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TAC multidetector— 16 de craneo en nifos: estimacion de la dosis a

organos criticos por DTL
(Resumen)

En este estudio se estimaron las dosis por radiacion dispersa en los 6rganos criticos en
pacientes pediatricos del Hospital Infantil de México “Federico Gémez” de la Secretaria de
salud sometidos a estudios de tomografia multicorte-16 de craneo, con la finalidad de
mostrar la relacién entre las dosis a 6rgano con las cantidades dosimétricas utilizadas en
TAC, asi como conocer las dosis a las cuales irradiamos a nuestros nifios en tales 6rganos.
Los protocolos de exploracion en los que se determind las dosis a drganos fueron
tomografia simple, tomografia contrastada y reconstruccion tridimensional de craneo.

El tomoégrafo utilizado fue un Siemens Somatom 16 plus multicorte y en la dosimetria se
emplearon dosimetros termoluminiscentes de LiF:Mg,Cu,P+PTFE debido a sus
caracteristicas, tales como bajo desvanecimiento, equivalencia con el tejido, facil manejo y
lectura e independencia de su respuesta con la energia de la radiacion.

Las dosis absorbidas en organos en el estudio simple en general fueron la mitad de las
encontradas en el estudio contrastado, esto concuerda con el valor del indice de Dosis en
Tomografia en Volumen (CTDI, ), DLP (producto dosis longitud) y dosis efectiva pues
estos también fueron la mitad del valor en relacion al valor promedio.

En el caso de la tomografia de reconstruccion tridimensional de craneo el CTDI,, fue
practicamente el mismo que en tomografia simple: no obstante las dosis a organos
difirieron significativamente y el DLP y la dosis efectiva del estudio reconstruccion
tridimensional fueron mayor que el estudio simple de craneo. En la comparacion del valor
del CTDI,, de la tomografia de reconstruccion tridimensional con el de la tomografia
contrastada se obtuvo la mitad del valor para la primera, sin embargo las dosis a 6rgano no
mostraron estar relacionados de la misma forma e incluso la dosis absorbida en el caso de la
glandula tiroides fue superior por un factor de 8 con respecto al valor promedio del estudio
de reconstruccion tridimensional.

En el estudio de reconstruccion tridimensional de craneo la dosis absorbida por radiacién
dispersa en glandula tiroides alcanzé una dosis en la que existe un exceso relativo del
riesgo o muerte por cancer, a pesar que el valor del CDTI,,, DLP y dosis efectiva en este
estudio son acorde a las normas internacionales. La glandula tiroides en el estudio no es
parte del area de interés diagnostico lo que hace necesario la aplicacion de medidas para
limitar su irradiacion.

El valor del CTDIy, no es un indicador la dosis absorbida a organos criticos debida
radiacion dispersa y las cantidades dosimétricas no siempre guardan una relacion con las
dosis a o6rgano para un estudio de la misma regioén anatémica en diferentes protocolos de
exploracion. Esto hace necesario la determinacion de las dosis a 6rgano criticos y su
relacion con el CTDI,,, DLP y dosis efectiva en de las diversas regiones anatomicas con
sus respectivos protocolos de exploracion tomografica.
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Capitulo 1: Introduccion

La tomografia multidetector-16 ha sido introducida recientemente en Mé¢éxico, en el
Hospital Infantil de México Federico Gémez (HIMFG) en el afio 2005. Su advenimiento
hace posible cortes de 0.75 mm de espesor desde vertex hasta rodilla en tan s6lo un minuto
de adquisicion. Hacer cortes de 0.75 mm con voxeles isométricos permite una alta calidad
en la reconstruccion, con mejoria de la resolucion en planos sagitales y coronales. Estos
atributos de la tomografia axial computarizada han incrementando su uso convirtiéndola en
la fuente principal de la dosis colectiva a la poblacion (67%) a pesar de que constituye el
11% de todas las exploraciones con rayos-x [1], la tomografia axial computarizada (TAC)
junto con la radiologia intervencionista es considerada un procedimiento radiologico de alta
dosis de radiacion ionizante [2].

La TAC de craneo es uno de los estudios que se realiza con mayor frecuencia en la sala de
urgencias (ocupa el primer lugar en frecuencia en el HIMFG) asi como en los estudios
tomograficos de rutina, en esta examinacion no se aplica ninguna medida en la proteccion
radiolégica del paciente. En la TAC de craneo es importante conocer la dosimetria en
organos criticos debido a que se sugiere que al irradiar simultineamente la gldndula
pituitaria y la tiroides se incrementa aun mas la probabilidad de cancer para esta tltima [3]

La exposicion a la radiacion ionizante en la tomografia pediatrica es de particular interés
debido a que los nifios son hasta diez veces mas radiosensibles que los adultos a los efectos
genéticos y somaticos tardios por radiacion [4], y al tener mayor expectativa de vida se
tiene una ventana mayor de oportunidades para que se exprese el dafio por radiacion [5].
Actualmente es comun usar en la TAC pediatrica parametros técnicos de exposicidon para
un adulto, lo que resulta en una mayor dosis de la necesaria para una adecuada calidad de la
imagen [6]. Un problema particular en la TAC pediatrica lo representan los nifios sometidos
a multiples estudios tomograficos a lo largo de su vida, en estos nifios aproximadamente la
tercera parte tiene por lo menos tres estudios, pues el riesgo asociado con la dosis de
radiacion suministrada es multiplicativo en estos casos [7]. La estimacion del riesgo
asociado a radiacion sugiere que la tomografia computarizada pediatrica traera consigo un
incremento del riesgo de cancer por radiacion en los nifios en relacion con el adulto. El
riesgo estimado en un nifio de un afio en relacion con el adulto, es de 0.18 % por TAC en
abdomen y 0.07 % por TAC en craneo [5].

La exposicion y el riesgo asociado a la radiacion ionizante en la TAC estd mejor
caracterizada por la dosis absorbida en cada organo [8], por tal razoén en este trabajo se
decidio utilizar la dosis absorbida como cantidad dosimétrica determinidndola en los
organos criticos de craneo como lo son lentes oculares, glandula tiroides, glandula mamaria
y glandula parétida, pues no presenta dificultad la determinacion de las dosis en dichos
organos dado que se encuentran anatdmicamente superficiales. Si bien el CTDI en sus
distintas modalidades (CTDIaire, CTDIrpa, CTDI 199, CTDIw, CTDI vyor) constituye la
principal cantidad dosimétrica utilizada para caracterizar la exposicion y optimizacion de la
dosis debida a los rayos-x en los estudios por TAC, debido a su relativa “facilidad” de
obtencion y dificultad de medir en forma directa la dosis absorbida en la mayoria de los
organos. El CTDI indica la dosis promedio en un corte para el espesor nominal, sin



embargo el CTDI en sus diversas modalidades no da una medida del riesgo asociado con la
dosis de radiacion recibida, una limitacion del CTDIyor (el definido més recientemente) es
que al ser medido en dos fantomas diferentes por ejemplo cabeza y cuerpo no se compara
facilmente, pues bajo condiciones similares de exposicion es mayor el CTDI,, medido en
cabeza [9]. La dosis efectiva por TAC no es apropiada como cantidad dosimétrica de
referencia pues es calculada a partir del CTDI o de fantomas antropomorficos y su
definicion puede ser objeto de cambios en el futuro. Ciertamente €sta es un indicador util de
la exposicion del paciente [10], que permite comparar las dosis recibidas en estudios por
TAC con otras técnicas de examinacion radiologica (por ejemplo fluoroscopia, radiologia
convencional, medicina nuclear, etc.), pero las diferencias en los resultados obtenidos en
fantomas antropomorficos diferentes bajo condiciones similares de exposicion, subrayan la
limitacion e incertidumbre de los coeficientes de dosis computados para su determinacioén
[9], por lo que los resultados para un fantoma estandar no deben ser aplicados a
exploraciones individuales [11], otra limitacion importante de la dosis efectiva es que solo
puede ser medida en 25% de los tomografos [9]. El conocimiento de las dosis recibidas por
estudios de TAC es de interés debido a que datos obtenidos para la presencia de tumores
solidos en los sobrevivientes de las bombas atdmicas son consistentes con linealidad hasta
dosis bajas de 0.2 Gy y quizds de 0.05 Gy, que son dosis alcanzadas en examenes
tomograficos [6].

La determinacion de las dosis absorbidas en los érganos criticos “in vivo” en craneo
obedece a la forma de irradiacion de los 6rganos criticos en esta examinacion tomografica
(al ser irradiados directamente en cada hemirrotacion superior y en la hemirrotacion inferior
la parte posterior del craneo proporciona la atenuacion real) ofreciendo esta ventaja con
respecto a un fantoma. Algo que llama la atencion es el hecho de no encontrar datos
reportados en la literatura sobre las dosis en los o6rganos mas radiosensibles por TAC
multidetector en craneo y la informacion existente sobre las dosis absorbidas en drganos
criticos en nifios por estudios tomograficos no han sido obtenidas “in vivo” [12], [13], [14],
[15], [16], [17], [18], [19], [20].

Este estudio pretende mostrar la informacion que aporta el CTDIvol, DLP y la dosis
efectiva (calculados a partir del CTDIvol), con respecto a las dosis a organos criticos
debida a la radiacion dispersa y dosis efectiva (considerando estos ultimos) estimados
mediante DTL en una misma region anatomica en diferentes modalidades (TAC de craneo
en fase simple y contrastada y reconstruccion tridimensional). Esta informacion puede ser
utilizada para caracterizar mejor el riesgo asociado a radiacion en niflos provenientes de
examinaciones por TAC. La determinacion de las dosis a organos criticos po TAC de
craneo en nuestro pais servird como estudio piloto para desarrollar investigaciones
similares en otras modalidades (torax, cuello, pelvis, etc.,). Por ultimo este estudio servira
para valorar la conveniencia del blindaje total en tiroides, glandula mamaria y glandula
parotida y blindaje parcial en lentes oculares.



Para lograr nuestro objetivo, determinar de la dosis a organos criticos por radiacién
dispersa, se us6 dosimetria termoluminiscente (DTL), pues la estimacion de las dosis con el
método Monte Carlo las subestima con una variacioén del 16% con respecto a la DTL [21].
Los dosimetros termoluminiscentes poseen la premisa que la intensidad termoluminescente
puede ser relacionada en forma directamente proporcional con la dosis absorbida por
radiacion en un amplio intervalo de dosis, como resultado la dosis respuesta puede ser
calibrada y con ello determinar la dosis con una simple medida de la intensidad de la TL.
Con la DTL es posible lograr mediciones con una desviacion estandar del 2 %. La DTL
ofrece la oportunidad de realizar dosimetria en los 6rganos superficiales “in vivo”, y esto
representa la practica real del uso de la TAC, ademas que no interfiriere con la imagen
diagnéstica. En este estudio se utilizaron dosimetros de LiF:Mg,Cu,P + PTFE de
fabricacion nacional, debido a sus caracteristicas (linealidad en la dosis en un amplio
intervalo, alta sensibilidad y precision, bajo desvanecimiento, equivalencia a tejido, facil
manejo, sencilla lectura, asi como independencia de su respuesta a la energia de la
radiacion en las dosis utilizadas en TAC y no presentar toxicidad) lo hacen adecuado en las
aplicaciones de la fisica médica [22].

La presente tesis se divide en dos partes; la primera esta dedicada a repasar los aspectos
teoricos relacionados con el fendmeno de termoluminiscencia, conceptos de dosimetria en
tomografia axial computarizada, interaccion de radiacion electromagnética con la materia y
efectos bioldgicos de la radiacion ionizante.

El capitulo 1 da una introduccién a la investigacion realizada, con nuestra propuesta de
evaluar las dosis en los 6rganos criticos por tomografia multidetector en craneo en nifios in
vivo mediante termoluminiscencia buscamos conocer mas a cerca de las condiciones
dosimétricas por TAC en nifios en nuestro medio, para posteriormente ser portavoces de
este tema, asi como de las medidas de proteccion necesarias.

En el capitulo 2 habla del fendmeno de luminiscencia haciendo distincion entre
fluorescencia y fosforescencia. Tambien se explica el fendémeno de termoluminiscencia.

En el capitulo 3 se explica la interaccion de la radiacion electromagnética con la materia a
energias propias de los rayos x en el tomografo como son: la dispersion coherente, el efecto
fotoeléctrico y el efecto Compton.

En el capitulo 4 nos adentramos a los principios de la TAC enfocandonos en las cantidades
dosimetricas de la misma.

El capitulo 5 presenta los conceptos bésicos sobre radiobiologia como es la interaccion de
la radiacion con las células humanas, la radiosensbilidad celular, la ley de Bergonie y
Tribondau y por tltimo los efectos deteministicos y estocasticos.



La segunda parte de esta tesis consta de 2 capitulos:

En el capitulo 6 se presentan los resultados obtenidos de la evaluacion dosimétrica en
organos criticos en pacientes pediatricos sometidos a estudios por TAC de craneo
multidetector- 16

En el capitulo 7 se discuten los resultados, se dan las conclusiones y se hacen
recomendaciones a futuro



Capitulo 2: Conceptos de dosimetria termoluminiscente
2.1 Introduccion

El uso de la radiacion ionizante aplicada a la medicina para terapia o diagnostico debe
acompanarse con la determinacion de la dosis absorbida en los tejidos para garantizar que
no sean alcanzados limites (niveles de referencia) en los que se produce dafio al paciente o
se incrementan los riesgos asociados a la radiacion ionizante. La dosimetria en estas areas
también permite monitorizar el estado de los equipos, asi como la calidad de los
procedimientos.

La dosimetria termoluminiscente (DTL) hace posible realizar mediciones “in vivo” e “in
vitro” en radiologia diagnostica como en radioterapia. Con el uso de dosimetros
termoluminiscentes es posible tener una precision del 3 % en la medicion e incluso del 1 al
2 %, si son seleccionados cuidadosamente y leidos por una persona experta y juiciosa. La
DTL es preferida a otros métodos de dosimetria pues se tiene entre sus ventajas; dosimetros
pequeiios que no interfieren con el procedimiento, posibilidad de hacer maultiples
mediciones al mismo tiempo, su simplicidad y bajo costo por lectura.

La dosimetria de la radiacién es la capacidad de medir la energia absorbida de la radiacion
en un material en particular, esto se basa en la premisa de un material que ha sido
previamente irradiado al ser calentado por debajo de su temperatura de incandescencia
emita luz y la cantidad de luz emitida es proporcional a la dosis absorbida por el material
irradiado.

La importancia de la DTL reside en que tanto el area bajo un pico termoluminiscente (TL)
como la amplitud del mismo, a una rapidez de calentamiento constante, son proporcionales
al namero total de iones capturados en las trampas; por lo tanto, el area bajo la curva TL es
representativa de la energia luminosa liberada. La mayoria de los lectores TL comerciales
aprovechan dicha propiedad, en los cuales las medidas se efectuan a partir de la emision
total de uno o varios picos de la curva TL. Esto hace que los materiales termoluminiscentes
puedan utilizarse como dosimetros en el intervalo en el cual su respuesta es lineal con
respecto a la dosis absorbida.

2.2 Fluorescencia y fosforescencia

En vista de la similitud que tienen la fluorescencia y la fosforescencia con la
termoluminiscencia (TL); ya que las tres tienen el mismo origen y solo difieren en la
manera en que liberan la energia que les fue impartida, en seguida se explican con mayor
detalle.

Durante la fluorescencia, los electrones de un atomo o molécula excitados pueden
permanecer un promedio de 10™ s en su estado excitado, volviendo a su estado fundamental
con la emision de un foton de longitud de onda més larga que la de la radiacion incidente.



En el proceso de fosforescencia, se presenta excitacion electronica en la misma forma que
en la fluorescencia, solamente que el regreso al estado fundamental no es tan rapido como
en el primer caso. El regreso del &tomo o molécula a su estado base puede llevarse a cabo
en un tiempo comprendido entre 102y 107s.

La explicacion a este retraso es la existencia de estados excitados metaestables, cuyo
retorno al estado base se ve impedido por algunas causas como: la temperatura a la cual el
material es examinado, la naturaleza del agente excitante y las caracteristicas de saturacion
del material. La transicion del estado metaestable al fundamental se puede llevar a cabo
mediante la aplicaciéon de una excitacion complementaria que puede ser, por ejemplo
térmica.

La figura 2.1a representa el esquema de niveles de energia usado en luminiscencia. El
sistema emisor es producido por la excitacion del nivel fundamenta, f al nivel excitado e .
El regreso al nivel fundamental se efectua espontdneamente con emision de luz en un
tiempo aproximado de 107° a 10™ s, dando lugar a la fluorescencia.

La figura 2.1.b representa un esquema similar al anterior. En este caso, interviene un estado
metaestable, m. El sistema queda en un estado excitado e para caer después al nivel
metaestable m, que juega el papel de trampa, del cual no puede ser extraido; por lo que
permanece en este nivel hasta que se le proporcione energia suficiente (energia de
activacion) para sacarlo de ese estado. Si el sistema no regresa al estado metaestable; es
decir, no es recapturado por la trampa, entonces el estado fundamental f emitiendo un foton
de luz, con lo que se produce el fenomeno de fosforescencia [23]

FLUORESCENCIA FOSFORESCENCIA
. e
E
m
ABSORCION EMISION MIVEL METAESTABLE | EMISION
t f
(a) (b)

Fig. 2.1. Esquema de niveles de energia usado para explicar el
fendmeno de luminiscencia: a) fluorescencia, b) fosforescencia.

2.3 Luminiscencia en solidos cristalinos

En un soélido cristalino perfecto, los atomos ocupan posiciones ordenadas en una estructura
reticular periodica, ver figura 2.3. En la naturaleza no existen cristales perfectos, sino que
contienen un cierto nimero de defectos o de atomos de impurezas que perturban el
diagrama de energia. Los defectos o imperfecciones pueden estar constituidos por la
ausencia de iones de uno u otro signo, llamada vacancia, o por iones intersticiales; es decir,
iones de uno u otro signo, que por razones diversas han sido desplazados de su posicion
normal en la red cristalina dejando la correspondiente vacancia y quedando inmovilizados;
si estan en la superficie del cristal, se les llama defectos de Schottky y si estdn en
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posiciones intersticiales dentro de la red cristalina se les llama defectos de Frenkel (ver
figura 2.4. Estas imperfecciones pueden ser creadas durante el crecimiento del cristal
(defectos de estructura, dislocaciones) o por medio de irradiacion con radiacidon ionizante.

La existencia de defectos en la red cristalina de un solido es importante para que se
produzca el fendémeno de luminiscencia cuando el cristal es expuesto a un agente excitante
como las radiaciones ionizantes. El hecho de que los defectos perturben el diagrama de
energia del cristal, hace que se creen localmente niveles de energia metaestables
“permitidos” en la banda prohibida.

(O 10N HALOGENO
ION ALCALINO

Fig. 2.3. Representacion esquematica tridimensional
para un halogenuro alcalino perfecto.

sy (%)
Q101001010]010]0.

FRENKEL

Slocloloole
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Fig. 2 4. Defectos de un cristal.
2.4 Radioluminiscencia

Cuando un soélido cristalino es expuesto a la radiacion ionizante, se producen electrones
libres y consecuentemente agujeros. Estos portadores de carga o entes méviles migran por
la red y pueden ser capturados por las imperfecciones antes mencionadas; entonces decimos
que estan retenidos dentro de las trampas. En el caso, por ejemplo, de un electron que se
mueve en la banda de conduccion, al pasar por la proximidad de una vacancia de ion
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negativo o de un ion positivo intersticial, sufrira la atraccion coulombiana de las cargas
positivas correspondientes y podra asi ser inmovilizado en una trampa, como se muestra en
la figura 2.6, dando lugar a la formacion de centros de color.

Fig. 2.6 Electron atrapado en una concentracion de carga positiva.

Se da el nombre de centros de color a determinadas configuraciones electronicas originadas
por defectos de la red cristalina, cuyos niveles de energia producen bandas de absorcion
optica en longitudes de onda a la que el cristal normalmente es transparente [24].

Al centro constituido por un electron atrapado en una vacancia de ion negativo se le llama
centro F [25]. Se puede evidenciar la presencia de este tipo de centros, estudiando el
espectro de absorcion Optica (mediante la banda de absorcion F). Si el centro ha capturado
dos electrones, se le llama centro F’; por analogia con el centro F, se le llama centro Vg,
aquel constituido por un agujero situado en el lugar de una vacancia de ion positivo (ver
figura 2.6)

CENTROF CENTROF CENTRO V;

Fig. 2.6 Representacion del centro F y Vg

CENTRO F,0 R CENTRO 7, CENTRO Z, CENTRO Z,

Fig. 2.7 Algunos centros derivados del centro F
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Estos centros se pueden agrupar para formar agregados de dos, tres o cuatro centros, dando
origen a un centro M, R o N, respectivamente. La figura 2.7 muestra algunos centros
derivados del centro F.

El fendmeno de creacion de centros de color se puede provocar también induciendo estados
metaestables, mediante la introduccion de impurezas a la red cristalina, con lo que se crean
estados de energia suplementarios en la banda prohibida, los cuales son susceptibles de
jugar el papel de trampas. Este método es el mas utilizado para la creacion de trampas
porque permite efectuar experimentos reproducibles; por ejemplo, un cristal de LiF al que
se le ha introducido un pequefia cantidad (ppm) de MgF, se dice que esta activado con
magnesio. El exceso local de carga positiva se compensa por la creacion de una vacancia de
ion alcalino [26], que puede jugar el papel de trampa para agujeros (ver figura 2.8)
TON Mgt
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Fig. 2.8. lon de mg** atrapado en una vacancia de ion alcalino de LiF

Los cristales fosforescentes por lo general no son luminiscentes en estado puro; sino que la
luminiscencia se debe a la presencia de trazas de alguna impureza que crea los centros de
recombinacion radiativa. Estas impurezas reciben el nombre de activadores y dan lugar a
estados metaestables de energia en la banda prohibida, los que actuan como trampas o
centros de recombinacion.

2.5 Termoluminiscencia

Ciertos solidos previamente irradiados tienen la propiedad de emitir luz si se eleva su
temperatura a un valor por debajo de su temperatura de incandescencia. A este fenomeno se
le conoce como radioluminiscencia térmicamente estimulada; sin embargo, por razones
historicas [27], se le llama radiotermoluminiscencia o simplemente termoluminiscencia
(TL). En dosimetria de la radiacion ionizante la importancia de este fenomeno radica en el
hecho de que la cantidad de luz emitida es proporcional a la dosis absorbida por el material
irradiado.

Hasta ahora, no ha sido posible explicar el fenomeno de TL en su totalidad, por lo que se
han propuesto modelos que tratan de explicarlo a partir de la existencia de tres elementos
principales: las trampas, los centros de recombinacion y los entes moviles o portadores de
carga. Cuando interacciona la radiacion ionizante con el sélido, es posible que se
proporcione la energia suficiente como para crear los entes modviles; es decir, los electrones
y los agujeros. Los electrones son transferidos a la banda de conduccidon, mientras que en
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los agujeros quedan en la bada de valencia cuando se lleva a cabo la transferencia de
electrones. Este hecho puede verse en la figura 2.11. Los portadores de carga viajan a través
del material hasta que se recombinan o bien son atrapados en estados metaestables de
energia generando centros de color, mismos que se encuentran asociados a los defectos del
cristal.

Posteriormente durante el calentamiento se suministra al material energia suficiente para
liberar los electrones y agujeros que estaban atrapados (energia de activacion o
profundidad de la trampa), al ser liberados viajan a través del cristal, hasta que llegan a
recombinarse emitiendo un foton de luz visible como se muestra en la figura 2.12.

o- o- 0 - o- O - BC

BP

O+ O4 By Oy Oy wv

Fig. 2.11. Produccién de entes mdviles o portadores de carga. los electrones pasan de la
banda de valencia a la de conduccion dejando los correspondientes agujeros en la banda de
valencia.
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Fig. 2.12. Diagrama de bandas de energia para explicar el fendmeno de termoluminiscencia
(a) exposicién del cristal a la radiacion, (c) y (d) calentamiento del cristal previamente
irradiado

14



2.6 Formacion de la curva termoluminiscente

El proceso de calentamiento del cristal implica la desocupacion de las trampas que han sido
ocupadas por la irradiacion del material, con la consiguiente emision de luz. Este proceso se
encuentra ejemplificado en la figura 2.13; donde: la curva superior representa la
probabilidad de desocupacién de las trampas en funcion de la temperatura; a baja
temperatura, la probabilidad de que se desocupen la trampa es nula, ya que los portadores
de carga no tienen la suficiente energia cinética como para escapar del pozo de potencial.
Conforme aumenta la temperatura hasta los 50° C, una fraccion de los portadores de carga
liberados se dirige hacia los centros de recombinacidon, haciendo que disminuya la
poblacion de portadores de carga atrapados, por lo que la intensidad de la luz emitida
alcanza un maximo dando origen a un patrén de luminiscencia funcién de la temperatura
llamada curva TL [28].

El cristal generalmente cuenta con mas de un tipo de trampas; cuando esto sucede, el
proceso descrito anteriormente se repite para cada grupo de trampas, dando lugar a varios
puntos de maxima intensidad de emision luminosa en la curva TL, los cuales se conocen
comunmente como picos TL.

-
1

DE LIBERACION

PROBABILIDAD

CARGAS ATRAPADAS

POBLACION DE

INTENSIDAD TL

T

TEMPERATURA
Fig. 2.13 Proceso de formacion de la curva tl
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2.7 Espectro de emision

La luz emitida por un sélido irradiado corresponde a fotones de diferentes energias, lo cual
da lugar al registro de intensidad que va de acuerdo a la longitud de onda de la misma, que
se conoce como espectro de emision TL; esta llega a presentar varios puntos de méaxima
intensidad, a los cuales se denomina picos de emision.

2.8 Cinética del fendmeno de termoluminiscencia

El proceso fisico que da lugar a la emision termoluminiscente (TL) de un soélido, se
encuentra relacionado con el movimiento de portadores de carga (electrones y agujeros)
entre los diferentes estados de energia debidos a las imperfecciones generadas en la red
cristalina del solido. El estudio de la cinética del proceso TL implica entonces, la
investigacion de las transiciones electron-agujero entre estados de energia relacionados con
las diferentes imperfecciones (impurezas y defectos), tanto durante la irradiacion de la
muestra como durante el proceso de lectura (calentamiento)

Los diversos fendmenos que tienen relacion con la excitacion TL y el proceso de lectura se
deben a las transiciones de electrones y agujeros entre la banda de valencia y la de
conduccion del material TL asi como los estados localizados de los centros de atrapamiento
y recombinacion. Estos fendmenos pueden describirse mediante parametros que estan
relacionados con las imperfecciones, tales como la energia de activacion o profundidad de
la trampa (E), probabilidad de recombinacion (p), el factor de frecuencia o factor pre-
exponencial (s).

Los parametros antes citados son los que determinan la cinética de recombinacion de los
electrones y agujeros, lo cual tiene una influencia en las propiedades del material como por
ejemplo la linealidad de la respuesta TL en funcién de la dosis, la dependencia de la rapidez
de dosis durante la irradiacion y primer orden, segundo orden o cualquier otro tipo de
cinética durante la lectura [29].

Los niveles de energia que intervienen son estados metaestables, que tienen por lo general
vidas medias muy largas. La diferencia entre centros de recombinacion y trampas radica en
que la vida media de los centros de recombinacion se mantiene larga aun cuando la muestra
se caliente, mientras que en el caso de las trampas, los portadores de carga son liberados
con relativa facilidad conforme asciende la temperatura. El fenomeno de liberacion de
portadores de carga ocurre dentro de un estado excitado, muy a menudo en la banda
correspondiente; es decir, los electrones son liberados en la banda de conduccion y los
agujeros en la de valencia. El papel de los electrones y los agujeros en los centros de
recombinacion es mas pasivo: ya que €stos permanecen en sus sitios, recombinandose con
los portadores de carga de signo opuesto, éstos ultimos estan libres de moverse o se
encuentran en la vecindad y por tanto son elevados a un estado excitado mediante una
transicion permitida. Algunos autores consideran trampas para electrones y centros de
recombinacion para agujeros; sin embargo, es necesario tener en cuenta que existe la misma
probabilidad de que ocurra el proceso simétrico; es decir, que los agujeros sean liberados de
sus trampas y lleguen a recombinarse con los centros de recombinacion en los que existan
electrones.
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Asumiendo trampas para electrones y agujeros como centros de recombinacion y
suponiendo la temperatura constante (T), se tendran n electrones excitados, de este modo
existen dos mecanismos de transicion radiativa posibles.

2.8.1 Cinética de primer orden:

La recombinacion es el proceso dominante sobre el reatrapamiento, por lo tanto, el nimero
de electrones excitados tiene una probabilidad constante de disminuir; entonces, si, p,
denota la probabilidad de que un portador de carga escape de su trampa, y n, la
concentracion de portadores de carga retenidos en las trampas, se tiene:

G dn
p = — ~dt ° y manipulando algebraicamente . =—pdt .- (2.1)
n

Entonces, n decae exponencialmente:

— —pt
n=n,e (2.2)
La intensidad de la TL esta relacionada con la razén de cambio de la concentracion de
electrones en sus estados excitados, porque es la recombinacién de los electrones la que

provoca la emision de luz. Ademas la eficiencia en la emision de luz, es menor que la
unidad asi:

| = -c (Zrtl’ donde c<1. (2.3)

Entonces I también decae en forma exponencial; por lo que tomando c=1, para simplificar
se tiene:

|l = -n,p ™. (2.4)
Las condiciones iniciales para | = |, t = 0 implican |, = N, P ; entonces, para
una cinética de primer orden:

Il =1,e ™ (2.5)

2.8.2 Cinética de segundo orden:

En este caso, la probabilidad de recombinacion es proporcional al numero de centros
disponibles y se supone que existe un fuerte reatrapamiento.

dn
() , dn
p:_% 0 F=—pdt. (2.6)
Por lo tanto, n decae en forma hiperbolica
n = nio 2 7)
. \ .
1+ n,pt
La ecuacion de decaimiento de la luminiscencia esta dada entonces por:
I——cdi—cpn2 (2.8)
dt o
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Tomando las condiciones iniciales | = |, para n = n, y c=1, se obtiene:

0

|
= —m,dondea =Nn,p (2.9)
Un método experimental que nos permite saber si el orden de la cinética es uno, dos o
intermedio, se basa en las propiedades de simetria de la curva TL expresadas por una
combinacion de la temperatura pico T, y dos temperaturas T, y T, a cada lado de Ty,

correspondiente a la mitad de la intensidad del pico. La simetria se puede medir por medio

del llamado factor de simetria £ ; [30], definido como My = L2 donde, 6=T,-T, ¥y
w

® =T, — T, como lo muestra la figura 2.14 Chen, propuso caracterizar un pico de
primer orden porunvalorde u, ~ 0.42 yde segundo orden por x, ~ 0.52 [31].

Chen calculé numéricamente el valor de 4, , para el caso de una cinética de orden
general, en funcidon del orden de la cinética [32]. Obtuvo la grafica mostrada en la figura
2.15, la cual nos permite determinar el orden de la cinética conociendo el valorde 4 .

__lm

1m/2

INTENSIDAD TL (u.a)

Tl Tm T2

TEMPERATURA
Fig. 2.14. Pardmetros de la forma de la curva TL.
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Fig. 2.1 5. Factor de simetria, ¢ calculado como funcidn del orden de la cinética,
b, a linea central representa los valores promedios (tomado de chen, 1984).

2.9 Teoria de la curva termoluminiscente
Si se traza la curva que representa la intensidad de la emision luminosa en funcion de la
temperatura, la cual es caracteristica de cada material TL, se obtiene la llamada curva TL.

Considerando una cinética de primer orden, el modelo cinético que permite determinar los

diferentes parametros de las trampas [33] se basa en las hipodtesis que simplifican lo

siguiente:

* Los portadores de carga son los electrones

* Existe un solo nivel de trampas

* No existe recombinacion directa entre las trampas y los centros luminiscentes.

* La duracion de la vida de los portadores de carga en la banda de conduccion es finita

* No existe extincion térmica (la probabilidad Par de recombinacion no radiativa no cambia
con la temperatura); es decir:

n=_ Pc (2.10)

pr+ pnr

* La probabilidad de que un electron vuelva ser capturado por una trampa es nula.

La distribucion estadistica de los electrones atrapados en estados metaestables se puede
considerar como una distribucion en equilibrio; es decir, como una distribucion de
Boltzmann. Por lo tanto, la probabilidad p, de que un portador de carga escape de la trampa
esta dada por:

_E
p=s-e 7K, (2.11)
donde:
s = factor de frecuencia (s™)
E = energia de activacion o profundidad de la trampa (eV)
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T = temperatura (K)
k = constante de Boltzmann
=1.38x 107 JK!
=8.617x 10° eVK'
La rapidez con que se liberan los electrones es:
dn dn £

dt =—NpP; es decir, at = —nseXT ) (2.12)

donde:
n es la concentracion de portadores de carga retenidos en las trampas.

La intensidad de la luz emitida, I, es proporcional a la rapidez de recombinacion radiativa;
es decir, teniendo en cuenta las hipdtesis simplificadoras mencionadas, a la rapidez de

liberacion de los electrones.
-E

dn P
| =—c—— =csnekT . (2.13
dt (2.13)
De (1.12) se tiene:
dn £
o Te Tdt (2.14)

Si se eleva la temperatura del material TL a una velocidad lineal £, se tiene:

T=T, R f= 2.15)

. dT . . .
Sustituyendo dt=—— en la ecuacion (2.14) e integrando, se tiene:

i
"= [ SeFkrgr (2.16)
Ny
T S —|7
n(T)=n, exp— jﬂe KTdT | (2.17)
TO

Esta ecuacion representa la variacion de la densidad de portadores de carga atrapados en
funciéon de la temperatura. Si se sustituye en la ecuaciéon (I.13) se obtiene una
representacion de la curva TL para un nivel tinico de atrapamiento (un pico en la curva TL).

T
-E S E
I(T)= nose< St exp(—jje( AT)dT R (2.18)
B,
Para segundo orden, se supone que existe un fuerte reatrapamiento, entonces:
dn =
| =———=sn’eXT (2.19
S e
S=——=95n%"", (2.20)
nO
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dn b, -E
| = —— =sne &K (2.22
dt \ )
§=—— (2.23
nol (2.23)
T
I(T)=sn,e ¥ |(b-1)3 [e ¥ +1|. (224)
o o)

2.10 Preparacion del material dosimétrico empleado en el trabajo; LiF:Mg,Cu,P

Los principales materiales TL pueden dividirse en dos grupos: los que son casi
equivalentes al tejido, pero que tiene baja sensibilidad a la radiacion, tales como el Li,B4O7,
LiF, BeO, etc., y aquellos que tienen muy alta sensibilidad pero no son equivalentes al
tejido, como es el caso del CaSOs.

El LiF se encuentra entre los materiales TL mas utilizados para aplicaciones dosimétricas
porque su numero atémico efectivo Z.r =8.14 es similar al del tejido (Z.s = 7.4), lo que hace
que su respuesta sea practicamente independiente de la energia de la radiacion; y por lo
tanto, se puede considerar como un material equivalente al tejido.

El método de preparacion del LiF:Mg,Cu,P consiste en obtener primero el LiF puro sin
activadores, a partir de la reaccion:

LiCl + HF - LiF + HCl

Una vez que se ha precipitado el LiF, se incorporan los activadores MgCl,, CuF, (NHy), y
HPO,, en soluciones acuosas hasta que se alcance la concentracion deseada. El material
obtenido es secado a 353 K durante un tiempo de 4 horas y es lavado varias veces. El polvo
seco es colocado en un crisol de Pt y es calentado en atmosfera inerte a 673 K durante 5
minutos.

Posteriormente la temperatura es elevada hasta 1423 °K y se mantiene a esta temperatura
por 15 minutos maés. El producto que se obtiene es el material TL policristalino de
LiF:Mg,Cu,P, el cual es pulverizado y tamizado para obtener polvo en tamafio de grano
entre 100 y 300 micrémetros

Para obtener pastillas de LiF:Mg,Cu,P.+ PTFE, el material TL en polvo es mezclado con
resina de politetrafluoretileno(PTFE) en polvo, en una proporcion de 2:1, y se coloca una
muestra de esta mezcla en una dado de acero inoxidable, aplicando una presion de
aproximadamente 1 GPa a temperatura ambiente.
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Las pastillas obtenidas son sometidas a un proceso de sinterizado a una temperatura
ligeramente inferior a la de fusion del PTFE (450 °K) en atmosfera inerte.
Se eligid el material LiF:Mg,Cu,P + PTFE , desarrollado y elaborado en México, debido a
las caracteristicas dosimétricas que requerimos, que son las siguientes:
e Numero atdmico efectivo Z.~=8.14
Respuesta casi independiente de la energia de la radiacion
Presenta una curva TL sencilla
Alta sensibilidad
Bajo desvanecimiento
Presenta una curva sencilla

Debido a que el LiF, Mg, Cu, P, puede considerarse como equivalente a tejido, es posible
obtener una curva de calibracion a partir de fotones provenientes de una fuente calibrada de
7Cs, de tal forma que esto permite normalizar los resultados obtenidos en las mediciones
de haces de rayos-x con energias de 125 keV a 150 keV a esta curva obtenida con rayos
gama.
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Capitulo 3: Interaccion de la radiacion electromagnética con la materia

3.1 Absorcioén de fotones

A diferencia de la radiacidén corpuscular que tiene un alcance bien definido en la materia y
puede ser absorbida completamente, la radiacion electromagnética (x o gamma) no es
absorbida completamente sino que disminuye su intensidad en forma exponencial al
aumentar el espesor del absorbedor figura 3.1.

I=1,¢e "
o

X
Fig. 3.1 Atenuacion exponencial de la radiacion
electromagnética

Si el espesor del absorbedor se mide en centimetros al coeficiente de absorcion se le da el
nombre de coeficiente de absorcion lineal y sus unidades seran cm™. Si se usa el espesor
masico, en g/cm’ el coeficiente de absorcion se llama coeficiente de absorcion mésico u, y
sus dimensiones seran cm®/g. La relacion numérica  entre My M, esta dada por la

ecuacion:

My = My X P (3.1
Donde p es la densidad del absorbedor g/cm’

Puesto que el coeficiente de absorcion representa la fraccion del haz de radiacion que ha
sido atenuada por unidad de espesor del absorbedor, estara definido por la ecuacion:

um%' - u. (3.2)

At —0
Al coeficiente definido de esta forma, a menudo se le llama coeficiente de absorcion total o
coeficiente de atenuacion. Para algunos propdsitos es conveniente usar el coeficiente de

absorcion atomica g, , el cual representa la fraccion de un haz de radicacion incidente que

es absorbido por un solo atomo. Es decir que dicho coeficiente es la probabilidad de que un
atomo del absorbedor interaccione con uno de los fotones de haz. El coeficiente de
absorcion atomica puede ser definido por la ecuacion:

-1
u,(em?y =AM (3.3)
N (atomos/cm”)
Donde N = ntimero de 4&tomos por cm’ .
Dadas las unidades del coeficiente de absorcion atomica, se le llama seccion eficaz del
absorbedor. Al coeficiente de absorcion atomica se le llama también seccion eficaz
microscopica y se le representa por o ; mientras que al coeficiente de absorcion lineal a
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menudo se le llama seccién eficaz macroscopica y se representa por .. Asi se puede
escribir:
Y (cm™) = o(cm® / atomos) x N (atomos/cm®) . (3.4)

Asi la relacion de absorcion puede ser expresada en términos de u,0 de o en la
siguiente forma:

—u, Nt
1/1,=¢e , (3.5)

—oNt
/1, =", (3.6)
Con la ayuda de las secciones eficaces atomicas es posible calcular el coeficiente de
absorcion de una aleacion o de un compuesto que contenga varios elementos diferentes .

3.2 Mecanismos de absorcion

Los electrones en los orbitales atdmicos tienen energias que oscilan de eV a keV, por lo que
fotones con tal energia son capaces de expulsar electrones de sus capas (ionizar), por esta
razoén rayos UV de alta frecuencia, rayos —x, rayos cdsmicos y gamma son conocidos como
radiacion ionizante. Al interactuar los fotones de alta energia existe conservacion de la
energia, la masa, el momento y su carga eléctrica, existe un mecanismo especifico de
absorcion de la radiacion electromagnética que va en funcion de la energia del foton

3.2.1 Dispersion coherente (Rayleigh):

Se hace evidente a energias bajas de los rayos x (abajo de 30 keV). El fotoén incidente
interactua con el atomo como un todo, no con el nicleo o electrones en forma individual, el
foton no pierde energia y su direccion cambia minimamente, en las aplicaciones médicas un
maximo del 3% sera de este tipo, figura 3.2. La probabilidad de ocurrencia de un evento de
dispersion coherente, P conerente » €Sta dado por:
2%
P a . (3.7)

coherente E 2

Donde E es la energia del foton incidente y Z es el numero atémico efectivo del tejido.
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Fig. 3.2.Dispersién rayleigh
3.2.2 Absorcion fotoeléctrica (efecto fotoeléctrico)

Este mecanismo de absorcion ocurre a energias entre 20 -80 keV para hueso, aire y tejidos
blandos. El foton incidente interactia con un electroén de las capas internas, el 80 % de las
interacciones son en la capa K. La probabilidad de ocurrencia es mayor si la energia del
foton es igual a la energia de enlace, el electron de la capa interna absorbe toda la energia
del fotén “desapareciendo el foton” expulsandose el electron con un exceso de energia

cinética E, = E; — E,. El fotoelectron expulsado viajarda 1 a 2 mm a través de la materia

creando a su paso pares de iones de otros atomos hasta ceder toda su energia, el
fotoelectrén ya en reposo es atraido e incorporado a un ion positivo, mientras tanto el
original 4&tomo blanco ha quedado con una vacancia en su capa interna, un electron de las
capas externan ocupara la vacancia dejando su capa externa emitiendo su exceso de energia
en forma de un fotén caracteristico (rayo-X caracteristico). El fotdon caracteristico puede
simplemente dejar el 4tomo e interactuar con otros electrones resultando principalmente en
la produccion de pares i0nicos, sin embargo en algunos casos interactuard con electrones
de la capa externa del mismo atomo (una especie de “absorcion fotoeléctrica interna’)
expulsando estos electrones fuera del atomo (electrones de Auger).La probabilidad de
ocurrencia de la absorcion fotoeléctrica depende del numero atomico, del material irradiado

y la energia de fotén incidente,.especificamente es proporcional a Z° e inversamente
proporcional a E, . Figura. 3.3
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Fig. 3.3. Efecto fotoeléctrico

Fig. 3.4. Electrén de auger y fotdn caracteristico producidos
durante el efecto fotolectrico
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3.2.3 Efecto Compton

La dispersion Compton es una colision eldstica entre un foton y un electron libre, ocurre a
energias mayores de 25 keV, para tejidos suaves, aire y hueso. El foton incidente interactia
con un electron de la capa externa, la diferencia de energia entre el foton y el electron de la
capa externa resulta en la absorcién de una parte de la energia del foton. En una colision
entre un foton y un electrén libre no es posible que toda la energia del foton sea transferida
al electrén si no se conservan la energia y la cantidad de movimiento, por lo que el foton
debe ser dispersado con una energia menor que el foton incidente. Unicamente la diferencia
de energia entre el foton incidente y el dispersado es transferida al electron libre. La
probabilidad de una interaccion Compton disminuye a medida que aumenta la energia del
foton y con el aumento del nimero atomico del absorbedor. En elementos con niimero
atomico bajo, la dispersion Compton es el principal mecanismo de interaccion. En esta
dispersion cada electron actiia como centro dispersor y las propiedades macroscopicas de
dispersion de la materia dependen principalmente de la cantidad de electrones por unidad
de masa, sin embargo, las propiedades de dispersion Compton son establecidas sobre la
base de un electron. La conservacion del momento para esta interaccidn nos permite
conocer el cambio de la longitud de onda y la energia del foton dispersado [34] figura 3.5.

Fig. 3.5 Efecto compton, a) permite cacular la trayectoria del electrén compton y
el fotdén dispersado, b) el cambio de longitud de onda del fotén
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3.2.4 Efecto acumulativo de los distintos tipos de interacciones

La probabilidad de ocurrencia de cada una de las interacciones depende de la energia E del
foton incidente, que es 1/E’ para la absorcion fotoeléctrica y (1/E) para la dispersion
Compton. De esta manera incluso fotones de un haz monoenergético experimentaran
diferentes tipos de interacciones. Los coeficientes de absorcion o las secciones eficaces dan
las probabilidades de remover un electron de una capa en condiciones de buena geometria
asumiendo que cualquiera de las interacciones posibles remueve el foton del haz. El
coeficiente de absorcion total es la suma de los coeficientes para cada una de las
interacciones descritas anteriormente fig. 3.6.

/utotal = IUCoh + /uFE + /uComp + /uPP + ;uPD

Dispersion coherente
Absorcion fotoelectrica
Dispersion compton
Producién de pares

Atenuacién Total

Probabilidad de Occurrencia

0.01 0.1 1 10 Energia (MeV)

Fig. 3.6 Efecto acumulativo de los distintos tipos de interacciones
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Capitulo 4: La tomografia axial computarizada
4.1 Introduccion

La TAC introducida a la imagenologia médica en 1972 ha tenido un rapido desarrollo
técnico que va desde la disminucidn en los tiempos de reconstruccion y adquisicion, hasta
el modo de adquisicion helicoidal con multidetectores, esto ha incrementado su uso,
convirtiéndola en la fuente principal en la dosis colectiva de la poblacion (67%), no
obstante constituya el 11 % de las exploraciones con rayos-x [1].

El beneficio en los pacientes por el uso de la TAC esta mas alld de cualquier duda, sin
embargo una desventaja inevitable es la exposicion a la radiacion ionizante, incluso con la
TAC multidetector capaz de obtener imagenes en tiempos menores de un segundo no se ha
conseguido la reduccion en la dosis recibida por el paciente, aunado a esto se encuentra en
ocasiones la practica de mejorar la calidad de la imagen a expensas del aumento de las
dosis de radiacion recibidas por el paciente [35].

La TAC junto con la radiologia intervencionista es considerada un procedimiento
radiologico de alta dosis de radiacion ionizante [2] y en vista del conocido riesgo de inducir
cancer a niveles alcanzados en la TAC se hace necesario la optimizacion de la dosis, asi
como el uso de los principios de proteccion radioldgica en el paciente.

Para lograr la optimizacion de las dosis de radiacion derivadas de la TAC se requiere la
compresion de las técnicas utilizadas para caracterizar su dosimetria. La exposicion en
TAC es diferente de la radiologia convencional, en TAC no es til utilizar como cantidad
dosimetrica la dosis de entrada a piel, debido a que la dosis presenta un gradiente radial con
que va de la periferia al centro, ademas existe dependencia de la dosis en funcion del
diametro de la region a explorada.

La dosimetria en TAC presenta rasgos especiales, por ejemplo tomografos con
caracteristicas técnicas de operacion similares empleando parametros de exposicion
idénticos presentan variaciones substanciales en la dosis suministrada al paciente. Para
comparar las dosis en tomografos con un modo de operacion similar e incluso con aquellos
con distinto modo de adquisicion (serial vs. helicoidal) se deben considerar varios factores
en conjunto como es el pitch, mAs y kVp.

La cantidad dosimetrica empleada para la optimizacion de la dosis y asegurar la calidad de
la imagen en TAC, el CTDI, ha tenido diversas modificaciones desde el origen de su
definicion, asi tenemos el CTDl,e, CTDIgpa, CTDIig, CTDIw, CTDIyoL, esto ha
obedecido el desarrollo de la reciente generacion de tomografos y la mejor caracterizacion
de la dosis.

29



4.2 Principio general de operacion de la TAC

El principio bésico de la TAC es que la estructura interna de un objeto puede ser
reconstruida a partir de multiples proyecciones del objeto, mediante su irradiacion axial
(figura 4.2). La obtencion de imagenes en TAC es el resultado de la atenuacion del paciente
por un delgado haz de rayos -x, cada imagen consiste de una matriz de pixeles que
corresponden a numeros CT (medidos en unidades hounsfield, HU) que presentan valores
de atenuacion de los elementos de volumen (voxeles) contenidos en el corte. La calidad de
la imagen se relaciona a la fidelidad del numero CT, la precision de la reproduccion de
pequenas diferencias en la atenuacion (resolucién de bajo contraste) y detalles finos
(resolucion espacial).

Fig 4.2 La irradiacién axial permite obtener proyecciones de una seccién
transversal en funcidn del coeficiente de atenuacion masico.

4.3 Generacion de una proyeccion
La interaccion de los Rayos-X y un objeto se puede modelar como una integral de linea
sobre la caracteristica del objeto, asumiendo que todos los fotones que llegan al detector

son de la misma energia :

Atenuacion Exponencial de los Rayos-X

Hi Mo
n No = Nie #4*,

= Nie ™ oo 4.1
N; : intensidad del rayo-X de entrada.
No: intensidad del rayo-X de salida.
u : coeficiente de atenuacion lineal.
No = Nig” WTHHHDAX 49
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Suma de los Coeficientes de Atenuacion de los Rayos-X

—(4.3)
Ni
Lo que nos da; Zk: MAX = In L PR — (4.4)
) , , T N i
Obteniendo la integral de linea; J f(x)dx = In N — (4.5)

e
Ahora, si en una seccion transversal como se muestra en la figura consideramos g como
funcion de dos puntos coordinados x e y, denotandolo como p (X, y), considerando el ancho
T del rayo suficientemente pequeno, donde ds es un elemento de longitud y la integracion
es llevada a lo largo de la linea AB mostrada, figura 4.5.tenemos entonces que la
proyeccion es;

Ni
Paka)= [ pxypds=tn oo 46)

rayoA-B 0

Como podemos ver una proyeccion Pg se forma por medio de un conjunto de mediciones
al angulo ©, donde cada medicion es una integral de linea sobre una trayectoria rectilinea
de coeficiente de atenuacion p.

N,
in
FIE-“”] :r[ ple, ¥) ds = E.nw

Fayo LB

Fig. 4.3 Generacion de una proyeccién
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4.4 Descriptores de dosis en TAC

Las condiciones de exposicion a la radiacion ionizante en estudios tomograficos son
diferentes de los procedimientos de con rayos-x convencionales, se requiere de técnicas
especificas para caracterizar la dosis en el paciente en TAC., la Fig. 4.4 muestra la
distribucion radial tipica de la dosis en un corte tomografico.

B /
-~ /
”
o)t
oo R - 7
\ _._____‘-/2";/’/ 4
G 2] c'(.":_y’ L
S e

Fig. 4.4 Distribucion de dosis en un corte tomogréfico.

El principal mecanismo de interaccion en la tomografia es la dispersion Compton, por lo
que la radiacion dispersa puede ser considerable e incluso mayor que la dosis de radiacion
debida al haz primario. La radiacion dispersa no esta confinada al perfil de haz colimado y
la adquisicién de un corte suministra una dosis considerable de radiacion dispersa a los
tejidos adyacentes fuera del haz primario, por ejemplo en un protocolo tomografico de 10
cortes de 10-mm adquiridos en abdomen, el tejido en el corte 5 recibira tanto radiacion
primaria y radiacion dispersa de su adquicision, pero ademas recibird radiacion dispersa de
los cortes 4 y 6 y un menos de los cortes 3 y 7 Fig. 4.5

Diez Cortes de 10 man

T Radiacion Total
A

Iy
! i
Un Corte de 10 mm | 2 Radiacion Dispersa

-l
1 |

. fnci £

g Ay Radiacion Total ’.

& \

Il
Eadiacion Primania !

Radiacion Dispersa ./
i

Posicion a lo largo del torso
Fig. 4.5 La dosis de radiacién en el paciente se muestra en funcidn de la posicion en el torso a
lo largo del eje craneo-caudal. El perfil de dosis para un corte de 10-mm (izquierda), el perfil
de dosis para 10 cortes contiguos de 10-mm (derecha). La contribucion del perfil de dosis del
componente primario es el mismo, sin embargo en un nimero de cortes adyacentes las colas
de radiacion dispersa incrementan la dosis total para cada corte.

La dosis promedio de exploracion multiple (MSAD) es el estdndar para la determinacion de
la dosis de radiacion en TAC. EL MSAD es la dosis de tejido que incluye la dosis
atribuible a la radiacion dispersa de los cortes adyacentes. EL MASD es definido como la
dosis promedio a una profundidad particular de la superficie como resultado de los cortes
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contiguos. Un estimado del MSAD puede ser obtenido con un solo corte al medir el Indice
de dosis en TAC (CTDI). E1 CTDI es definido como la integral de una sola exploracion del
perfil de dosis a lo largo de una linea infinita perpendicular al plano tormografico dividido
por el espesor nominal del corte:

1 +00
=— | D(2)dz ,
CTDI= _L (2) (4.7)

Donde N es el espesor nominal del corte y n es el numero de cortes representados
simultdneamente en una exploracion. El MSAD (Multiple Scan Average Dose) para un
perfil de dosis Dni(z), resultante de una serie de N adyacentes exploraciones en la cual el
primero y el ultimo corte contribuyen con cantidades insignificantes de radiaron dispersa en
el volumen representado por el corte central de la serie; el MSAD es el valor promedio del
perfil de dosis en el punto (X, y) en el centro de la serie de cortes donde el promedio esta
sobre una distancia igual al incremento entre cortes I

/2
MASDN,|=(1/|)I_I/2DN, 1(2)02 e (4.8)

Donde MSADx; designa el MSAD para una serie de N cortes con un incremento de I entre
cortes; Dni(z) es el total del perfil de dosis resultado de las dosis a partir de los N cortes; y
el origen de el eje-Z se asume que coincide con el centro del corte central contribuyendo
con el perfil de dosis. Podemos observar que si para una N suficientemente grande:

MSADN,, 1= ( nTI ) CTDI — (4.9)

El CTDI proporciona una buena aproximacién al MSAD cuando los cortes son contiguos. La
medida del CTDI estima la radiacion dispersa de los cortes adyacentes de una forma practica. El
CTDI definido como la integral infinita de la longitud no es facilmente medido. Un nimero
de variaciones han sido introducidas ignorando las contribuciones relativamente pequefas
del perfil de dosis a distancias lejanas del centro del corte explorado. El CTDI definido por
la FDA (Food Drugs Administration) de Estados unidos (CDTI pps) como la dosis de
radiacion en cualquier punto en el paciente que incluye la radiacion dispersa de 7 cortes en ambas
direcciones para un total de 14 cortes.

7T
CTDIFDAZ(l /nT ) J.7 - D unico ( Z ) dz - (4.10)

Donde n es el numero de secciones por explorar, T es el ancho de el intervalo que es igual
al espesor de la seccion seleccionada, y Dypico(z) €s la dosis en el punto z sobre cualquier
linea paralela a el eje z para una exploracion axial. Fig. 4.6
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Fig. 4.6 Perfil de dosis de una exploracion multiple que muestra el resultado de una
serie de 14 exploraciones con un incremento igual al espesor del corte (t). La dosis promedio
de exploracion multiple (MASD) es dado por el indice de dosis (CTDI) indicado en la porcién
central de un perfil de exploracion multiple.

En la practica una forma conveniente de la determinacion del CTDI puede realizarse con
una camara de ionizacion con una longitud activa de 100 mm lo que proporciona una
medida del CTDI,oyp en términos de dosis absorbida en aire (mGy).La medicion del CTDI
puede realizarse en el centro o 10 mm abajo de la superficie de un fantoma, tales valores
obtenidos son mayores que los correspondientes al CTDI FDA bajo similares de
exposicion, siendo mayor esta diferencia para cortes mayores. EL CTDI;o esta
determinado por el promedio de cuatro valores del CTDI;o medido en posicione
equidistantes a lo largo de un fantoma:

5cm
CTDIygo= (I/NT ) [ " Douico (2) 2 ooomrrroeeee @.1)

Donde N es el numero de secciones por exploracion, y T es el ancho de cada seccion
adquirida (la cual no necesariamente de la misma anchura que la seccidn reconstruida)
Este indice puede ser medido en el centro y en la periferia (a 1 centimetro.) para describir
la variacion ardedor del plano de exploracion.

Las dosis en la superficie del paciente son mayores que la dosis que en el centro del paciente, en la
exploracion de cabeza la razon periferia - centro es 1:1 y en la exploracion de cuerpo la razéon
periferia centro es 2:1 fig. 4.7.
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= : b) . ‘
Fig. 4.7 Dosis tipicas en fantoma de cuerpo a), y cabeza b), se observan los CTDI
medidos en el centro y la periferia.

a)

Las medicion del CTDI en un fantoma estindar de cabeza o cuerpo puede ser utilizada
para proporcionar una indicacion del CTDI promedio sobre el corte tomografico producido
en una exploracion axial. Se asume que la dosis en un fantoma en disminuye linealmente
con la posicion radial de la superficie al centro, entonces el promedio del CTDI dentro una
seccion tomografia es aproximadamente el CTDI 100 ponderado (CTDIy):

CTDIW: (1/3 )( CTD' 100 )Centro + (2/3 )( CTD| 100 ) Periferia ~ -=--- (412)

El CTDI en volumen (CTDIyor) describe la dosis promedio sobre el volumen toral
explorado en una exploracion secuencial o helicoidal (IEC 2003)

CTDI

CTDI o
VoL Pitch (4.13)

4.5 Dosis efectiva

Es un concepto definido por la Comision Internacional de Radioproteccion (ICRP) en la
publicacion namero 60 comparar las dosis recibidas por exploraciones tomograficas con
otros procedimientos radioldgicos es necesario la determinacion de la dosis efectiva, un
indicador 1til de la exposicion del paciente, aunque no es apropiada como cantidad de dosis
de referencia ya que es obtenida en forma indirecta, y su definicion puede se objeto de
cambios en el futuro. La dosis efectiva para un protocolo de exploracion particular puede
ser estimada a partir de la medida del CTDlaire para un tomografo, normalizando las dosis
a organo determinados por fantomas matematicos antropomorficos usando el método de
Monte Carlo.

4.6 Factores que influyen en la dosis sobre el paciente en TAC

La dosis en TAC esta determinada por las caracteristicas inherentes del tomografo, la talla
del paciente, la region anatomica explorada, asi como el protocolo y la técnica usada. La
dosis absorbida deber suficiente para satisfacer el requerimiento diagnostico. Los
parametros técnicos y operacionales que influyen sobre la dosis del paciente se resumen en
la tabla 1, estos aplican tanto a tomografia convencional como helicoidal. La dosis en el
paciente, la dosis a drgano como la dosis efectiva, depende de la calidad del haz de rayos x,
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y la dosis al paciente disminuye hasta cierto nivel de calidad de imagen cuando se
incrementa el voltaje o filtracion.

Para un tomdgrafo determinado, la dosis esta relacionada linealmente con el producto de la
corriente (mA) y el tiempo de examinacion. La dosis absorbida por una parte del cuerpo
depende inversamente del pitch para un mA constante en TAC convencional como
helicoidal.

La comparacion de los valores de mAs de diferentes escaneres no proporciona informacion
sobre la dosis relativa debido a las diferencias en su disefio. Por ultimo, el nimero de
organos expuestos y sus dosis media depende del volumen irradiado del paciente durante la
exploracion, esto se incrementard con el nimero de cortes en TAC convencional y con el
tiempo en la exploracion multicorte, y a su vez si el estudio es de doble fase.

Parametro Influencia en la dosis del paciente

Alto voltaje del tubo de rayos -X Un mayor KV es util ( a un ruido constante
en de la imagen)

Filtracion Una mayor filtracion es provechoso

Corriente del tubo de rayos-X Incremento lineal con el mA

Tiempo de exploracion Incremento lineal con el tiempo (s)

Espesor del corte Incremento aproximadamente lineal en la
dosis con el espesor (valido para escaneres
unicorte)

Volumen explorado Incremento lineal en la dosis con el aumento
de volumen

Tabla. 1 Influencia de los parametros técnicos y operacionales en la dosis
al paciente durante la TAC, tomado de Kalender 2000

El mAs es el factor mas importante en el manejo de la dosis en el paciente, la intensidad del
rayo-x es directamente proporcional al mA, por lo que este debe variar con la talla y la
region anatomica explorada, ya que su reduccion significativa disminuye la dosis al
paciente, y se larga la vida util del tubo generador de rayos-x en un escaner determinado.

La reduccion del mAs sin el correspondiente incremento en el tiempo de exposicion
conduce a un incremento del ruido lo que hace que se pierda calidad de la imagen. Una
estrategia para reducir la dosis de radiacion consiste en disminuir significativamente el mA
en zonas con elevado contraste como torax y pelvis, en estas regiones la degradacion de la
calidad de la imagen como resultado de la reduccion del mAs no es significativo.

Un factor que contribuye con mayor dosis al paciente es la demanda de mayor resolucion

espacial con el uso de cortes mas finos con mayor intensidad del rayo-x para disminuir el
ruido.

36



4.6.1 Colimacion, velocidad de la tabla'y pitch

En tomografia helicoidal la colimacién del haz, la velocidad de la tabla y el pitch deben
considerarse en conjunto para caracterizar la dosis al paciente. El pitch es el avance de la
tabla en milimetros en cada rotacidon sobre la colimacion (espesor del corte) la figura 4.8
ilustra el concepto de pitch, por ejemplo un pitch de 1 implica un exploracion contigua, un
pitch de 2 significa que existe un espacio sin explorar que corresponde al espesor del corte
(n canales de adquisicion multiplicados por el espesor del nominal de cada canal) este pitch
tiene diferentes efectos sobre la calidad de imagen; por ejemplo en la colonoscopia virtual
la calidad de la imagen y los artefactos por reconstruccion son menos afectados por el
incremento del pitch que por la colimacion del haz, sin embargo la situacion es diferente
para nddulos pulmonares pequefios en los cuales se requiere de cortes mas finos
(colimacion méaxima) en donde el incremento del pitch afecta la detectabilidad de los
nddulos pulmonares.

Distancia recorricda en cada rotacién

Fig. 4.8. El concepto de Pitch

Existen dos formas por las cuales el pitch puede ser incrementado durante la rotacion
constante del tubo; incrementado la velocidad de la tabla o disminuyendo la colimacion. Al
Incrementar la velocidad de tabla para una colimacion dada se tiene un pitch mayor que es
asociado con menor dosis de radiacion en el volumen para un mA constante (debido al
menor tiempo de exposicion efectivo), pero se tiene una disminucion de la deteccion de
lesiones como los nodulos pulmonares pequefios. Al Disminuir la colimacién (para una
tabla velocidad de la tabla dada) se tiene el mismo tiempo de exploracion, pero se
disminuye la dosis de radiaciéon sobre el volumen explorado para un mA constante, y se
disminuye la relacion sefial ruido, con lo que la deteccion de nddulos pulmonares pequefios.

La TC helicoidal con un pitch de 1 proporciona aproximadamente la misma dosis de
radiacion que una TC convencional axial con los mismos factores de exposicion. Para una
exploracion helicoidal no contigua (pitch >1) a una colimacion dada, la dosis de radiacion
disminuye conforme el pitch se incremente, especificamente 1/pitch.
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Normalmente el kVp (kilovoltaje pico) no es cambiado de paciente a paciente para un
particular tipo de estudio, asumiendo que la longitud de la exploracion y el espesor del
corte ha sido juiciosamente elegidos para un requerimiento diagnostico, solo queda el mA,
y el pitch para el manejo en la dosis del paciente.

La tabla 2 muestra un ejemplo tipico de ajuste para TAC helicoidal de torax, el mA ha sido
reducido de 165 a 110, la velocidad de la tabla ha sido aumentada de 5 mm a 10 mm por
rotacion, por lo que el pitch cambiado de 1 a 2 [35]. Los resultados en la dosis efectiva
disminuyeron de 7.1 a 2.4 mSv y en pulmoén la dosis a 6rgano de 24.3 a 8.2 mGy (66% de
reduccion)

Parametros TAC helicoidal de térax
Voltaje (Kvp) 140 140
Corriente (mA) 165 110
Longitud explorada (cm) 31.0 31.0
Espesor del corte (mm) 5.0 5.0
Avance de la tabla/360 (mm) 5.0 10.0
Pitch 1.0 2.0
Organo criticos Pulmon
Dosis a 6rgano (mGy) 24.3 8.15
Dosis efectiva (mSv) 7.1 2.4

Tabla 2. Ejemplo de reduccién de dosis en TAC por cambios en los pardmetros de exposicion
4.6 Tomografia helicoidal multidetector

La TAC multicorte presenta ciertas ventajas con respecto a la convencional; el tiempo
extremadamente corto de adquisicion continua de datos en un solo respiro, la reduccion de
artefactos por movimientos involuntarios (peristalsis y el latido cardiaco), la optimizacién
en el empleo de medio de contraste durante la exploracion, la utilizacion de un pitch mayor
de uno se reduce la dosis. Las imagenes obtenidas con TAC multicorte pueden ser
reconstruidas en cualquier posicion del volumen a explorar, lo que evita un registro
anatomico erroneo, las lesiones equivocas puede ser evaluadas sin la exposicion adicional
del paciente, la posibilidad de desplegar los datos en cortes transversales a intervalos mas
pequefios que la colimacion del haz de rayo.

Sin embargo la TAC multicorte debido a su facil elaboracion el operador puede extenderse
en la examinacion al incrementar el volumen o por repetir una region. Aunque es la misma
calidad en TAC convencional y multicorte con un pitch de 1, la elaboracion de una TAC
helicoidal con pitch mayores de 1.5 implica una inferior calidad diagnostica al hacer
insuficiente la calidad diagnostica de la imagen al reducir la resolucion de bajo contraste.

Otra desventaja de la TAC multicorte es la resolucion espacial en el eje-z es menor que el
indicado por el ancho del corte nominal a menos que use aplique una interpolacion
especial, y por ultimo la técnica multicorte tiene un artefacto inherente dependiendo el
numero de detectores utilizados.
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CAPITULO 5: CONCEPTOS BASICOS DE RADIOBIOLOGIA
5.1 interaccién de la radicacion con las células

La interaccion de la radiacion con las células es una funcioén de probabilidad, puesto que no
resulta siempre en un dafio permanente y la energia depositada es en forma aleatoria,
ocurriendo en alrededor de 10™'* s. No existe un dafio especifico debido a la radiacién, sino
que este puede ser asociado a otras causas (quimicas, calor, dafio fisico, etc.). Después de
la exposicion a la radiacion, el periodo de latencia puede ser de décadas para dosis bajas de
radiacion, pero de minutos a horas para altas dosis.

La accion de la radiacion sobre la célula es clasificada como directa o indirecta (fig. 5.1).
En la accién directa, generalmente radiacion de alta transferencia lineal de energia (LET),
el dafio bioldgico ocurre como resultado de la ionizacion de atomos a través de la
interaccion Compton y fotoeléctrica en moléculas claves (DNA, RNA, enzimas) causando
que tales moléculas se inactiven o alteren funcionalmente produciéndose reacciones
inapropiadas.

En la accién indirecta de la radiacion sobre la célula, generalmente con radiacion de baja
LET, los efectos producidos son debidos a la creacion de radicales libres creados por la
interaccion de la radiacién con el agua (radiolisis del agua).Los radicales libres causan
rupturas en moléculas vitales ocasionado la muerte celular.

ACCION DIRECTA

Foton de Rayo-X

AVAVAVAVAVAVAVAVAVAVS 177"
€ e oA

ACCION INDIRECTA

Foton dg R_al‘ru-}( . Rﬂﬂlﬂl\'ﬂ

V-2V~

Mulg:ula' Radical libre
de Agua

——Y DOBLE HELICE
3% DELDNA

Fig. 5.1 La interaccion de la radiacion sobre la célula puede ser directa o indirecta.

39



5.2 Efecto de la RI sobre los cromosomas

Después de la irradiacion durante la division celular es posible observar microscopicamente
algunas rupturas en los cromosomas en la metafase y anafase del ciclo de division celular.
Los fragmentos cromosomicos producidos tienen la capacidad de unirse entre ellos, esto
puede ser; reunirse en su configuracion original, fallar la reunién creando una aberracion, o
reuniéndose con otros para formar nuevos cromosomas que pueden o no parecer
estructuralmente alterados comparados con los cromosomas antes de la irradiacion.

5.3 Radiosensibilidad celular

En 1906 J. Bergoni¢ y L. Tribondeau observaron los efectos de la exposicion a los rayos-x
en células testiculares de conejo, y establecieron que la radiosenbilidad estaba en funcion
del estado metabolico, afirmando la sensibilidad celular a la radiacion es directamente
proporcional la actividad reproductiva e inversamente proporcional al grado de
diferenciacion, una notable excepcion a esta ley son los linfocitos, los cuales son altamente
diferenciados pero extremadamente sensibles.

La LET de la radiacion afecta la sensibilidad celular a la misma, pues conforme esta se
incrementa lo hace su capacidad para causar dafio biologico. El oxigeno afecta la
sensibilidad a la radiacion debido a que un tejido mejor oxigenado es mas radiosensible,
pues se aumenta la accion indirecta de la radiacion

Existe un control genético de la radiosensibilidad como se puede observar en enfermedades
hereditarias como el sindrome de Down, Cockaine, Usher, Gardner, Anemia de Fanconi,
Ataxia telangiectasica etc., que se asocian con mayor sensibilidad a los rayos-x.

5.4 EFECTOS ESTOCASTICOS Y DETERMINISTICOS

Un efecto estocastico se refiere a que no es posible atribuir la radiacion como la causa
especifica de un efecto determinado y por otro lado que puede ocurrir a cualquier valor de
dosis recibida, pero el riesgo se incrementa en funcion de la dosis, la exposicion a niveles
bajos cronicos como por ejemplo en el radiodiagnostico se causan este de tipo de efectos.
El principal efecto estocastico es la induccion e cancer. Cuando se esta expuesto a dosis de
radiacion relativamente altas se causan efectos especificos que son predecibles por lo que
se denominan efectos deterministicos (cuadro 2).
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CUADRO 2
RESUMEN DE EFECTOS DETERMINISTICOS

Sindrome Hematoldgico:

Dosis: aproximadamente 1-10 Gy (100-1000 rad)

Caracteristicas Clinicas: Dafio general en la formacion de células en medula 6sea, que se
incrementa con la dosis, dando lugar a Pancitopenia. Conduciendo a Hemorragias, anemia, e
infeccion.

Tratamiento: 0-1 Gy (0-1rad) resguardo de la persona

1-2Gy (100-200 rad) resguardo y vigilancia hematolégica

2-6 Gy (200-600 rad) transfusiéon sanguinea y antibiéticos

6-10 Gy (600-1000 rad) Considerar transplante de medula 6sea, nadie ha sobrevivido a una dosis
abrupta de 5 Gy (500 rad) o mas, es posible sobrevivir con transplante de medula 6sea pero
dosis mayores todos los sujetos moriran por el sindrome gastrointestinal

Sindrome Gastrointestinal

Dosis: aproximadamente 2-50 Gy (200-500 rad)

Sintomas Clinicos: Nausea, vomito, diarrea prolongada, deshidratacion,

Desequilibrio hidroelectrolitico, letargo, anorexia, sobreviniendo la muerte arriba de 10 Gy (100
rads).

6-10 Gy (600-100 rad) considera transplante de medula 6sea

10-50 Gy (100-5000 rad) mantener equilibrio hidroelectrolitico

Cerca de 2 Gy (200 rad) enfermedad clasica por radiacién (nausea, diarrea y vomito)
Sindrome Sistema Nervioso Central

Dosis: >50 Gy (>5000rad)

Sintomas clinicos: ataxia, convulsiones, letargo, coma y, muerte

Tratamiento: sedantes.
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Capitulo 6: Materiales y métodos

6.1 Descripcion general del estudio

Se realizd6 un estudio transversal, observacional, descriptivo y prolectivo, con la
autorizacion del Comité de Investigacién, del Comité de FEtica y las Jefaturas
correspondientes, el estudio se llevdo a cabo en el servicio de Radiologia del Hospital
Infantil de México “Federico Gémez” de la Secretaria de Salud utilizando un Tomografo
Siemens Somatom 16 plus.

Los dosimetros termoluminiscentes de LiF: Mg,Cu,P+PTFE se envolvieron y sellaron en
plastico color negro previamente limpiado con alcohol, esto con el objeto de molestar lo
minimo al paciente. Los dosimetros termoluminiscentes se colocaron en ambos parpados,
lobulo derecho de la glandula tiroides, glandula pardtida derecha, asi como en la zona
correspondiente a la glandula mamaria derecha, la imagen 6.1 muestra la ubicacion de los
mismos. La lectura de los dosimetros se hizo al finalizar la jornada de trabajo de las tomas
de TAC en un lector Harshaw 3500, posteriormente se borraron térmicamente 240 °C 10
minutos seguido de 2 horas a 100 °C para ser reutilizados el dia subsecuente.

El grupo de estudio incluy6 pacientes pediatricos, de los que registramos la edad, genero,
peso, talla, CTDI,,. Las mediciones se realizaron en la fase simple, en la fase contrastada y
reconstruccion tridimensional por separado. Previa realizacion del control dosimétrico se
solicito el consentimiento y autorizacion de los padres.

Imagen .6.1 Ubicacion de los DTL durante el estudio tomogréafico
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6.2 Criterios de seleccion de los pacientes:
Los siguientes criterios de seleccion se tomaron en cuenta
Criterios de Inclusion;

e Pacientes con edad de 1 dia hasta los 15 afios de edad

e Pacientes que requieran tomografia computarizada simple, contrastada o
reconstruccion tridimensional como método diagnostico para alguna patologia de
craneo.

e Lo parametros de exposicion de la TAC de craneo sean 100 kV y 80 mA, pitch de 1
que corresponde con el protocolo establecido por el HIMFG.

Criterios de Exclusion;

e Pacientes mayores de 15 afios de edad.

e Paciente el cual haya recibido terapia con radiofarmacos. o se le halla realizado
algtn estudio de medicina nuclear

e Pacientes que por condicion médica o en quienes sus padres se rehusaron a
participar en el estudio.

Criterios de eliminacion

e Paciente que al efectuar las lecturas el dosimetro no presente las caracteristicas
propias de su curva termoluminiscente.

e Paciente en el cual se repiti6 el topograma o una de las fases del estudio en el
estudio contrastado.

6.3 Material termoluminiscente:
6.3.1 Eleccién del material termoluminiscente:

Los principales materiales termoluminiscentes se pueden dividir en dos tipos: aquellos que
tienen buena equivalencia en tejido pero una sensibilidad baja como el LIF:Mg,Ti, y
aquellos que tienen una alta sensibilidad pero una pobre equivalencia a tejido como el
CaS0O; :Dy. EL LiF:Mg:Cu,P+PTFE tiene una adecuada equivalencia a tejido y presenta
una gran sensibilidad, una curva sencilla, minimo desvanecimiento, respuesta lineal en un
amplio intervalo razones por la cuales decimos utilizarlo en esta investigacion, la Tabla 6.1
muestra las propiedades de este material comparadas con LiF:Mg,Tiy CaSOs,
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Caracteristicas Material

LiF:Mg,Cu,P | LiF:Mg,Ti (TLD- 100) | CaSO,.Dy)
Sensibilidad relativa 20 1 30
Umbral de deteccion 58 nGy - 12uGy
Rango de linealidad | 10°uGy-10°Gy - 3uGy-10°Gy
Desvanecimiento 12.6 % Despreciable Despreciable
Reproducibilidad 1.6 % 2% 2%

Tabla 6.1 Caracteristicas del LiF:Mg, Cu, P comparadas con el LiF:Mg,Ti y CaSO,
(Tomado de Azorin 1990)

6.3.2 Seleccion y caracterizacion del material termoluminiscente

La elaboracion del material de LiF: Mg, Cu, P+PTFE ya fue descrita en el capitulo 2, en el
tema correspondiente. Las dimensiones del material empleado son de 5 mm de diametro y
0.9 mm de espesor. En la caracterizaciéon de 100 DTL fabricados se utilizo una fuente beta
de *°Sr/Y irradiando los dosimetros a dosis de 16, 32 y 48 mGy utilizindose un
borramiento térmico que consistid en calentar a 240°C durante 10 min, seguido por 100°C,
durante 2 horas. Las lecturas se realizaron en un analizador TL Harshaw 3500, integrando
la sefal desde la temperatura ambiente (~ 20°C), hasta 240°C. Todas las mediciones se
realizaron en atmoésfera de nitrogeno a una velocidad de calentamiento de 10°C/s.

Se selecciond aquellos dosimetros que presentaron una linealidad y reproducibilidad con
una desviacion estandar del 3 % en el intervalo de dosis de 10 mGy a 1 Gy, con lo que
resulté una selecciéon de 66 DTL, la figura 6.1 muestra la reproducibilidad del lote de
dosimetros termoluminiscentes utilizado.

La precision de los dosimetros en general presentd una desviacion estdndar menor del 5%
que concuerda con lo establecido para efectuar dosimetria en el radiodiagndstico con
dosimetros termoluminiscentes

LINEALIDAD Y REPRODUCIBILIDAD DE LOS
DOSIMETROS
7000
6000 5606 = S S € S —
5000
G40 F— — ———— ———— —— — — — — -
S30 g utu o 8 g8 g puSgnug
2000
1000
1 2 3 45 6 7 8 9 1011 12 13 14 15 16 17
16 mGy, 32 mGy, 48 mGy
‘ —— Serie2 Serie3 Serie4 ‘

Figura 6.1 Muestra la reproducibilidad de los dosimetros al ser
irradiados a 16mGy, 32 mGy y 48 mGy.
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6.3.3 Calibracién de los dosimetros termoluminsicentes

Para la calibracion de los dosimetros se utilizé un equipo de rayos-x con un rayo de salida
con energia promedio de 55 keV (similar al rayo del tomdgrafo utilizado) irradiando los
dosimetros a valores crecientes de dosis que se corrobord con una cadmara de ionizacidén
Victoreen modelo 150P de gas presurizado que presenta una desviacion estandar del 2% en
las mediciones, obteniéndose la curva de calibraron mostrada en la figura 6.2.

Curva de Calibracion

y=1,7775x + 16,418
R =0,9965

6000
4000

nC

2000

0 1000 2000 3000 4000
Dosis en uGy

Fig. 6.2 Curva de calibracion de los DTL

La respuesta termoluminiscente fue convertida a dosis absorbida en tejido: primeramente
usando la ecuacion obtenida en la curva de calibracion para obtener la dosis absorbida en
aire, y posteriormente este resultado se aplico el factor de ponderacion para tejido.

La capa hemirreductora (CHR) en el tomografo Siemens Somatom 16 plus calculada fue
de 5.6*£0.2 para el aluminio a un kVp= 120 kV que es congruente con el valor kV
establecido para garantizar la calidad del haz de rayos-x. Para la medicién de la capa
hemirreductora fue realizada con un arreglo dosimétrico de discos de LiF:Mg,Cu,P+PTFE
dentro de porta-dosimetros envueltos por laminas de aluminio 1100 ( aluminio con 99% de
pureza) en una disposicion cilindrica.
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Capitulo 7: Resultados

El control dosimétrico en tomografia de crdneo se realizdé en 49 pacientes con una edad
promedio de 5.9 4.1 afios, el 70 % fueron del género masculino y 30 % del femenino, a
19 (37 %) pacientes se les realiz6 estudio de TAC simple, a 22 (45 %) TAC contrastada y a
9 (18 %) TAC de reconstruccion tridimensional.

7.1 TAC simple

Este estudio se realizo a 19 pacientes, el intervalo de edad fue de 1 a 11 afos, con una edad
promedio de 6 afios, los intervalos de peso y talla de los pacientes fueron de 4.7 a39.9 kg, y
59 a 136.9 cm. respectivamente. El CTDIyor promedio desplegado en la consola del
tomografo fue de 27.8 con una desviacion estandar de 4.1, a partir de este se obtuvo el DLP
(producto dosis longitud) que resultd en un intervalo 385.1 a 393.3 mGy, y a su vez con
este resultado se obtuvo la dosis efectiva multiplicandolo por el factor de conversion para
cabeza obteniendo un intervalo de dosis efectiva de 0.894 a 0.904 mSV.

La dosis obtenidas mediante la lectura de los dosimetros termoluminiscentes ubicados en
los 6rganos criticos se evaluaron en la ecuacion de la curva de calibracion, y a este
resultado se pondero con el factor de conversion de dosis de aire a tejido (0.99). Para ambos
lentes oculares se obtuvo practicamente el mismo valor promedio el cual fue de 17.3 mGy,
para glandula tiroides el valor promedio fue de 1.38 con una desviacion estandar de 0.4,
para glandula mamaria la dosis promedio calculada fue de 0.39 mGy y por ultimo para
glandula parotidas el valor promedio calculado fue de 1.88 mGy.

7.2 TAC Contrastada

Este estudio se realizd a 22 pacientes, el intervalo de edad fue de 3-11 afios, con una edad
promedio de 7 afios, los intervalos de peso y talla fue de 11.7 a 42.3 kgy 86 a 142 cm
respectivamente. El CTDIyop promedio desplegado en la consola del tomégrafo fue de 49.6
mGy con una desviacion estandar de 13.6, a partir de este se obtuvo el DLP (producto dosis
longitud) que resulté en un intervalo 680.8-708 mGy.cm , y a su vez con este resultado se
obtuvo la dosis efectiva multiplicandolo por el factor de conversion para cabeza conversion
obteniendo un intervalo de dosis efectiva de 1.597-1.628 mSv.

La dosis obtenidas mediante la lectura de los dosimetros termoluminiscentes ubicados en
los 6rganos criticos se evaluaron en la ecuacion de la curva de calibraciéon, y a este
resultado se pondero con el factor de conversion de dosis de aire a tejido (0.99). Para ambos
lentes oculares se obtuvo practicamente el mismo valor promedio el cual fue de 30.13 mGy,
para glandula tiroides el valor promedio fue 2.24 de con una desviacion estandar de 0.82,
para glandula mamaria la dosis promedio calculada fue de 0.59 mGy, por Ultimo para
glandula parotidas el valor promedio calculado fue de 3.96 mGy.
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7.3 TAC reconstruccién tridimensional

Este estudio se realizo a 9 pacientes, el intervalo de edad fue de 1.1 a 4.1 afios, con una
edad promedio de 2.6 afios, los intervalos de peso y talla fue de 7.5 a 16.5 kg, 65 a 103 cm
respectivamente. El CTDIyor promedio desplegado en la consola del tomdgrafo fue de 25.1
mGy con una desviacion estandar de 3.7, a partir de este se obtuvo el DLP (producto dosis
longitud) que resultd en un intervalo de 498.3 a 505.7 mGy.cm, y a su vez con este
resultado se obtuvo la dosis efectiva multiplicandolo por el factor de conversion para
cabeza obteniendo un intervalo de dosis efectiva del.154 a 1.163 mSv

La dosis obtenidas mediante la lectura de los dosimetros termoluminiscentes ubicados en
los organos criticos se evaluaron en la ecuacion de la curva de calibracion, y a este
resultado se ponderd con el factor de conversion de dosis de aire a tejido (0.99). Para ambos
lentes oculares se obtuvo practicamente el mismo valor promedio el cual fue de 19.12 mGy,
para glandula tiroides el valor promedio fue del6.72 con una desviacion estandar de 9.6,
para glandula mamaria la dosis promedio calculada fue de .94 mGy, por ultimo para
glandula parotidas no se determiné valor.

7.4 Comparacion de los exdmenes tomograficos

El peso, talla y edad de los pacientes con TAC simple y contrastada no difirieron
significativamente (p<0.12 a 0.38). La comparacion de las dosis absorbidas para érganos
entre TAC simple y contrastada fueron significativamente diferentes (p<0.001) teniendo
buena concordancia con el CTDI,,, DLP y dosis efectiva respectivo (Tabla 7.1).

En la comparacion de los pacientes con TAC simple y reconstruccion 3D solo se difirio
significativamente en el rubro de la edad mientras que los rubros peso, y talla no difirieron
significativamente. No obstante que el valor de CTDI o no difirié significativamente (p<
.12); el comportamiento de las radiaciones absorbidas en los 6rganos mostré diferencias
significativas (p< 0.001). (Tabla 7.2)

Entre la TAC contrastada y reconstruccion tridimensional las diferencias en edad, peso,
talla fueron significativas (p<0.002 a 0.01) y la dosis absorbida por érganos no mostrd
diferencias significativas (0.07 a 0.91) y al igual que en las comparaciones anteriores el
CTDl,, no difirio significativamente. Tabla 7.3
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Caracteristica TAC simple TAC contrastada
Edad 1-11 afos 3-11 afos

Peso 4.7-39.9 Kg. 11.7-42.3 Kg.
Talla 59-136.4 cm. 86-142 cm.
CTD'VOL 23.7-31.9 mGy 36-63.2

DLP 385.1-393.3 mGy.cm 680.8-708 mGy.cm

Dosis efectiva

0.894-0.904 mSv

1.597-1.628 mSv

Ojo izquierdo 14.8-19.8 mGy 23.26-37.66 mSv

Ojo derecho 14.4-19.8 mGy 22.91-37.35

Glandula tiroides 0.98-1.78 mGy 1.42-3.06 mGy

Glandula mamaria 0.13-.65 mGy 0.06-1.12 mGy

Glandula parotida 1.37-2.39 mGy 2.75-5.17 mGy

Tabla 7.1 Comparacion de los resultados obtenidos en TAC simple y contrastada
de craneo

Caracteristicas TAC simple TAC reconstruccion
tridimensional

Edad 1-11 afios 1.1-4.1 afos

Peso 4.7-39.9 Kg. 7.5-16.5 Kg.

Talla 59-136.4 cm. 65-103 cm.

CTDlyo 23.7-31.9 mGy 21.4-28.8 mGy

DLP 385.1-393.3 mGy.cm 498.3-505.7 mGy.cm

Dosis efectiva

0.894-0.904 mSv

1.154-1.163 mSv

Ojo izquierdo 14.8-19.8 mGy 8.68-30.24 mGy
Ojo derecho 14.4-19.8 mGy 8.49-29.75 mGy
Glandula tiroides 0.98-1.78 mGy 7.12-26.32 mGy
Glandula mamaria 0.13-.65 mGy 0.17-1.71 mGy
Glandula pardtida 1.37-2.39 mGy N/C

Tabla 7.2 Comparacion de los resultados obtenidos en TAC simple y reconstruccién

tridimensional de craneo
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Caracteristicas

TAC contrastada

TAC reconstruccion tridimensional

Edad 3-11 afios 1.1-4.1 afos

Peso 11.7-42.3 Kg. 7.5-16.5 Kg.

Talla 86-142 cm. 65-103 cm.

CTDlvo 36-63.2 21.4-28.8 mGy

DLP 680.8-708 mGy.cm | 498.3-505.7 mGy.cm

Dosis efectiva

1.597-1.628 mSv

1.154-1.163 mSv

Ojo izquierdo

23.26-37.66 mSv

8.68-30.24 mGy

Ojo derecho 22.91-37.35 8.49-29.75 mGy
Glandula tiroides 1.42-3.06 mGy 7.12-26.32 mGy
Glandula mamaria 0.06-1.12 mGy 0.17-1.71 mGy
Glandula parétida 2.75-5.17 mGy N/C

Tabla 7.3 Comparacion de los resultados obtenidos en TAC contrastada y reconstruccion

tridimensional de craneo
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Capitulo 8: Discusion y conclusiones

8.1 Discusion:

Los resultados mostraron mayor dosis absorbida en los érganos blanco en la tomografia
contrastada en relacion con la tomografia simple, practicamente por un factor de dos, esto
es compatible con el hecho que una tomografia contrastada se puede considerar como una
modalidad que incluye dos fases simples de tomografia, ademads las dosis a drganos criticos
guarda la misma proporcion con el valor del CTDI yor , DLP y dosis efectiva.

En el caso de la tomografia simple en relacion con la tomografia reconstruccion
tridimensional se tiene para ambas un valor de CTDIvol que es practicamente el mismo

(27.8%4.1 mGy para tomografia simple 25.1 37 mGy para tomografia reconstruccion
tridimensional), pero con variaciones substanciales en la dosis a 6rganos blanco como es el
caso de tiroides hasta por un factor de 14 con respecto, y un factor de 2 para glandula
mamaria con respecto a los valores promedio. en la comparacion de estos estudios no existe
una un proporcion de las dosis a 6rganos criticos con respecto a la dosis efectiva y DLP.

Se observd que para el caso de la comparacion de tomografia contrastada con
reconstruccion tridimensional ocurre lo siguiente, se tiene un CTDIvol practicamente el
doble para la tomografia contrastada que tomografia reconstruccion tridimensional pero no
ocurre asi en la dosis a 6rgano, y en la dosis absorbida en la glandula tiroides es mayor
hasta por un factor de 8, no existe relacion con el CTDI vol, DLP y dosis efectiva los cuales
son mayores para el caso del estudio contrastado.

En relacion con los valores reportados en la literatura para dosis a 6rgano, la Comision
internacional de radioproteccion publicacion 87 reporta valores de dosis estandar a dérgano
para la tomografia de cabeza ,siendo estos valores para el adulto, en relacion con nuestro
estudio las dosis absorbidas a 6rganos blanco no se alcanzaron los valores para los lentes
oculares, sin embargo para glandula tiroides y glandula mamaria la dosis absorbida es
mayor y para el caso de la glandula pardtida no se reportd en dicho documento.

El hecho de no encontrar reporte de dosis a drgano para pacientes pediatricos es debido a
que es impractico la determinacion de dosis absorbida a 6rgano para la mayoria de los
organos, no asi en la tomografia de cabeza y otras variantes por lo que se debe realizar
este tipo de investigacion en futuras investigaciones para complementar la dosimetria en
TAC y optimizar la proteccion radioldgica en el paciente pediatrico.

El CTDI es la principal cantidad dosimétrica en TAC; es considerado un buen indice de
exposicion y es utilizado para la determinacion de la dosis efectiva y DLP, sin embargo no
muestra una relacién con estudios de una misma region como fue el caso de tomografia
simple de craneo y reconstruccion tridimensional. Los resultados obtenidos son adecuados
para los 6rganos que se encuentren superficiales y para aquellos 6rganos que son de dificil
acceso, es posible realizar estudios en fantomas con tejido equivalente o cadaveres
humanos introduciendo dosimetros termoluminiscentes en los oOrganos, pues existen
organos que no son simulados en los fantomas por medio del método de Monte Carlo.
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8.2 Conclusiones:

Las cantidades dosimétricas en TAC (CTDI,,, DLP y dosis efectiva) guardan
relacion respecto a la dosis por radiacion dispersa en Organos criticos siempre y
cuando sea la misma region anatdmica y protocolo de estudio, sin embargo las dosis
en organos criticos puede ser mayores en un estudio de la misma regioén anatomica
pero con protocolo diferente a pesar de que tenga menores cantidades dosimétricas.

En el estudio tomografico de craneo reconstruccion tridimensional las cantidades
dosimétrica se encontraron acorde a las normas internacionales en la exploracion
tomografica de cabeza, sin embargo la dosis a d6rgano estimada para glandula
tiroides debido a radiacion dispersa alcanzo dosis estadisticamente significativas
donde se observa un exceso relativo del riesgo tanto para la incidencia o mortalidad
por cancer, no asi en la tomografia simple y contrastada de craneo.

En TAC de reconstruccion tridimensional la glandula tiroides no es de interés
diagnostico lo que hace necesario establecer por norma su blindaje y de aquellos
organos que como ¢éste no son parte del drea de interés diagndstico durante la
exploracion topografica pues con su blindaje no se afecta la calidad diagnostica del
estudio practicado.

En base a los resultados obtenidos se hace necesario la determinacion de las dosis a
organos criticos y su relaciéon con el CTDI,,, DLP y dosis efectiva en de las
diversas regiones anatomicas con sus respectivos protocolos de exploracion
tomografica.
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8.3 Medidas recomendadas para minimizar la exposicion a la radiacion en la
tomografia computada

Los principios bésicos para la proteccion radioldgica en la exposicion a la radiacion debido
al radiodiagnoéstico recomendados por la Comisidon Internacional de Radioproteccion son la
justificacion de la practica y la optimizacion de la proteccion haciendo énfasis en mantener
las dosis tan bajas como razonablemente sea posible (Criterio ALARA) siendo consistentes
con los requerimientos clinicos.

La justificacion es el primer paso para la proteccion radioldgica, cada exploracion
radiologica debe tener como resultado un beneficio neto para el paciente, es decir es sabido
previamente que dicha exploracion influird respecto al diagnostico, la terapia, o el
escrutinio final del paciente. La justificacion de la TC implica que el resultado requerido no
puede ser logrado con otros métodos como ultrasonido y resonancia magnética.

La justificacion también implica que sea el personal que aprueba la necesidad del uso de la
TAC sea altamente capacitado y reconocido por una autoridad competente, y asuma la
responsabilidad clinica., esta persona debe trabajar en conjunto con el medico que refiere el
estudio para establecer el procedimiento mas apropiado para el manejo del paciente.

Una vez que el examen tomografico este justificada, el siguiente paso es la optimizacion de
la misma. El uso optimo de la radiacion ionizante involucra la interconexion tres aspectos
del proceso de imaginologia; la calidad de la imagen, la dosis de radiacion al paciente y la
eleccion de la técnica de exploracion.

Algunas sugerencias para reducir la cantidad de radiacion recibida por los estudios con
TAC son:

1. Deben realizarse solo estudios absolutamente necesarios; una buena comunicaciéon
entre el médico radidlogo y el pediatra determina la necesidad del estudio y la
técnica a usar, considerar otras modalidades tales como ultrasonido o resonancia
magnética que no emplean radiacion ionizante.

2. Realizar el ajuste de los pardmetros en es examen tomografico basados en la talla
del nifio
3. para ello se debe alentar el desarrollo y adopcion de protocolos.

4. La zona explorada del cuerpo debe ser limitada al 4&rea més pequeia posible.

5. En base al d6rgano explorado; el ajuste de mA debe ser lo menor posible para
explorar esqueleto y pulmoén.

6. Valorar de una forma estricta la resolucion del estudio requerido, pues no siempre

es necesario para hacer el diagnostico, en muchos casos un estudio con una
resolucion inferior puede dar el diagnostico.
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7.

10.

11.

Minimizar el nimero de exadmenes con TAC que usa multiples cortes obtenidos con
fases diferentes, pues resultan con un incremento considerable de la dosis. Estos
examenes multifase rara vez son necesarios, especialmente el torax y abdomen.

Educar a través de la publicacion de articulos y conferencias para optimizar los
ajustes de exposicion y determinar el requerido para un paciente particular.

Realizar investigaciones para determinar la relacion entre calidad de la imagen y
dosis de la TAC, para modificar la exploracion con TAC para un nifio particular, y
clarificar la relacion entre radiacion y riesgo de cancer.

Las zonas irradiadas que se encuentran en el campo de visién pero que no son de
interés en el diagnostico deben protegerse, tal es el caso en el examen tomografico
de cabeza utilizar latex-bismuto para proteger los lentes oculares, y collarin
emplomado para glandula tiroides.

Realizar una estudio nacional sobre los equipos de TAC, la forma de uso de los
mismos, el volumen promedio de pacientes, etc.
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