
recomienda tomar con reserva estos resultados.

Para el caso del producto kerma en aire longitud P, ., los resultados

preliminares son: para el turno matutino 123 + 3 mGy cm, y para el turno vespertino
109 £ 2 mGy cm. Para esta magnitud no se han encontrado niveles orientativos, por lo
gue no es posible comparar aun este resultado.

Una tercera magnitud dosimétrica, no incluida en el Codigo de Préctica, la dosis
promedio en barridos mudltiples MSAD, fue medida wusando dosimetros
termoluminiscentes. El valor del MSAD medido en la perforacion central fue de 13.16 £
0.11 mGy mientras que el valor para la perforacion superior del maniqui fue de 14.01 +
0.12 mGy. Estos resultados no pueden ser comparados directamente con los niveles
orientativos presentados por la NOM-229-SSA1-2002, que proporcionan un valor de 25
mGy para estudios de abdomen en adultos, pero nos dan una referencia.

Debido a que los pacientes pediatricos son mas sensibles a la radiacion, la
probabilidad de que se presenten efectos bioldgicos no deseados es mayor que en el
caso de los adultos, ademas de tener una mayor probabilidad de que se les realicen otros
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estudios a futuro, es importante que se establezcan niveles orientativos dentro la de

normativa mexicana.

Trabajo a Futuro

Lo primero es corregir los resultados obtenidos en este estudio por los factores y
coeficientes proporcionados por el Laboratorio Secundario de Calibracion Dosimétrica.

Debido a que el objetivo de un estudio de tomografia computarizada es producir
una imagen del paciente con la mayor calidad posible, para que el médico pueda emitir
un diagndstico acertado, sin olvidar optimizar la dosis de radiacion; es importante poder
calificar la calidad de la imagen obtenida por las dos técnicas, la matutina y la
vespertina. En este trabajo solo se realiz6 una comparacion de la dosis impartida debido
a las dos técnicas utilizadas, y como trabajo a futuro se propone hacer una evaluacién de
la calidad de las imagenes producidas por éstas, y sus dosis asociadas, teniendo en
consideracion el balance que debe existir entre estos dos parametros.
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APENDICE A

Coeficiente Ny o

Este es el coeficiente de calibracion del dosimetro en términos del producto
kerma en aire-longitud, y relaciona la lectura en el sistema dosimétrico (camara de
ionizacion-electrometro) con el valor del producto kerma en aire-longitud en el lugar
donde fue realizada la lectura, por lo que sus unidades son: mGy cm (unidades de
lectura)”’. Este coeficiente debe ser determinado por el Laboratorio Secundario de
Calibracion Dosimétrica (LSCD). La camara de ionizacion utilizada para la realizacion
de las medidas ha sido enviada para su calibracion al LSCD, sin embargo, hasta el
momento en que se finalizd este trabajo no ha sido posible contar con este coeficiente.

Para estimar los valores de C, o ¥ Cpyyaino» y2 S€a este ultimo medido en el

centro o en la periferia, se uso el procedimiento siguiente:

Se parte del hecho de que la camara de ionizacion y su electrometro asociado
son de reciente adquisicion, por lo que el proveedor envia una Carta de Cumplimiento
(anexa) donde se especifica que la cdmara ha sido calibrada de acuerdo a estandares
trazables al NIST. Por ello se adopt6 el hecho de que por cada unidad de lectura (en
Roentgen, R) entregada por el instrumento, se tiene en ese mismo sitio una exposicion
igual a 1 R.

Se sabe que el electrometro asociado a la cdmara de ionizacion proporciona una
lectura integrada debido a la irradiacion de los 10 cm de su longitud activa, irradiacion a
la camara que se realiza corte por corte, en este caso el espesor de corte es de 10 mm,
Por la forma en que la cdmara es irradiada lo que entrega en realidad el equipo es un
lectura del producto de la exposicion por la longitud de la camara. Por ello las lecturas
que se realicen se registraran en unidades arbitrarias (Ua).

Se sabe ademds que una exposicion de 1 R produce un kerma en aire de 0.876 x

10? Gy [IAEA06]. Es por esta razéon que se propone que el coeficiente N sea

PKL sQO
igual a 0.876 x 10> Gy cm (ua)™, por lo tanto las lecturas obtenidas se multiplican por

este coeficiente para pasar del producto exposicion longitud a kerma en aire.

81



APENDICE B
Factor kq

El factor que corrige las diferencias debido a las calidades de haz, de acuerdo
con el Cédigo de Practica debe ser proporcionado por el Laboratorio Secundario de
Calibracién Dosimétrica (LSCD). La cdmara de ionizacién utilizada para la realizacion
de las medidas ha sido enviada para su calibracion al LSCD, sin embargo, hasta el
momento en que se finalizd este trabajo no ha sido posible contar con este factor.

Para poder contar con este factor se realizo lo siguiente. Sabemos que el

coeficiente N,  se obtiene a través de la siguiente relacion

K
NPKLQOZ( aj
, M Qo

donde K, es el kerma en aire conocido en un punto para la calidad de radiacion

Qo y M es la lectura que se obtiene con la cdmara de ionizacidon que se va
a calibrar en el punto donde se conoce el K.
De acuerdo con el Codigo de Practica, también se sabe que el factor kg se

obtiene a través de la siguiente relacion

N P Q
kg = ,
N
Pi, Qo

por lo que si los valores del K, para las dos calidades de haz (Q y Qo) son

iguales, el factor Kq se reduce a obtener el cociente de las lecturas M, 'y Mq.

Es por ello, que el factor kg se calculé simulando dos espectros teoricos (fig.
A.1), uno de ellos corresponde al espectro de salida del tomografo computarizado que
se utiliz6. Fue posible obtenerlo debido a que se conocen la tension en el tubo de rayos
X (100 kV) y la filtracion de salida (5.5 mm de Al). El segundo corresponde al espectro
que se utilizara, de acuerdo al LSCD, para la calibracion de la camara de ionizacion
(120 kV, y una capa hemirreductora (CHR) de 8.4 mm de Al).

Estos espectros se calcularon con el programa XCOMP3R [W3], en el cual se
deben ingresar la tension y la filtracion del tubo de rayos X. El primer espectro no
representd problema alguno, pero del segundo, el LSCD so6lo nos informo6 de los datos

ya mencionados, por lo que no se contaba con el valor de la filtracion. El segundo
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espectro se generd entonces, con el valor de la tension y variando la filtracion de Al
hasta encontrar el valor de la CHR propuesta por el LSCD.

Al ingresar la tension del tubo de rayos X y la filtracion, el programa genera los
datos de la energia para los espectros, el numero de fotones por cm?, la 1 y 2* CHR en
mm de Al y el kerma en aire en mGy (mAs) ™. Debido a que el programa proporciona el
Ka en mGy (mAs)™, el primer espectro se multiplicé por 150 mAs, para obtener el K, en

mQy.

Para conocer como calcula el programa el valor del kerma en aire para un
espectro determinado, se calculd el kerma en aire de manera independiente usando la

siguiente relacion,

K, =Z¢(E>(““j

yo,

El valor de la fluencia para cada energia se tom6 del XCOMP3R vy los valores de
los coeficientes masicos de transferencia de energia para aire, se calcularon con ayuda
del programa XCOM [W4]. Se realizaron los célculos y se compararon los resultados
obtenidos con los valores del kerma en aire entregados por el programa XCOMP3R y se
comprobd que estos coincidian dentro de 1.5%.

Para el caso del segundo espectro, éste se multiplicé por un valor del producto
mAs de tal forma que los dos espectros, el de salida del tomografo y el de calibracion,
produjeran el mismo kerma en aire en la posicion de la lectura. Para conocer los valores
del kerma en aire dentro de la cdmara de ionizacidon que se requieren para producir
valores iguales del kerma en aire por ambos espectros en la posicion de lectura, se
procedi6 a atenuar los espectros debido a la pared de la camara de ionizacion. Para la

atenuacion, se utilizo la relacion exponencial ya conocida

H
ep

Donde el coeficiente masico de atenuacion para el material del cual est4 hecha la
camara de ionizacion (C552 aire equivalente), se calculé con ayuda del programa
XCOM vy la composicion de dicho material (tabla A.B.1) se obtuvo de la pagina del
National Institute of Standards and Technology (NIST) [W5].
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Tabla A.B.1. Composicion del plastico C552

Plastico C552 aire equivalente
Elementos que lo componen Fraccion en peso

Hidrogeno 0.024681
Carbono 0.501610
Oxigeno 0.004527
Fluor 0.465209
Silicio 0.003973

Densidad 1.760 g cm™

Una vez atenuados ambos espectros, debido a la pared de la camara de
ionizacidén, se calcularon los valores del kerma en aire dentro ésta. Se obtiene

finalmente el factor k, haciendo el cociente del valor del kerma en aire para el espectro

de salida del tomografo entre el valor del kerma en aire para el espectro de calibracion.

K
Ko =% =0.989
k,Qo

— 120 kV
—— 120 kV at
—— 100 kV
2.50E+009 100 kV at
o  2.00E+009 -
S
L
o
c  1.50E+009 -
e
e
5]
©
s 1.00E+009 |-
z
5.00E+008
0.00E+000 V;\A 1
0 80 100 120

Fig. A.1. Comparacion de los espectros calculados para la obtencion del factor Kq.

Debido a que se trabajé también a 140 mAs, se realizé el procedimiento analogo,

encontrando que el valor factor Kg, tal como se esperaba, también es igual a 0.989.
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APENDICE C
Eficiencia relativa

El valor para la eficiencia relativa de los dosimetros TL utilizado en este
trabajo, se obtuvo a través de una interpolacion lineal con los resultados de la tesis
[G04], ya que los valores de las tensiones de los tubos de rayos X reportadas, 55 y 120
kV, difieren de la utilizada en este caso, 100 kV.

El realizar la interpolacion lineal se justifica mediante el andlisis de la figura
5.10 de [G04], donde se grafica la respuesta relativa de los dosimetros TL con respecto
a una irradiacion con ®°Co vs energia efectiva de los fotones. Para el caso de una tension
maxima de 100 kV el espectro correspondiente tendrd una energia efectiva
aproximadamente de 33 keV; en esta region de energias se observa que la curva B se
puede aproximar por una recta.

La eficiencia relativa se obtiene a partir de la siguiente expresion [A86]

RTL,
X

Mrelativa = RTL (ACl)

60C0
X

6000
donde RTLx es la respuesta termoluminiscente debido a un haz de rayos X
Xx es la exposicion debido al haz de rayos X

RTL,,,, es la respuesta termoluminiscente debido a un haz de “Co

X0, € la exposicion debida al los rayos y de la fuente de %Co.

Realizando la interpolacién, se obtiene un valor para la eficiencia relativa Nyejativa
=1.7+0.6.

Con este ultimo valor, se puede obtener la exposicion en aire que se le asocia a
los dosimetros debido a su sefial termoluminiscente al despejar Xx de la expresion

anterior.
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