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Resumen

Los exdmenes radiologicos son cada vez mas utilizados en la clinica para analisis
diagnostico de distintos tipos de patologias. Estos examenes tienen asociada una dosis
que es recibida por el paciente. Ademas, los riesgos en la exposicion a la radiacion ioni-
zante son distintos de acuerdo al grupo al que pertenezca el individuo. De acuerdo a la
edad, es mas radiosensible el grupo de ninos en relacion al de adultos por lo que se ha-
ce evidente la utilizaciéon de protocolos de diagnodstico especialmente disefiados para
este tipo de pacientes. Estrategias de reduccién de dosis son dificiles de implementar
por causa de la falta de orientaciéon adecuado sobre los exdmenes de Tomografia
Computarizada (TC) incluso teniendo aparatos que ofrecen la posibilidad de una ad-
patacion de los parametros de funcionamiento de acuerdo con el perfil fisico del pa-
ciente y la aplicacion de diagnodstico para el cual se destina el estudio.

Para la optimizaciéon de protocolos, el conocimiento de las distribuciones de do-
sis es importante cuando se desean modificar los parametros de adquisiciéon. En este
trabajo fue utilizado un fantoma de térax de PMMA de dos anos de edad, con abertu-
ras que permiten observar la dosis en cinco regiones. En cinco aparatos de TC, tres de
marca General Electric (128, 64 y 4 canales) y dos Siemens (64 y 2 canales), la regién
central del fantoma fue irradiada de forma de obtener las dosis utilizando cAmaras tipo
lapiz. Peliculas radiocrémicas fueron posicionadas en la periferia y en la region central
del fantoma para ser irradiadas con diversos protocolos helicoidales de forma de obser-
var las distribuciones de dosis en cada una de estas regiones, luego de que las peliculas
fueran procesadas. Los resultados permitieron comparar los valores de los indices de
dosis obtenidos con camara de ionizacion con los perfiles longitudinales de variacion de
dosis registrados en las peliculas. El tomoégrafo 1 fue el que generé mayores valores de
dosis mientras que el tomoégrafo 3 fue el que generé menores valores de dosis.

A través del analisis de los resultados, fueron sugeridos tres protocolos optimi-
zados para el tomografo 1, uno para el tomodgrafo 2, tres para el tomdgrafo 3, 1 para el
tomografo 4 y dos para el tomdgrafo 5.

Para las adquisiciones pediatricas de ninos de 2 anos tensiones menores a 120
kV son las mas recomendables. En caso de existir las tensiones 100 kV y 80 kV, éstas
son las mas recomendables. Las utilizaciones de estos protocolos optimizados para ni-
nos de 2 anos de edad, pueden generar dosis entre 2.42 mGy y 8.48 mGy para un
mismo tipo de examen dependiendo de la tecnologia disponible, considerando que van

generar imagenes con el mismo objetivo diagnoéstico.



Abstract

Radiological examans are increasingly used in the clinic for diagnostic analysis
of different types of pathologies. These tests are associated with a dose that is received
by the patient. In addition, the risks in exposure to ionizing radiation are different ac-
cording to the group to which the individual belongs. According to age, the group of
children is more radiosensitive in relation to that of adults, so the use of diagnostic
protocols specially designed for this type of patients is evident. Dose reduction strate-
gies are difficult to implement because of the lack of adequate guidance on CT exams
even having technologies that offer the possibility of adapting the parameters accord-
ing to the physical profile of the patient and the diagnostic application for which the
study is intended

For protocol optimization purposes, the information of dose distributions is im-
portant in order to modify the acquisition parameters. In this work, a two-year-old
PMMA chest phantom was used, with openings that allow dose observation in five
regions. In five CT scanners, three General Electric (128, 64 and 4 channels) and two
Siemens (64 and 2 channels), the central region of the phantom was irradiated in order
to obtain the doses using pencil-type cameras. Radiochromic films were positioned in
the periphery and in the central region of the phantom to be irradiated with various
helical protocols in order to observe the dose distributions in each of these regions, af-
ter the films were processed. The results allowed comparing the values of the dose in-
dices obtained with ionization chamber with the longitudinal profiles of dose variation
recorded in the films. Tomograph 1 has generated the higher dose values while the
tomograph 3 has generated the lower dose values.

Through the analysis of the results, three optimized protocols were suggested for
tomograph 1, one for tomograph 2, three for tomograph 3, 1 for tomograph 4 and two
for tomograph 5.

For pediatric examinations of 2 years old children voltages less than 120 kV are
the most recommendable. In case of existing voltages of 100 kV and 80 kV, these are
the most recommendable. The uses of these protocols optimized for children of 2 years
old, can generate doses between 2.42 mGy and 8.48 mGy for the same type of exami-
nation depending on the available technology, considering that they will generate im-
ages with the same diagnostic objective.
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1. Introduccion

Los avances tecnolégicos que utilizan radiacién ionizante
para la formacion de la imagen diagnéstica médica son producto
de la investigacion de distintas disciplinas como son las ciencias
bésicas, la medicina y la ingenieria. Estas tecnologias han gene-
rado un aumento cada vez mayor del nimero de aplicaciones
clinicas en el diagnoéstico y el tratamiento de las enfermedades
humanas lo cual ha conducido a un uso extendido de estas
tecnologias en todo el mundo teniendo un impacto positivo en el
diagnéstico médico de la poblacion mundial y en especial en la
pediatrica [1], [2].

Dentro de estas tecnologias se encuentra la tomografia
computada (TC), la cual es una técnica de imagen que utiliza
un haz de rayos X para obtener imagenes seccionales de cortes
anatomicos. En lugar de obtener una imagen de proyeccion, co-
mo la radiografia convencional, la TC obtiene una secuencia de
imagenes seccionales de un volumen al efectuar la fuente de ra-
yos X y los detectores de radiaciéon movimientos de rotaciéon al-
rededor del cuerpo.

El uso de la TC como técnica y en especial en pacientes
pediatricos ha crecido en las ultimas dos décadas. El desarrollo
de las tecnologias asociadas a esta técnica que posibilitan el au-
mento de la velocidad de adquisicién de datos, la eficiencia y la
precision en la representacion de las estructuras que se desean
observar trajo un aumento del uso de la misma siendo incues-
tionable su valor clinico en el diagnéstico de las enfermedades y
lesiones pediatricas. Sin embargo el uso inapropiado o excesivo
de estas tecnologias puede dar lugar a exposiciones innecesarias



que aumenten los riesgos y no aportan beneficios adicionales a
los pacientes [3], [4].

1.1 Relevancia del tema

La TC representa aproximadamente un 6% de todas las
pruebas diagnésticas médicas que se realizaron en el mundo en-
tre 1997 y 2006 y supuso un 43% a la dosis total resultante de
dichos procedimientos [5]. En el ano 2000, los examenes de TC
contribuian en un 34% a la dosis total colectiva [6]. Ademads,
segtin la UNSCEAR en el ano 2010, un 11% de todos los exa-
menes que se realizan anualmente en Estados Unidos se llevan a
cabo en ninos [7]. Otro estudio realizado en 101 instalaciones en
19 paises en vias de desarrollo en Africa, Asia y Europa del Es-
te revel6 que, de media, la frecuencia de TC pediatricas era del
20, 16 y 5% del total de TC respectivamente [8].

En la Figura 1.1,1, se ilustra el porcentaje de poblacién
menor a 15 anos de edad, en comparaciéon con el resto de la po-

blacién en las seis regiones de la Organizacion Mundial de la
Salud [5].

Figura 1.1.1. Porcentaje de poblacién menor de 15 anos de edad, en com-
paracion con el resto de la poblacion.
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Los porcentajes mostrados no son para nada despreciables,
y si a esto le sumamos que existe un crecimiento exponencial en
la técnica desde hace dos décadas siendo la TC la modalidad de
imagen pediatrica que méas ha crecido, la proteccién radiologica
es fundamental dado la mayor radionsensibilidad de los pacien-
tes pediatricos a las radiaciones ionizantes (RI). Respecto a esto,
en EUA, en 2011 se han efectuado 85 millones de examenes de
TC donde 5 a 11% de los mismos han sido realizados en pacien-
tes pediatricos [10]. Este crecimiento se debe varios factores, en-
tre ellos: la rapidez para el diagnéstico y mejor acceso a los apa-
ratos de TC pero también, el desconocimiento del concepto de
dosis de radiacién y los riesgos asociados al uso de las mismas,
la falta de justificacion debida a informacion clinica insuficiente,
incorrecta o confusa, la falta de seguridad en el diagnéstico cli-
nico o dependencia de los procedimientos de imagen, peticiones
del cliente generando la llamada Medicina defensiva, la actua-
cion en base a experiencias personales o anecdéticas no contras-
tadas con casos médicos empiricos, entre otras causas [9)].

Las RI pueden inducir dos tipos efectos: los efectos esto-
casticos y los efectos deterministicos. A pesar de que el cuerpo
humano cuenta con mecanismos de reparacion del ADN muy
potentes, la exposicién a la radiacién puede provocar la trans-
formacién no letal de las células. Si no se retiran las células
transformadas, después de un periodo de latencia considerable
podrian volverse malignas. Estos son los mencionados efectos
estocasticos, en cambio los efectos deterministicos suceden
cuando se supera un umbral de dosis determinado [9].

Para efectos de proteccion radiolégica, se asume una rela-
cion lineal entre la exposicién y el riesgo a desarrollar cancer,
sin que exista un valor umbral por debajo del cual el riesgo sea
cero. En base al modelo lineal sin umbral (LSU), se estima que
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la probabilidad de desarrollar cancer aumenta con las dosis de
radiacion, incluso para pruebas radiolégicas de imagen de baja
dosis. Sin embargo, el riesgo de desarrollar cancer como resulta-
do de bajas dosis de radiacién como las correspondientes prue-
bas radiolégicas no se conoce con exactitud [11], [12]. A falta de
tal informaciéon se trata de limitar la exposicién al individuo de
forma que se cumplan los principios de optimizacién y justifica-
cion como lo establece el ICRP - International Commision on
Radiological Protection, recomendaciones del ano de 2007 [13].
Esto conlleva a la optimizacién de todos los protocolos de diag-
noéstico y la justificacion de los estudios repercutiendo en el ni-
mero de estudios realizados.

Todas las personas tienen probabilidad de desarrollar can-
cer (incidencia) y esto se conoce como el riesgo base a lo largo
de la vida (LBR, por su sigla en inglés). El riesgo adicional de
incidencia prematura o mortalidad debido al cancer atribuible a
la exposiciéon radiolégica es conocido como riesgo atribuible a lo
largo de la vida (LAR, por su sigla en inglés). El LAR es un va-
lor basado en la edad y el sexo que se calcula a partir de mode-
los de riesgo basados en estudios epidemiolégicos [5].

En la Figura 1.1.2, se expresa el riesgo atribuible a lo lar-
go de la vida de incidencia de cancer asociado a la exposicion a
radiaciones durante TC de craneo y abdominales, en funcién de
la edad de exposicion, elaborado a partir del promedio por sexo.
Se presentan este tipo de estudio dado que son los mas utiliza-
dos.

Una LAR de 0.1% implica que el riesgo equivale a 1 de
cada 1000 individuos. Puede verse claramente que cuanto menor
es la edad, mayores son los valores porcentuales de LAR, dado
la mayor radiosensibilidad de los individuos a temprana edad.
Es asi que para un LAR de 0.1% el nivel aproximado de riesgo
adicional de muerte por cancer seria de 1 en 1000, la clasifica-

12



LAR (%)

cion de riesgo seria moderado, el porcentaje de LBR seria 20 y
la suma LBR + LAR seria de un 20.20% [14], [15].

Figura 1.1.2. Riesgo atribuible a lo largo de la vida de incidencia de can-
cer asociado a la exposicién a radiaciones durante TC de craneo y abdomi-
nales.
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Fuente: (Tomado de [9])

Respecto a la Incidencia de cancer adicional asociada a
pruebas radiologicas en ninos en comparaciéon con el riesgo de
cancer base segiin promedio de franjas de edad y sexo, la TC
toracica en la poblacién pediatrica estadounidense tiene una
probabilidad de incidencia de cdncer LBR + LAR de un 42.15%
donde la categoria del riesgo es propuesta como baja [16].

En primer lugar, el problema no se encuentra en el riesgo,
sino en el nimero de TC realizadas. Por ejemplo, un estudio
explica que un tercio de los ninos sometidos a TC se han reali-
zado tres o mas examenes de TC [17]. El riesgo puede ser clasi-
ficado como bajo, pero la cantidad de estudios aumenta la pro-
babilidad de ocurrencia de cancer en pacientes pediatricos. En
segundo lugar, la dosis del estudio debe ser tan baja como razo-
nablemente sea posible. Esto es, el equilibrio que debe existir
entre dosis y calidad de imagen, esto es logrado mediante la op-

timizacién de protocolos.
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1.1.1  Situacién en Uruguay

Los niveles de referencia en radiodiagnéstico (NRD) son
de alguna forma niveles de investigacién de la dosis, en radiolo-
gia diagndstica e intervencionista, o de actividad administrada,
en medicina nuclear [18]. Los NRD son definidos para pruebas
habituales y grupos de pacientes de tamano normal como he-
rramientas para la optimizacion y el control de calidad. Dado
la variacion en tamano en pacientes pediatricos, es necesaria la
incorporacion de estos niveles segtn la edad. [9]

Los NRD en tomografia vienen dados en funcién de los
valores de dos indices de dosis, el Volumetric Computed Tomo-
graphy Dose Index (CTDI, ;) v el Dose Lenght Product (DLP),
siendo reportados en mGy y mGy.cm, respectivamente. Los
NRD entonces suelen presentarse en funcion del peso y la edad
y son un requisito de seguridad bésico, dado que establecen li-
mitantes de dosis para cada técnica radiologica. [9]

En Uruguay no existen NRD para TC, ni tampoco traba-
jos cientificos para la implementaciéon de NRD locales o nacio-
nales. Respecto a la optimizaciéon de protocolos, solo existen los
trabajos que han sido publicados mediante este trabajo de Tesis
de Maestria. Finalmente, existen escasos trabajos del reporte de
dosis en TC, por ejemplo el de Servente et al., 2018, basados en
el reporte de dosis que establece el tomégrafo (sin mediciones
previas) y concluyendo que la cantidad de repeticiones de exa-
menes de TC en un grupo de pacientes es alto, lo cual como fue
comentado anteriormente, puede aumentar la probabilidad de
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inducciéon de cancer en individuos [19]. Sin embargo, este traba-
jo no esta dedicado a los pacientes pediatricos y solo se reduce
al estudio en un hospital. Cabe mencionar que en Brasil donde
se han realizado experimentos para este trabajo, se han estable-
cido NRD por distintos grupos de investigacion, sin embargo
tampoco existen NRD oficiales.

Finalmente, la OMS en su reporte de 2015, en Uruguay
existen 13,9 tomografos por millon de habitantes [20], no exis-
tiendo una normativa sobre el control de calidad de los tomo-
grafos ni tampoco una normativa definida para la autorizacion
del uso de estos aparatos por parte de los Licenciados en Ima-
genologia. Tampoco se encuentra definida la figura del Fisico
Médico como profesional que garantice la calidad y la optimiza-

cion de la técnica.

1.2  Objetivos

1.2.1  Objetivo Principal

Estudiar las dosis absorbidas generadas en examenes de
TC de térax utilizando un objeto simulador de nino de 2 anos
con proposicién de la optimizacién de protocolos de adquisicién.

1.2.2  Objetivos especificos

e (aracterizar las dosis en examenes de TC en la regién tora-
cica empleando un fantoma pediatrico correspondiente a un
paciente de dos anos de edad;

e Medir los indices de dosis en TC para distintos equipos;

e [Eistudiar los perfiles de dosis en TC utilizando peliculas ra-

diocrémicas;

15



e FEwvaluar las dosis entre los diferentes protocolos que se utili-
zan para los pacientes pediatricos;

e Evaluar protocolos de rutina en servicios radiolégicos corre-
lacionando con la tecnologia de los equipos utilizados;

e Proponer nuevos protocolos de adquisicién para la reducciéon
de la dosis absorbida, respetando los principios de radiopro-
teccion, sin comprometer la calidad de la imagen de diagnos-

tico.

1.2 Organizacién del trabajo

Este trabajo esta dividido en 7 capitulos. La introduccion
incluye la estructura general del trabajo, los objetivos y la rele-
vancia del tema a abordar.

El capitulo 2 presenta la fundamentacién tedrica a ser uti-
lizada para el desarrollo de este proyecto: caracteristicas de los
aparatos de TC, la formacion de la imagen, las principales mag-
nitudes fisicas involucradas en dosimetria y como la dosis ab-
sorbida por el paciente varia segin los pardmetros utilizados en
la técnica, en especial aplicadas a TC. También es descrita la
composicién e importancia de las peliculas radiocréomicas y el
funcionamiento de las cAmaras de ionizacion.

El capitulo 3 presenta la metodologia y los materiales uti-
lizados para de la parte experimental del trabajo. Es caracteri-
zado el maniqui desarrollado para representar el térax de un
nino de dos afnos a ser utilizado, la instrumentaciéon para dosi-
metria utilizada en los experimentos (cdmara de ionizacién y
peliculas radiocrémicas). También son presentados los protoco-
los de adquisiciéon de datos para la obtencién de los indices de
dosis, para la irradiacion de las peliculas radiocrémicas y para el
desarrollo de protocolos optimizados, asi como el procedimiento
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de evaluacién de la calidad de imagen. Finalmente es presentada
la metodologia de andlisis de las peliculas radiocrémicas.

En los capitulos 4, 5 y 6, son presentados los resultados
experimentales. En el capitulo 4 describen los resultados obte-
nidos mediante camara de ionizacién, en el 5 los obtenidos con
peliculas radiocréomicos y en el 6 los protocolos optimizados pro-
puestos. Los resultados son analizados de acuerdo a los objetivos
planteados en este trabajo.

En el capitulo 7, son presentadas las conclusiones del tra-
bajo y las proyecciones de la continuacién del trabajo en inves-

tigaciones futuras.
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2. Fundamentacion tedrica

2.1 Evolucion de la tomografia computarizada por
rayos X

El ingeniero electricista Sir Godfrey Newbold Hounsfield
en julio de 1972 public6 un articulo en la Revista British Jour-
nal of Radiology, donde describia una técnica basada en rayos X,
llamada tomografia computarizada (TC) que utilizaba métodos
matematicos que Allan MacLeod Cormack habia desarrollado
una década antes [21] [22]. El método de Hounsfield dividia la
cabeza en varias tajadas, cada una de las cuales era irradiada
por sus bordes. De esta manera, la radiaciéon podia ser confinada
dentro de una misma porcién. A diferencia de la técnica conven-
cional de rayos X, la informacién obtenida no se veia afectada
por variaciones del material, que se presentaban a ambos lados
de la tajada en cuestion [23] [24]. Hounsfield con esta técnica,
buscaba superar tres limitaciones evidentes en la radiologia con-
vencional: la imposibilidad de mostrar en una imagen radiol6gi-
ca bidimensional toda la informacién anatémica tridimensional,
debido a la superposicion de las estructuras en la imagen que se
obtenia; la limitada capacidad para distinguir tejidos blandos y
la imposibilidad de cuantificar densidades de tejidos [25] [26].

Las primeras imagenes de tomografia tenian una muy baja
resolucién, y eran muy ruidosas, utilizaban una matriz de 80x80
pixeles y se necesitaba de tiempos largos para la obtencién de
las mismas. El primer escaner comercial fue lanzado a la venta
en 1973 y a pesar de las imagenes que producia de baja resolu-
cion espacial, significé una revolucién en el campo de la radiolo-

gia. El tiempo de adquisicién superaba las 24 horas [25] [27] [28].
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Los tomografos de primera generacién (de haces tipo pen-
cil beam) producian rayos paralelos gracias a un movimiento de
traslacion del tubo de rayos X a lo largo del objeto y este pro-
ceso se repetia en pequenos incrementos angulares hasta barrer
180° (Fig 2.1.1.a) [29]. Los equipos de segunda generacion fun-
cionaban bajo un principio similar de traslacién-rotacién, sin
embargo podian realizar las exploraciones de forma maéas rapida
ya que contaban con mayor nimero de detectores y un tubo de
rayos X que generaba el haz de fotones en abanico [29].

La busqueda de aumentar la velocidad de adquisiciéon de
las imagenes hizo que se eliminara el movimiento de traslacién y
es asi que en 1976 aparecen los escaneres de tercera generacion.
En este tipo de tomoégrafos el tubo de rayos X y la fila de detec-
tores rotan simultdneamente, cubriendo el paciente con un haz
de rayos X en forma de abanico (fan beam). Los prototipos de
tercera generacién (Fig. 2.1.1.b) contaban con arreglos de detec-
tores (unidimensionales) de hasta 250 y permitian tiempos de
adquisicion de sélo 5 segundos. A pesar de una ganancia consi-
derable en los tiempos de adquisicién, esta geometria presentaba
el problema de contar con un tubo de rayos X firmemente unido
a los detectores provocando que cada detector sélo mida los ra-
yos que pasan a una distancia especifica del centro de rotacion,
dependiendo de la ubicacién del detector en el arreglo. Cual-
quier error en la calibracion de cada detector con respecto a los
demas, se retro-proyectaba a lo largo de estos rayos y resultaba
en la formacién de un artefacto en forma de anillo en las image-
nes obtenidas. Otro problema era la dispersién de rayos X que
se producia por las proyecciones en forma de abanico del siste-
ma [27] [29].
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Figura 2.1.1. Representacion esquematica de las generaciones de tomogra-
fos. a. funcionamiento del tomoégrafo de primera generacion. b. tomaégrafo

de tercera generacion.

movimiento del tubo y el arco detector

tubo de
rayos X

H VISTA POSTERIOR
detecto

Fuente: (Adaptado de [6])

Los aparatos de CT actualmente utilizan la arquitectura
tubo y arco detector de tercera generaciéon con escaneo helicoi-
dal. El surgimiento de los aparatos helicoidales fue producto del
deseo de disminuir los tiempos de adquisiciéon y aumentar las
aplicaciones diagnésticas. En este tipo de adquisicién, el tubo de
rayos X y el arco detector giran dentro del gantry alrededor del
paciente y la mesa se mueve ininterrumpidamente sincronizada
con el movimiento del tubo, entonces el tubo de rayos X descri-
be una trayectoria helicoidal en relacién al paciente [30].

Los equipos de tomografia computarizada con arcos multi-
detectores (Multiple Detector Computed Tomography - MDCT)
poseen arcos con mas de una hilera de detectores, como es pre-
sentado en la Fig. 2.1.2. Cuando el tubo de rayos X gira en
torno al paciente, son capturadas informaciones de mas de una

rebanada anatémica y por eso son llamados aparatos multi-corte.
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Figura 2.1.2. Comparacion de la tomografia de corte tnico con la multi-

corte.

corte unico multicorte
tubo de SSCT tubo de K,lsl%qr
rayos X rayos X

(Fuente: Adaptado [6])

Los aparatos helicoidales multi-corte combinan el funcio-
namiento de los aparatos helicoidales con arcos multi-corte ha-
ciendo que los estudios sean realizados en algunos segundos [31]
[32]. La Fig. 2.1.3 muestra la trayectoria del haz de rayos X en
distintos modos de adquisiciéon de iméagenes, a saber: modo axial
(izquierda), modo helicoidal (centro) y modo helicoidal multi-
corte (derecha).

Figura 2.1.3. Trayectoria del tubo de rayos X en distintos modos de ad-
quisicién. (a) Modo Axial (b) Modo Helicoidal (¢) Modo Helicoidal multi-
corte

Adquisicion convencional (axial) Adaquisicion helicoidal Adquisicion helicoidal multicorte

Fuente: (Adaptado de [6])
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2.2 Parametros de control en TC

Los principales parametros de control de la TC son la ten-
sion (kV) de alimentacién del tubo de rayos X, la corriente eléc-
trica del tubo de rayos X (mA), el tiempo de rotacién del tubo,
la colimacion del haz, y la velocidad del desplazamiento de la
mesa. Todos esos factores estan definidos en los protocolos au-
tomaticos de escaneo y las posibilidades de variar los mismos en
mayor o menor grado dependen del equipo [6].

2.2.1 Tensién de alimentacion del tubo de rayos X

El rango de voltajes disponibles para los tubos de rayos X
estd entre 80 kV y 140 kV donde en general los tomégrafos
permiten escoger cuatro valores de voltaje posibles en este rango.
El valor de voltaje de tubo va a definir la energia media del haz
de rayos X y consecuentemente su penetracion.

Valores mayores de tensién implican haces mas penetran-
tes y estos deben ser utilizados para obtener iméagenes de cali-
dad de objetos de mayor diametro, o de tejidos densos. Sin em-
bargo, esto genera una pérdida de resoluciéon de contraste en la
imagen de los tejidos de menor densidad ademéas de un desgaste
del tubo de rayos X. Otro problema asociado al aumento de la
tensiéon es el aumento dosis de radiacién depositada en el pa-
ciente [25].
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2.2.2 Corriente eléctrica del tubo de rayos X

La corriente del tubo de rayos X esta relacionada direc-
tamente con el flujo de fotones producidos, y por ende por la
intensidad del haz de rayos X. En los aparatos de TC las co-
rrientes producidas en el tubo de rayos X pueden variar desde
25 hasta 700 mA. Si se aumenta la corriente del tubo son pro-
ducidos un mayor niimero de fotones haciendo que una mayor
cantidad de estos alcanzan los detectores luego de la atenuacion
del haz en las regiones anatémicas a ser estudiadas, lo cual hace
que la imagen sea de mejor calidad y esto implica también una
mayor dosis de radiacién recibida por el paciente [6] [33] [25].

Usualmente, es comtn usar el miliamper-segundo (mA.s)
ademas de la tensién para referirse a un protocolo especifico en
TC. El mA.s es la unidad de la llamada carga del tubo, y ésta
magnitud es calculada como el producto entre la corriente de
tubo y el tiempo de rotacién del mismo. De este concepto se
puede deducir que si se mantiene una carga constante en el tubo
de rayos X pero se disminuye el tiempo de rotaciéon de forma de
aumentar la rapidez del escaneo es necesario aumentar la co-
rriente del tubo aumentando la temperatura del mismo y con-
llevando un mayor desgaste. La corriente de tubo puede ser va-
riada desde 25 mA hasta 700 mA en los modelos mas recientes.
En virtud de lo anterior expresado, es necesario un sistema en-

friamiento forzado que permita funcionar al tubo de forma segu-
ra [6] [33] [34].
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2.2.3 El factor de pitch

El factor de pitch esta definido para escaneos helicoidales
como (Ec. 2.1):

d

=N T (2.1)

p
Donde d es la distancia recorrida por la mesa (o avance)
por rotacion del tubo de rayos X, N el ntimero de cortes y T el
espesor de corte (N # 1 siempre para MDCT). Esta relacion es
importante ya que pone de manifiesta la cantidad de veces que
el tubo de rayos X gira sobre un ancho de colimacion. Para
pitch=1 se tiene (figura 2.2.1) que lo que la mesa avanza por
rotaciéon es igual a un ancho de colimaciéon dando la idea que el
anillo detector estara recibiendo exactamente una y sélo una vez
informacién sobre un corte de la regién anatémica que se desea
estudiar. Un valor de pitch<1 conlleva irradiaciéon de la totali-
dad del corte anatémico aumentando la calidad de imagen, pero
también la dosis que recibe el paciente, ya que el tubo de rayos
X girard mas de una vez alrededor de cada corte anatémico.
Finalmente, un pitch >1 da como resultado que el volumen
anatomico definido por el ancho de colimacion no sea totalmen-
te irradiado, debiendo asi haber una interpolacién de datos en-
tre informacién de regiones anatémicas vecinas para construir la
imagen. Valores de pitch menores a la unidad generan disminu-
cién en la dosis del estudio [35] [36].
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Figura 2.2.1. Diferentes valores del factor pitch y su implicancia en el es-
tudio de tomografia.

Primera rotacion del gantry
| G |

Corte 1

Il Corte 2

Corte 3

Pitch = 1 B corte 4

Primera rotacion del gantry Segunda rotacion del gantry
==n = =]

CAF

Primera rotacion del gantry
==

Pitch = 0.5 || | Il

Segunda rotacion del gantry

Fuente: (Adaptado de [36])

2.3 Generacién de Imagen en TC

Por medio de radiografias convencionales se obtienen ima-
genes bidimensionales de regiones anatémicas tridimensionales,
dado que estas regiones son proyectadas en el plano detector.
Mientras que una radiografia convencional puede ser 1til para
muchas aplicaciones diagnésticas, no provee informaciéon tridi-
mensional tanto cualitativa como cuantitativa sobre las regiones
anatomicas y las patologias asociadas a estas, las cuales son ne-
cesarias para el diagnostico y el tratamiento de las mismas. Por
ejemplo, el tamano de un tumor y su estructura tridimensional

es importante para propositos diagnoésticos y terapéuticos.
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También una fractura en un hueso requiere informacién tridi-
mensional para un mejor tratamiento. Otros ejemplos incluyen
imagenes tridimensionales del corazén y del cerebro. Combinan-
do proyecciones bidimensionales usuales en radiografia conven-
cional con geometria de escaneo tridimensional y algoritmos de
procesamiento de imagenes, la tomografia computarizada provee
herramientas ttiles y sofisticadas para la obtenciéon de imagen
en radiologia diagnostica y su aplicacion en protocolos interven-
cionistas [37]. El principio basico para la obtencién de imagenes
por tomografia computarizada es el mismo que utilizada la ra-
diografia digital. Los rayos X que son transmitidos a través del
cuerpo son colectados por una serie de detectores para medir la
atenuacion total de estos rayos a lo largo del camino del haz.
Asumiendo un objeto tridimensional que sera dividido en cortes
bidimensionales y una fuente de rayos X alineada con el arreglo
de detectores (figura 2.3.1) donde el par fuente — detector se
traslada para cubrir cada una de las rebanadas que se desean
observar, la intensidad del haz de radiacién paralelo a la direc-
cibon x para una coordenada especifica en la direccién y
I,..(x,y,2), estard dada por la ecuacién de Lambert — Beer (Ec.

o

2.2):

I

out

(2,y,2) = L, (w,y, z)e 1wz do (2.2)

donde I, (x,¥,2) es la intensidad de entrada en la superficie de
la regién que se desea estudiar y p x,y,z el coeficiente de ate-
nuacién lineal, el cual es definido como la probabilidad que una
particula individual interaccione en una unidad de espesor
(generalmente expresado en cm ™) [25] [37].
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Figura 2.3.1. Representaciéon de un objeto tridimensional como una suce-
sion de cortes bidimensionales expresados en las direcciones x e y.

!

cortes en X -Y

|

Fuente: (Adaptado de [37])

La integracion es hecha sobre el camino del haz. La inten-
sidad relativa se puede expresar como una suma discreta de las
atenuaciones (Ec. 2.3):

p(z) = [ p(s)ds ~ Y p;ds = In G ) (2.3)

out

donde s representa la linea que define el camino del haz [25] [37].
La reconstruccion en TC significa derivar el mapa de atenuacio-
nes para dichas intensidades relativas. Para un angulo dado, se
llamard proyecciénp(x) al logaritmo del cociente de intensidades

out

entrantes (I,,) y salientes (I.,,) (Ec. 2.2). Esta proyeccién tiene
la informacion de todos los coeficientes de atenuacion a la largo
de una linea. Una imagen en TC entonces, estd compuesta por
una matriz de pixeles directamente relacionada con una matriz
tridimensional de coeficientes de atenuacion (voxeles) a través
de las proyecciones generadas para todos los dngulos de 0° a

360° de rotacion de tubo (figura 2.3.2). Especificamente, la defi-
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niciéon de p(x) muestra que, aunque se utilice informacién volu-
métrica (véxeles), el detector registra la informacion de la pro-
yeccion que es una senal unidimensional para cada angulo 6,
donde dichas proyecciones se guardan en una matriz p(x,8) que
construye el sinograma. Tras la reconstruccién, como se comen-
t6 anteriormente, se obtiene una matriz donde cada pixel tiene
por intensidad el valor estimado de su atenuacion p, donde se
asume que cada voéxel tiene un valor de atenuacién uniforme
(que corresponde a un tejido especifico), lo cual no es cierto da-
do que probablemente varios véxeles contengan informacién de
dos o mas materiales, especialmente en los bordes o interfase de
tejidos. Este fenémeno se llama efecto de volumen parcial y a
veces debe ser corregido [25] [38] [39].

Figura 2.3.2. Proceso de adquisicién de la imagen. Una rebanada tridimen-
sional, artificialmente discretizada en voxeles, es proyectada a través de
integrales de linea (una dimensién). Un proceso de reconstruccion proyecta
los resultados en una imagen bidimensional, representada por pixeles que

contienen la atenuacién efectiva de cada voxel evaluado.

Rebanada Anatomica Imagen reconstnuda
(Voxel) (Pixel)

H
Voxel Pixel

Fuente: Tomado de [25]

La atenuacién lineal anteriormente definida, depende de la
composicién y densidad del material y la energia de los fotones
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del haz. Se debe notar que la ley de Lambert - Beer solo descri-
be la atenuaciéon de los fotones primarios y no toma en cuenta la
intensidad de la radiacién secundaria. Para utilizar la misma en
el caso de haces poli-energéticos, la ley de Lambert - Beer debe
ser integrada sobre todas las energias de los fotones que compo-
nen el haz [40]. Sin embargo, en las metodologias de retropro-
yeccion (explicadas més adelante) desarrolladas para algoritmos
de reconstrucciéon en tomografia, esto generalmente no es im-
plementado. En lugar de esto, una solucién pragmaéatica es asu-
mir que la ley de Lambert - Beer puede utilizarse asumiendo un
valor representativo de energia para el haz de fotones, tipica-
mente el valor de energia promedio del espectro de estas parti-
culas. Esta suposicién causa incertidumbres en la reconstruccion

y lleva a tener artefactos de endurecimiento del haz [38].

2.3.1 Reconstruccion de la imagen

Como se comentd anteriormente, el problema de la re-
construccion de la imagen consiste en asignar la atenuacion p
adecuada para cada voxel que se utiliza para discretizar el obje-
to, dadas las proyecciones p(x,0) [39]. Para realizarse dicha
asignacion pueden utilizarse métodos iterativos o analiticos. Los
analiticos incluyen los métodos de retroproyeccién simple y la
filtrada, mientras que los iterativos incluyen por ejemplo el mé-
todo iterativo algebraico (estos ultimos més utilizados en
SPECT Y PET, por la menor cantidad de datos disponibles pa-
ra formar la imagen, aunque ultimamente se utilizan en tomo-
grafia dado que es posible reducir la dosis que recibe el paciente
a través de la utilizacién de los mismos). La explicacién de estos
métodos escapa a los objetivos de este trabajo [41] [42].
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2.3.2 Unidades Hounsfield

En la imagen de TC, la matriz de coeficientes lineales de
atenuacion p, es transformada en la correspondiente matriz de
unidades Hounsfield (UH) de donde luego, se expresa esta ma-
triz en escala de grises para dar la matriz de pixeles mencionada
anteriormente. La escala de UH es expresada relativamente al
coeficiente lineal de atenuacion del agua. Se define la unidad
Hounsfield para un material determinado, como sigue (Ec. 2.4):

Hmaterial — Magua 1000

UHmaterial - Magua (24)
Puede verse que el valor de UH para el agua es UH,,,, =
0<umat6rial = Magua) y UHaz're = _1000<lumaterial = O) [30] [37] .

La tabla 2.3.1 muestra valores tipicos de UH para distintos teji-
dos. De la definicién de la UH, sigue que, para todas las sus-
tancias, excepto para el agua y el aire, se observaran variaciones
en los nimeros UH al variar el voltaje del tubo de rayos X, que
determinara la energia del haz. La razéon se debe a que los coefi-
cientes de atenuacion lineal dependen de la energia del fotém.
Ademas, las unidades Hounsfield dependen del tejido en cues-
tién y la temperatura [6] [34].
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Tabla 2.3.1. Valores tipicos de UH, y sus rangos de variaciones, para dis-
tintos tipos de tejidos.

Sustancia UH
Hueso compacto +1000 (4300 a +2500)
Higado +60 (+50 a +70)
Sangre +55 (450 a +60)
Misculo +25 (+10 a +40)
Agua 0
Grasa -90 (-100 a -80)
Pulmén ~750 (<950 a -600)
Aire -1000

Fuente: (Adaptado [43])

2.4 Dosimetria en tomografia computarizada

Segun la ICRP (International Comission on Radiological
Protection) la practica médica que envuelve el uso de radiacio-
nes ionizantes para el tratamiento o diagnéstico de pacientes
debe estar justificado y la practica en si debe ser optimizada, de
forma que la dosis de radiacién (ver seccién 2.4.1.3 para una
definicion de la misma) recibida por el paciente sea tan baja
como razonablemente sea posible. Los exdmenes diagndésticos en
TC se justifican desde el punto de vista que no existen otras
técnicas de menor riesgo radiolégico (resonancia magnética, ul-
trasonido) que puedan generar imédgenes de caracter diagndstico
con la calidad necesaria para el médico [13] [44].
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Por lo dicho anteriormente, es necesario conocer las grandezas
fisicas que permiten describir la dosis recibida por el paciente y
en base a estas sera posible la optimizacién de los protocolos de

TC [34].

2.4.1 Magnitudes dosimétricas y unidades de

medida

Para representar el fenémeno fisico de la deposiciéon de
energia en tejidos y su distribucion, son utilizadas diversas va-
riables fisicas y el concepto de dosis estara relacionado con estas.
Todas estas variables estan definidas en el documento TRS 457
del Organismo Internacional de Energia atémica (OIEA). A

continuacién, se realiza una breve resena de las mismas [45].

2.4.1.1  Kerma y tasa de kerma

El kerma, K, es definido como el cociente de dE,, sobre
dm , donde E,, es el diferencial de la energia transferida, suma
de todas las energias cinéticas de particulas cargadas liberadas
por particulas no cargadas en un diferencial de masa dm de ma-
teria (Ec. 2.5):

4By, (2.5)

K =
dm

En el S.I su unidad es el joule por kilogramo (J.Kg™'). Esta
unidad recibe el nombre de Gray (Gy). La tasa de kerma,K, es
el cociente de dK con dt, donde dK es la variacién de kerma en

el intervalo de tiempo dt. En el S.I su unidad es el J. Kg~'.s7!

(Gys™1) [45].
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2.4.1.2 Energia impartida

La energia media impartida en la materia, €, (Ec. 2.6), en
un volumen dado, es igual a la energia radiante entrando al vo-
lumen, R,,, de todas las particulas cargadas y particulas ioni-

mn»

zantes no cargadas, menos la energia radiante de salida, R,
de todas las particulas cargadas y particulas ionizantes no car-
gadas que salen del volumen, méas la sumatoria, Y Q, de todos
los cambios del resto de la energia del ntcleo y particulas ele-
mentales que ocurren en el volumen.

€= R'L'n o Rout + ZQ (26)

Para las energias de los fotones usados en radiologia diagnéstica,

>-Q es cero [45].

2.4.1.3 Dosis absorbida

La dosis absorbida, D, es el cociente de de por dm, donde
de es la energia impartida media a la materia de masa dm y es
definida mediante la Ec. 2.7:

_ds

~dm

D (2.7)

La unidad de medida es joule por kilogramo (J. Kg™'), la mis-
ma recibe el nombre especial de gray (Gy).

En  radiologia  diagnostica, la produccién  de

bremsstrahlung en materiales de bajo ntimero atémico es des-

preciable. Para un material dado y un haz de radiacion, la dosis
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absorbida y el kerma son numéricamente iguales cuando el equi-
librio electrénico es establecido. Hay diferencias numéricas en
estas cantidades cuando el equilibrio electrénico no es estableci-
do, por ejemplo, cerca de una interfase de distintos materiales
[45].

2.4.2 Cantidades dosimétricas para dosimetria en

tomografia computarizada

2.4.2.1 Indice de kerma en aire

El indice de kerma en aire para tomografia computarizada
definido para una rotacién del tubo de rayos X (Ec. 2.8) es el
cociente de la integral de kerma en aire a lo largo de una linea
paralela al eje de rotacién (figura 2.4.1) (eje z) considerando una
longitud de 100 mm y T una longitud de corte nominal. El in-
tervalo de integracién esta posicionado simétricamente sobre el
volumen irradiado. Para equipamientos multi-corte Ca, 100
considera el producto NT que corresponde a la colimacién total
utilizada en una tnica rotacion del gantry:

1 50mm
Cot00 = W/ K(z)dz (2.8)

—50mm

El intervalo de integracién definido en la ecuacién anterior, es el
utilizado seguin el formalismo del reporte técnico Nro. 457 del
OIEA. Esto es asi, dado que se sugiere utilizar una camara tipo
lapiz (ver seccién 2.5) de 100 mm de longitud para su medida
[35] [45].
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Figura 2.4.1. Ejes cartesianos comtinmente utilizados en tomografia

Fuente: (Tomado de [36])

De forma general, y de acuerdo a lo establecido por el re-
porte 74 del ICRU, la longitud de integracién es infinita, dado
que es una magnitud fisica general, que puede tomar cualquier
valor real positivo. Segin este formalismo, la definicién mate-

méatica del indice de kerma en aire es [46]:

Este indice tiene su andlogo en el formalismo desarrollado por
la. AAPM (American Association of Medical Physics). El indice
de dosis en tomografia computarizada (CTDI) es definido de
acuerdo con la Ec. 2.10.
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1 +50mm
CTDI,yy = ~—— / D(z)dz (2.10)

Y representa la integral del perfil de dosis para una rotacién de
tubo a lo largo de 100 mm por ancho de colimacion.

La utilizacién de C, oo 0 CTDI, como indice primario
de dosis ha generado una discusién en los tdltimos afios. Algunos
autores sugieren que la utilizacién del indice de kerma en aire es
mas correcta, dado que al efectuar las medidas para obtener es-
tos indices utilizando una camara de ionizacién, las mismas son

obtenidas en aire.

Para medidas dentro de objetos simuladores de PMMA
(polimetil-metacrilato) de cabeza y de cuerpo utilizados para
dosimetria el indice de kerma es similar al definido por la ecua-
cion 2.9. En este caso la notacién utilizada es C; pyrara 100 dado
que el haz de rayos X es atenuado en material tejido equivalente
(PMMA), y por lo tanto se estarda midiendo valores de kerma en
aire pero para rayos X atenuados en PMMA. Para poder indicar
la dosis por ancho de colimacion, es necesario utilizar la Ec. 2.11

L E PMM
p()A) (2.11)

Ca,prrviaio0 = Ca,i00 ( [
P (E)Aire

Donde %(E)PMMA y %(E)Aireson los coeficientes de absor-

cibn masa energia para cada medio y E representa la energia
media del haz de radiacion y el ntimero atémico promedio del
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material. El cociente de coeficientes de absorcién masa energia
variard para cada energia de haz (o kV) utilizado [34].

Dado que el informe de dosis en los aparatos de tomogra-
fia utilizan el formalismo CTDI,,, (Computed Tomography Do-
se Index), cabe aclarar que el integrando en la ecuacién 2.10
(perfil de dosis en una sola rotacién) es el obtenido de convertir
la integral del perfil de kerma en aire medido mediante cdmara
de ionizacion tipo lapiz de 10 cm de longitud y multiplicado por
los coeficientes de absorciéon masa energia relativos al aire mos-

trados anteriormente [45] [47].

2.4.2.2  Indice de kerma en aire ponderado

Los valores de C, 1o tomados en el centro (C, 1q0.) ¥ en
la periferia (C, 100,,) de los fantomas de dosis en tomografia pa-
ra cabeza o cuerpo, deben ser usados para proveer una indica-
cién del kerma en aire promedio en una sola rotaciéon. La dife-
rencia entre los valores central y periférico del indice de kerma
en aire es debido a que el haz de radiacién es continuamente
atenuado hasta llegar al centro del fantoma, haciendo que el va-
lor del indice de kerma en aire central sea menor que los valores
del indice de kerma en aire periférico. Para el presente propdsi-
to el indice de kerma en aire ponderado, C, 1qq ,,, es definido de

acuerdo con la Ec. 2.12, sus unidades de medida en el S.I son el
J. Kg ! oel Gy:

Ca,lOO,w = %(Ca,lOO,p + QCa,IOO,c) (2.12)
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Segiin el formalismo establecido por la AAPM se utiliza el indi-
ce de dosis  ponderada (CTDI, ) para estimar la dosis media
por ancho de colimacién en un plano anatémico (x,y) [47].

2.4.2.3 Indice de kerma en aire - PMMA volu-

métrico

Para representar la dosis de un protocolo especifico, el
cual siempre envuelve una serie de escaneos, es esencial tener en
cuenta cualquier separacion o superposicion del haz de rayos X
en rotaciones sucesivas consecutivas.

El indice de kerma en aire-PMMA volumétrico es el des-
criptor de dosis utilizado para estos fines y es definido por la Ec.
2.13:

Ca,PMMA,w

. (2.13)

C(a,PMMA,Uol =

Mientras que el C, pyivia w representa el kerma promedio sobre
las direcciones x e y perpendiculares al eje de rotacién, de una
serie de escaneos en modo axial sobre un fantoma de PMMA, el
Ca.PMMA vol Tepresenta el kerma promedio volumétrico. Esto es

el kerma promedio por avance de mesa. Segun el formalismo del
AAPM el C,, es definido de acuerdo a la Ec. 2.14 [35].

CTDI
CTDI’UOZ - Tw (214)
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2.4.2.4  Producto kerma -longitud

El producto longitud-kerma en aire, P;, definido por la
ecuacion 2.15, es la integral del kerma en aire sobre una linea de
longitud L. En este caso la linea L estara sobre el eje z.

Pkl:/K(z)dz (2.15)

Unidades en el S.1.: J.Kg'.m o Gy.m
El producto kerma — longitud determinado para un objeto
simulador para dosimetria en tomografia computada notado

como P, es calculado usando la ecuacion siguiente (Ec. 2.16):

Pkl = 2 nCa,pmma,wjj}NjPItj (216)
J

Donde j representa cada serie de escaneos dentro del protocolo,
N; el nimero de cortes cada uno de ancho T; (en cm ), Py, es
J

el producto de la corriente del tubo por el tiempo de exposicion

en cada serie y nC, 4. €8 el indice de kerma en aire a
’ ] J

PMMA ponderado normalizado definido como (Ec. 2.17) [45]:

nC = _Gpmma,w (2.17)

a,pmma,w PI
t

La unidad de este descriptor en el S.I. es el mGy.cm.
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En el informe de dosis de los tomografos modernos, es
usual encontrar para cada protocolo el valor de DLP (Dose
Lenght Product) definido por la ecuacién 2.18:

DLP =CIDI,,. L (2.18)

Donde CTIDI,,,; es el definido anteriormente y L la longitud to-
tal de escaneo. Para representar mejor la energia el total de la
energia suministrada por el total de un escaneo al paciente, la
dosis absorbida puede ser integrada a lo largo del escaneo. El
DLP refleja la energia total absorbida (y por ende permite es-
timar el potencial efecto biolégico) atribuible a la completitud
del escaneo [45] [47].

2.4.2.5  Dependencia de la dosis con los parame-

tros de adquisiciéon de imagen.

En las secciones previas fueron definidos los parametros
mas importantes de adquisicion de la imagen con el fin de des-
cribir su relacién con la dosis. Respecto a los parametros de tu-
bo como son la tensién (kV) o la carga (mA.s) y también con
parametros que dependen del paciente en cuestion como la dis-
tancia fuente superficie (DFS) o la transmision (T) del paciente
frente al haz de rayos X. En la siguiente expresion puede obser-

varse la relacién de la dosis con los parametros mencionados:
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T

donde el exponente ¢ depende del tipo y la forma de la filtracion
(generalmente toma el valor de 3). Esta relacién vale para pro-
fundidades cercanas a la piel. La dosis en el centro del paciente
estd mayormente determinada por el factor I'. Vale la pena ob-
servar que el factor transmisiéon y la DFS tienen efectos opues-
tos en el valor de la dosis recibida por el paciente. Pacientes
mas delgados (como pueden ser los pediatricos) generaran ma-
yor transmision, pero la DFEFS en estos casos sera menor que pa-
ra pacientes menos delgados (como ser pacientes adultos, donde

la transmision es menor) [48].

2.5 Camaras de ionizacion

Las camaras de ionizacién son dispositivos con la capaci-
dad de detectar interacciones de la radiaciéon con la materia a
través de la ionizaciéon de un gas y son utilizadas para cuantifi-
car la dosis depositada por un haz de radiaciéon en diferentes
materiales. Las mismas, constituyen el tipo de dosimetro maés
utilizado para medidas dosimétricas de precision por ejemplo en
radioterapia y tomografia computarizada. La construccién de las
camaras de ionizacion depende del tipo de radiacién en cuestion.
La dosis es medida a través de la carga creada por las ionizacio-
nes del gas (pares ién-electrén) cuando el haz de radiacién inci-
de e interacciona con un gas que se encuentra confinado a un
volumen donde existe un par de electrodos sometidos a una di-
ferencia de potencial. Los electrones creados son atraidos hacia
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el catodo haciendo que se colecte la carga mediante un disposi-

tivo conocido como electrémetro [49].

Existen dos tipos de camaras de ionizacién: las camaras
free in air y las cAmaras de cavidad. Las primeras son consideras
como dosimetros absolutos dado que la recolecciéon de iones en
el volumen de gas puede determinarse sin realizar una calibra-
ciéon en un campo conocido de radiacién ionizante y son utiliza-
das para calibrar los otros tipos de camaras. Las caAmaras free in
air, son encontradas generalmente en los laboratorios de calibra-
ci6n primarios. Estas poseen un gran volumen detector de gas
de forma de garantizar las condiciones de equilibrio electrénico.
Esta condiciéon es alcanzada cuando se cumple que por cada
particula cargada (especificamente electrones) originada en el
volumen y que sale del volumen llevandose una energia cinética
T, existe una particula cargada analoga originada fuera del vo-

lumen que ingresa al mismo portando energia cinética T [49].

Las camaras de cavidad estan basadas en la teoria de ca-
vidad de Bragg — Gray, basicamente consisten en una cobertura
sélida donde en su interior contiene un gas (usualmente aire)
donde un campo eléctrico es establecido de forma de colectar las
cargas que se forman en el volumen. Ofrecen ventajas sobre las
camaras free in air dado que pueden ser encontradas con geome-
trias muy compactas, pueden medir campos de radiacién multi-
direccionales (mientras que las cdmaras free in air solo miden
campos mono-direccionales). Ademés, como son construidas si-
guiendo los principios de la teoria de Bragg- Gray, pueden ser
utilizadas para medir la dosis absorbida en cualquier material en
el que la cobertura de la camara es construida. Cabe destacar
que las camaras de cavidad fueron disenadas para ser utilizadas
en dosimetria de particulas cargadas, neutrones y fotones. Las

42



camaras free in air so6lo pueden ser utilizadas para medidas do-
simétricas en rayos X de energia media menor a 300 keV [49].
Finalmente, las caAmaras de cavidad pueden ser construidas para
ser finas o planas de forma de medir la dosis en fantomas para
estimar asi la dosis en pacientes bajo diversas situaciones clini-
cas.

En TC son utilizadas camaras de tipo lapiz. La cavidad en
las mismas es de forma cilindrica y de ahi el nombre que reciben.
Para la medicién de los indices de dosis en TC, las mismas de-
ben ser posicionadas en fantomas con orificios adecuados para la
colocacion de estas. Las lecturas del electrometro deben ser co-
rregidas por ciertos factores como son el coeficiente de calibra-
cion de la cdmara, la presién, la temperatura y la humedad (da-
do que el volumen sensible de la camara no es sellado, en otras
palabras, el gas en la cavidad estd conectado con la atmosfera),
calidad del haz de radiacién en condiciones de medicién (dado
que puede no ser el de calibracién) de forma de obtener las lec-
turas en mGy.cm. Esto serd explicado con mayor detalle en la
proxima seccion.

Las camaras lapiz mas utilizadas en TC (Figura 2.4.2),
generalmente poseen una longitud activa de 100 mm y un volu-
men aproximado de 3 cm?®(esto corresponde a un didmetro lige-
ramente mayor a 6 mm). Poseen un electrodo central capaz de
capturar los iones formados en aire como consecuencia de la in-
teraccion con el haz de radiacién incidente. Finalmente, cabe
destacar que la respuesta de la camara es simétrica respecto al
eje de la misma. Esto es importante dada la geometria circular
de irradiacién que poseen los tomégrafos.
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Fig. 2.5. Esquema de una camara de ionizacion tipo lapiz utilizada en To-
mografia Computarizada.

guarda electrodo central :
aislante electrodo exterior

Fuente: (Adaptado de [45])

2.6 Dosimetria con peliculas radiocrémicas

La baja dependencia energética, alta resolucion espacial y
su equivalencia cercana al agua en términos dosimétricos de las
peliculas radiocrémicas hacen que sea un candidato a ser usado
en aplicaciones dosimétricas donde es requerida alta resolucion
en las medidas, en condiciones donde no existe equilibrio de par-
ticulas cargadas como puede ser en radioterapia o tomografia.
[50].

Las peliculas radiocréomicas permiten evaluar espacialmen-
te la dosis y pueden ser utilizadas para medir perfiles de dosis a
lo largo, por ejemplo, de la superficie del paciente. También
pueden ser utilizadas para fines de controles de calidad dosimé-
tricos, ya que permiten observar perfiles de dosis para distintos
parametros de tubo y factor pitch. Finalmente permiten evaluar,
por ejemplo, el espesor de corte utilizado por el tomédgrafo, asi

como también el avance de mesa en una exploracién determina-
da [48].

El funcionamiento de la pelicula radiocrémica depende de

la capa activa de la misma, la cual reacciona a la radiacién.
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Cuando incide un haz de fotones sobre la misma, esta se torna
mas oscura. Existe entonces una relacion entre la dosis y la den-

sidad 6ptica de la pelicula [50].

Las peliculas radiocrémicas tienen dependencia con la
temperatura, es por esto que, al ser usadas, la temperatura del
recinto debe mantenerse constante, lo cual es una condicién que
se da general en la sala donde se aloja el tomografo. Si bien, las
nuevas peliculas radiocréomicas son menos sensibles a la luz visi-
ble, es necesario conservarlas en empaques oscuros. Finalmente
cabe destacar, que luego de ser irradiadas, la densidad éptica de
la pelicula varia al transcurrir las horas, por lo cual es recomen-

dable efectuar su procesado en un corto periodo de tiempo [51].

Las peliculas radiocromicas al ser digitalizadas muestran
diferentes respuestas dependiendo del canal RGB (Red, Green,
Blue) en el que sean estudiadas. El canal rojo es el que mejor
reproduce la informacién dosimétrica para el rango de dosis en
el que se efectiia la practica clinica, dado que al utilizar dicho
canal se presentan una senal ruido e incertidumbre relativa

(respecto a la calibracion de la pelicula) bajas [52].

Dentro de las peliculas radiocrémicas utilizadas para eva-
luar distribuciones de dosis en tomografia computarizada se en-
cuentran las GAFCHROMIC XR-QA2 ® las cuales sustituyen
al modelo XR-QA. Estas son peliculas del tipo reflectivas, espe-
cialmente disenadas para trabajar en el rango de energias de los
haces de fotones en tomografia, generando un contraste confia-
ble y un detalle de imagen de hasta 5000 dpi (dots per inch).
Estan conformadas por cuatro capas: una capa de poliéster
amarillo de 97 pm de espesor, una capa adhesiva de 20 pm de
espesor, una capa activa de 25 pm de espesor y finalmente una
capa de poliéster blanco de 97 pm de espesor [53]. La capa acti-

va estda nominalmente estd compuesta de varios elementos:
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H,C,N,Br,Li y Cs . La inclusién de materiales con nimero
atomico alto, aumenta la sensibilidad de la pelicula a rayos X de
baja energia debido al incremento de la seccion eficaz de efecto
fotoeléctrico, haciendo que las mismas sean utilizables para do-
simetria en radiologia diagnéstica [51]. La capa de poliéster opa-
co blanco es necesaria para la digitalizaciéon en un escaner del
tipo reflectivo [54] [55]. Estas peliculas radiocrémicas son sensi-
bles en el rango de 0.1 cGy a 20 cGy, lo cual corresponde a un
rango de energia de aproximadamente 20 Kv,, a 200 Kuv,,.

2.7 Calidad de imagen en Tomografia Computari-

zada

La tomografia computarizada tiene la capacidad de pro-
veer tanto imagenes de alta confiabilidad para procedimientos
diagnésticos como también visualizacién para guiar procedi-
mientos terapéuticos. La calidad en la imagen esta definida por
la visibilidad en la imagen; esto es, visibilidad de estructuras

anatomicas, tejidos varios y signos patologicos.

La visibilidad es una combinacién de cinco variables de la
imagen intimamente relaciones con los parametros escogidos pa-
ra el protocolo de tomografia computarizada, estas son: ruido,
resolucién de bajo contraste, resolucién espacial (o de alto con-
traste), artefactos y caracteristicas geométricas de la relacion
imagen por regién anatéomica. Las tltimas dos variables no se-
ran discutidas en este documento, por no tener relaciéon directa
con los objetivos de este trabajo.
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2.7.1 Resolucién de bajo contraste

La resolucién de bajo contraste determina la menor dife-
rencia que puede ser reproducida en la imagen, cuando existe
una pequena diferencia en la densidad de un objeto en relacién
al area circundante. Como se vio en la secciéon 2.3.2, las unida-
des CT para un material, dependen del coeficiente de atenua-
cion del agua y del material en cuestion. El contraste relativo

(CR) puede definirse como:

1000
CR =

i) (141 (E) — po (E)] (2.20)

Donde py; E ,uy E ,pu,(E)son los coeficientes de atenua-
cion lineal del material 1, material 2 y del agua. La variable

resolucién de bajo contraste esta intimamente relacionada con el
ruido [48].

2.7.2 Ruido

El ruido es una incerteza asociada a la senal del procesado,
ocurre a través de la adiciéon o sustraccién de informaciones in-
deseables, causando la degradacion de la calidad de imagen [56].
Esta magnitud describe la variaciéon de los niameros TC por pi-
xel, en una regién fisicamente uniforme y puede ser calculada a
través de la Ec 2.21 [57].

R__ O (2.21)
M + 1000
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Donde R es el ruido en la imagen, M y o corresponden al
valor medio y la desviacién estandar respectivamente de la in-
tensidad de los pixeles (en UH) en una regién interés (Rol, del
inglés regién of interest) [58].

La variacién de los valores de pixel en la imagen, es debi-
do a la influencia del ruido electrénico, caracterizado por la va-
riaciéon de la senal del detector antes de la digitalizacién y el
ruido cuantico, dependiente de la variacion randémica de la
cantidad de fotones detectados. La disminucion del ruido en la
imagen en tomografia computarizada, puede obtenerse aumen-
tando la cantidad de los fotones que alcanzan los detectores, es-
to puede lograrse aumentando el valor de la corriente de tubo,
incrementando el tiempo de barrido, asi como también el tama-
no del espesor de corte. Ademds, se puede disminuir el ruido
aumentando la tensiéon de tubo, lo cual incrementara la energia
de los fotones del haz. En resumen, la disminucién del ruido en
la imagen incrementard la dosis de radiacion que recibe el pa-
ciente, salvo si se toma la estrategia de aumentar el espesor de
corte, a cambio de perder resolucién espacial en la imagen [35],
48], [59].

2.7.3 Resoluciéon espacial

La resolucion espacial es una medida del grado de apre-
ciacion visual de un detalle fino, es decir, la definicién y cuanti-
fica la borrosidad de la imagen. En sistemas analdgicos se expre-
sa segun el nimero de pares de lineas por milimetro que se pue-
den identificar con claridad y es medida utilizando patrones de
pares de lineas separadas diferentes distancias pudiendo ser
cuantificada a través de la funcién de transferencia de modula-
cion (FTM). En imégenes digitales en cambio se expresa segun
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el nimero de pixeles de la imagen que existen por unidad de
longitud. Existen una relaciéon inversa entre la resolucion en la
imagen y el tamano de pixel. Al disminuir el tamafno del pixel se
obtiene una mejor resoluciéon en la imagen. El tamano de pixel
es calculado como el cociente entre el tamano del campo de vi-
sion (FOV-field of view) y el tamano de la matriz de recons-
truccion. La resolucién de la imagen depende del contraste de la
misma y de la capacidad visual del observador, siendo entonces
un concepto subjetivo. Finalmente cabe destacar que la resolu-
cion espacial depende de los siguientes factores: tamano de la
mancha focal, tamano de los detectores, tamano del pixel, kernel
de convolucién, espesor de corte, tiempo de escaneo y nimero

de proyecciones en el estudio [34] [59] [60] .

2.7.4 Evaluacién de la calidad de imagen.

El grupo de investigacion imPACT ha definido el coefi-
ciente de calidad de imagen “Q”, el cual relaciona la dosis reci-
bida por el paciente, con la resoluciéon espacial, el ruido de la
imagen y el espesor de corte. Segiin este grupo, una imagen
aceptable para diagndéstico debe tener una buena resolucién es-
pacial, espesores de corte menores a 1 mm, bajo ruido, pero
siempre reduciendo la dosis que recibe el paciente lo maximo
posible. El coeficiente de calidad de imagen () es definido me-
diante la Ec. 2.22:

f3
R? z.CIDI,, (2:22)
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Donde f es la resolucion espacial de la imagen, R el ruido en la

imagen y z el espesor de corte [59].

2.7.5 Relacién de los parametros técnicos de tomo-

grafia con los indices de dosis

Con el fin de la optimizacion de los protocolos de tomo-

grafia computarizada para reducir la dosis de radiaciéon recibida

por el paciente el esquema 2.7 presenta la relacion existente en

las principales variables existentes en tomografia computarizada

y la dosis.

Esquema 2.7. Relacién de los parametros técnicos de tomografia

computarizada con los indices de dosis y la dosis recibida por el pa-

ciente.
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2.7 Fantomas utilizados en Tomografia

Computarizada

Los fantomas son objetos simuladores capaces de reprodu-
cir comportamientos frente a diferentes variables externas tales
como los expresaria el cuerpo humano. Generalmente estos dis-
positivos son disenados a fin de ser utilizados para realizar en-
sayos del equipamiento, de la calidad de imagen, dosimetria, etc.
Entre los materiales mas utilizados para la construcciéon de estos
objetos simuladores, se encuentra el polimetilmetacrilato
(PMMA), dado que es un material tejido-equivalente teniendo
un comportamiento similar respecto a las radiaciones. La forma
de estos fantomas depende del estudio que se desea realizar [34].
Para estudios dosimétricos en dosimetria computarizada son uti-
lizados fantomas cilindricos segun las recomendaciones de guias
internacionales [47]. Sin embargo, es necesario considerar la
forma real del paciente y por esto se han propuesto fantomas de
base eliptica y diferentes dimensiones dependiendo la edad del
paciente [61].

2.8 Tomografia Computarizada de doble
energia (TCDE)

La Tomografia Computarizada de doble energia (TCDE)
fue primeramente desarrollada en los anos setenta, con el fin de
investigar diferentes aplicaciones médicas, como, por ejemplo,

aumentar la resoluciéon de contraste de las imagenes obtenidas
[62].
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Usando aparatos de TC convencional, los operadores efec-
tuaban dos escaneos con diferentes voltajes, uno después del
otro con diferentes voltajes de tubo. Esta técnica no fue exitosa
debida a las altas dosis de radiacion, problemas con el registro
de imagen, entro otros problemas [63].

Las nuevas tecnologias en los aparatos de TC permiten
obtener adquisicién simultanea de imagenes para dos energias
de haces diferentes. Es posible la caracterizacién de materiales
utilizando esta tecnologia, ya que su composicion puede ser dis-
tinguida basandose en los valores de coeficientes de atenuacién a
diferentes energias de las sustancias que lo componen. En la cli-
nica generalmente la técnica es utilizada para la detecciéon de
tejidos, caracterizaciéon de piedras renales, perfusiéon pulmonar e

incluso en oncologia.

La adquisicién mediante TCDE es posible utilizando tanto
aparatos de un solo tubo de rayos X como de dos. En el primer
caso, un generador alterna el voltaje de alimentacion del tubo
de rayos X entre 80 kVp y 140 kVp

Respecto a la dosis de radiacion recibida por el paciente
por medio de esta técnica, hay varios resultados enfrentados:
Los estudios iniciales han demostrado que la TC de doble ener-
gia administra dosis mas altas a los pacientes que la TC con
energia tnica [64]

Thomas et al. (2009) han demostrado que la TC de ener-
gia dual se asocia con dosis de pacientes similares a las recibidas
durante la TC de energia tinica. Estudios recientes informan ni-
veles de dosis similares utilizando TC de energia dual respecto a
la TC convencional o incluso mas baja. Kerl et al. (2011), en el
ano 2011, efectud la comparaciéon entre las dosis recibida por el
paciente y la calidad de la imagen en la angiografia coronaria
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por TC cuando es utilizada TC de energia dual con un solo tubo
de rayos X, con doble tubo de rayos X en modo de energia tini-
ca'y TC de 16 cortes convencional [65]. Los autores encontraron
que el TC de energia dual ofrece menos dosis que el TC de fuen-
te dual o TC de 16 cortes convencional sin pérdida de calidad
de imagen [63].

Otros estudios han demostrado que no hay diferencias
significativas en las dosis de los pacientes entre TC de doble
energia y TC convencional. Cabe senalar que la informacion
disponible en la literatura es limitada. No existen datos suficien-
tes sobre las dosis de los pacientes de todas las técnicas de TC
de doble energia y se necesitan mas estudios para investigar
completamente este tema [63].

2.9 Anailisis de incertidumbre

El objetivo de cualquier medida es obtener el valor de un
parametro o cantidad, generalmente llamado como mesurando.
Por naturaleza, la diferencia entre el valor medido y el “verda-
dero” valor del mesurando (el error en la medida) nunca es cero.
Un error tiene valor numérico y un signo. Fn contraste la incer-
tidumbre asociada con la medida es un pardmetro que caracteri-
za la duda del resultado de una mediciéon. Dos cantidades son
necesarias para cuantificar una incertidumbre, por un lado, un
intervalo o margen y por otro lado un nivel de confianza, que
establecera la seguridad de que la medida se ha obtenido esta
dentro de ese intervalo.

En el pasado, era comun tratar contribuciones randémicas

y sistematicas para la medida del error independientemente y
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eran presentadas separadamente en los informes de medicion.
De acuerdo a la guia ISO, una descripcion de las incertidumbres
en base al concepto de randémico o sisteméatico puede ser enga-
noso. Esto puede sugerir que la naturaleza de las incertidumbres
puede ser de origen randémica o sistematica y no que este com-
portamiento en realidad es una consecuencia del sistema de me-
diciéon. Para abordar estos problemas, la guia sugiere clasificar
como tipo A y tipo B. Las incertidumbres tipo A son aborda-
das por medio de métodos estadisticos mientras que las incerti-
dumbres tipo son tratas por otros métodos [45], [66].

2.9.1 Incertidumbres tipo A

La incertidumbre estandar del tipo A, denotada como u 4,
es descripta por la desviacién estandar de la media s(x), de una
serie de medidas provenientes de observaciones estadisticamente
independientes (Ec. 2.27).

"y = % . s =S (- a)2 = s(m) (2.27)

donde n es la cantidad de medidas realizadas en el experimento,
X; es la i-ésima medida y « es la media del conjunto de medidas
[66].

2.9.2 Incertezas tipo B

Existen muchas fuentes de incerteza en la medida que no pue-
den ser estimadas repitiendo medidas. Estas son llamadas incer-
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tezas tipo B (up). El Comité Internacional de Pesos y Medidas
asume que estas incertezas tienen una distribucién de probabili-
dad, generalmente de forma gaussiana, rectangular o triangular,
siendo entonces caracterizadas por el intervalo en que los valo-

res estan distribuidos por dichas distribuciones de probabilidad
[45] [66].

2.9.1. Incertidumbres combinadas y expandidas

Las incertidumbres tipo A y B son ambas desviaciones es-
tandar estimadas, por lo cual pueden combinarse usando las re-
glas estadisticas para la combinacién de varianzas. Sip, y pipg
son las incertidumbres del tipo A y B respectivamente entonces,

la incertidumbre estandar combinada puede definirse como:

uc = v (1a® + pp° (2.28)

A menudo, es deseable multiplicar la incertidumbre es-
tandar combinada por un factor, llamado factor de cobertura,k,
haciendo que esta incertidumbre se encuentra en un intervalo de
confianza del 95 % (k=2) o 99% (k = 3), entonces es posible
expandir la incertidumbre combinada por medio de la ecuacion
2.31:
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3. Metodologia

Los estudios fueron realizados en cinco tomégrafos compu-
tarizados (TC) multicorte de distintas tecnologias. Fueron lle-
vadas a cabo adquisiciones axiales e helicoidales con distintos
valores de tension y corriente de tubo de un fantoma especial-
mente construido para simular la regién toracica de un paciente

pediatrico, de dos anos de edad.

Para la obtencion de los indices de dosis en TC, se ha uti-
lizado una camara de ionizacién tipo lapiz en conjunto con un
electréometro, irradiandose la rebanada central del fantoma. Pa-
ra las medidas de distribuciéon de dosis, dentro de este objeto

simulador, fueron utilizadas peliculas radiocrémicas.

El andlisis de las imagenes, fue efectuado calculando Ia
variacion de ruido a partir de los valores en la escala Hounsfield
en distintas ROIs (Regions of interest) de las imagenes del corte
central de cada estudio.

3.1 Tomoégrafos computarizados utilizados

De los cinco aparatos de TC utilizados para llevar adelan-
te este estudio, dos se encuentran en la ciudad de Belo Horizon-
te, Minas Gerais, Brasil. Estos fueron escogidos a partir del
acuerdo institucional que existe entre el Centro de Engenheria
Biomédica - CENEB del Centro de Federal de Educaciéon Tec-
nolégica de Minas Gerais con los servicios de radiodiagnéstico
de Belo Horizonte para la realizaciéon de trabajos de investiga-
cion. Los tres tomoégrafos restantes del grupo, fueron brindados
por dos instituciones piblicas y una privada de la ciudad de

56



Montevideo, Uruguay. Todos los tomdégrafos permiten hacer ad-

quisiciones helicoidales. La tabla 3.1.1 muestra las caracteristi-

cas de los Tomégrafos utilizados.

Tabla 3.1.1. Caracteristicas de los tomdgrafos computarizados.

Tomégrafo Fabricante modelo Numero de canales Pais
1 General Revolution 198 U
Electric HD rustay
G |
2 enerz.m Discovery 64 Brasil
Electric
S t
3 Siemens oma ‘on 64 Uruguay
Sensation
G 1
4 ener‘a BrightSpeed 4 Brasil
Electric
Emoti
5 Siemens Hoton 2 Uruguay
duo

Para la eleccién de los aparatos de TC se ha tenido en

cuenta la tecnologia de los mismos. Todos los equipos son multi-

canal, variando desde 4 hasta 128 canales, de manera de estu-

diar las diferencias dosimétricas que existiran entre ellos.

3.2 Maniquies utilizados.

Todos los experimentos fueron realizados utilizando fan-

tomas de polimetil-metacrilato (PMMA) construidos especial-

mente para simular el térax de un paciente de 2 anos de edad.

Los mismos son de base eliptica de 23 cm de eje mayor y 11 cm
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de eje menor y altura 15 cm, conforme las figuras 3.1 y 3.2. Es-
tas dimensiones fueron escogidas en base al padrén americano
de camisetas (T-shirts), el cual contiene medidas para indivi-
duos de 0 a 3 meses, 3 a 6 meses, 6 meses a 1 ano, 2 anos, 4
anos, 6 anos, etc. A los efectos de comparacion también fue uti-
lizado un maniqui cilindrico de PMMA, con base de 32 cm de
radio y 15 cm de altura. Este segundo maniqui es el estandar
propuesto por la American Association of Physicists in Medicine
(AAPM) para las medidas de indice de dosis en la regién toraci-
ca (figura 3.1) [47]. Ambos objetos simuladores, poseen cinco
aberturas, una central y cuatro periféricas desfasadas 90° entre
si (figura 3.2.1). Las aberturas poseen un didmetro de 1.25 cm y
15 ecm de profundidad, las mismas pueden ser ocupadas utili-
zando cilindros de PMMA del mismo tamano. Estos cilindros
pueden ser removidos cuando se desea posicionar la camara de
ionizacion tipo lapiz que permitirda medir los indices de dosis, o
peliculas radiocrémicas que permitiran obtener los perfiles de

distribucion de dosis dentro del maniqui.

Figura 3.2.1. Imagenes de corte transversal de los fantomas estdndar y pe-
diatrico.
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El posicionamiento de los objetos simuladores en el tomo-
grafo fue realizado a través de los laseres internos del tomédgrafo,
de forma tal que el laser sagital cortase en dos partes iguales los
orificios en las posiciones 12 y 6 de los fantomas mientras que el
axial lo hiciese en las posiciones 3 y 9. El posicionamiento fue
verificado haciendo un “scout” de los fantomas utilizados. En la
figura 3.2.2 se muestra el posicionamiento final obtenido en uno
de los equipos de TC.

Figura 3.2.2. Posicionamiento del fantoma de 2 anos en el isocentro del
tomografo.

El scout permitié ademas definir la zona central del fantoma asi
como la longitud de escaneo para cada protocolo.

3.3 Instrumentaciéon dosimétrica

Las mediciones de dosis fueron efectuadas utilizando una
camara de ionizaciéon tipo lapiz conjuntamente con un electré-
metro, irradiando la rebanada central del maniqui, con el fin de

obtener los indices de dosis, asi como también peliculas radio-
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cromicas con el fin de obtener las distribuciones longitudinales
de la dosis dentro del objeto simulador.

3.3.1. Camara de ionizacion tipo lapiz

Para las medidas realizadas en Uruguay fue utilizada una
camara ionizacién tipo lapiz con ventilacién atmosférica de la
marca PTW modelo 30009 (figura 3.3.1) sin uso anterior, desa-
rrollada especialmente para efectuar mediciones de los indices de
dosis y producto dosis longitud en aparatos de TC de acuerdo a
los estandares TEC-61674, 61223-2-6 y 61223-3-5. La misma fue
controlada por el Instituto Nacional de Metrologia Aleman
(Physikalisch-Technische Bundesanstalt — PTB), lo cual asegura
el estado optimo del instrumento. Dicha camara, tiene un volu-
men activo de 3.14 cm3(con un largo nominal del volumen acti-
vo de 100 mm), y un intervalo de tasa de deteccién de kerma en
aire de 71 uGy a 4.6 MGy. La calibracién fue efectuada de
acuerdo a la calidad de haz RQT 9, la cual corresponde a un
haz de rayos X de haz fino, generado con una tension de tubo
de 120 kV y 5 mm de aluminio de capa hemirreductora. La de-
pendencia energética en la cdmara es menor o igual al 5% para
todas las calidades de haz para radiodiagnéstico. La incerteza
expandida en la calibracién es del 3%, utilizando un factor de
cobertura k = 2 [67].
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Figura 3.3.1. Camara de ionizacion tipo lapiz PTW 30009.

~

Fuente: (Tomado de [67])

Fue llevado a cabo la aceptacion del instrumento de me-
dida de acuerdo a la metodologia seguida por Perini et al, 2012
[68]. Todos los ensayos estuvieron de acuerdo a lo establecido en
la norma IEC 61674. Vale destacar que esta camara posee un
cable tri-axial de bajo ruido. El electrémetro utilizado conjun-
tamente con la cdmara de ionizacién fue un PTW modelo Uni-
dos E, apto para trabajar en el rango de energias de radiologia y
radioterapia. Este electrometro, permite trabajar en un rango de
voltajes de 0 a £+ 400 V.

Las medidas realizadas en Brasil fueron obtenidas con un
camara de ionizaciéon tipo lapiz RADCAL ACCU-GOLD modelo
10X6-3CT (figura 3.3.2), desarrollada especificamente para ha-
cer mediciones de indice de dosis y producto de dosis longitud
para haces de rayos X en TC [69].
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Figura 3.3.2. Camara de ionizacion tipo lapiz 10x6-3CT.

Fuente: (Tomado de [69])

El intervalo de deteccion de esta camara esta entre 200 nGy y
1 kGy con una incerteza del 4% para rayos X de hasta 150 kV
de energia y 10.2 mm de capa hemirreductora de aluminio. La
dependencia energética es del 5% para capas hemirreductoras de
Al de entre 3 y 20 mm. Esta caAmara posee un volumen activo
de 3 cm? y el cable es del tipo triaxial de bajo ruido [69].

3.3.2. Mediciones con camara de ionizacion

Para obtener los valores de kerma en aire y en consecuen-
cia de dosis depositada dentro del maniqui utilizando la camara
de ionizacién, los protocolos utilizados fueron del tipo axial.
Luego del scout, fue escogida la regién central del maniqui para
su irradiacién. Dicha region fue elegida con la misma longitud
que el ancho de colimaciéon del haz, de forma de obtener una
unica rotacién de tubo en el protocolo utilizado. La camara de
ionizacién entonces fue colocada en cada orificio del fantoma,

empezando por la posiciéon central y luego siguiendo el sentido
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de las agujas del reloj para las posiciones periféricas (empezando
por el orificio superior, 12). Cuando la cdmara estaba colocada
en un orificio, los demas orificios eran ocupados por los cilindros
de PMMA. Cinco medidas de la rebanada central del fantoma,
por posicién dentro del mismo, fueron realizadas descartando las
medidas con tendencia creciente o decreciente. La figura 3.3.3
muestra la imagen del corte central del fantoma en estos expe-

rimentos.

Figura 3.3.3. Posicionamiento de la cadmara de ionizacién en cada orifico

del fantoma para medidas de kerma en aire.

\_—/\—/

3.3.3. Formalismo dosimétrico

Con el fin de obtener los indices de dosis, los valores de
las medidas con camara de ionizaciéon deben ser corregidos por
varios factores. El formalismo presentado por el OIEA en su do-
cumento TRS 457 fue utilizado como referencia en este aspecto
[47]. Segtin esta guia, las medidas con cdmaras de ionizacion
(M) obtenidas en unidades de carga, generalmente en nC, deben
ser corregidas por el factor de calibracién de la cAmara (N K=Qo>
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el cual permite la conversion de carga a kerma en aire en las
condiciones de calibraciéon y esta explicito en el certificado de
calibracion de la camara, un factor de correccién por presion y
temperatura en las condiciones de medida kppdefinido por la
ecuacién 3.1 [47] :

(273.2+T )P,
kpp = 3.1
(27324 1T, )P (3.1)

donde T'y P, representan la temperatura y presion en condi-
ciones clinicas, Ty y P, las mismas variables pero en condicio-
nes de calibracién de la camara y un factor que tiene en cuenta
la calidad del haz en la que ha sido tomada la medida, que mu-
chas veces, difiere de la calidad del haz utilizada durante la ca-
libracién de la camara (K g ), donde @ es la calidad del haz
en las condiciones clinicas y (), la calidad del haz utilizada en la

calibracién (RQT9), este factor es definido por la ecuaciéon 3.2
[47].

Kqq, = (3.2)

donde Ny o v Nk ¢, son los factores de calibracion de la cama-

ra en las condiciones clinicas y de referencia. La ecuacion 3.3 es
la utilizada para obtener las medidas de kerma en aire en el
maniqui construido en PMMA.

Co.privia =M. Ny g, - Kq.o,- Krp (3.3)
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Para el célculo de C, 100 paasas la ecuacién 2.8, puede

transformarse a efectos practicos, dando como resultado la si-
guiente expresién (Ec 3.4).

Ca prvnma- 100
Ca,PMMA,lOO = : NT (3-4)

Donde C,, pyara es el definido mediante la ecuaciéon 3.1, el fac-

tor 100, corresponde a 100 mm, largo activo de la camara de
ionizacion y el producto NT' es el ancho de colimaciéon, 1" es el
ancho de corte en mm y N es la cantidad de cortes utilizados en
el protocolo. La ecuacion 3.2 es utilizada suponiendo una sensi-

bilidad constante en todo el volumen de deteccidon de la camara.

Una vez calculados los indices de kerma en aire utilizando las
ecuaciones 2.8 y 3.2, en cada posicion del fantoma los mismos
son corregidos mediante la ecuacién 2.11 para obtener los indi-
ces de kerma en PMMA a fin de realizar comparaciones con los

indices dosimétricos obtenidos mediante peliculas radiocrémicas.

I
5 puma

E(E)

> utilizados para este fin,
P

Los factores de conversion <

Aire
son presentados en la tabla 3.3.3. A partir de los valores de
Cpania oo, fueron obtenidos los valores de Cpynga 100w Y

Cparniavor» Utilizando las ecuaciones 2.12 y 2.13 respectivamen-
te.
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Tabla 3.3.3. Factores de conversion aire — PMMA para distintas tensiones.

Factor de Conver-

Tensién Energia Coef. de atenuacion lineal .
. sién
Media
kV
(V) (keV) Aire PMMA
80 59 0.1978 0.1999 1.0106
90 60 0.1875 0.1924 1.0261
100 65 0.1822 0.1881 1.0324
120 72 0.1820 0.1820 1.0418

Fuente: (Adaptado de [34])

3.3.4. Medidas con peliculas radiocrémicas

Para el registro espacial de dosis dentro del fantoma pe-
diatrico, fueron utilizadas peliculas radiocrémicas modelo GA-
FCHROMIC XR-QA2®. Las tiras fueron recortadas en tamanos
de 0.5 cm x 12.5 cm y posteriormente fueron dispuestas dentro
de cilindros (compuestos de dos hemi-cilindros) de PMMA dise-
nados especificamente para la colocacién de las mismas en los

orificios del fantoma (figura 3.3.4).

Con el fantoma posicionado en el tomografo las cinco tiras
de peliculas radiocrémicas fueron colocadas en él, para cada
protocolo helicoidal utilizado. Cada escaneo tuvo longitud 10
cm, irradiandose siempre la regién central del fantoma. La figu-
ra 3.3.5 muestra una imagen del corte axial del fantoma pedia-
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trico en el cual pueden observarse las tiras de peliculas radio-
cromicas dentro de los cilindros de PMMA.

Figura 3.3.4. Hemicilindro de PMMA con tira de pelicula radiocromica
sobre él.

Figura 3.3.5. Corte axial del fantoma pediatrico con tiras de peliculas ra-
diocromicas colocadas en su interior.
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Las peliculas radiocrémicas presentan un oscurecimiento
proporcional a la cantidad de energia depositada cuando son
expuestas a la radiacién ionizante. Este tipo de peliculas fue
desarrollado como una herramienta de control de calidad dosi-
métrico. Estas peliculas son poco sensibles a luz visible pudiendo
ser utilizadas para medir la dosis depositada por haces de rayos
X, creados con voltajes de tubo de 20 kV a 200 kV. En la figura
3.3.6 son presentadas dos imagenes de tiras de peliculas radio-
cromicas, donde en a) no fue irradiada mientras que en b) si lo

fue. Se puede observar la diferencia de color en ambas tiras.

Figura 3.3.6. Tiras de peliculas radiocrémicas no irradiada (a) e irradiada

(b).

Después de ser irradiadas, las peliculas fueron guardadas en
condiciones de temperatura y humedad controladas para no
perder informacién de las mismas [53].

3.3.5. Digitalizacion de las peliculas

radiocromicas

La digitalizacion de las peliculas se llevé acabo utilizando
dos escaneres. Para las medidas tomadas en Uruguay fue utili-
zado un escaner EPSON Perfection modelo V370, caracterizado
de acuerdo a la metodologia propuesta por Gaddui et al, 2012
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por ser un aparato nuevo [51], mientras que en Brasil fue utili-
zado un escaner Hewlett Packard Scanjet modelo G4050. Todas
las peliculas, fueron escaneadas en modo reflexién, con una reso-
lucién de 300 ppi y en formato JPG. Luego de este proceso las
tiras fueron guardadas en sobres, en un ambiente con tempera-

tura y humedad controlada y baja exposicion a la luz.

Las iméagenes digitales fueron procesadas utilizando el
software ImageJ®. Primeramente, fue hecha la separacion de los
canales de colores rojo, azul y verde (RBG, por su sigla en in-
glés), ya que contrariamente a lo que sucede con peliculas ra-
diograficas, las radiocréomicas presentan respuestas diferentes
para los distintos canales cuando se escanean en modo color,
ademas estas diferencias varian con la dosis [51] [52]. El espectro
de absorciéon de las peliculas GAFCHROMIC XR QA2® tienen
picos pronunciados centrados en las longitudes de onda 538 y
635 nm, por lo cual es recomendado trabajar tinicamente con el
canal rojo, al igual que las peliculas EBT utilizadas en radiote-
rapia [52] lo cual muestra que utilizan el mismo material de ca-
pa activa. La posicién de estos picos se mantiene al irradiar las
peliculas a distintos niveles de dosis. Trabajar con el canal rojo
ademas implica tener mayor relacion senal ruido, o menor incer-
tidumbre relativa [52]. Una vez obtenida la imagen del canal
rojo, se procede a invertirla de forma de encontrar la distribu-
cion o perfil de grises de la imagen. Esto fue realizado para cada
una de las tiras colocadas en los cinco orificios del fantoma,
ademas de una extra utilizada para obtener el background de
radiacién. La figura 3.9 muestra la imagen digitalizada en escala
de grises, de una tira de pelicula radiocrémica sin irradiar y una

irradiada.
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Figura 3.3.7. Imagen digital de las tiras radiocromicas expresadas en escala
de grises no irradiada (a) e irradiada (b).

Para cada una de las lecturas en escala de grises fue sus-

traido el valor medio del background, encontrando asi el valor
real de oscurecimiento que sufrié cada tira cuando fue expuesta
a la radiacién. Fueron obtenidas en promedio 1183 lecturas en
escala de grises en un ROI de largo 10 cm, para cada tira.

Para obtener el perfil de la dosis absorbida por la pelicula
radiocromica a partir de la distribucion de grises en el ROI se-
leccionado, fueron obtenidas dos curvas de calibracién para cada
tomoégrafo, una para la regiéon central y otra para la regién peri-
férica, precisamente en la posicion 12. Esto es debido a las dife-
rencias de tecnologias en los tubos de rayos X de cada tomogra-
fo, asi como del espectro de radiacién emitido por los mismos.
Las curvas de calibracién fueron construidas en base a los
Cou praa Obtenidos en base a medidas con cdmara de ionizacién
cuando era irradiada la rebanada central del fantoma para un
ancho de colimaciéon de 1 cm, tomadas para diferentes voltajes
en modo axial, con carga constante de 100 mA.s relacionados
con los valores de grises obtenidos a partir de la irradiacion de
tiras de peliculas radiocrémicas en las mismas condiciones de
medida para distintos valores de carga de tubo. Se encuentra
entonces una correlaciéon entre los valores de C, pya4 para la

region central y periférica 12 con los valores de grises obtenidos
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de las tiras irradiadas, sabiendo que los valores de C, pyaa va-
rian linealmente con la corriente. De esta forma es posible obte-
ner una curva caracteristica para cada tomoégrafo, en cada volta-

je utilizado.

3.4 Protocolos de adquisicion

Los protocolos de adquisicion utilizados para obtener los
C, prma mediante la irradiacion de la regién central del fanto-
ma son presentados en la tabla 3.4.1, Los protocolos helicoidales
utilizados para los escaneos de los fantomas de adulto y pedia-
trico de forma de irradiar las peliculas radiocrémicas, son pre-

sentados en la tabla 3.4.1.

Para fines de reproducibilidad en el proceso de la obten-
cion de los indices de dosis, se ha mantenido la misma carga y
espesor de corte en los protocolos axiales de adquisiciéon siempre
que fue posible. Para todos los protocolos el tiempo de rotaciéon
de tubo fue de 0.5 s salvo para el de tecnologia Dual Energy que
utilizé 0.8 s.

71



Tabla 3.4.1. Protocolos de adquisicion axiales.

Tomébgrafo Tension Carga Espesor de corte
80 100 10
1 100 100 10
120 100 10
80 100 10
2 100 100 10
120 100 10
5 80 100 10
100 100 10
120 100 10
80 100 12
4 100 100 12
120 100 12
80 100 10
) 110 100 10
130 100 10

a La numeracion se corresponde a la realizada en la Tabla 1.
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Tabla 3.4.2. Protocolos de adquisicion helicoidales para la irradiacion de

peliculas radiocrémicas.

» Espesor de
Tomégrafo Tensién Carga corte Pitch
(kV) (mA.s)
(mm)
80 100 40 1.375
1 120 100 40 1.375
130 100 40 1.375
70 — 140a, 260 40 1.375
80 100 40 1.375
2 100 100 40 1.375
120 100 40 1.375
80 100 12 0.938
4 100 100 12 0.938
120 100 12 0.938
80 100 10 0.75
5 110 100 10 0.75
130 100 10 0.75

a Los resultados seran discutidos en el apéndice 4.
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3.4.1. Protocolos optimizados

Para la deduccién de los protocolos optimizados, fueron
utilizados protocolos helicoidales, con voltajes constantes, par-
tiendo en todos los casos desde una carga de tubo de 100 mA.s
y reduciéndola hasta que el indice de ruido llegara a ser menor o

igual a 1%.
Tabla 3.4.3. Configuracion de parametros para la obtenciéon de protocolos
optimizados.
» Espesor de
Tombgrafo Tension corte Pitch
(kV) (
mm)
80 0.6 1.375
1 100 0.6 1.375
120 0.6 1.375
2 120 4 1.375
5 80 3 1.4
100 3 1.4
120 3 1.4
4 120 1 0.75
80 5 1
5 110
130 5 1
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Los protocolos optimizados deben establecer un equilibrio
entre dosis y calidad de imagen. Los valores de C, ,; paasa SU-
geridos por la AAPM a través de la plataforma IMAGE
GENTLY, calculados en base a un fantoma de adulto estdndar
de 32 cm de didmetro (y que segun su recomendacién pueden
ser convertidos a los valores para 16 cm de forma de obtener
una idea de la dosis para estos tamanos anatémicos), pueden ser
tomados como referencia para la busqueda de protocolos optimi-
zados. Para el rango de edades de 1 a 5 anos las recomendacio-
nes para los valores de C, ,; paara S€ encuentran entre 4.4
mGy y 8.6 mGy. Ademas, dado que el fantoma pedidtrico de
térax utilizado en este trabajo tiene 23 cm de eje mayor y 11 cm

de eje menor dando un didmetro efectivo (calculado como

v ejemayor x ejemenor) de 15.9 cm, se concluye que la compa-
racién con valores de C, ,; parara para un fantoma cilindrico de
base 16 c¢cm es correcto. Los parametros para los protocolos op-
timizados en base a distintos tomografos generados por Image
Gently se ajustan a los presentados en este trabajo con diferen-
cias que dependen del tomografo y del Servicio en cuestion [70].

3.5 Analisis de calidad de imagen

Para el analisis y evaluacion de la calidad de imagen fue
seleccionada la imagen del corte central del fantoma de forma
de estudiar la interferencia de la radiacién secundaria, siendo
que este corte es el que recibe mayor cantidad de dosis debido a
este tipo de radiaciéon. Para esta evaluaciéon fue utilizado el
software RadiAnt® el cual permite el procesamiento de image-
nes DICOM (Digital Imaging and Communications in Medici-
ne). La figura 3.5.1. ilustra el uso del software mencionado. En
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la imagen del corte central encontrada en los protocolos men-
cionados en la secciéon anterior, se han seleccionado cuatro ROIs
de 4 em? (de acuerdo a recomendaciones del OTEA) de forma de
obtener los valores promedio de los pixeles y sus desviaciones
estandar para luego de promediarlos, calculando el valor de in-
dice de ruido para cada valor de corriente, utilizando la ecua-
cién 2.21 [71].

Figura 3.5.1. ROIs utilizados para la medida de ruido en distintas regiones

del fantoma pediatrico.

Mean=115.43 SD=6.872
Max=137 0
Area=4.104 cm? (2560 px)

Mean=121.13 SD=7.748
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4. Resultados con camara de ionizacion

Los resultados con camara de ionizacién fueron organiza-
dos siendo primeramente presentado un analisis de las dosis ab-
sorbidas locales generadas por cada tomograto en funcién de la
tension y la corriente de tubo. A continuacién son presentadas
las dosis absorbidas ponderadas y luego la variacién de estos
valores en funcién de la tensién de tubo para todos los tomogra-
fos. Finalmente se presenta una comparacién de las dosis absor-

bidas locales para los tomoégrafos 1 y 3.

4.1 Valores de C, prrara 100

4.1.1. Tomoégrafo 1

En la tabla 4.1.1 son presentados los valores C; pasara 100
con sus respectivas desviaciones estandar (SD) en las cinco posi-
ciones del fantoma para las tensiones de 120, 100 y 80 kV resul-
tado de aplicar los protocolos de la tabla 3.4.1. Fueron realiza-
das cinco medidas en cada posicion del fantoma para cada una
de las tensiones. Para la obtencién de los C, pyrara 100 €0 cada
punto, los valores Kerma en aire (C, ;) obtenidos en cada me-
dida fueron corregidos por los factores de conversion ai-
re/PMMA de 1.0418, 1.0324 y 1.0106 para las tensiones de 120,
100 y 80 kV, respectivamente.
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Tabla 4.1.1. Medidas de Ca,PMMA,loo (mGy) para el tomégrafo 1.

Tensién Ca,PMMA 1100 Posicion

(kV) (mGy) 3 6 9 12 | Central

120 Promedio 17.21121.09 | 17.29 | 22.86 | 19.06

SD 0.00 | 0.00 | 0.00 | 0.00 | 0.24

100 Promedio 11.08 | 13.85 | 11.01 | 15.12 | 12.57

SD 0.00 | 0.19 | 0.04 | 0.23 0.76

20 Promedio 6.10 | 7.77 | 6.05 | 8.60 6.56

SD 0.00 | 0.00 | 0.05 | 0.16 0.05

Los resultados demuestran una relaciéon directamente pro-
porcional entre las dosis absorbidas locales y las tensiones utili-
zadas para un valor de corriente de tubo constante. Tensiones

mas pequenas generan dosis absorbidas locales mas pequenas.

Para la tension de 120 kV el valor promedio de
Co prnia,100 Maximo fue obtenido en la posicion 12 y fue de
22.86 mGy siendo 32.83 % mayor que el minimo valor obtenido
para esta tension, el cual se corresponde a la posicién 3 y fue de
17.21 mGy. Para 100 kV, se observé un comportamiento simi-
lar, el valor medio de C, pprara.100 registrado en la posicién 12
fue de 15.12 mGy siendo 37.33 % mayor que el minimo valor
obtenido, el cual se corresponde a la posicion 9 y fue de 11.01
mGy. Finalmente, para 80 kV, el valor medio de C, pyrara.100
registrado en la posicion 12 fue de 8.60 mGy siendo 42.14 %
mayor que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la

posicion 9 y fue de 6.05 mGy.

El hecho que la dosis promedio maxima se encuentre en la
posicién 12 condice con los resultados publicados por otros auto-
res al utilizar los fantomas estandar cilindricos de base circular

de 16 y 32 cm de didmetro. Sin embargo, las dosis promedio
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minimas se han encontrado en las posiciones 3 y 9 (dada la si-
metria del fantoma, lo cual evidencia un buen posicionamiento
del mismo) diferente a lo que sucede al utilizar los fantomas es-
tandar donde en general la dosis menor son medidas en la posi-
cion central. Este comportamiento puede explicarse analizando
la trayectoria del haz de rayos para llegar a las posiciones 3, 9 y
central. Dada la geometria eliptica del fantoma, el haz de rayos
X en promedio es mas atenuado durante una rotaciéon de tubo
cuando se mide la dosis en las posiciones 3 y 9 que para la posi-
cion central lo cual no sucede si el fantoma es cilindrico de base

circular, simplemente por simetria.

También se puede observar que los valores de dosis para
la posicién 6 resultaron ser mayores que para las posiciones 3 y
9 en todos los casos lo cual no siempre ocurre cuando se utilizan
fantomas estandar para las medidas de los indices de dosis. Si
bien la mesa filtra el haz en aproximadamente un quinto del re-
corrido del tubo por vuelta entera al igual que para el caso del
uso de fantomas estandar, y también se tiene que a menor ten-
sién de tubo mayor filtracién del haz, dado que la energia media
del mismo decrece, la geometria del fantoma utilizado hace que
el haz sea filtrado durante gran parte del recorrido generando
menores dosis locales en las posiciones 3 y 9. Ademas, el valor
de dosis promedio obtenido para la posicién central es mayor
que para estas posiciones.

Para todas las tensiones los valores de dosis absorbida en
las posiciones 3 y 9 distan maximo 0.46 % evidenciando el buen
posicionamiento del fantoma en el isocentro del gantry.

79



4.1.2. Tomoégrafo 2

En la tabla 4.1.2 son presentados los valores de
Co. prnia 00 Promedio con sus respectivas desviaciones estandar
en las cinco posiciones del fantoma para las tensiones de 120,
100 y 80 kV resultado de aplicar los protocolos de la tabla 3.4.1.
Al igual que para el caso del tomégrafo 1, fueron realizadas cin-
co medidas en cada posicion del fantoma para cada una de las
tensiones. Para la obtencién de los C, pyrara.100 €0 cada punto,
los valores Kerma en aire (C, ;o) obtenidos en cada medida
fueron corregidos por los factores de conversién aire/PMMA de
1.0418, 1.0324 y 1.0106 para las tensiones de 120, 100 y 80 kV,

respectivamente.

Al igual que para el caso del tomografo 1, los resultados
demuestran una relacién directamente proporcional entre las
dosis absorbidas locales y las tensiones utilizadas para un valor
de corriente de tubo constante. También se observa que los va-
lores de dosis promedio para la posicién 12 son los mayores sin
importar la tension utilizada.

Para la tension de 120 kV el valor promedio de
C,.prvnma.ioo €n la posicion 12 fue de 21.07 mGy siendo 22.30 %

a

mayor que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la
posicion 3 y fue de 17.23 mGy. Ademas el valor de dosis prome-
dio para la posicién central es mayor que para las posiciones 3 y
9. Para 100 kV se ha observado el valor medio registrado en la
posicién 12 fue de 13.14 mGy siendo 17.63 % mayor que el mi-
nimo valor obtenido, el cual se corresponde a la posicién central
y fue de 11.17 mGy.
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Tabla 4.1.2. Medidas de Ca,PMMA,loo (mGy) para el tomografo 2.

Tension Ca,PMMA,lOO Posicion

(kV) (mGy) 3 6 9 12 | Central
Promedio 17.23 1 19.39 | 17.47 | 21.07 | 17.67

20 SD 0.02 | 0.02 | 0.03 | 0.02 0.23
Promedio 11.18 | 10.72 | 11.83 | 13.14 | 11.17

10 SD 0.02 | 0.01 | 0.01 | 0.02 0.01
Promedio 5.74 | 6.26 | 5.78 | 7.32 5.64

0 SD 0.03 | 0.01 | 0.01 | 0.00 0.01

Finalmente, para 80 kV, el valor medio de C, pprara.100 €12
la posiciéon 12 fue de 7.32 mGy siendo 29.78 % mayor que el
minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la posicién cen-
tral y fue de 5.64 mGy. Para estas ultimas dos tensiones, los
valores de dosis promedio obtenidos para la posicién central son
menores que para las posiciones 3 y 9.

También se puede observar que los valores de dosis para
la posicién 6 resultaron ser mayores que para las posiciones 3 y
9 en todos los casos al igual que para el tomdgrafo 1.

Para todas las tensiones los valores de dosis absorbida en
las posiciones 3 y 9 distan maximo 5.5 % evidenciando una defi-
ciencia en el posicionamiento del fantoma en el isocentro del
gantry para las tensiones 120 kV y 100 kV.
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4.1.3. Tomégrafo 3

En la tabla 4.1.3 son presentados los valores de
Ca. prnia.00 Promedio con su respectivas desviaciones estandar
en las cinco posiciones del fantoma para las tensiones de 120,
100 y 80 kV resultado de aplicar los protocolos de la tabla 3.4.1.
Al igual que para los demas tomoégrafos, fueron realizadas cinco
medidas en cada posicién del fantoma para cada una de las ten-
siones. Para la obtencién de las dosis absorbidas en cada punto,
los valores Kerma en aire (C, q9) obtenidos en cada medida
fueron corregidos por los factores de conversién aire/PMMA de
1.0418, 1.0324 y 1,0106 para las tensiones de 120, 100 y 80 kV,
respectivamente.

Tabla 4.1.3. Medidas de C pprrara.100 (mGy) para el tomégrafo 3.

Tensiéon Ca,PMMA,lOO Posicion

(kV) (mGy) 3 6 9 12 | Central
Promedio 9.79110.92 ] 9.70 | 12.38 | 10.58

2 SD 0.00 | 0.15 | 0.00 | 0.14 0.19
Promedio 5.93| 6.77 | 5.83 ] 7.55 6.65

10 SD 0.08 | 0.07 | 0.04 | 0.08 0.04
Promedio 2811 3.20 | 2.75| 3.77 3.15

* SD 0.00 | 0.05 | 0.05| 0.05 0.00

Como fue observado para los dos tomégrafos anteriores,
los resultados demuestran una relaciéon directamente proporcio-

nal entre las dosis absorbidas locales y las tensiones utilizadas
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para un valor de corriente de tubo constante. Tensiones mas
pequenas generan dosis absorbidas locales mas pequenas. Ade-
mas, se observa que los valores de dosis promedio para la posi-

cion 12 son los mayores sin importar la tension utilizada.

Para 120 kV, el valor medio registrado en la posicion 12
fue de 12.38 mGy siendo 27.61 % mayor que el minimo valor
obtenido, el cual pertenece a la posicién 9 y fue de 9.70 mGy.
Para 100 kV, el valor medio de dosis registrado en la posicién
12 fue de 7.52 mGy siendo 28.99 % mayor que el minimo valor
obtenido, el cual se corresponde a la posiciéon 9 y fue de 5.83
mGy. Finalmente, para 80 kV, el valor medio de C, pyrara.100
registrado en la posicion 12 fue de 3.77 mGy siendo s6lo 37.10
% mayor que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a
la posicion 9 y fue de 2.75 mGy. Se ha apreciado que el
Co. prnia.100 Promedio para la posicién 12 es la mayor respecto

a las otras posiciones, igual que en los casos anteriores.

Periféricamente, las dosis menores se encuentran en las
posiciones 3 y 9 salvo para el caso de 120 kV, donde la dosis
menor se ha dado en la posiciéon central.

También se puede observar que los valores de dosis absor-
bida para la posicién 6 resultaron ser mayores que para las posi-
ciones 3 y 9 en todos los casos lo cual no siempre ocurre cuando
se utilizan fantomas estandar para las medidas de los indices de
dosis, este es el mismo comportamiento que se mostré para los

dos tomografos anteriores.

Para todas las tensiones los valores de dosis absorbida en
las posiciones 3 y 9 distan maximo 1.72 % evidenciando el buen
posicionamiento del fantoma en el isocentro del gantry.
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4.1.4. Tomobgrafo 4

En la tabla 4.14 de

Co. prniaoopromedio con sus respectivas desviaciones estandar

son presentados los valores
en las cinco posiciones del fantoma para las tensiones de 120,
100 y 80 kV resultado de aplicar los protocolos de la tabla 3.4.1.
Al igual que para los demas tomoégrafos, fueron realizadas cinco
medidas en cada posicién del fantoma para cada una de las ten-
siones. Para la obtencién de los C, pprara.100 €0 cada punto, los
valores Kerma en aire (C, 1q0) obtenidos en cada medida fueron
corregidos por los factores de conversién aire/PMMA de 1.0418,
1.0324 y 1.0106 para las tensiones de 120, 100 y 80 kV, respec-

tivamente.

Tabla 4.1.4. Medidas de C pprara.100 (mGy) para el tomégrafo 4.

Tension Ca,PMMA,lOO Posicion

(kV) (mGy) 3 6 9 12 | Central

Promedio 14.24 | 18.65 | 14.09 | 20.89 | 11.86

20 SD 0.03 | 0.05 | 0.09 | 0.13 0.02

Promedio 9.49 | 12.31 | 9.46 | 14.01 | 11.90

10 SD 0.05 | 0.07 | 0.11 | 0.09 0.03

Promedio 521 | 6.93 | 5.12 | 8.02 6.45

* SD 0.03 | 0.05 | 0.04 | 0.05 0.03

Como fue observado en los tomografos anteriores, los resultados
demuestran una relacién directamente proporcional entre las

dosis absorbidas locales y las tensiones utilizadas para un valor
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de corriente de tubo constante. Tensiones mas pequenas generan
dosis absorbidas locales mas pequenas. Ademas, se observa que
los valores de dosis promedio para la posiciéon 12 son los mayo-

res sin importar la tensién utilizada.

Para 120 kV de tensién, el valor medio de C, pyaza 100 regis-
trado en la posiciéon 12 fue de 20.89 mGy siendo 76.1 % mayor

que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la posi-
cion 3 y fue de 11.86 mGy.

Cuando fue utilizado 100 kV de tension, el valor medio registra-
do en la posiciéon 12 fue de 14.01 mGy siendo 48.10 % mayor
que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la posi-
cion 9 y fue de 9.46 mGy. Se ha apreciado que la dosis prome-
dio para la posicion 12 es la mayor respecto a las otras posicio-
nes, igual que en los casos anteriores. Para 80 kV, el valor me-
dio de C, pprara100 registrado en la posicién 12 fue de 8.02
mGy siendo 56.64 % mayor que el minimo valor obtenido, el
cual se corresponde a la posicién 3 y fue de 5.12 mGy.

También se puede observar que los valores de dosis absorbida
para la posiciéon 6 resultaron ser mayores que para las posiciones
3y 9 en todos los casos igual que para los demas tomoégrafos.
Para todas las tensiones los valores de dosis absorbida en las
posiciones 3 y 9 distan maximo 10.0 % evidenciando una defi-
ciencia en el posicionamiento del fantoma en el isocentro del
gantry para 120 kV, pues la diferencia porcentual entre los valo-
res de las posiciones 3 y 9 para 100 kV y 80 kV, estan debajo
del 2 %. Respecto a la dosis promedio en la posicién central, es-
ta fue mayor que la obtenida en las posiciones 3 y 9 para las
tensiones 100 y 80 kV, pero no para 120 kV al igual que para el
caso del tomografo anterior.
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4.1.5. Tomobgrafo 5

En la tabla 4.1.5 son presentados los valores de C, pprara 100
promedio con sus respectivas desviaciones estandar en las cinco
posiciones del fantoma para las tensiones de 130, 110 y 80 kV
resultado de aplicar los protocolos de la tabla 3.4.1. Al igual que
para los deméas tomografos, fueron realizadas cinco medidas en
cada posicién del fantoma para cada una de las tensiones. Para

la obtencién de los C

a.PMMA 10060 cada punto, los valores Ker-

ma en aire (C, ;o) obtenidos en cada medida fueron corregidos

por los factores de conversién aire/PMMA de 1.0439, 1.0269 y
1,0106 para las tensiones de 130, 110 y 80 kV, respectivamente.

Tabla 4.1.5. Medidas de C, pprara 100 (mGy) para el tomdgrafo 5.

Tensién | Co, praza, 00 Posicién

(kV) (mGy) 3 6 9 12 | Central

Promedio | 18.39 | 17.64 | 18.93 | 21.25 | 17.55

10 SD 0.00 | 0.00 | 0.08 | 0.00 0.00

Promedio | 12.60 | 12.50 | 12.93 | 14.68 | 12.03

Ho SD 0.00 | 0.37 | 0.12 | 0.04 0.04

Promedio | 4.91 | 4.68 | 5.18 | 5.95 4.43

* SD 0.04 | 0.14 | 0.00 | 0.15 0.00

Como fue evidenciado en los tomografos anteriores, los resulta-
dos demuestran una relaciéon directamente proporcional entre las
dosis absorbidas locales y las tensiones utilizadas para un valor
de corriente de tubo constante. Tensiones més pequenas generan
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dosis absorbidas locales méas pequenas. Ademas, se observa que
los valores de dosis promedio para la posiciéon 12 son los mayo-
res y los de la posiciéon central los menores obtenidos, sin impor-

tar la tension utilizada.

Para 130 kV el valor medio de C, pysara.1008 registrado en la
posicion 12 fue de 21.25 mGy siendo 21.10 % mayor que el mi-
nimo valor obtenido, el cual se corresponde a la posicion central
y fue de 17.55 mGy. A 110 kV, el valor medio de C,, prraza.100
registrado en la posicién 12 fue de 14.68 mGy siendo 22.03 %
mayor que el minimo valor obtenido, el cual se corresponde a la
posicién central y fue de 12.03 mGy. Finalmente, para 80 kV de
tension, el valor medio registrado en la posicién 12 fue de 5.95
mGy siendo 34.3 % mayor que el minimo valor obtenido, el cual
se corresponde a la posicion central y fue de 4.43 mGy.

También se puede observar que los valores de dosis absorbida
para la posiciéon 6 resultaron ser mayores que para las posiciones
3y 9 como en los casos anteriormente presentados. Para todas
las tensiones los valores de dosis absorbida en las posiciones 3 y
9 distan un maximo de 3 % evidenciando un buen posiciona-

miento del fantoma.

4.1.6. Analisis de la distribucién de los valores ma-

ximos y minimos de dosis locales.

Para todos los tomografos los valores maximos de dosis absorbi-
da se encuentra en la posicion 12, mientras que los minimos (a
diferencia de lo que ocurre cuando se utilizan fantomas estandar)
varian entre las posiciones 3, 9 y central. La tabla 4.1.6 presenta
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las distribuciones de diferencias porcentuales entre los valores

maximo y minimo de dosis absorbida

Tabla 4.1.6. Diferencias porcentuales entre los valores maximo y minimo

de Ca,PMMA,lOO*

T1 T2 T3 T4 T5
Tension Posicidn Diferencia Posicidn Diferencia Posicion Diferencia Posicidn Diferencia Posicidn Diferencia
(kV) del del del del del
minimo minimo minimo minimo minimo

80 9 42.14 Central | 29.78 9 37.19 3 56.64 | Central | 34.31
100 9 37.33 central 17.63 9 29.50 9 17.83

110 Central | 22.03
120 3 32.83 3 22.30 9 27.61 |Central| 76.10

130 Central | 21.10

Estas diferencias pueden estar asociadas principalmente a
las diferentes filtraciones de los haces, a la distancia foco - tubo
y a los detectores. En general, haces mas penetrantes tienden a
generar dosis menores en las posiciones 3 y 9 mientras que haces
mas penetrantes lo hacen en la posicion central. Ademas, los
resultados demuestran que en general, las diferencias porcentua-
les son mayores para valores de voltaje menores. Sin embargo,
para el caso del tomografo 5, los valores minimos de dosis siem-
pre se han dado en la posicion central.

4.2 Valores de C, prrara v

En la tabla 4.2.1 son presentados los valores de los indices
de dosis absorbida ponderada (C, pprara.) con sus respectivas

desviaciones estandar para cada tomografo en cada tension de
tubo utilizada.
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Tabla 4.2.1. Ca,PMMA,,w generados por cada tomégrafo.

Tension Tomoégrafo | C, prrara.w SD
kV mCy)
(kV) (mGy) | (mGy)
130 5 18.55 0.01
1 19.43 0.08
9 18.42 0.03
120
3 10.67 0.11
4 15.26 0.06
110 5 12.79 0.10
1 12.70 0.52
9 11.52 0.01
100
3 6.53 0.06
4 11.51 0.06
1 6.94 0.17
9 6.08 0.01
%0 3 3.14 0.06
A 6.36 0.04
5 4.93 0.06

Para cada tension en particular, las dosis generadas por
los tomografos son diferentes. El tomégrafo 1 ha generado los
mayores valores de indice de dosis mientras que el tomégrafo 3
ha generado las dosis menores.

Paral20 kV existe una diferencia entre el C, pysara., Ma-
ximo y minimo de un 82.10%, para 100 kV de un 94.49 % y pa-
ra 80 kV de un 121.02 %. Esta diferencia se hace mayor cuando
las tensiones son menores. El caso del tomégrafo 5 es especial
dado las tensiones de tubo que el equipo permite seleccionar, sin
embargo comparado con los demds tomografos se puede decir
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que es el equipo que genera dosis menores después del tomégrafo
3

4.3 Variacion de las dosis en funcion de la tensién

del tubo.

En la figura 4.3.1 se muestra en un tnico grafico los valo-
res del indice de dosis ponderada (C, pprara.) €n funcién de la

tension de tubo.

Figura 4.3.1. Valores de C, ppara,,, €n funcion de la tension de tu-

bo aplicada para todos los tomografos estudiados.
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Puede observarse en todos los casos una relacion directa-

mente proporcional entre dosis y tension, existiendo una rela-
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ciéon no lineal entre las mismas. Sin embargo, aplicar el mismo
protocolo en cada tomdégrafo genera dosis diferentes.

Por ejemplo, el grafico muestra que el tomégrafo 1 es ca-
paz de generar dosis de aproximadamente el doble que el tomo-
grafo 3 para un mismo protocolo. El tomégrafo 5 en 130 kV de-
positd una dosis menor que el tomografo 1 en 120 kV.

El tomoégrafo 2 y 4 presentaron valores de dosis similares
para 80 kV y 100 kV. Es posible que para 120 kV se mantuviera
este comportamiento, sin embargo, el tomdgrafo 4 presentd una
caida en el valor de dosis para esta tension, atribuible tal vez a
un error de medida.

La diferencia porcentual dosimétrica entre el valor maxi-
mo y minimo del indice de dosis ponderada aumenta al descen-
der la tensiéon de tubo, aunque el rango de dosis entre estos dos

valores es mayor al aumentar la tensién de tubo.

4.4 Comparacién de los valores de C, prrara.100 Pa-

ra los tomégrafos 1 y 3.

En la tabla 4.4.1 son presentados los valores de las dosis
absorbidas promedio medidas utilizando un fantoma de adulto
estandar utilizando los protocolos axiales presentados en la ta-
bla 3.3.3 para cada uno de las tensiones de tubo permitidas por
el equipamiento. Se han presentado los resultados para los to-
mografos 1 y 3 dado que son los que generan dosis mayores y

menores respectivamente.

A diferencia de lo que ocurre cuando se utiliza el fantoma
pediatrico, los valores minimos de dosis siempre se encuentran

en la posicion central.
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Cabe destacar que todos los valores de C, pprara.,, Obteni-
dos mediante el uso del fantoma de adulto son menores a los

obtenidos utilizando el fantoma pediatrico.

Tabla 4.4.1. Valores del indice de dosis ponderada en funciéon de la ten-
sion de tubo aplicada para los tomografos 1 y 3.

Tomoégrafo 1 Tombgrafo 3
Posiciéon Cla,prnsa,100 Coa, PMMA,100

C 5.33 3.66

3 11.48 6.75

190 KV 6 10.26 6.27
9 11.58 6.70

12 11.61 6.92

Co, PMMA 1w 9.27 5.66

C 3.18 2.12

3 7.25 3.98

100 KV 6 6.50 3.67
9 7.28 4.04

12 7.47 3.98

Co, PMMA,w 5.81 3.32

C 1.45 0.86

3 3.90 1.86

80 KV 6 3.48 1.80
9 3.85 1.89

12 4.04 1.94

Co, PMMA 1w 3.03 1.53

Nota: SD = 0.00 mGy para todos los valores de dosis promedio presen-
tados en la tabla.

Porcentualmente aplicar el mismo protocolo al fantoma
pediatrico que para el adulto, puede generar sobredosis en pa-
cientes pediatricos tal y como se muestran en la tabla 4.4.2.

Los valores de sobredosis porcentuales varian dependiendo
el kV utilizado. Existe una tendencia al aumento de esta dife-
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rencia cuando disminuye el kV. La utilizacién de protocolos de
adulto en pacientes pedidtricos puede generar dosis cercanas al
doble o superior en pacientes pediatricos. Esto muestra la nece-
sidad de la optimizaciéon de protocolos teniendo en cuenta su
edad y tamano.

Tabla 4.4.2. Sobredosis porcentuales resultado de aplicar un mismo pro-
tocolo al fantoma estandar de adulto como al fantoma pediatrico.

Tomoégrafo 1 Tomografo 3
Sobredosis porcentual (%) Sobredosis porcentual (%)
120 kV 42.44 88.52
100 kV 118.59 96.67
80 kV 129.04 105.23
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5. Resultados con peliculas radiocromicas

Las peliculas radiocrémicas permiten observar la variacion
longitudinal de la dosis. En virtud de tener el registro de oscu-
recimiento dependiente de la energia media del haz de rayos X,
se hace necesaria la generacién de una curva de calibraciéon para
cada espectro.

La variacion puntual de la dosis absorbida sufre influencia
de la homogeneidad del haz, de su espesor, del pitch utilizado en
la exploracién y de la carga del tubo, que en este caso siempre
fue de 100 mA.s. Todas las curvas que representan los perfiles
de dosis han sido ajustadas mediante el método de Savitzky-
Golay utilizando el software Origin®.

5.1 Tomoégrafo 1

La figura 5.1 muestra los graficos de las distribuciones de
dosis en las cinco posiciones del fantoma de térax de nino de dos
anos para los experimentos realizados con 120, 100 y 80 kV co-
rrespondientes al tomografo 1. Las curvas obtenidas para las
tres tensiones tienen formas similares, pero estan desfasadas en-
tre si. Las ondas periféricas se repiten cada 5.5 cm y estan des-
fasadas entre si, pues el haz tiene un espesor de 4 cm y el factor
de pitch es de 1,375. Los picos ocurren cuando el foco del tubo
estd mas cerca de la pelicula durante la rotacién del tubo y los
valles ocurren cuando el tubo estd mas distante (180° de desfa-
saje). Como las posiciones periféricas estan desfasadas 90° los
picos ocurren con 90° de diferencia entre ellos.
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Figura 5.1. Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en el

tomografo 1.
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La tabla 5.1.1 muestra los valores maximos de dosis para
las cinco posiciones y los tres valores de tension, para este fin,

fueron seleccionados 20 valores en el entorno de cada maximo.

Tabla 5.1.1. Valores maximos de dosis absorbida en mGy con sus desvia-
ciones estandar asociadas.

. Posicién
TEE?;;’“ 3 6 9 12 C
Dosis SD | Dosis | SD | Dosis SD Dosis | SD | Dosis SD
120 17.52 240 | 21.23 | 2.12 | 19.24 2.32 2241 1 3.86| 1820 | 2.72
100 11.54 223 1 11.92 | 1.94 | 11.62 1.42 | 14.01 149 12.55 | 1.49
80 8.64 2.70 | 7.43 | 1.56 | 841 1.30 |10.66 | 1.48| 6.12 1.32

Los valores maximos han sido alcanzados en la posicién 12
en todos los casos, presentandose el mismo comportamiento que
para las medidas obtenidas con camara, mientras que los valores
minimos se han dado en las posiciones 3 para 120 y 100 kV y
central para 80 kV.

Los resultados muestran que la diferencia porcentual entre
los valores para 120 kV y 80 kV en la posicion 12 es de un
110.23 %.

Los valores de dosis obtenidos para las posiciones 3 y 9
son muy proximos entre si, evidenciando en general un buen po-
sicionamiento del fantoma en el isocentro del gantry. Ademas,
cabe destacar que los valores de dosis maximos alcanzados en la
region central son similares a los alcanzados en las posiciones 3
y 9.

Los minimos absolutos de dosis absorbida de los perfiles
fueron 8.21 + 2.29 mGy, 7.15 + 1.23 mGy y 2.58 + 0.66
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mGy para 120, 100 y 80 kV alcanzados en las posiciones 3, 9 y
central respectivamente.

Las dosis promedio en la posiciéon central fueron
14.81 4+ 3.22 mGy, 10.83 +1.48 mGy y 6.70 + 1.48 mGy
para 120, 100 y 80 Kv, respectivamente, lo cual muestra que
estas curvas presentan menos fluctuaciones respecto al maximo
de dosis que las periféricas.

La region central de las crestas de las curvas periféricas
presenta variaciones que indican que el haz de 4 cm no es muy
homogéneo, generandose una variacion de la dosis absorbida
maxima local en todas estas curvas.

La forma de la curva central es diferente a la de las demés
posiciones, esto se debe a que la atenuacién a la que es sometida
el haz para llegar al centro del fantoma es mayor a la de cual-
quier posicion generando que el perfil del haz varie menos en
esta posiciéon. La curva de la regién central también presenta
una variacién en la regién central caracterizada por la inhomo-
geneidad del haz.

Para la posicién 6, los valores maximos de dosis absorbida
son en general mayores a las de las posiciones 3 y 9 (salvo para
80 kV) y menores a la de la posicién 12. Esto es debido a la
atenuacion que genera la mesa sobre esta posicion.

Finalmente cabe destacar que si el pitch utilizado hubiera
sido menor, las dosis hubieran también sido mayores, los perfiles
mas extendidos son debido al pitch mayor a 1 utilizado.

5.2 Tomoébgrafo 2

La figura 5.2 muestra los graficos de las distribuciones de
dosis en las cinco posiciones del fantoma de térax de nino de dos
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anos para los experimentos realizados con 120, 100 y 80 kV co-
rrespondientes al tomografo 2.

Al igual que para el tomografo 1, las curvas obtenidas pa-
ra las tres tensiones tienen formas similares, pero estan desfasa-
das. Las ondas periféricas se repiten cada 5.5 cm y estan desfa-
sadas entre si, pues también en este caso el haz tiene un espesor
de 4 cm y el factor de pitch es de 1,375.

Figura 5.2. Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en el
tomografo 2.
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La tabla 5.2.1 muestra los valores maximos de dosis para

las cinco posiciones y los tres valores de tension, fueron seleccio-

nados 20 valores en el entorno de cada méaximo para este fin.

Tabla 5.2.1. Valores maximos de dosis absorbida en mGy con sus desvia-

ciones estandar asociadas.

Posicién
Tension
(kV) 9 12 C
Dosis SD | Dosis | SD | Dosis SD Dosis | SD | Dosis | SD
120 9.30 1.43 | 10.26 | 1.32 | 9.24 1.42 11.72 | 1.44| 8.61 |0.51
100 7.02 1.15 | 747 | 1.10 | 7.31 1.17 839 |140| 6.04 |0.39
&0 4.84 0.82 | 4.65 | 0.47 | 4.59 0.71 496 | 0.75| 353 |0.34

Los valores maximos han sido alcanzados en la posicién 12
en todos los casos, presentandose el mismo comportamiento que
para las medidas obtenidas con camara, mientras que los valores
minimos se han dado en la posicién central para todas tensiones.
Los resultados muestran que la diferencia porcentual entre los
valores para 120 kV y 80 kV en la posicién 12 es de un 57.67 %.

Los minimos absolutos de dosis absorbida fueron
4.61 + 1.07 mGy, 3.33 +£1.06 mGy 1.69 + 0.66 mGy para
120, 100 y 80 kV, respectivamente, alcanzados en todos los ca-
sos en la posicion 3. Tanto los valores maximos y minimos de
dosis absorbida son aproximadamente la mitad de los valores
obtenidos en el tomografo 1.

Los valores de dosis obtenidos para las posiciones 3 y 9
son muy préoximos entre si distando entre si un 5.45 % como
maximo, evidenciando en general un buen posicionamiento del
fantoma en el isocentro del gantry. Ademas, cabe destacar que
los valores de dosis maximos alcanzados en la regiéon central en

general son menores a los alcanzados en las posiciones 3 y 9.
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Al igual que para el tomdgrafo 1, como las posiciones peri-
féricas estan desfasadas 900 entre ellas los maximos ocurren con
900 de diferencia entre ellas. Cuando el tubo tiene su distancia
minima a la posicion 3 tiene su distancia maxima a la posicién 9
haciendo que los méaximos estas curvas estén 180° desfasados
entre si.

Las dosis promedio en la posicion central fueron
7.10 + 0.5 mGy, 5.13 + 0.39 mGy y 2.77 + 0.33 mGy para
120, 100 y 80 kV, respectivamente. Los haces mas penetrantes
generan curvas con mayores fluctuaciones.

También en este caso, pero en menor proporcién se observa que
la regién central de las crestas de las curvas periféricas presen-
tan variaciones que indican que el haz de 4 cm no es homogéneo,
generandose una variacién de la dosis absorbida méaxima local
en todas estas curvas

Para la posiciéon 6, los valores maximos de dosis absorbida son
en general mayores a las de las posiciones 3 y 9 (salvo para 80
kV) y menores a la dosis de la posicién 12.

5.3 Tomoégrafo 3

La figura 5.3 muestra los graficos de las distribuciones de
dosis en las cinco posiciones del fantoma de térax de nino de dos
anos para los experimentos realizados con 120, 100 y 80 kV co-
rrespondientes al tomografo 3.

Al igual que para los demds equipos, se observa que las
curvas obtenidas para las tres tensiones tienen formas similares,
pero estan desfasadas. Las ondas periféricas se repiten cada 2.8
cm y estan desfasadas entre si, pues también en este caso el haz
tiene un espesor de 2 cm y el factor de pitch es de 1.4.
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Figura 5.3. Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en el
tomografo 3.
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La tabla 5.3.1 muestra los valores maximos de dosis para las
cinco posiciones y los tres valores de tensién. Fueron selecciona-

dos 20 valores en la regién de los maximos de cada onda.
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Tabla 5.3.1. Valores maximos de dosis absorbida en mGy con sus desvia-
ciones estandar asociadas

Posicién
Tension
(kV) 3 6 9 12 C
Dosis SD | Dosis | SD | Dosis SD Dosis | SD | Dosis SD
120 8.21 1.34 | 8.61 | 0.98 | 8.42 1.10 11.19 | 1.12 | 8.32 0.82
100 6.32 1.17 | 6.71 | 0.92 | 6.61 0.92 7.36 |0.61 4.62 0.33
80 2.34 094 | 234 | 094 | 2.71 0.99 4.42 10.41 1.82 0.30

Los valores maximos han sido alcanzados en la posicion 12
en todos los casos, presentandose el mismo comportamiento que
para las medidas obtenidas con camara, mientras que los valores
minimos se han dado en la posicién 3 para 120 kV y en la posi-
cion central para 100 kV y 80 kV, respectivamente.

Los resultados muestran que la diferencia porcentual entre
los valores para 120 kV y 80 kV en la posicién 12 es de un 60.50
%, similar a la obtenida con el tomégrafo 2.

Los minimos absolutos de dosis absorbida fueron
3.15 + 1.02mGy, 3.29 + 0.35 mGy y 0.47 +£0.15 mGy para
120, 100 y 80 kV, respectivamente, alcanzados en todos los ca-
sos en la posicion 3. Tanto los valores maximos y minimos de
dosis absorbida son menores que los alcanzados por el tomégrafo
1.

Los valores de dosis obtenidos para las posiciones 3 y 9
son muy proximos entre si distando un 2.5 % como maximo,
evidenciando en general un buen posicionamiento del fantoma
en el isocentro del gantry. Ademas, cabe destacar que los valo-
res de dosis maximos alcanzados en la regiéon central en general
son menores a los alcanzados en las posiciones 3 y 9.

Al igual que para los casos anteriores, como las posiciones
periféricas estan desfasadas 90o entre ellas los maximos ocurren
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con 900 de diferencia entre ellas. Cuando el tubo tiene su dis-
tancia minima a la posicion 3 tiene su distancia maxima a la
posicién 9 haciendo que los maximos estas curvas estén 180°
desfasados entre si.

Las dosis promedio en la posicién central fueron fueron
7.32 +£ 0.9TmGy, 4.13 £ 0.34 mGy y 1.37 £+ 0.33mGYy para
120, 100 y 80 kV, respectivamente. Similares a las dosis genera-
das en esta region por el tomografo 2.

La curva de la regién central también presenta una varia-
cion en la region central caracterizada por la falta de homoge-
neidad del haz.

Al igual que en los casos anteriores, se observa que la re-
gion central de las crestas de las curvas periféricas presenta va-
riaciones que indican que el haz de 4 cm no es homogéneo, gene-
randose una variacién de la dosis absorbida méxima local en
todas estas curvas.

Para la posiciéon 6, los valores méaximos de dosis absorbida
son en general mayores a las de las posiciones 3 y 9 (salvo para
80 kV) y menores a la de la posicién 12.

Como se indicéd anteriormente, el tomoégrafo 3 es el que
genera menor dosis del grupo de equipos a ser estudiados, sin
embargo, tanto los valores maximos y minimos de dosis alcan-
zados por las curvas para el tomdégrafo 2 son similares a las de
este tomoégrafo. Esto puede ser explicado dado que el para el
caso del tomégrafo 2 fue utilizado un espesor de 40 mm y para
el caso del tomografo 3 uno de 20 mm, lo cual dispuso una re-
duccién de la dosis que el tomégrafo 2 deposita asemejandose a
la dosis generada por el tomégrafo 3.

Como se demostré anteriormente, el tomografo 3 es el que
genera menor dosis de los equipos estudiados. Sin embargo, tan-
to los valores maximos y minimos de dosis alcanzados por las

curvas generadas por el tomografo 2 son similares a las de este.
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Esto puede ser explicado porque para el tomégrafo 2 fue utiliza-
do un espesor de corte de 40 mm mientras que para el tomégra-

fo 3 se utilizé6 uno de 20 mm.

5.4 Tomoébgrafo 4

La figura 5.4 muestra los graficos de las distribuciones de
dosis en las cinco posiciones del fantoma de térax de nino de dos
anos para los experimentos realizados con 120, 100 y 80 kV co-
rrespondientes al tomografo 4.

Al igual que para los demdas equipos, se observa que las
curvas obtenidas para las tres tensiones tienen formas similares,
pero estan desfasadas. Las ondas periféricas se repiten cada 1.13
cm y estan desfasadas entre si, pues el haz tiene un espesor de
1.2 cm y el factor de pitch es de 0.938

Figura 5.4. Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en el

tomografo.
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Figura 5.4 (cont.). Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en

el tomografo.
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La tabla 5.4.1 muestra los valores maximos de dosis para

las cinco posiciones y los tres valores de tension. Fueron selec-

cionados 20 valores en el entorno de cada maximo.

Tabla 5.4.1. Valores maximos de dosis absorbida en mGy con sus desvia-

ciones estandar asociadas.

. Posicion
Tension
(kV) 9 12 C
Dosis SD | Dosis | SD | Dosis SD Dosis | SD | Dosis SD
120 31.89 0.95 | 33.78 | 0.76 | 31.77 0.47 39.08 10.29 | 29.88 | 0.35
100 18.06 0.87 | 20.32 | 0.63 | 18.23 0.54 19.63 | 0.52 | 15.54 | 0.27
80 14.06 0.51 | 14.14 | 0.38 | 13.04 0.62 18.54 1 0.69 | 9.73 0.22
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Los valores maximos han sido alcanzados en la posicién 12
en todos los casos, presentandose el mismo comportamiento que
para las medidas obtenidas con camara, mientras que los valores
minimos han dado en la posicién central para todas las tensio-
nes. Los resultados muestran que la diferencia porcentual entre
los valores para 120 kV y 80 kV en la posicién 12 es de un 52.55
%.

Los minimos absolutos de dosis absorbida fueron
23.29 £ 1.45 mGy, 12.14 + 1.2 mGyy 7.16 +£ 1.15 mGy pa-
ra 120, 100 y 80 kV alcanzados en las posiciones central, 3 y 9.

El valor de pitch utilizado ha hecho que los valores de do-
sis maximos alcanzados sean mayores a los generados por los
otros equipos, siendo los minimos absolutos de este, mayores a
los valores maximos de dosis generados en el tomédgrafo 1.

Los valores de dosis obtenidos para las posiciones 3 y 9
son muy préximos entre si distando entre si un 7.8 % como ma-
ximo, evidenciando en general un buen posicionamiento del fan-
toma en el isocentro del gantry. Ademas, cabe destacar que los
valores de dosis maximos alcanzados en la regiéon central son
siempre menores a los alcanzados en las posiciones 3 y 9.

Al igual que para los casos anteriores, como las posiciones
periféricas estan desfasadas 900 entre ellas los maximos ocurren
con 900 de diferencia entre ellas. Cuando el tubo tiene su dis-
tancia minima a la posicién 3 tiene su distancia méaxima a la
posiciéon 9 haciendo que los méaximos estas curvas estén 180°
desfasados entre si.

Las dosis promedio en la posicion central fueron
29.88 4+ 1.45 mGy, 13.74 £ 0.81 mGy y 8.67+0.39 mGy para
120, 100 y 80 kV, respectivamente, las cuales estan por encima
de los valores alcanzados por los tomégrafos analizados hasta el
momento. Al igual que en los casos anteriores, la curva de la
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region central también presenta una variacién en la regién cen-
tral caracterizada por la falta de homogeneidad del haz.

Para la posicién 6, los valores maximos de dosis absorbida
fueron siempre mayores a los de las posiciones 3 y 9.

El factor de pitch utilizado ha generado la irradiacién
homogénea en el largo del perfil, esto se ve por la cantidad de
crestas existentes en el mismo. A menor valor de pitch, mayor
numero de crestas dosimétricas ademas, espesores de corte mas

pequenos generan dosis mayores.

5.5 Tomoébgrafo 5

La figura 5.5 muestra las distribuciones de dosis para 130,
110 y 80 kV correspondientes al tomégrafo 4.

Al igual que para los demas equipos, se observa que las
curvas obtenidas para las tres tensiones tienen formas similares,
pero estan desfasadas. Las ondas periféricas, para 130 y 110 kV,
se repiten cada 0.75 cm y estan desfasadas entre si, pues el haz
tiene un espesor de 1.0 cm y el factor de pitch es de 0.75. Para
80 kV en cambio, las ondas periféricas se repiten cada 1.53 cm y
estan desfasadas entre si, pues el haz tiene espesor de 2.0 cm y
el factor de pitch es de 0.75.

Figura 5.5. Perfiles de dosis absorbida para distintas tensiones en el

tomografo.
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La tabla 5.5.1 muestra los valores maximos de dosis para

las cinco posiciones y los tres valores de tensién. Al igual que en

los casos anteriores, fueron seleccionados 20 valores en el en-

torno de cada maximo.

Tabla 5.5.1. Valores maximos de dosis absorbida en mGy con sus des-

viaciones estandar asociadas.

., Posicién
T‘Eg;n 3 6 9 12 C
Dosis SD | Dosis | SD | Dosis SD Dosis | SD | Dosis SD
130 28.72 1.01 | 34.05 | 1.12 | 31.07 1.23 | 3848 | 0.83 | 33.21 | 0.75
110 20.09 0.15 | 22.67 | 0.59 | 17.68 0.15 | 32.17 |1 0.68 | 18.62 | 0.12
80 9.57 022 | 7.72 | 0.33 | 8.68 0.40 | 10.12 | 0.40 | 9.39 0.22

Los valores maximos han sido alcanzados en la posicién 12

en todos los casos, presentandose el mismo comportamiento que

para las medidas obtenidas con camara, mientras que los valores
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minimos han dado en la posicién central para todas las tensio-
nes. Los minimos absolutos de dosis absorbida &8.21 4+
0.21 mGy, 3.634+0.27 mGy y 1.26 +£ 0.4 mGy para 130, 110 y
80 kV alcanzados en las posiciones 9,3 y central, respectivamen-
te.

Se volvié a observar que la curva de la region central
también presenta una variacién en la regién central caracteriza-
da por la falta de homogeneidad del haz.

Al igual que para el caso del tomoégrafo 4, el valor de
pitch utilizado ha hecho que los valores de dosis maximos alcan-
zados sean mayores a los de los tomégrafos 1, 2 y 3 y similares a
los del tomégrafo 4, aunque el valor maximo alcanzado de dosis
por el este iltimo es menor para este tomoégrafo. Sin embargo,
dado que tanto como el pitch y el espesor de corte utilizados
para este tomografo son menores a los del tomografo 4, se con-
cluye que el tomografo 4 genera mayores dosis.

La cantidad de picos que se observan en las distribuciones
para 130 kV y 110 kV es mayor a las de las distribuciones para
80 kV dado el tamano de corte utilizado. Se observa que para el
mismo pitch, utilizar cortes del doble de ancho redujo la canti-
dad de picos en un 38.10 %.

Los valores de dosis obtenidos para las posiciones 3 y 9
son muy préximos entre si distando entre si un 13.63 % como
maximo, evidenciando que pudo existir un error en el posicio-
namiento o diferencia en la respuestas de las tiras de peliculas
radiocromicas en ambas posiciones. Ademas, cabe destacar que
los valores de dosis maximos alcanzados en la regiéon central
fueron mayores a los de las posiciones 3 y 9 para 130 kV, mayo-
res a los de la posicién 9 para 110 kV y 80 kV.

Al igual que para los casos anteriores, como las posiciones
periféricas estan desfasadas 90o entre ellas los maximos ocurren
con 900 de diferencia entre ellas. Cuando el tubo tiene su dis-
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tancia minima a la posicion 3 tiene su distancia maxima a la
posicién 9 haciendo que los maximos estas curvas estén 180°
desfasados entre si.

Las dosis promedio en la posiciéon central fueron
21.36 + 0.85 mGy, 14.09 4+ 2.21 mGy y 4.32 4+ 1.50 mGy para
130, 110 y 80 kV, respectivamente, similares a los valores mé-
ximos de dosis alcanzados por el tomégrafo 1.

Para la posicién 6, los valores maximos de dosis absorbida
fueron mayores los de las posiciones 3 y 9 salvo para 80 kV.

El perfil a 110 kV para la posicién 12 presenté una dife-
rencia de dosis respecto a las otras posiciones mayor que la dada
para las otras tensiones, puede deberse a que para esta tension
el haz es menos atenuado. Para 80 kV, los perfiles de las curvas
3 v 9 presentaron diferencias en las amplitudes de los valles y
crestas luego de 5 cm, pudiendo deberse a la radiaciéon secunda-
ria en esta zona y también a un error de posicionamiento de la
pelicula en el fantoma.

Al igual que para el tomoégrafo 4, el factor de pitch utilizado
ha generado la irradiaciéon homogénea en el largo del perfil, esto

se ve por la cantidad de crestas existentes en el mismo.

5.6 Discusion de los resultados con peliculas ra-

diocrémicas

Los tomoégrafos 1 y 2 pertenecen a la misma marca, con la
diferencia en el niimero de canales y que el primero, esta opti-
mizado para trabajar con alternancia de kV cada 0.25 mseg pa-
ra obtener doble espectro de energia del haz. Se puede concluir
que este tomégrafo genera mayor dosis que el tomografo 2. Los
perfiles de dosis obtenidos mediante el tomografo 1 alcanzan va-
lores del doble de dosis de los perfiles obtenidos mediante el to-
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mografo 2. Esto se debe en parte a la tecnologia del tomégrafo,
la configuracién de colimadores y el tipo, ademés del espesor de
corte utilizado para las irradiaciones y el estado de los detecto-
res. Cabe destacar ademas que los perfiles de dosis del tomégra-
fo 1 son mas “difusos” que los del tomégrafo 1 debido tal vez a
la calidad de las peliculas radiocréomicas utilizadas en ese mo-
mento.

Al observar la totalidad de los graficos, puede observarse
que si se utilizan espesores de corte mayores (para una tensién y
una corriente de tubo constante) los perfiles obtenidos son mas
difusos, esto es porque se genera mayor radiacién dispersa sobre
la pelicula radiocrémica dada la apertura de los colimadores.
Esto significa que la precision para cuantificar la dosis absorbida
fue menor, sin embargo, utilizar espesores de corte mayores ge-
nera mayor calidad de imagen.

Los tomégrafos 2 y 3 que fueron fabricados por distintas
empresas, pero poseen un mismo numero de canales, generan
perfiles de dosis significativamente diferentes. Segin los graficos
presentados, las dosis alcanzadas al utilizar el tomégrafo 3 son
similares al del tomdégrafo 2, sin embargo, los espesores de corte
utilizados para los protocolos helicoidales utilizando el tomogra-
fo 3 son menores que los utilizados para obtener los perfiles del
2, en otras palabras, el pitch utilizado para los perfiles obtenidos
utilizando el tomografo 2 es menor que el utilizado en el 3. Se
concluye entonces que el tomografo 3 genera menor dosis que el
tomoégrafo 1y 2 estando de acuerdo con los resultados obtenidos
con camara de ionizacion.

El factor de pitch juega un papel preponderante en las do-
sis alcanzadas en los perfiles. Los resultados demuestran que
factores de pitch menores implican dosis mayores. Esto puede
ser observado comparando los perfiles de dosis correspondiente a
los tomografos 4 y 5 frente a los demas equipos. Si se observan
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los perfiles de dosis obtenidos mediante estos dos equipos se
puede observar claramente la re-irradiacién de zonas en el fan-
toma, por la superposiciéon de picos (o valles) en toda la longi-
tud de irradiacion, dada la eleccion de factores de pitch menores
a 1. La eleccién del factor de pitch, también juega un papel cla-
ve en los rangos de dosis depositadas en el fantoma. Factores de
pitch mayores a 1 implican rangos de dosis menores que al utili-
zar factores menores a 1, por ejemplo, un maximo de dosis de
22.41 mGy para el tomégrafo 1 a través de un pitch de 1.375
frente a 38.48 mGy para el tomégrafo 5 utilizando un pitch de
0.75 con minimos de dosis para ambos tomoégrafos de 8.21 mGy.

La forma de las distribuciones de dosis para la posicién
central tiene una forma similar para todos los tomografos, te-
niendo un maximo de dosis en la posiciéon central del fantoma
debido a la radiacion dispersa acumulada en esta zona. A medi-
da que la tensién es menor, se nota en esta curva y en la de las
demas posiciones menor definicién, esto dado porque para ten-
siones menores el efecto de la atenuacion es mayor y también la
generacion de radiacién dispersa en todo el fantoma que no es
despreciable, lo cual conduce a que los picos (o valles) no sean
tan definidos, salvo cuando se utilizan factores de pitch menores
a l.

Finalmente cabe destacar que, modificar la corriente de tubo
moveria las curvas por encima o por debajo de las curvas actua-
les. Como se discutié en la seccion 4.3, la variacion del kV no es
lineal con la dosis, por lo que la optimizaciéon de protocolos es
mas sencilla primeramente modificando la corriente de tubo y

en una etapa posterior la tension.
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5.7 Conclusiones del capitulo

Los tomégrafos generan distintas dosis absorbidas aun
cuando se utiliza la misma tecnologia, porque el protocolo de
adquisicion utilizado puede ser distinto. El primer tomégrafo es
el que genera dosis absorbidas mayores y el tomégrafo 3 el que
genera menores, considerando la utilizacién de iguales valores de
tension (kV) y carga (mA.s). Esto fue verificado tanto por ca-
mara como por peliculas radiocrémicas.

El uso de protocolos de adultos en pacientes pediatricos
genera sobredosis innecesarias de hasta el doble de dosis que lo
recibido por un adulto. Es de vital importancia tener en cuenta
la edad del paciente a la hora de escoger un protocolo. Esta so-
bredosis ademas depende del tipo y tecnologia del tomografo.

La variacién de la dosis es lineal con la corriente de tubo
y cuadratica en general con la tension de tubo. Es méas directa
la optimizacion de protocolos respecto a la primera variable.
Ademas la tension 140 kV es descartada dado que este haz tan
penetrante no es necesario para los tamanos de los pacientes pe-
diatricos.

Los valores de dosis en las posiciones 3 y 9 de los fanto-
mas generalmente son similares y menores a las de las posiciones
12 y 6. Los minimos de dosis locales suelen estar en las posicio-
nes 3, 9 y central, mientras que el maximo siempre se da en la
posicién 12.

La curva para la posicién central tiene una forma curva con
un maximo generalmente dado en la mitad del fantoma, esto se
debe a la radiacién secundaria que llega hasta ese lugar. Las
formas de las demas curvas son quasi-sinusoidales, dependiendo
su forma del tamano de corte escogido.

Los perfiles de dosis correspondientes al uso de factores de
pitch menores a 1 arrojaron las dosis mayores. A menor factor
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de pitch mayor dosis. La cantidad de crestas en los perfiles do-
simétricos estan menos separadas, reflejando una irradiacion
uniforme dentro del fantoma. Los protocolos optimizados de to-

rax deben tomar en cuenta esto.
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6. Optimizacion de protocolos

En esta seccién se presentan las propuestas de protocolos
optimizados (Op) para ninos de dos anos. Los protocolos pro-
puestos buscan utilizar menores valores de dosis en el paciente
manteniendo una calidad diagnéstica de las imégenes. No siem-
pre los Servicios de Radiologia poseian protocolos optimizados
para ninos segun su edad, o directamente no poseian protocolos
definidos para pacientes pediatricos, en caso de tenerlos, se ha
mencionado el protocolo estandar del servicio. Cabe destacar
que también el personal de los servicios recurre a la herramienta
de modulacién de corriente de tubo automatica, sin embargo, la
reduccion de dosis no es justificada en muchos casos dada la fal-
ta de calidad de imagen diagnéstica. Por eso mismo la optimiza-
cion de protocolos debe tener un equilibrio entre dosis absorbida
en el paciente y la calidad de imagen.

6.1 Tomoégrafo 1

En la tabla 6.1 se presentan los protocolos pediatricos uti-
lizados por el Servicio de Radiologia del tomoégrafo 1 y la pro-
puesta de protocolos pediatricos optimizados que fueron testea-
dos.

Este tomoégrafo es tecnolégicamente el mas avanzado
dentro del grupo de equipos en estudio. El mismo, posee una
tabla de protocolos pediatricos segtin el peso y la edad; definida
segiin el peso y edad promedios establecidos por la OMS. El
protocolo utilizado cotidianamente para ninos de 2 anos fue de-
nominado Protocolo del Servicio (PS). Sin embargo, en este ser-

vicio en particular se recurre frecuentemente a un protocolo con
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modulacién automéatica de corriente (MC). Los protocolos PS y
MC utilizan tiempo del tubo de 0.4 s y pitch de 1.375. Estos

valores fueron mantenidos constantes en los otros protocolos

testeados.
Tabla 6.1. Protocolos para el tomégrafo 1.
E d
Protocol Tension Corriente Carga speior ¢ Ca,PMMA,VOL RY%
rotocolo corte
(kV) (mA) (mA.s) (mGy) ’
(mm)
PS 100 100 40 0.6 3.65 1.67
Modulad
MC 100 octrada 97.9-98 1.3 9.55% 1.70%*
(68-70)
Op. 1 100 270 108 0.6 9.84 0.96
Op. 2 100 220 88 5 8.02 0.65
Op. 3 120 60 24 5 2.55 0.88

*Calculado para el maximo valor de corriente. **Calculado para el corte
central.

Los valores de ruido de las imagenes (R%) para los proto-
colos pediatricos que el servicio utiliza pueden ser considerados
altos, con valores 1.67 y 1.70. Trabajar con estos protocolos
puede comprometer la calidad diagnostica de los estudios. En
funcion de esto, se obtuvieron tres protocolos optimizados. La
problematica particular para encontrar estos protocolos radicé
en el ruido que tenian las imagenes incluso con grandes aumen-
tos en la corriente de tubo. En estos modelos de tomoégrafo, se
define una variable de control denominada Noise Index la cual
es una variable estandar del aparato para el control automatico
del ruido en las imégenes generadas a traves del control auto-
matico de la corrente (mA). El problema de los protocolos prefi-
jados para pacientes pediatricos y en particular de los que utili-
za el Servicio es que trabajan con valores de Noise Index altos,
generando entonces imagenes ruidosas. Por ejemplo, se podria
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solucionar este problema escogiendo en el equipo el valor de in-
dice de ruido menor a 12.4 segin lo recomendado por la
AAPM2

El protocolo Optimizado 1 permite obtener iméagenes de
buena calidad diagnéstica con ruido menor que 1 %. Ese proto-
colo genera una dosis (9.84 mGy) 1.69 veces mayor que el pro-
tocolo PS. El protocolo Op 2 utiliza un ancho de reconstruccion
de 5 mm que es el mas utilizado para exadmenes de térax de ru-
tina. Si las lesiones o patologias buscadas no son pequenas (ma-
yores a 5 mm) se recomienda utilizar este protocolo. El protoco-
lo 3 fue realizado con la tensiéon de 120 kV y espesor de corte de
5 mm. Este protocolo genera imagenes con nivel de ruido bajo y
con la menor dosis para el paciente. Ademas, la dosis generada
por el protocolo MC es igual a la de este protocolo, siendo este
ultimo el que produce menor R%. Vale la pena destacar que fue
utilizado el sistema de reconstruccion iterativa llamado VEO.
En este caso, las imagenes obtenidas fueron muy ruidosas por lo
que no se han tenido en cuenta a la hora de elegir un protocolo
optimizado.

6.2 Tomografo 2

No todos los Servicios de Radiologia tienen protocolos es-
pecificos de ninos, generalmente se utiliza la modulacién de co-
rriente que provee el equipo de forma de disminuir la dosis al
paciente. En la tabla 6.2 se presenta el protocolo estandar de
térax utilizado por el Servicio (ES) asociado al tomégrafo 2 y
también se presenta la sugerencia de protocolo optimizado. Tan-
to el protocolo ES como el Op propuesto utilizaron tiempo de
rotacién 0.8 s y pitch de 1.375 con espesor de corte de 4 mm.
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Tabla 6.2. Protocolos para el tomégrafo 2.

Protocolo Tension Corriente Co,PMMAVOL RY%
(kV) (mA) (mGy)

ES 120 350 37.51 NA

Optimizado 120 70 751 0.79

Utilizar un protocolo estandar en un paciente pediatrico
no se encuentra justificado. El protocolo propuesto presenta una
reduccién de dosis del 79.98 %. El ruido porcentual calculado
ademas se encuentra dentro del estandar fijado para los fines de
este trabajo, por debajo del 1 %. Un pitch mayor que uno ase-
gura ademéas que no existira re-irradiaciéon de zonas dentro de la

estructura anatomica.

6.3 Tomografo 3

Respecto al tomoégrafo 3, que dosimétricamente es el que
genera menos dosis, en la tabla 6.3 se presenta el protocolo pe-
didtrico que viene incluido en el software de manejo del equipo
ademas de los protocolos optimizados propuestos. El protocolo
PS no toma en cuenta ni el peso ni la edad del paciente. Tanto
el protocolo PS como los OP propuestos cuentan con un tiempo
de rotaciéon de 0.37 s, un espesor de corte de 3 mm y un pitch
de 1.4.

Se han obtenido protocolos optimizados para los voltajes
operativos del equipo. Los cuatro protocolos (Ops y el PS) gene-
ran un ruido en las imagenes menor o proximo a 1 %. Sin em-
bargo, el protocolo pediatrico por defecto genera una dosis ma-
yor a los protocolos optimizados incluso con la utilizacion de
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corriente modulada. Respecto a los protocolos optimizados, tan-
to el protocolo para 120 kV y 100 kV generan indices de ruidos
similares al pediatrico por defecto, siendo que el 1iltimo genera
menor dosis sugiriéndose su uso. Los protocolos Op. 1, Op. 2 y
Op. 3 reducen las dosis en un 13.90, 19.45 y 56.45 %, respecti-

vamente.

Tabla 6.3. Protocolo estandar y optimizado para el caso del tomdgrafo

3.
Tension Corriente Carga Ca,prmavor
Protocol ’ ’ R%
rotorolo (kV) (mA) (mA.s) (mGy) ‘
Modulad
PS 120 oA 55-81.77 522" 0.89%+
(148-221)
Op. 1 120 160 59 4.49 0.80
Op. 2 100 952 93.24 4.37 0.88
Op. 3 80 420 155.4 9.42 1.03

*Calculado en base al promedio de los C, pyrara vor Para las corriente ma-

yor y menor. **Calculado en base a la menor corriente.

Finalmente, también se incluye un protocolo optimizado
para 80 kV que genera una dosis mucho menor y un R% por-
centual levemente por encima al 1 %. Dado esto, se sugiere el

uso de este protocolo frente a los demas.

6.4 Tomografo 4.

Para el caso del tomodgrafo 4, no existié evidencia del uso
de protocolos optimizados para pacientes pediatricos. Los proto-
colos pediatricos incluidos en el equipo no eran tenidos en cuen-
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ta en general. Se procedié entonces a buscar la optimizacién de
protocolos en funciéon del protocolo ES de térax. Tanto el proto-
colo ES como la propuesta de optimizacion cuentan con tiempo
de rotacion 0.5 s, espesor de corte de 1 mm y pitch 0.75.

Tabla 6.4. Protocolo estandar y optimizado para el caso del tomografo 4.

Protocolo Tensiéon Corriente Carga Co Prinviavo R
(kV) (mA) (mA.s) (mGy)

ES 120 250 125 50.38 NA

Op. 120 100 50 8.48 0.76

NA: No aplica.

Se puede observar que el protocolo optimizado reduce la dosis
que recibiria el paciente pediatrico si se le aplicara el protocolo
de adulto en un 83.17 %, incluso manteniendo un ptich menor a
1. Generalmente el uso del factor de pitch mayor a 1 es reco-
mendable dado el tipo de patologias que se desean ver en térax.

6.5 Tomografo 5

En la tabla 6.5 se presentan el protocolo PS al que pertenece el
tomografo 5 (estos vienen definidos en el area de trabajo del
tomégrafo) ademéas de los protocolos Op propuestos todos con
tiempo de rotacion 0.5 s. El protocolo PS no tiene en cuenta la
edad del paciente ni su peso. El mismo, es una suma de dos pro-
tocolos uno axial de baja dosis con cortes de 1.0 mm con 130 kV
y 32 mA como parametros generando un C, pyrara vor, de 3.46
mGy seguido de un escaneo helicoidal que se muestra en la ta-
bla 6.5. Dado que la suma de series en los protocolos genera
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mayor dosis los protocolos optimizados incorporan solo una fase
helicoidal. Ademas, cabe destacar que no es recomendable la
utilizaciéon de tensiones mayores a 110 kV para pacientes pedia-
tricos. La utilizacién de este voltaje genera una relaciéon contras-
te — ruido 6ptimo sin generar artefactos de endurecimiento del
haz como puede suceder a 80 kV. Un voltaje de 130 kV en gene-
ral aumenta la relacién contraste — ruido ademas de la dosis re-

cibida por el paciente pediatrico.

El primer protocolo Op reduce la dosis en un 85.79 % mientras
que el segundo lo hace en un 62.11 %. La utilizacién de corrien-
te modulada gener6 un protocolo optimizado que se ajusta a lo
buscado dosimétricamente y respecto a la calidad de imagen. La
busqueda de una corriente de tubo fija (Protocolo optimizado 2)
arrojé un protocolo optimizado menos efectivo que el primero,
sin embargo, se podria haber reducido mas la corriente de forma

de encontrar un R% maés cercano a 1.

Tabla 6.5. Protocolo estandar y optimizados para el caso del tomografo 5.

. . Espesor
Protocol Tension Corriente Carga do b Pitch C . PMMA vol R
rotocolo € naz 10C
(kV) (mA) (mA.s) (mGy) ¢
(mm)
PS 130 200 80 6 0.8 17.74 0.38
Modulada
Op. 1 110 CATAtE 944959 5 1 9.52 0.78
(60 -63)
Op. 2 110 125 50 5 1 6.72 0.59

Como observaciéon al desempeno del area de trabajo del tomo-
grafo, cabe destacar que el factor de pitch no es mostrado como
tal. Es informado el avance de mesa y el espesor de corte, esto
podria inducir errores al momento de elegir dicho factor gene-
rando sobredosis en los escaneos pediatricos. Ademas, cabe des-
tacar que el “campo de vision” seteado prefijado para el proto-
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colo pediatrico es demasiado grande (40 cm), innecesario para
un paciente de dos anos de edad.

6.6 Discusiéon

Los protocolos propuestos optimizaron la calidad de las
imagenes diagnosticas. Salvo para los protocolos propuestos Op
1 y Op 2 generados para el tomégrafo 1, todos disminuyen la
dosis recibida por el paciente pediatrico con respecto a los pro-
tocolos utilizados por los Servicios. La reduccién de dosis alcan-
zada fue mayor, cuando los servicios no contaban con protocolos
pediatricos como en el caso de los tomégrafos 2 y 4 o como en el
caso del tomografo 5, donde el protocolo PS generaba dosis in-
necesariamente mayores y un indice de ruido demasiado bajo

indicando una innecesaria sobrexposicion del paciente.

El protocolo Op.1 propuesto para el tomégrafo 5, que uti-
liza el control automéatico de corriente fue el que gener6 mayor
reduccion de dosis. El uso de esta la tecnologia es dependiente
de su existencia en el equipo; cuando esta esta disponibile, pue-
de contribuir a la reducciéon de las dosis en todos los pacientes.
Los parametros escogidos para cada protocolo respetaron los
resultados obtenidos con camara que mostraron que el tomogra-
fo 1 era el que generaba mayor dosis y el tomografo 3 el que ge-
neraba menor dosis. Para una tensiéon constante, puede verse
que se escogieron distintos valores de corriente de tubo y anchos
de corte debido a que la respuesta dosimétrica de cada tomégra-
fo es diferente.

Los protocolos aqui presentados permitiran optimizar las
adquisiciones de imagenes para cada una de estas tecnologias.
Los mismos no se pueden aplicar directamente en otra tecnolo-
gia y garantizar el mismo resultado de optimizacion. Si esto fue-
ra hecho, la respuesta dosimétrica - calidad de imagen seria di-
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ferente. Incluso, se deberian modificar los parametros propuestos
para cada protocolo dependiendo el paciente en cuestion, los
protocolos utilizando corriente modulada pueden ser una opcién

para conseguir estos objetivos.

Para las adquisiciones pediatricas de ninos de 2 anos ten-
siones menores a 120 kV son las mas recomendables. En caso de
existir las tensiones 100 kV y 80 kV, éstas son las mas recomen-
dables. Las utilizaciones de estos protocolos optimizados para
nifios de 2 afios de edad, pueden generar valores de C; pyrara vor

entre 2.42 mGy y 8.48 mGy para un mismo tipo de examen de-
pendiendo de la tecnologia disponible, considerando que van ge-

nerar imagenes con el mismo objetivo diagnostico.

Dado que la reduccion de dosis genera mayor ruido cudntico
debido a que aumenta la desviacion estandar de los valores medios
de gris (o coeficiente de atenuacion) de la region de interés tomada
para evaluacion de ruido, se sugiere anchos de corte lo mas grande
posibles, dado que la informacion transmitida a los detectores sera
mayor, reduciendo el efecto de “quantum mottle”. Respecto al
campo de vision es recomendable el menor posible, para evitar so-
breexposicion del paciente. Finalmente, es recomendable y necesa-
ria la utilizacion de factores de pitchs mayores a 1 para evitar la
sobreexposicion del paciente, sin embargo, los resultados muestran
que es posible utilizar factores de pitch menores e incluso reducir
la dosis y optimizar la calidad de imagen.
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7. Conclusiones del trabajo

En este trabajo se ha estudiado la relacién dosis deposita-
da/calidad de imagen en tomografia computarizada de aplica-
cion pediatrica. De los valores obtenidos de los indices de dosis
por medio de la utilizaciéon de cadmara de ionizacién se ha obser-
vado que valores de tension méas altos implican valores de dosis
absorbida mas altas independientemente de la tecnologia del
tomografo. Esta relacion ademés no es lineal tal como se predijo
en el capitulo 2 de este trabajo. También se observé un compor-
tamiento lineal de la dosis respecto a la corriente de tubo. Los
cinco tomografos estudiados presentaron comportamientos dife-
rentes respecto al depdsito de dosis. Estos resultados también
permitieron crear un criterio de eleccién de los parametros fisi-
cos para la optimizacién de protocolos. Se concluye la necesidad
de optimizacién de protocolos de TC para cada tomografo.

La utilizaciéon de peliculas radiocrémicas permitié la ob-
servacion del perfil longitudinal de dosis absorbida en diferentes
regiones del maniqui pediatrico utilizado, permitiendo obtener
una vision clara de la deposiciéon de dosis volumétrica dentro del
térax del paciente. Ademas, la irradiacién de las peliculas con
distintos protocolos permitié establecer el comportamiento de
estos perfiles en distintas situaciones generando ademds infor-
macién complementaria de la inferencia de los parametros fisicos
en la deposicion de dosis, por ejemplo, el uso de factores de
pitch mayores a uno frente al uso de factores menores a uno y

su interferencia en el comportamiento del perfil.

La comparacion de los datos obtenidos con camara de io-
nizacién frente a los obtenidos con peliculas radiocréomicas, han

demostrado que estas establecen un método confiable para do-
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simetria en TC. Los valores de dosis absorbida obtenidos con
camara son similares a los obtenidos con peliculas, encontrando-
se el mismo comportamiento al variar la corriente y el voltaje de
tubo.

No todos los Servicios de Radiologia poseen protocolos
pediatricos optimizados, incluso los protocolos prefijados para
pacientes pediatricos, dependiendo de la tecnologia del tomogra-
fo, no toman en cuenta el peso y/o la edad del paciente. El rui-
do en las imagenes obtenidas al aplicar estos protocolos no
siempre es el Optimo. Estos protocolos en general, reducen la
dosis que los pacientes pediatricos reciben, pero no siempre es-
tablecen una calidad de imagen 6ptima para diagnoéstico. Inclu-
so la eleccién de la modulaciéon de corriente para la reduccién de
dosis muchas veces no es 6ptima debido a la eleccién incorrecta
del indice de ruido en base al cual se modulara la corriente.
Ademas, el ruido obtenido en las imagenes también depende de
la tecnologia del tomégrafo. Dos tomdgrafos aplicando el mismo
protocolo a la misma regién anatémica pueden generar en sus

imagenes indices de ruido totalmente diferentes.

Cuando fue posible, fueron encontrados protocolos varian-
do al voltaje de tubo respecto al protocolo estandar o pediatrico
utilizado en el servicio, se concluye que para pacientes de dos
anos de edad los voltajes utilizados deben estar entre 80 kV y
120 kV. Sin embargo, es preferible la utilizacion de las tensiones
80 kV y 110 kV, por la menor deposicion de dosis generada in-
dependientemente de los demas parametros utilizados para defi-
nir el protocolo. Ademads, tensiones bajas de tubo incrementan
la relacién contraste ruido en las imagenes, aunque para una
tension de tubo de 80 kV el efecto de endurecimiento del haz es
mas apreciable, de todas maneras esto es posible solucionarlo
aplicando los filtros correspondientes. La reduccion de dosis a
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través de la reduccién de corriente es la manera mas simple de
optimizacién, dado la relaciéon de linealidad con la dosis. Nunca
es justificada la utilizacién de tensiones de 140 kV.

Valores de espesor de corte mayores llevan a valores de
ruido menores. Dependiendo de la patologia a ser diagnosticada
es recomendable escoger el mayor valor de espesor de corte po-
sible para el estudio. Esto implica una disminucién en la dosis
absorbida, dado que el aumento de corte posibilita también una
disminucién de corriente de tubo. Respecto al Field of View se
recomienda el menor posible lo mismo se concluye para el valor
de pitch.

Siempre es posible la optimizacion de dosis teniendo en
cuenta la calidad de imagen. Los protocolos optimizados presen-
tados en este trabajo establecen una relaciéon equilibrada entre
dosis recibida por el paciente y calidad diagnéstica de la imagen

y concuerdan con los presentados por organizaciones como la

AAPM [70].

En futuros trabajos se pretende estudiar la aplicaciéon de
estos protocolos en el contexto rutinario clinico de forma de ob-
servar en pacientes reales la calidad de imagen de forma de ade-

cuarlos en caso de ser necesario.
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Anexo 1 - Incertidumbres

Las tablas Al y A2 presentan las incertidumbres de la
calibracion de las peliculas radiocrémicas y las incertidumbres
asociadas a la camara de ionizacién para las medidas tomadas
en Brasil. El escaner utilizado fue un Hewlett Packard Scanjet

modelo G4050 mientras que la camara de ionizaciéon fue una

RADCAL ACCU - GOLD 10X6-3CT.

Tabla Al. Incertidumbres de calibracién para las peliculas radiocréomicas.

i Cantidad Grados
Incertidumbre o ., Factor de
Incertidumbre Tipo relativa Distribucién de de cobertura
de probabilidad  medidas libertad
porcentual (%) (n) (k)
Repetitividad
peLIH] A 0,015 T-student 20 19 2,13
del escaner
Homogeneidad
&8¢ A 0,083 T-student 5 4 2,87
del escaner
Radiacion de
A 0,114 T-student 5 4 2,87
fondo
Calibracion de
la caAmara de ioni- B 2 Rectangular - - 2
zacion
Densidad 6ptica
de la pelicula ra- A 0,989 T-student 2 1 4,53
diocrémica,
Reproductibili-
dad de la camara A 0,265 Normal 10 9 2,32
de ionizacién
Posicionamento
de la pelicula ra- A 0,224 T- student 5 4 2,87
diocrémica,
Incertidumbre padrén combinada u, =2,262% con v, jective =27,34 Y ke fective =

2.11. Incertidumbre expandida (U) = 4,773% con un nivel de confianza de apro-

ximadamente el 95.5%.
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Tabla A2. Incertidumbres asociadas a la camara de ionizacién.

Grad
Incertidumbre L ., Cantidad racdos Factor de
. . ) Distribuciéon . de
Incertidumbre Tipo relativa . de medidas i cobertura,
de probabilidad libertad
porcentual (%) (n) (k)
Calibracion de la
camara de ioniza- B 4 Rectangular - - 2
cion
Reproductibilidad
de la camara de A 0,265 Normal 10 9 2,32
ionizacion
Incertidumbre padrén combinada u, =2,018% conk, f..ti,, = 2.0

Incertidumbre expandida (U) = 4.035% con un nivel de confianza de aproxima-
damente el 95.5%.

Las tablas A2 y A3 presentan las incertidumbres de la
calibracion de las peliculas radiocrémicas y las incertidumbres
asociadas a la camara de ionizacién para las medidas tomadas
en Uruguay. El escaner utilizado fue un EPSON Perfection
V370 mientras que la cAmara de ionizaciéon fue una PTW 30009.
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Tabla A3. Incertidumbres de calibracién para las peliculas radiocromicas.

Grados

Incertidumbre L ., Cantidad Factor de
. . . Distribuciéon . de
Incertidumbre Tipo relativa . de medidas i cobertura,
de probabilidad libertad
porcentual (%) (n) (k)
Repetitividad
cpetitivida A 0.037 T-student 20 19 2.13
del escaner
H idad
omogeneida A 0,320 T-student 9 8 2.37
del escaner eje X
H idad
omogeneica A 0,726 T-student 7 6 2,52
del escaner eje Y
Radiacién d
tacion de A 0,772 T-student 5 1 2,87
fondo
Calibracién de
la cdmara de B 3 Rectangular - inf 2
ionizacion
Densidad 6ptica
de la pelicula A 1,217 T-student 2 1 4,53
radiocrémica
Reproductibilida
d de la cdmara de A 0,265 Normal 15 inf 2
ionizacién
Posicionamento
de la pelicula A 0,224 T- student 5 4 2,87
radiocrémica

Incertidumbre padrén combinada u, =3,468% con v, jecrive =49.86 ¥ Ke roctivo =
2.05

Incertidumbre expandida (U) = 7.1094% con un nivel de confianza de aproxima-
damente el 95.5%.
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Tabla A4. Incertidumbres asociadas a la camara de ionizacién.

Grados

Incertidumbre Distribucin Cantidad do Factor de
Incertidumbre Tipo relativa de de medidas libertad cobertura
porcentual (%) probabilidad (n) (k)
Calibracion de la
camara de ioniza- B 3 Rectangular - inf 2
cion

Reproductibilidad
de la camara de A 0,061 Normal 15 inf 2

ionizacion

Incertidumbre padrén combinada u, =3,001% con k. t..tip, = 2.0

Incertidumbre expandida (U) = 6.002% con un nivel de confianza de aproxima-
damente el 95.5%.
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Anexo 2 - Curvas de calibracion para las

peliculas radiocrémicas

Tal como se comenté en el capitulo 3, las peliculas
radiocréomicas deben ser calibradas para su uso, esto es,
encontrar la curva existente para cada calidad de haz, que
relaciona Dosis (D) respecto a valores de grises (vg) para la
region periférica y la region central. Esta relacién es exponencial
con la ecuacion tipo:
D =y, + Aeffovs (A2.1)

Donde y,, A y R, son parametros a calcular.
A continuacién son presentados los coeficientes de estas curvas.
En el caso de los tomégrafos 2 y 4 fueron utilizadas las mismas

curvas de calibracion.

Tabla A2.1. Valores de y,, A y R, para las curvas de calibracion del
tomografo 1.

Central Periférica (12)
ﬂgle:/s)lon Yo A Ro Yo A Ro
80 -10.863 2.870 0.041 -3.994 0.675 0.063
100 -9.461 2.892 0.042 3.589 0.157 0.064
120 -65.892 31.825 0.019 -16.964 6.410 0.030
140 -78.705 36.582 0.021 -54.392 19.692 0.025
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Tabla A2.2. Valores de yy, A y Ry para las curvas de calibracion del

tomografo 2 y 4.

Central Periférica (12)
Tension
A R A R
(kV) Yo 0 Yo 0
80 -3.692 0.923 0.036 -7.877 2.926 0.025
100 -10.635 5.106 0.019 -11.247 5.243 0.019
120 -9.880 4.451 0.021 -12.63 6.081 0.019

Tabla A2.3. Valores de yy, A y Ry para las curvas de calibracién del
tomografo 3.

Periférica (12)

Central
Tension
(kV) Yo A Ro Yo A Ro
80 -13.320 6.018 0.024 11.449 | -44.978 | -0.041
100 6.595 -393.793 | -0.115 2.155 133.260 | -0.070
120 66.972 -85.399 | -0.007 | -20.378 | 12.412 0.013
140 -67.903 54.449 0.006 -18.191 10.391 0.016

Tabla A2.4. Valores de yy, A y Ry para las curvas de calibracion del

tomografo 5.

Periférica (12)

Central
Tension
(kV) Yo A Ry Yo A Ry
80 -0.771 0.077 0.086 -2.121 0.586 0.041
110 -16.749 5.894 0.028 -1.672 0.227 0.062
130 -5.693 -0.777 0.055 -5.518 1.675 0.038
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Anexo 3 - Caracterizacion del escaner

utilizado en Uruguay

Para la caracterizacion del escaner se realizaron pruebas
de homogeneidad y uniformidad. La prueba de homogeneidad
consistié en escanear 20 veces dos piezas de 4 x 4 cm® de
pelicula radiocrémica en el centro del escaner irradiadas con
tensiones de 140 y 80 kV utilizando 100 mA.s y espesor de corte
4 cm en modo axial. Para la obtencion del valor promedio de
gris fue escogido un ROI de 2 x 2 c¢m en cada uno de los
escaneos teniendo cuidado de que exactamente fuera dispuesto

en el mismo sitio. Los resultados se muestran en la figura A3.1

Figura A3.1. Valores de gris promedio obtenidos luego de 20 escaneos.

84,0
m  Valor de gris
u
83,5 1 ™
= = -
u
N L] . - m u a ¥
> ] - - " -
@
T 83,0 .
o
<
>
82,5 +
820 +————— L L L L —r LI
0 5 10 15 20

Numero de medida (n)
El valor méximo de gris obtenido fue 83.61 y el minimo 83.02.

El error relativo porcentual en las medidas fue de fue de un
0.17%.
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La homogeneidad fue definida como:

o+ 1

H =

vg

(A3.1)

Donde o es la desviacién estandar asociada a las 20

medidas, I es el intervalo de confianza dependiente del valor

medio de gris vg. La misma tuvo un valor de 0.002, el cual es

un valor aceptable segtuin la TEC.

Las pruebas de uniformidad se llevaron a cabo escaneando

las peliculas en las direcciones x e y del panel de escaneo a 2, 4,

6, 8 cm del centro del mismo. Los resultados se muestran en las
figuras A3.2 y A3.3.

Figura A3.2.

Uniformidad en el eje vertical del panel de escaneo.
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A3.2. Uniformidad en el eje horizontal del panel de escaneo.

Valor de gris

75

70 +

x (cm)

60 5

55 + °

| 140 kV
® 380kVv

La uniformidad porcentual fue calculada mediante la ecuacion
2:

vgmazx + vgmin

U% = 100 (A3.2)

vgmin

Como muestran los resultados el comportamiento depende de
la posicién de escaneo y de la dosis depositada en la pelicula.
Los valores de uniformidad porcentual dependientes de la
posicion fueron 4.69% y 1.97% para las direcciones x e y
respectivamente a 140 kV y 14.68% y 4.94% para 80 kV.
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Anexo 4 - Caracterizacion de la camara de
ionizacion PTW 30009

Para efectuar la caracterizacion de la camara se llevaron a
cabo pruebas de linealidad y uniformidad en la respuesta de la
cdmara en su largo activo.

Para la prueba de linealidad se efectué a tension
constante una irradiacion de la cAmara en con corte de 1 ¢m en
su regién central a 50, 100, 150, 200, 300, 320 y 517 mA.s con
tiempos de rotaciéon 0.6, 1 y 1.5 s. El ajuste lineal aproxima la
distribucion de datos de forma aceptable.

Figura A4.1. Linealidad de la camara de ionizacion.

®m  carga
—— Ajuste lineal
1,2
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R?=0.9997
~—~ 0,8 4
O
=
©
0,6 -
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0,2 H
0,0 T T T T T T T T T T T 1
0 100 200 300 400 500 600

mA.s
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La prueba de uniformidad en la largo de la camara fue
realizada irradiando mediante anchos de corte de 1 cm todo el
largo activa de la misma. Lo mismo se ve en la figura A4.2. Los
resultados del experimento son presentados en la figura A4.3.

Figura A4.3. Uniformidad de la respuesta de la camara en su largo.

activo
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El valor maximo obtenido fue de 0.219 nC mientras que el
minimo fue de 0.173 nC. La diferencia porcentual fue de 26.5 %.
En un segmento de 4 cm respecto a la posicién central el valor
minimo fue de 0.210 nC y la diferencia porcentual fue solo de un
4,3 % en la respuesta, Para 6 cm la diferencia porcentual

aumenta en un 8%. Se recomienda utilizar cortes de hasta 4 cm.
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Anexo 5 - Perfiles de dosis obtenidos con

tecnologia “Dual Energy”

La figura A5.1 muestra los graficos de las distribuciones
de dosis en las cinco posiciones del fantoma de térax de nino de
dos amnos para los experimentos realizados tecnologia Dual
Energy en el tomégrafo 1. El protocolo utilizado es el mostrado
en la tabla 3.4.

Para la conversién de niveles de gris a dosis se utilizaron
las curvas de calibracién del tomégrafo 1 para 80 kV (dado que
no existe posibilidad de trabajar con 70 kV en protocolos nor-
males) y 140 kV, luego se calcul6 la dosis promedio para cada

dosis puntual del perfil.

Figura A5.1. Perfiles de dosis absorbida para cada una de las posi-

ciones dentro del fantoma.

60

a
o
1

Dosis (mGy)
S
1

w
o
1

20 H

10 T T T T T T T T T T T

z (cm)

138



Los perfiles presentados han sido filtrados utilizando el
filtro de Savitzky - Golay utilizando 20 puntos como segmento
de filtracion. Las ondas periféricas se repiten cada 5.5 ¢cm puesto
que el factor de pitch es 1.375 y el espesor de corte de 4 cm.
Dado la radiacién secundaria se observa en la regién central de
la curva para la posicion central mayor dosis.

Dado la alternancia de la tensién cada 0.25 mseg se
observan picos y valles sobre los perfiles de dosis. Los picos se
deben a irradiaciones a 140 kV y los valles a 70 kV. Los valores
intermedios de dosis se deben a radiacién dispersa y a las dosis
generadas con voltajes intermedios.

Si se utilizara 100 mA.s dada la linealidad de la dosis las
curvas se trasladarian hacia valores mas pequenos de dosis en
un factor de 2.6, esto es observado en la figura A5.2.

Figura A5.2. Perfiles de dosis absorbida para cada una de las posi-

ciones dentro del fantoma.

Dosis (mGy)
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Los perfiles de dosis obtenidos son similares a los de 120
kV (figura 5.1), lo cual sugiere que con una tensiéon de 60 mA se
podria obtener una calidad de imagen diagnéstica aceptable
segin el protocolo presentado en la tabla 6.1. Cabe la pena
destacar que en este servicio los protocolos Dual Energy son

fijos por lo cual no se ha podido confirmar esto.
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Anexo 6 - Participacion en eventos y publica-

ciones

FREDERICO, M. SANTOS, F. ,CERECETTO, H.., PAIVA, F.,
MOURAO, A.P

“Dosimetric Evaluation of Computed Tomography Chest
Scans for Adult and two-year-old Patients”

ISSSD 2018, Oxaca — Mexico.

FREDERICO, M. BANGUERO, Y. ,CERECETTO, H.., SAN-
TANAP.C., OLIVEIRA, F.A., MOURAO, A.P
“Optimizacion de protocolos pediatricos de térax en dos

centros médicos”.
IRPA 2018 , La Habana - Cuba

FREDERICO, M. BANGUERO, Y. ,CERECETTO, H.., SAN-
TANA,P.C., OLIVEIRA, F.A., MOURAO, A.P.

“Estudio para la optimizaciéon de protocolos pediatricos me-
diante exploraciones de térax en tomografia computarizada”.
Simposio Internacional sobre Proteccion Radiolégica en Medici-
na. 2017, Arequipa — Pern.

PUBLICADA EN “Brazilian Journal of Radiation Sciences”.
Vol 7, No 1A (2019). DOI: 10.15392/bjrs.v7i1 A.334
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