UNIVERSIDAD AUTONOMA DEL
ESTADO DE MEXICO

HOSPITAL GENERAL DE MEXICO
FACULTAD DE MEDICINA

MAESTRIA EN FISICA MEDICA

“Correccion de indice de dosis absorbida
en tomografia computarizada a pacientes del
Hospital General de México”

T ES I S

QUE PARA OBTENER EL GRADO DE
MAESTRO EN FISICA MEDICA

PRESENTA
Erik Roberto Hernandez Davila

Comité de Tutores

M. en C. Eleni Mitsoura
Dr. en C. Ernesto Alejandro Roldan Valadez
M. en C. Juan Garcia Aguilar

TOLUCA, ESTADO DE MEXICO 2018




INDICE

Capitulo 1: Introduccion

Capitulo 2: Estado del arte 3
2.2 Planteamiento del Problema
2.2.1. Pregunta investigacion 10
2.3. Hipotesis 10
2.4. Objetivos 10
2.4.1. Objetivo general 10
2.4.2. Objetivos especificos 10
Capitulo 3: Marco Teoérico 11
3.1. Produccién de la radiacién 11
3.2. Tipos de radiacién 11
3.3. Interaccion de laradiacion con la materia 13
3.4. Cantidades que describen la interaccion de radiacion ionizante con la
materia 14
3.4.1. Kerma 14
3.4.2. Componentes del Kerma 15
3.5. Dosis absorbida 16
3.5.1 Tasa de dosis absorbida 17
3.6. Exposicion 17
3.6.1. Equilibrio de particula cargada 18
3.6.2. Medicion de la exposicion 18
3.7. Dosimetria de pacientes 19
3.7.1. Niveles Orientativos de Dosis 20
3.7.2. Dosimetria 20
3.7.3. Dosimetro 20
3.8. Produccion de rayos X en Tomografia Computarizada 21
3.8.1. Adquisicion de imagenes de tomografia 22
3.9. Efectos bioldgicos 22
Capitulo 4: Metodologia 25
4.1. Etapa prospectiva 25
4.1.1. Determinacion CTDI 25
4.1.2. Célculo en CTDl100 26

4.1.3. CTDlvol 27



4.2. Determinacion experimental del CTDl1o0
4.2.1. Célculo de CTDl1o0 en aire (CTDlair)
4.2.2. Medicion CTDli00 en maniqui

4.3. Etapa retrospectiva
4.3.1. Seleccion de imagenes Dicom
4.3.2. Determinacion del diametro efectivo (Manual)
4.3.3. Célculo de diametro efectivo (software)
4.3.3.1. Descripcion del software

4.4. Calculo de SSDE
4.5. Analisis estadisticos
Capitulo 5: Resultados

5.1. Medicién CTDl1oo
5.1.1. CTDlair
5.1.2. CTDI100 en maniqui (32 cm) de cuerpo

5.2. Calculo CTDlvol

5.3. Determinacion del diametro efectivo
5.3.1. Medicion del diametro efectivo de forma manual
5.3.2. Célculo del diametro efectivo utilizando software
5.3.2.1. Descripcion del software
5.3.2.2. Procesamiento de imagenes
5.3.2.3. Registro de pacientes
5.3.2.4. Contraste
5.3.2.5. Insertar valor de CTDIw
5.3.2.6. Ventana de expedientes de pacientes
5.3.2.8. Procesamiento de imagenes
5.3.2.9. Historial de dosis

28
28
29

30
30
32
33
33

34
34
35

35
35
35

36

37
37
37
37
38
38
39
40
41
42
42

5.4. Comparacién de métodos utilizados en el célculo de diametro efectivo

5.4.1. Prueba de normalidad (Examenes de torax)
5.4.2. Método Bland & Altman

5.4.3. Prueba de normalidad (Examenes de abdomen)
5.4.4. Método Bland & Altman

5.5. Comparacién CTDIvol con SSDE
Capitulo 6: Discusion y Conclusiones
Capitulo 7: Referencias
ANEXOS
A.l. Participacion en el Simposio de Fisica Médica

A.2. Articulo enviado

43
43
44
45
46

47
49
52
57
57
58



Resumen

Con el paso del tiempo el uso de radiaciones ionizantes en el area clinica ha tenido
un incremento considerable, generalmente por la incorporacion de la tomografia
computarizada ya que permite realizar estudios en pocos segundos de manera no
invasiva, sin embargo, el uso constante de esta técnica puede provocar efectos
biolégicos en el paciente al no considerar la cantidad de dosis que recibe.

Actualmente existen técnicas dosimétricas que permiten conocer la dosis que recibe
el paciente, las cuales son poco precisas ya que sobrestiman la dosis del paciente
al no tomar en cuenta el tamafio del mismo en el calculo de dosis, parte del problema
se atribuye a la demanda de pacientes que existe en los hospitales debido a que no
cuentan con algun software que pueda automatizar el célculo, asi como llevar el
control de cada uno de ellos.

El objetivo de este estudio es realizar la estimacion de dosis especifica por tamafio
(SSDE), el cual toma en cuenta el diametro efectivo del paciente en el calculo de la
dosis absorbida a través de factores de conversion, como lo propone la Asociacion
Americana de Fisicos en Medicina en el reporte 204 publicado en 2011. Con este
fin, se estudio si la incorporacion del factor didmetro efectivo al célculo de dosis
absorbida se obtienen valores méas precisos de dosis en estudios de tomografia
computarizada. El parametro diametro efectivo nos permite conocer el area
irradiada, el cual va cambiando de acuerdo a cada paciente haciendo una
dosimetria mas personalizada y precisa.

Se seleccionaron 203 expedientes de pacientes adultos (entre 20 y 70 afios),
referidos para la adquisicion de una evaluacién de CT de térax o abdomen en el
Departamento de Imagen del Hospital General de México. Se determiné el diametro
efectivo de los pacientes de dos maneras: utilizando manualmente un software de
terceros, teniendo en cuenta las secciones axiales mas anchas del paciente; y
automaticamente, usando un software desarrollado internamente. Los datos se
compararon mediante el método de Bland Altman, para estudiar el acuerdo en la
determinacion del diametro efectivo con ambos métodos. Ademas, se calculo el
indice de Dosis en Tomografia Computarizada en volumen (CTDIva) y SSDE, que
se obtuvo con un maniqui de 32 cm y un tomégrafo SOMATOM Definition AS, estos
datos fueron comparados aplicando una prueba T-Student.

Se encontrd una diferencia significativa entre CTDIVol en el térax (M = 13.40, SE =
0.087) y SSDE (M = 18.29, SE = 0.21; t (97) = -27.01, p <.05, r = 0.93). También
hubo una diferencia significativa en CTDIvol abdominal (M = 15.91, SE = 0.15) y
SSDE (M =20.39, SE=0.37,1(104) =-15.21, p <.05, r = 0.83). En ambas regiones,
la dosis absorbida usando el didmetro efectivo fue mayor. Este estudio demuestra
la importancia de usar el parametro de didmetro efectivo en el calculo de SSDE, ya
gue reduce significativamente la diferencias que se tienen en el calculo de dosis
entre el paciente y el maniqui, lo que mejora la precisién de dicha estimacion.



Summary

Over time the use of ionizing radiation in the clinical area has had a considerable
increase, generally due to the incorporation of computed tomography, since it allows
studies to be carried out in a few seconds in a non-invasive way, however, the
constant use of this technique It can cause biological effects in the patient by not
considering the amount of dose received.

Currently there are dosimetry techniques that allow to know the dose received by
the patient, which are not very precise since they overestimate the patient's dose by
not taking into account the size of the dose calculation, part of the problem is
attributed to the demand of the patient. patients that exist in hospitals because they
do not have any software that can automate the calculation, as well as take control
of each of them.

The objective of this study is to perform the estimation of specific dose by size
(SSDE), which takes into account the effective diameter of the patient in the
calculation of the absorbed dose through conversion factors, as proposed by the
American Association of Physicists in Medicine in the report 204 published in 2011.
To this end, it was studied whether the incorporation of the effective diameter factor
into the calculation of absorbed dose results in more precise dose values in
computed tomography studies. The effective diameter parameter allows us to know
the irradiated area, which changes according to the patient, making a more
personalized and precise dosimetry.

it was selected selected 203 records of adult patients (between 20 and 70 years old),
referred for the acquisition of a CT evaluation of the thorax or abdomen in the Image
Department of the General Hospital of Mexico. The effective diameter of the patients
was determined in two ways: manually using third-party software, taking into account
the patient's wider axial sections; and automatically, using software developed
internally. The data were compared using the Bland Altman method, to study the
agreement in determining the effective diameter with both methods. In addition, the
Computed Tomography Dose Index was calculated in volume (CTDIvoy and SSDE,
which was obtained with a 32 cm phantom and a SOMATOM Definition AS
tomograph, these data were compared by applying a T-Student test.

A significant difference was found between CTDIVol in the thorax (M = 13.40, SE =
0.087) and SSDE (M = 18.29, SE = 0.21, t (97) = -27.01, p <.05, r = 0.93). There
was also a significant difference in abdominal CTDlvw (M = 15.91, SE = 0.15) and
SSDE (M =20.39, SE =0.37,t(104) = -15.21, p <.05, r = 0.83). In both regions, the
dose absorbed using the effective diameter was greater. This study demonstrates
the importance of using the parameter of effective diameter in the calculation of
SSDE, since it significantly reduces the differences in the calculation of doses
between the patient and the manikin, which improves the accuracy of said
estimation.



Abreviaturas

CT
CAT
CTDI

CTDlvol

SSDE

MSAD

AAPM

PMMA
TLD

AP
Lat
RIS

PACS

MATLAB
HU

Computed Tomography (Tomografia computarizada)
Computed axial tomography (Tomografia axial computarizada)

Computed Tomography Dose Index (indice de dosis en
tomografia computarizada)

Volume Computed Tomography Dose Index (indice de dosis
volumétrico en tomografia computarizada)

Size Specific Dose Estimate (Estimacion de la dosis especifica
a tamano)

Multiple Scan Average Dose (Dosis media de escaneo
multiple)

American Association of Physicists in Medicine (Asociacion
Americana de Fisicos en Medicina)

Poli-Metil-Metacrilato

Thermoluminescent Dosemeter (Dosimetro
Termoluminiscente)

Antero-posterior
Lateral

Radiology Information System (Sistema de informacion
radiolégica)

Picture Archiving and Communication System (Archivo de
Imagenes y Sistema de Comunicacion)

Matrix Laboratory (Laboratorio de Matrices)

Hounsfield Units (Unidades Hounsfield)
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CAPITULO 1: INTRODUCCION

El presente trabajo se encauza en mejorar el calculo de dosis en tomografia
computarizada con la incorporacion del diametro efectivo al CTDIva (indice de dosis
en tomografia computada en volumen), propuesto por el reporte 204 AAPM en el
2011 (The American Association of Physicists in Medicine, "Asociacion Americana
de Médicos en Medicina”).

La caracteristica principal se debe a la incorporacion del diametro efectivo en el
calculo de dosis ya que este parametro considera las dimensiones del paciente, es
decir los ejes laterales anteroposteriores de los cortes axiales de las imagenes
tomograficas, con el objetivo de tener una dosimetria mas personalizada.

Con la introduccion de la tomografia computarizada para uso clinico, ha surgido una
constante preocupacion por conocer la dosis absorbida que recibe el paciente, ya
que en cada examen de TC el paciente recibe al menos 1 Sv, que en comparacion
con otras técnicas de imagen como la radiografia convencional resulta mayor.
Aunque el beneficio es mayor que el riesgo, estos valores de dosis absorbida
pueden llegarse a acumular rapidamente aumentando la probabilidad de provocar
dafios colaterales al paciente (Andisco et al., 2014).

Para analizar esta problematica es necesario mencionar sus causas. Una de ellas
es la sobreestimacion de dosis absorbida puesto que los métodos utilizados para
su célculo son idealizados y no toman en consideracién el tamafio del paciente. Otra
de las causas es el control de dosis absorbida. Debido a la gran demanda de
pacientes que hay en los hospitales, llevar el control y calculo de dosis de cada
paciente resulta dificil, es por eso que se optan por métodos de calculo de dosis
mas idealizados. Se estima un promedio de 128 pacientes al dia que se realizan
examenes de tomografia en el Hospital General de México.

La investigacion se realiz6 con objetivo evaluar la dosis absorbida en torax y
abdomen incorporando el factor didmetro efectivo al CTDIvol. Esto nos permitié
conocer cual es la dosis que realmente esta recibiendo el paciente durante los
examenes. Para atender la problematica que existe sobre la demanda de estudios
de TC que se realizan, se desarrollé un software utilizando MATLAB (abreviatura
de MATrix LABoratory, laboratorio de matrices) con la funcionalidad de hacer el
calculo de dosis absorbida utilizando las imagenes DICOM (abreviatura
de Digital Imaging and Communication in Medicine, Imagen digital y comunicacién
en medicina) automaticamente.

Para demostrar que la incorporacion de diametro efectivo al calculo de dosis mejora
la aproximacion, se obtuvo una muestra total de 203 examenes de torax y abdomen
de pacientes adultos (20-80 afios) del periodo de julio a diciembre del afio 2017, los
examenes fueron obtenidos a través PACS (Picture Archiving and Communication
System, Sistema de archivo y comunicacion de imagenes) que se encuentra en el
area de radiologia e imagen del hospital. El criterio para seleccion de los cortes
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tomogréficos axiales de térax fue tomar en cuenta donde se visualizan las cuatro
camaras cardiacas y para abdomen fue cuando se visualizaban ambos rifiones,
después se midieron los ejes axiales AP (anterior-posterior) y LAT (lateral) utilizando
el visualizador de imagenes RadiAnt DICOM Viewer (64-bit), después se hizo el
calculo del diametro efectivo como lo propone el reporte 204 AAPM.

El calculo CTDIval se hizo para dos tomoégrafos Siemens (SOMATOM Definition AS)
utilizando un maniqui cilindrico PMMA (modelo 76-419-4150, Fluke Biomedical) de
32 cm al cual se le insertdé una camara de ionizacion tipo lapiz de 100 mm (modelo
RaySafe Xi, RaySafe) para determinar la dosis en el maniqui tanto en la periferia
como en el centro, estas mediciones se hicieron para los protocolos de térax con
contraste y sin contraste de igual forma para abdomen, el procedimiento se hizo
siguiendo las recomendaciones del reporte 96 AAPM.

Para incluir el diametro efectivo en el calculo de dosis se utilizaron las tablas
proporcionadas por el reporte 204 AAPM, se buscé el factor de conversion de
acuerdo al tamafio y se multiplicé por CTDIlvo obteniendo SSDE (Size Specific Dose
Estimate, Estimacion de la dosis especifica a tamafio).

Para el desarrollo del programa se incorporé el mismo método para el célculo de
dosis con excepcion en la forma de medir el diametro efectivo ya que a diferencia
del método de la AAPM en la cual se utilizan dos dimensiones (LAT, AP), el
programa toma el contorno de la imagen tomografica, calculando el diametro para
una circunferencia.



CAPITULO 2: ESTADO DEL ARTE
2.1. Estado del arte

La tomografia computarizada es una herramienta de deteccién ademas de ser una
herramienta de diagnostico, con una amplia aplicacion para la evaluacion de
numerosas afecciones y el diagnostico de problemas médicos complejos (Bellolio
et al., 2017).

Las primeras generaciones de tomografos eran capaces de obtener imagenes
axiales del cerebro, posteriormente aparecieron equipos helicoidales con arcos
multi-detectores, giros continuos y con adquisiciones super rapidas lo cual permitia
efectuar alrededor de 30 imagenes por segundo. En dichos escaneos se pueden
obtener imagenes en vivo, obteniendo informacion equivalente a una diseccion
anatdmica. Actualmente se pueden obtener estudios por tomografia axial
computarizada helicoidal y multi-slice (Aburjaile y Mourao, 2017).

La integracion de escaneres de TC incluye varias técnicas de imagen, por ejemplo,
el acoplamiento de un escéner de TC con un tomografo por emisién de positrones
(PET) o con un tomégrafo de emision de fotdn unico (SPECT).

La adquisicion de imagenes en TC se obtiene a través de distintas proyecciones,
esto se obtiene con el arreglo de detectores (800-1000 elementos) y tubos de
rayos X alrededor del paciente. Estos arreglos permiten medir la transmision de
rayos X haciendo proyecciones en el paciente. Los detectores y los tubos de rayos
X entre otros dispositivos como son el generador de alta tension para el tubo, asi
como el sistema de adquisicion de datos, los filtros de forma y el sistema de
refrigeracion del tubo de rayos X, estan colocados en el sistema giratorio llamado
gantry. El haz es generado con el tubo de rayos X, este tubo esta compuesto por un
catodo de wolframio y para producir este haz se utiliza el generador de alta tension.
La potencia utilizada en equipos modernos va de los 60-120 kW con una tension de
80 y 140 kV (Calzado y Geleijns, 2010).

El uso de radiaciones ionizantes puede ocasionar dafio celular a través de diversos
mecanismos que afectan principalmente al acido desoxirribonucleico (ADN) entre
otros. La toxicidad de radicales libres puede llegar a producir mutaciones y
alteraciones en la capacidad de reparacion. Se demostré que existe una relacion
lineal de estas rupturas en pacientes in vivo utilizando una dosis de 4.8 a 17.4 mGy
(Alderton, 2007).

Para determinar la cantidad de radiacion que recibe el paciente durante el
diagnéstico o tratamiento la dosimetria es de suma importancia ya que nos permite
conocer estas cantidades en los puntos de interés del organismo (Andisco et al.,
2014). Organizaciones como el Organismo Internacional de Energia Atdmica (OIEA)
o la Comisién Internacional de Proteccion Radiologica (ICRP) realizan publicaciones
de niveles orientativos de dosis para crear un marco de referencia que ayuda a
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instituciones a comparar de manera anénima la dosis que reciben sus pacientes,
permitiendo corregir la dosis si se llegaran a encontrar por debajo o por encima de
esos niveles.

En la actualidad existen diferentes técnicas para cuantificar la dosis absorbida por
el paciente, La Asociacion de Fisicos Médicos en el reporte 31, publicé métodos
normalizados para la medicion de exposiciones diagnosticas de Rx, que consistian
en determinar el indice de tomografia computarizada (CTDI). Este parametro
usualmente es medido utilizando una camara de ionizacion tipo lapiz, aunque
actualmente se han desarrollado otro tipo de alternativas como es el caso de
peliculas termoluminiscentes. EI CTDI representa la dosis promedio en un maniqui
cilindrico homogéneo y sus unidades son gray (Gy). Cabe sefialar que las
mediciones son aproximaciones de la dosis del paciente (AAPM, 1990).

El tipo de radiacion ionizante que se utiliza en terapia e imagen, va en funcién de la
técnica que se esté empleando ademas de producir diferentes dafios a los tejidos,
por ejemplo el tratamiento con 1*3! produce mas dafio en tejido en comparacioén al
tratamiento con RX, es por ello que mediante factores de peso se ponderan estos
efectos biolégicos en funcion de la radiacion, proporcionando un valor aproximado
del verdadero riesgo, a esta cantidad se le conoce como dosis efectiva, expresada
en Sievert (Sv) (Brenner y Hall, 2007; Andisco et al., 2014).

La realizacion de tomografias en regiones del cuerpo como térax, abdomen o pelvis
implican un cierto riesgo a érganos. Para tomar en cuenta esta consideracion fue
propuesto un nuevo factor llamado factor de ponderacién de tejido (wr) el cual se le
asigna a cada tejido diferente u érgano.

Este factor toma en consideracion el sexo y la edad.

HE = Z(DT,R.WR.WT) (mSv) (1)
TR

Donde HE, es la dosis efectiva, Wy el factor de ponderacion de tejido y Dy, es la
dosis media absorbida al tejido (Paul et al., 2012).

Para determinar cuanta dosis reciben los pacientes durante una exploracién en TC,
es necesario tomar en cuenta el volumen irradiado. Un descriptor de la dosis
acumulada en un examen de exploracion es la dosis media de escaneo multiple
(MSAD), la cual es calculada a través del indice de tomografia computarizada
volumétrico CTDlvol, para conocer la radiacion emitida y comparar la salida de
radiacion entre los diferentes protocolos de escaneo (McCollough et al., 2011;
Bauhs et al., 2008). Este parametro es medido en un maniqui de acrilico (Figural)
hecho de material de tejido equivalente, ya que nos permite simular la dosis recibida



por el paciente, los materiales utilizados en maniquis son polimetil metacrilato
(PMMA) o Perspex (Sookpeng et al., 2016).

Figura 1. Maniqui cilindrico.

Las unidades para CTDIvol, estan en términos de Kerma en aire mGy, el cual se
mide en una sola rotacién del tubo de rayos X y generalmente dependera de los
parametros de voltaje (kV) y amperaje (mA) utilizados durante la exploracion de TC.
(Huda et al., 2010) publicaron que para imagenes de torax, el CTDIvol medido en un
maniqui de acrilico de 32 cm de didmetro, con una densidad de 1.19 g/cm3, se
deben tomar en consideracion las diferencias que existen entre el didmetro del
paciente asi como también del acrilico, ya que estos maniquis son mas grandes
que los pacientes adultos promedio. Asi que el CTDIvol obtenido en TC sera menor
a la dosis de radiacion absorbida entregada a cualquier 6rgano del paciente de
tamafo promedio sometido a TC corporal.

En la tabla 1 se presentan los valores tipicos de CTDIlvol en examenes de TC para
pacientes adultos, publicados por diferentes organismos y paises (ICRP, 2011;
JARPM et al., 2015; Foley et al., 2012.).

Tabla 1. Valores tipicos de CTDIlve €n tomografia computarizada.

Tipo de
examen CTDly, (mGy)
IAEA Reino Unido EU Japén
(2003) (2004) (2015)
Térax - 14 12 15
Abdomen 16.2 14 16 20
Pelvis - - 16 20
Cabeza - 100 60 -

A lo largo de los afos se han desarrollado instrumentos para medir la cantidad de
rayos que un sujeto puede absorber durante una exploracion de TC, el disefio de
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los detectores esta basado en el conocimiento de la interaccion de las radiaciones
con la materia. Existen dosimetros que nos ayudan a evaluar diferentes tipos de
radiaciones, asi como también obtener el espectro de energia gamma o neutron, a
este tipo de dosimetros se les denomina dosimetros termoluminiscentes (TLD). La
principal caracteristica de los TLDs es que pueden acumular dosis en periodos
largos de exposicion o a dosis bajas, esto o hace muy utiles en diferentes campos.

Los TLDs son dopados con elementos de numero atdmico alto que tienen mayor
efecto sobre las secciones transversales de interaccion de electrones, con un amplio
rango de energias. Sin embargo, el alto nimero atémico efectivo puede llevar a
errores en el proceso de verificacion de dosis (Yeh et al., 2015).

(Rampado et al., 2014) evaluaron el rendimiento de peliculas radiocromicas vy
dosimetros termoluminiscentes (TLD), cuando se hace dosimetria en tomografia
computarizada. Ellos encontraron que la dosis absorbida con peliculas
radiocromicas es mas pequefia que la medida con TLDs, sefialando una diferencia
del 7% aproximadamente. También se observa que la respuesta relativa del TLD es
mayor que uno para energias efectivas en un intervalo 20 a 50 KeV, mientras que
para la pelicula, la respuesta relativa en ese intervalo de energia es inferior a uno.
La repetitividad de las mediciones para los dosimetros TLD, fue mejor en todo rango
de medicion.

Las técnicas indirectas son otra forma para calcular la dosis de pacientes en TC.
Estas técnicas experimentales como computacionales consisten en colocar
dosimetros en un maniqui antropomorfico fisico, comanmente se utilizan dosimetros
TLD, aunque no es la Unica forma ya que se ha encontrado que los transistores de
efecto de campo semiconductor de 6xido metalico pueden ser utilizados para este
propdsito. Pero la principal caracteristica es que se basan en simulaciones de
transporte de radiacion de Monte Carlo en ordenadores. En la actualidad existen
varios calculadores de dosis basados en Monte Carlo, imPACT, CT-Expo, CTDOSE,
TC Dose e ImpactDose. Estos programas dependen del tipo de TC utilizada y las
estimaciones de dosis absorbida en 6rganos asi como para tejidos son para una
persona promedio (Brady et al., 2012).

A partir de un maniqui antropomoérfico fisico se puede crear un modelo de
simulacién, esto se logra usando los datos obtenidos de dicha imagen y son usados
para convertir los datos de TC en un modelo tomogréafico computacional (DeMarco
et al., 2005).

En el calculo de dosis absorbida en examenes de TC, se han propuesto diferentes
métodos los cuales son basados en aproximaciones idealizadas, ya que la dosis
obtenida es medida en un maniqui. En el 2011 la Asociacion Americana de Fisicos
Médicos propone un método que toma en cuenta las dimensiones del paciente es
decir las dimensiones lateral (Lat) y antero posterior (AP), este método se conoce
como el método Estimacion especifica de la dosis (SSDE) (Larson, 2014).



El tamafo del paciente (Lat, AP) se obtiene a partir del software que incluyen los
equipos de tomografia computarizada, aplicados a un corte especifico del paciente.
Ya medidas las respectivas dimensiones se asume que el paciente tiene forma
eliptica en la seccion transversal y asi se calcula el valor del diametro efectivo
(Allende et al., 2016).

La dimension anterior-posterior es el espesor del paciente, es decir desde la parte
posterior del estbmago hasta la parte de la espalda. Para medir la dimension AP de
una radiografia de TC seria necesaria una proyeccion lateral. La dimension lateral
(LAT), es la dimension de extremo a extremo del paciente (de izquierda a derecha)
que se esta analizando, esta magnitud se puede medir utilizando calibradores
electronicos estandar PA TC que se obtienen antes de un estudio TC (AAPM, 2011).

Existe una posible sobre estimacion del diametro efectivo y la subestimacion
proporcional del factor de correccion SSDE con respecto a la TC toracica. Esto
ocurre porque el aire en los pulmones conduce a una menor masa de tejido en la
seccion transversal de TC, que en términos de dosis absorbida se reflejaria con un
diametro eficaz menor que el de las dimensiones fisicas externas del paciente. Otra
de las cosas importantes es que se reconoce que los métodos de estimacion de
tamafio del paciente proporcionados se basaban en figuras geométricas ideales
alejadas del caso real y que las dimensiones del paciente pueden variar
considerablemente de una elipse simple (Boone, 2012).

(Christner et al., 2012) calcularon el SSDE y evaluaron la dependencia de CTDlvol
con el SSDE utilizando modelos de regresién lineal, encontrando que el intervalo
del tamafio de los pacientes entre 42-84 cm se correlacionaba significativamente
con el CTDIlva, pero el SSDE fue independiente del tamafio del paciente. La
regresion de CTDIvol frente al tamafio del paciente demostro que en el intervalo de
42-84 cm, el CTDIvo vari6 de 12 a 26 mGy. El uso del sistema de control de
exposicion automatico evaluado para ajustar la salida del escaner para el tamafio
del paciente dio como resultado valores de SSDE que eran independientes del
tamafio.

(Khawaja et al., 2014) determinaron si el peso corporal se puede utilizar como un
sustituto para medir el didmetro en los nifios, esto es porque los SSDEs requieren
una medicion manual de los diametros del torso para pacientes individuales,
anteroposterior, lateral y eficaz.

El peso corporal total tuvo una correlacién con el diametro (0.88, 0.85, 0.86 y 0.93).
El SSDE medido con el peso corporal no fue estadisticamente diferente del SSDE
medido usando diametros efectivos (p = 0.9). Otro aspecto importante es que los
nifios que pesaban debajo de 27 Kg y entre 46 y 100 Kg, se tenia una correlacion
estadistica significativa con los diametros del torso, mientras que solo el
anteroposterior y diametros efectivos tenian una relacién con los nifios que pesaban
27 y 45 Kg. Para los niflos menores de 4 afios se tenia una correlacion con todos
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los diametros. En los adolescentes (15-18 afios) no se encontré correlaciéon
estadistica con los diametros. Por lo tanto, el peso corporal, en lugar del diametro
corporal, puede utilizarse como un sustituto para estimar la dosis especifica de
tamafo en los nifios, asi haciendo la estimacion de la dosis mas eficiente.

(Brady y Kaufman, 2012) encontraron que, para pacientes pediatricos, el
CTDIvol calculado con un maniqui de 32 cm requiere la conversion de SSDE, esto
para estimar con mayor precision la dosis del paciente. Cuando se utiliza un maniqui
de 16 cm para calcular el CTDIvoy con pacientes pediatricos con un peso de 36 Kg
0 Menos, No se requiere conversion de SSDE.

(Pourjabbar et al., 2014) evaluaron la viabilidad de SSDE, midiendo diametros de
50 pacientes en intervalo de 5 cm, localizando el maximo, minimo y media tanto en
radiografia del localizador del examen de TC como imagenes de TC transversales.
Se realizaron un total de 5376 mediciones. La circunferencia total del cuerpo en
algunos pacientes no estaba cubierta en la radiografia de proyeccién ni tampoco en
imagenes TC transversales. La medicion exacta de los diametros AP y Lat no fue
posible en el 11%. Se tuvo que 41 pacientes fueron descentrados con una media
de 1.9 + 1.8 cm. Los valores de SSDE fueron diferentes en comparacion con
CTDIvol. Existe subestimacion y sobrestimacion de la dosis que compara los valores
de SSDE con CTDlvol, las radiografias del localizador se relacionan con la sobre
estimacion del tamafio del paciente y por tanto la subestimacién de SSDE.

El diametro efectivo es calculado manualmente, como la media geométrica de las
dimensiones Lat y AP del paciente. Hacer esto para cada paciente resulta laborioso,
es por ello que Cheng y Phillip utilizaron un algoritmo simple para estimar el diametro
del tamafio del cuerpo en una rebanada de TC axial, que se implementé en Python
y C#. Para una rebanada de imagen, determinaron el nimero de pixeles cuyo valor
de unidad es Hounsfield (HU) excedié un umbral establecido. La medicion
automatizada del didmetro efectivo en una imagen abdominal de TC es exacta y
puede ser Gtil para normalizar los datos de dosis de TC para el tamafio del cuerpo
(Cheng, 2013).

(Brady y Kaufman, 2013) desarrollaron una metodologia para convertir SSDE a la
dosimetria de o6rganos especifica de un paciente pediatrico. Esto se realizé
utilizando un maniqui con una serie de mediciones en 21 6rganos diferentes que
abarcan el torax de un maniqui antropomorfico, desarrollado para simular un
paciente de 10 afos. El diametro efectivo de los maniquis se comparo con el
diametro efectivo promedio de la poblacion de pacientes pediatricos y se formoé una
imagen segun los parametros computarizados. Se determiné el factor de correccién
para cada dosis de 6rgano del maniqui en relacion con los espectros calculados
SSDE (tanto toracica como abdominal-pélvica). Se establecieron factores de
correccion para convertir SSDE en dosis absolutas de érganos. Finalmente se
obtuvo una relacion lineal de los valores de dosis en los 6rganos con el tamafio del

8



paciente. La subestimacién de dosis real en térax y 6rgano abdominal va de 10% a
40%, para 6rgano peélvico se sobreestima la dosis de 1 a 20%.

Cuando el tamafio del paciente difiere significativamente de la referencia CTDI del
maniqui (es decir, 16 cm 0 32 cm), el CTDIvol mostrado en el escdner TC puede
subestimar la dosis del paciente. Como solucion, el reporte AAPM proporcion6 un
conjunto de factores de correccion para llegar a la estimacion de dosis ajustada para
el tamafo del paciente. Estos factores de correccion son faciles de usar,
proporcionando informacién util para los procedimientos de abdomen, pelvis y
cabeza ya que los indices de tamafo del paciente se pueden estimar con facilidad
a partir de imagenes de TC reconstruidas. La metodologia aplicada a los
procedimientos de TC pulmonar debe ser diferente, esto es por la diferencia de
densidad en los tejidos pulmonares. Para compensar el efecto de la densidad se
debe afadir un coeficiente constante (Li y Behrman, 2012).

En la actualidad la creacién de maniquis especificos de pacientes, a partir de la
segmentacion de imagenes TC, estan cerca de representaciones computacionales
exactas, lo que permite el célculo de dosis mas preciso ademas de permitir una
dosimetria personalizada, ya que captura informacion anatomica Unica del paciente
(distribucién del tejido muscular, tamafio, profundidad y la forma del érgano), sin
embargo, realizar este procedimiento para cada paciente clinico es laborioso e
imposible. En la actualidad existen alternativas clinicamente viables para la
estimacion de dosis, como la adaptacion de pacientes a maniquis computacionales.
El uso de un maniqui de referencia es aceptable en la mayoria de las veces (no
para adultos con indice de masa corporal elevado) y clinicamente aceptable
(Stepusin et al.).

2.2 Planteamiento del Problema

Con el paso del tiempo la TC se ha convertido en una herramienta importante en
medicina para el diagndstico, ya que con ella se pueden obtener estudios en poco
tiempo de manera no invasiva. Con el constante uso de TC la dosis absorbida por
el paciente puede acumularse rapidamente repercutiendo en la salud del mismo,
situAndonos casos muy extremos con la induccién de un segundo cancer. Aunque
el beneficio es mayor que el riesgo ha surgido la preocupaciéon por conocer la dosis
gue reciben los pacientes durante estos examenes. Organizaciones internacionales
(OIEA, ICRP, etc.) publican medidas para la protecciéon del paciente y lineamientos
establecidos para la proteccion del personal expuesto a la radiacion, asi como
también recomiendan el desarrollo de normas y guias para la utilizacion racional de
TC. Sin embargo, esto no es suficiente para llevar el control de dosis, debido a la
gran demanda de pacientes en los hospitales, lo que hace imposible gestionar todos
los datos de dosis de cada paciente. Si a esto se le suma que los métodos utilizados
en el calculo de dosis son poco precisos, ya que son aproximaciones idealizadas
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que no toman en cuenta el tamafio del paciente, seria muy facil sobrestimar la dosis
gue este recibe, llegando a niveles preocupantes.

2.2.1. Pregunta investigacion

¢, Cudl es el efecto que se obtendra con la incorporacion del factor diametro efectivo
al calculo de dosis absorbida en exdmenes de tomografia computarizada?

2.3. Hipdtesis

La incorporacion del parametro diametro efectivo al calculo de dosis absorbida en
examenes de torax y abdomen mejorara la aproximacion del calculo de dosis en un
examen de tomografia computarizada.

2.4. Objetivos
2.4.1. Objetivo general

Determinar la dosis absorbida en térax y abdomen corrigiendo el indice de dosis
volumeétrico con el factor didmetro efectivo en tomografia computarizada.

2.4.2. Objetivos especificos

Realizar un estudio retrospectivo en los expedientes de los pacientes que se
sometieron a estudios de TC de térax y abdomen en el Hospital General de México
en los meses de julio a diciembre del afio 2017.

Calcular el factor didmetro efectivo en estudios de térax y abdomen de manera
manual utilizando las imagenes DICOM.

Determinar el indice de dosis de tomografia computarizada utilizando un maniqui
circular PMMA.

Calcular la dosis absorbida en térax y abdomen introduciendo el factor diametro
efectivo en el indice de dosis volumétrico.

Desarrollar un software que permita el calculo de dosis de manera mas eficiente
utilizando MATLAB (MathWorks, Natick, MA).
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CAPITULO 3: MARCO TEORICO
3.1. Produccion de la radiacion

La fisica radiologica es la ciencia de la radiacion ionizante y su interaccion con la
materia, con especial interés en la energia absorbida. La fisica radiolégica comenzo6
con el descubrimiento de los rayos X por Wilhelm Rdntgen, en muy poco tiempo los
rayos X comenzaron a ser muy Utiles en la practica de la medicina. La primera
fotografia de rayos x fue hecha por Réntgen en 1895.

3.2. Tipos de radiacién

Las radiaciones ionizantes son caracterizadas generalmente por la excitacion y la
ionizacion de los 4tomos de la materia cuando interaccionan. Ya que la energia
necesaria para causar que un electron de valencia escape de un atomo es del orden
de 4-25 eV, la radiacion debe transportar energias cinéticas o cuanticas superiores
a esta magnitud para ser llamadas ionizantes. Puede verse en la Eq.2, este criterio
podria verse incluido en la radiacion electromagnética con una longitud de onda
aproximadamente 320 nm, que incluye la mayor parte del ultravioleta (UV). Sin
embargo, para propositos practicos la radiacion UV no es considerada, ya que no
es capaz de penetrar la materia que es de luz visible, mientras que otras radiaciones
ionizantes son mas penetrantes.

hc 12.398keV-A (2)
E)/ = hv = T = )L

Donde A (Angstrom)=10~1m.
Para la constante de Plank h = 6.626 x ~34J s.
Los tipos importantes de radiaciones ionizantes son:

Rayos-y: Es radiacion electromagnética emitida de un nucleo o por la aniquilacion
de antimateria con materia. La energia cuantica de cualquier fotén esta dada en keV
por la Eq.2.

Practicamente el rango de energia de los fotones por atomos se extiende de 2.6 keV
a 6.1y 7.1 MeV de rayos y de SN.

Rayos X: Es radiacion electromagnética emitida por particulas cargadas
(usualmente electrones) en el cambio de energia de los niveles atdmicos (llamados
rayos X caracteristicos) o en la desaceleracién en un campo de fuerza Coulomb
(rayos X continuos o bremsstrahlung). Notar que un fotdbn Ry y Rx de una energia
cuantica dada tiene idénticas propiedades, solo diferente modo de produccion. Mas
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comunmente, los rangos de energia de Rx se mencionan en términos de voltaje de
produccion (Tabla 2).

Tabla 2. Energias de Rx.

0.1-20 kV Rx suaves.

20-120 kV Rango de Rx de diagnostico.
120-300 kV Rx de Ortovoltaje.

300 kV-1 MV Rx de energia intermedia.

1 MV -hacia arriba | Rx de Megavoltaje.

Electrones rapidos: si la carga es positiva son llamados positrones. Si ellos son
emitidos de un nucleo ellos son referidos usualmente como rayos beta (Rayos B), Si
ellos resultan de una colisién de una particula cargada ellos son referidos como
rayos delta (Rayos 0). Haces continuos de electrones de hasta 12 MeV estan
disponibles a partir de generadores de Van de Graaff, y para energias mucho mas
altas son utilizados los aceleradores lineales (linacs), el betatrén y microtrones.

Particulas cargadas pesadas: usualmente se obtienen de la aceleracion en un
campo de fuerza de Coulomb en un Van de Graaff, ciclotron o acelerador lineal de
particulas cargadas. Las particulas alfa también son emitidas por algunos nucleos
radiactivos. Tipos incluidos:

Protdén - nucleo de hidrégeno.

Deuterio - nucleo de deuterio, consiste en un protén y un neutrén unidos por
la fuerza nuclear.

Tritio - un protdn y dos neutrones.
Particula alfa - nucleo de helio, es decir, dos protones y dos neutrones.

Neutrones: son particulas neutras se obtienen a partir de reacciones
nucleares (fision o (p,n)), debido a que no pueden ser acelerados
electrostaticamente.

El rango de energia cinética frecuentemente encontrada en aplicaciones de
radiaciones ionizantes se extiende de 10 keV a 10 MeV (Attix, 1986).
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3.3. Interaccioén de la radiacién con la materia

La ICRU (Comisién Internacional de Unidades y Medidas Radiolégicas, 1971) ha
recomendado cierta terminologia en referencia a las radiaciones ionizantes, la cual
hace énfasis en las diferencias entre la interaccién de radiacion con carga y
radiacion sin carga con la materia:

Radiacion directamente ionizante, Son particulas cargadas rapidas, que liberan
energia a la materia rapidamente, a través de las pequefias fuerzas de Coulomb
interaccionando a lo largo de la trayectoria de la particula.

Radiaciones indirectamente ionizantes: son particulas sin carga (rayos X, rayosy y
neutrones), quienes transfieren su energia primero a particulas cargadas en la
materia, resultando a particulas cargadas rapidas que entregan su energia a la
materia.

Para las indirectamente ionizantes (Rx, Ry) existen cinco tipos de interacciones con
la materia considerados en fisica radiologica:

Efecto Compton
Efecto fotoeléctrico
Produccion de pares

Dispersion Rayleigh

a kr w0 N PE

Interaccion fotonuclear

Los primeros tres efectos son los mas importantes, ya que resultan en la
transferencia de energia a los electrones, que luego imparten la energia a la materia
en muchas interacciones con la fuerza de Coulomb a lo largo de su trayectoria. La
dispersion Rayleigh es elastica; los fotones son redireccionados a través de
pequefios angulos sin pérdida de energia. Las interacciones fotonucleares son solo
significantes para fotones de energias por encima de unos MeV, donde ellos pueden
crear problemas de proteccion contra la radiacién a través de la produccion de
neutrones (y, n) y consecuentemente radio activacion.

La importancia relativa del efecto Compton, efecto fotoeléctrico y la produccién de
pares depende tanto de la energia de los fotones como el nUmero atomico del medio
absorbente. En la figura 2 se observan las regiones de Z y E, en las cuales cada
una de las interacciones predomina. El efecto fotoeléctrico predomina para bajas
energias, el efecto Compton toma medianas energias y produccién de pares altas
energias (Attix, 1986).
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Figura 2. Importancia relativa de los tres tipos de interacciones de rayos Xy y
(Modificado de Attix, 1986).

3.4. Cantidades que describen la interaccion de radiacion ionizante con la materia

Para describir la disipacion de energia por la radiaciéon indirectamente ionizante es
utilizado el Kerma (K), por otro lado, la dosis absorbida (D), que describe la energia
impartida a la materia por todo tipo de radiacion ionizante y finalmente se tiene la

exposicion (X), que describe los campos de rayos Xy y en términos de su capacidad
de ionizar.

3.4.1. Kerma

Esta es una cantidad no estocastica, relevante para campos de radiacion
indirectamente ionizante o para cualquier fuente de radiacién distribuida dentro del
medio absorbente.

El Kerma fue definido en términos de la cantidad de energia transferida €, y la
energia radiante R. La energia transferida en un volumen V' es;

€= (Rin)u — Rou)u”™ + z Q 3)

(Rin).= Energia radiante de particulas sin carga entrando a V.

(Rou) ™ = Energia radiante de particulas sin carga abandonando V. Excepto la
gue se origind de la perdida radiativa.

Q= Energia neta derivado de masa en reposo.

La pérdida radiativa es la conversion de energia cinética de particulas cargadas a
energia de fotones, ya sea por bremsstrahlung o por aniquilacion en vuelo de
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positrones. Se puede ver en la Eq.3 que la energia transferida es justamente la
energia recibida por particulas cargadas, sin embargo, cualquier energia pasada de
una particula cargada a otra no es contada en €.

Se define el Kerma K en un punto de interés p en V como:

K = d(Ewr)e _ d € 4)

dm dm

(€+-)e €s el valor de expectacion de la energia transferida en un volumen finito.

El valor promedio de Kerma a través de un volumen que contiene una masa m es
simplemente el valor de expectacion de la energia transferida dividida por la masa,
0 (€4)./m. El Kerma puede ser expresado en unidades de erg/g, rad o J/Kg, la
altima unidad también se llama gray (Gy).

3.4.2. Componentes del Kerma

Como anteriormente se habia mencionado, el Kerma para Rx o y consiste en la
energia transferida a electrones y positrones por unidad de masa en el medio. La
energia cinética de un electron puede ser gastada en dos formas:

1) La fuerza de Coulomb interacciona con un electrén atomico del material
absorbente, resultando en la disipacion local de la energia como ionizacion y
excitacion en o cerca de su trayectoria. A esto se le es llamado interaccion
por colision.

2) Interaccién radiativa con el campo de fuerza Coulomb del ndacleo atémico, en
la cual los fotones de Rx (bremsstrahlung) son emitidos como la
desaceleracion del electron. Esos fotones de Rx son relativamente
penetrantes comparado con los electrones.

En adicién, un positron puede perder una fraccion apreciable de su energia cinética
a través de la aniquilacion en vuelo, la energia cinética poseida por la particula al
instante de la aniquilacion aparece como energia cuantica extra en los fotones
resultantes. Por lo tanto, este es también un tipo de pérdida radiactiva de energia
cinética, en la cual los fotones resultantes transportan energia cinética lejos de la
trayectoria de particulas cargadas.

Ya que el Kerma incluye energia cinética recibida por particulas cargadas, si esta
destinada a ser gastada por los electrones en colisiébn o por interacciones de tipo
radiativo, se puede subdividir K en dos partes de acuerdo a si la anergia es gastada
creando excitacion (K,) o es llevada por fotones (K, ):
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K=K + K,
(5)

Sea €. la cantidad estocastica llamada la energia neta transferida, puede ser
definida para un volumen V como:

E?rz (Rin)u — (Rout =Ry + z Q =€4— Ry, (6)

Donde R;, es la energia radiante emitida como perdida radiativa por particulas
cargadas.

Ahora se define K, en un punto de interés P como:

_dEy (7)

Ke dm

Donde €}. es ahora el valor de expectacion de la energia neta transferida en el
volumen finito V durante algun intervalo de tiempo.

Asi el Kerma colisionar es el valor de expectacion de la energia neta transferida
para particulas cargadas por unidad de masa en un punto de interés, excluyendo la
perdida de energia radiativa y la energia pasada de una particula a otra.

3.5. Dosis absorbida

La dosis absorbida D puede ser definida en términos de la cantidad estocéstica
relacionada con la energia impartida € (ICRU, 1980). La energia impartida por
radiacion ionizante a la materia de masa m en un infinito volumen V es definida
como:

€= (Rin)u — Rour)u + (Rin)e — (Rout)c + Z Q ®)

R;, Es la energia radiante de las particulas cargadas dentro de V.

R,,: Es la energia radiante de las particulas cargadas que abandonan V.

La dosis absorbida D esta definida para cualquier punto P dentro de V como:
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d € 9)
dm

Donde € es el valor de expectacion de la energia impartida en el volumen finito V
durante algun intervalo de tiempo.

Asi la dosis absorbida D es el valor de expectacion de la energia impartida a la
materia por unidad de masa en un punto. Las dimensiones y unidades de dosis
absorbida son las mismas, asi como las usadas en K.

3.5.1 Tasa de dosis absorbida
La tasa de dosis absorbida en un punto P y tiempo t esta dado por:

D—dD— d(dE) (10)
—dt  dt\dm

3.6. Exposicion

La exposicion es la tercera cantidad no estocastica fundamental. Por convencion la
exposicion solo es definida para fotones de rayos X y rayos y, la exposicién es
simbolizada por X y es definida por la ICRP (1980) (International Commission on
Radiological Protection, Comision Internacional de Proteccion Radiolégica) como la
cantidad de dQ por dm, donde dQ es el valor absoluto de la carga total de los iones
de un signo producido en el aire, cuando todos los electrones liberados por fotones
en el aire de masa dm son detenidos completamente. Por lo tanto, la exposicion es
la cantidad de carga que la radiacién electromagnética produce en una unidad de
masa de aire y su unidad de medida es Roentgen, y se denota por la letra R.

aq (11)

X=—
dm

La exposicion X es la ionizacién equivalente del Kerma colisional K. en aire, para
rayos Xy rayosy.
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3.6.1. Equilibrio de particula cargada

El concepto CPE (Charged Particle Equilibrium, equilibrio de particula cargada) es
atil en fisica radioldgica ya que nos permite relacionar cantidades basicas como la
igualdad de dosis absorbida D con el Kerma de colisién K..

El CPE existe para un volumen V si cada particula cargada de un tipo dado y la
energia que deja el V son reemplazadas por una particula idéntica de la misma
energia que entra a dicho volumen, en términos de valores de expectacion.

Esta condicién es muy es importante ya que muchas veces es Util conocer cuanta
dosis absorbida podria ser depositada en un punto en aire como resultado de una
exposicion X.

w (12)
Daire =P (K)aire = X * <?> =X-3397]/C

La primera igualdad solo es valida en presencia de CPE. Donde W es la energia
promedio gastada en un gas por par de iones formado y e es la carga del electron.

3.6.2. Medicién de la exposicién

La definicién operacional de la unidad de exposicion se muestra graficamente en la
Figura 3. Esta consiste en un haz de rayos X que entra a través del portal
interactuando con la columna cilindrica de aire definida por el diafragma del puerto
de entrada, de modo que produce iones por la interaccion de los rayos X con el
volumen de aire (A-B-C-D), este volumen esté delimitado por las lineas de fuerza
eléctrica que estan en los bordes de la placa colectora C y con la interseccién del
haz de rayos X. Los iones que son recolectados en C, producen que la corriente
fluya al circuito externo, la mayoria de estos son aquellos que se producen por las
particulas primarias. Las particulas ionizantes primarias son los electrones Compton
y los fotoelectrones que se generan cuando los fotones interactian con el aire. La
proteccion G y los cables de proteccion W nos permiten mantener estas lineas del
campo eléctrico rectas y perpendiculares a las placas, la intensidad entre ellas es
del orden 100 VV /cm, esta intensidad debe ser lo suficientemente alta para recolectar
los iones antes de que se recombinen.

El numero de iones recogidos debido a las intersecciones de rayos X en el volumen
de recoleccion se calcula a partir del flujo de corriente y luego se calcula la tasa de
exposicidn, en roentgen por unidad de tiempo. Para que esto pueda realizarse, la
energia de cada uno de los electrones primarios debe ser depositada dentro del aire
del medidor. Muchas veces la recoleccion de estos iones no es posible, pero esto
deja de ser importante cuando los electrones interaccionan en cualquier parte del
haz de rayos X e ingresa al volumen sensible y lo abandonan, esta condicion es

conocida como equilibrio electronico. Cuando se alcanza el equilibrio electronico,
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un electrén de igual energia entra en el volumen sensible por cada electrén que sale
(Cember et al., 2008).

‘-L—IIMI-—'—-; | l

Fotones dispersados —__| ea '

Tar\gat
)

__Haz de rayos X

Caja de linea de plomo

Medidor

Figura 3. Camara de ionizacion de placas plano paralelas (Modificado de Cember et al.,
2008).

3.7. Dosimetria de pacientes

La dosis absorbida por el paciente esta relacionada directamente con el nimero
total de fotones N y sus energias individuales, su distribucion dependera del voltaje
aplicado durante la exploracién de TC. La dosis también esta relacionada con el
filtro plano, el cual tiene como funcién eliminar los fotones de baja energia, asi como
también el filtro de mofio (bow tie) el cual es utilizado para atenuar los fotones en
regiones periféricas del paciente (Garcia, 2011).

La resolucién y el bajo ruido en las imagenes tomograficas son la consecuencia de
una dosis alta en pacientes, esta dependencia esta en funcion de los parametros
ruido (R), la relacion ruido sefial (SNR), la resolucion en los ejes XYZ, el grosor del
corte (T), dosis absorbida (D). Estos parametros se relacionan de la siguiente forma:

1
—— X R x (13)
SNR mAds
D < N < mAs (14)
2
Dot SNR (15)
AxAyA +T

Donde mAs son los miliamperios por segundo.
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Se puede observar en las ecuaciones anteriores que el nimero de fotones es
directamente proporcional a los mAs aplicados e indirectamente al ruido, también
se puede ver en la Eq.15 que mejorar la resolucion espacial implica mayor dosis.

Un parametro esencial para evaluar la calidad de un servicio de radiodiagndstico es
la dosis impartida al paciente. Sin un control periodico de la dosis absorbida por el
paciente se carece de datos fidedignos para mejorar las técnicas radiograficas.

3.7.1. Niveles Orientativos de Dosis

Se establecio en 1990 por la Comision Internacional de Proteccion Radioldgica, que
se deberia considerar el uso de restricciones de dosis 0 niveles orientativos de dosis
(NOD) para la aplicacion de procedimientos de diagnéstico comunes (Tabla 3).

Tabla 3. Niveles orientativos en tomografia computarizada (IAEA et al., 2010).

Examen Dosis absorbida media
(mGy)

Cabeza 50

Columna vertebral lumbar 35

Abdomen 25

3.7.2. Dosimetria

La dosimetria de radiacion tiene como trabajo el célculo de dosis absorbida o la tasa
de dosis resultante de la interaccion de la radiacion ionizante con la materia, que
relaciona cantidades como la exposicién, Kerma, Fluencia, Dosis equivalente,
Energia impartida (Attix, 1986).

3.7.3. Dosimetro

Un dosimetro tiene la capacidad de proporcionar una lectura r que es una medida
de la dosis absorbida D, depositada en su volumen sensible despuées de la
exposicidn a la radiacion. Por lo general uno no esta interesado en medir la dosis
absorbida en un volumen sensible de los dosimetros, sino medir en otro medio. Las
interpretaciones de la lectura del dosimetro en términos de la cantidad deseada es
el problema central de la dosimetria. La teoria de la cavidad proporciona uno de los
medios mas Utiles de interpretacion de las lecturas del dosimetro ya que describe la
dosis absorbida en el medio sensible de la cavidad con la dosis absorbida en el
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medio que rodea la cavidad. Se debe tener en cuenta que el alcance de los
electrones debe ser mayor que el volumen de la cavidad, la dosis que se recibe en
el volumen es de los electrones liberados en el medio que lo rodea, entonces se
habla de un detector de electrones. De caso contrario, cuando la cavidad es muy
grande en comparacion con el alcance maximo de los electrones, la dosis absorbida
media en el gas del volumen es debido a fotones que interactian con él, es decir,
que la cavidad ha cambiado gradualmente desde comportarse como un detector de
electrones hasta como un detector de fotones.

3.8. Produccién de rayos X en Tomografia Computarizada

La produccion de rayos X en el tomégrafo se debe a un tubo de rayos X, dentro del
cual los electrones son generados a través del catodo y son acelerados con una
diferencia de potencial hacia un objetivo de tungsteno con carga positiva (el &nodo).
La mayor parte de estos electrones interactia con la Ultima capa del objetivo de
tungsteno transformando la energia cinética en calor, solo el 0.2% de ellos producen
rayos X a causa de la radiacion caracteristica y bremsstrahlung. La produccion de
rayos X dependera de la distancia del electron al nucleo, ya que si el electron esta
mas cerca del nucleo tendra una mayor desaceleracion generando mas rayos X. La
intensidad de rayos X ser& proporcional a la diferencia de potencial aplicada entre
el &nodo y catodo. La corriente (mA) utilizada para calentar el filamento afecta a la
cantidad de rayos emitidos.

Los rayos X de menor energia son absorbidos en la piel del paciente contribuyendo
a la dosis absorbida, pocos de estos rayos son atenuados dentro del tubo y otros
son atenuados con un filtro de aluminio colocado enfrente de la ventana de vidrio
(Figura 4). El rango de energia de los rayos dependera del filtro de atenuacion, asi
como el potencial aplicado entre el filamento y el objetivo.

']h .~ Filtro
& I.‘"I 'I':"-

Colimador =~

Haz colimado

Figura 4. Esquema general del tubo de rayos X (Modificado de Rachel et al., 2013).
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Finalmente, el haz es colimado mediante contraventanas de plomo para evitar
irradiar tejidos que no se estén fotografiando. En general cuanto mayor es el kVp y
mAs mejor es la calidad de imagen, pero mayor es la dosis de radiacion
administrada al paciente.

3.8.1. Adquisicion de imagenes de tomografia

La radiografia de un paciente se toma con una fuente de rayos X estacionaria y un
detector y se denomina imagen planar. Este es el mismo principio que sigue la
tomografia, solo que en el caso de la tomografia la fuente de tubo de rayos no es
estatica ya que gira dentro de un anillo estatico, dentro del cual también se
encuentra un arco de detectores opuesto a la fuente y gira en sincronia alrededor
del paciente (Figura 5).

'aC \\\\\‘
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Figura 5. Arco de detectores opuesto al tubo de Rx (Modificado de Rachel et al., 2013).

Los rayos que no son atenuados por el cuerpo del paciente son registrados por los
detectores en el lado opuesto del paciente. Los detectores estan compuestos de un
centellador de ceramica, por ejemplo, cristales de Nal (Tl) el cual emite luz en
respuesta a los rayos X.

3.9. Efectos biolégicos

Los efectos de la radiacién pueden ser clasificados en dos categorias, estocasticos
cuya probabilidad depende de la cantidad de dosis y no la gravedad del efecto
caracterizada por los que no existe umbral de dosis. Por otra parte, los efectos
deterministas, que representan la mayoria de los efectos bioldgicos se caracterizan
por tres elementos:

1) Debe existir un umbral de dosis para visualizar algun efecto.
2) Este efecto sera proporcional a la cantidad de dosis.

3) Existe una relacion causal clara e inequivoca entre la exposicion al agente
nocivo y el efecto observado.
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A continuacion (Figura 6) se presentan dos curvas que describen la respuesta a la
dosis. A representa los efectos deterministas, los cuales implican un umbral para
producir los efectos, el punto ¢ representa la dosis del 50%, asi mismo también se
presenta la curva de los efectos estocasticos que tiene umbral cero donde el punto
b representa la dosis al 50%. En la tabla 4 se muestra la dosis umbral para algunos
efectos.

100 —

50f-———————

Porcentaje de respuesta

\
\
\
\
\
\
\
\
Y
c

0 a

Dosis

Figura 6. Curva de dosis respuesta (Modificado de Cember et al., 2008).

Tabla 4. Umbral de dosis y sus efectos (Modificado de Cember et al., 2008).

Organo Lesidén a cinco ainos | 25-50% Dosis (Gy)

Higado falla 45

RiAon Nefroesclerosis 28

Ovarios Esterilidad 6-12
permanente

Tiroides Hipertiroidismo 150

Pecho Atrofia <100

El modelo bioldgico es compatible con la relacion dosis respuesta lineal, por lo que
se postula que el cancer puede iniciarse o puede producir un cambio genético, que
se efectla por la aleatorizacion de la informacion genética codificada en un solo
DNA. Por lo tanto, la carcinogénesis y la mutagénesis se producen por la misma

accion, pero con diferente manifestacion. De acuerdo al modelo el cancer es iniciado
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cuando la informacion almacenada en los cromosomas es dafiada de una célula
somatica, lo mismo sucede con el cambio genético solo que este cambio sucede
con una célula germinal. Este modelo predice un umbral cero para los efectos
estocasticos (Hall et al., 2012).

Los mecanismos de la radiacion para provocar sus efectos en la célula se clasifican
de dos formas, mecanismos de accién directa e indirecta. EIl mecanismo de accién
directa consiste en un fotdn que interactda con una molécula biolégica es decir ADN,
ARN y enzimas cediendo su energia, produciendo la excitacion o ionizacion y asi
causando alteraciones a través de procesos de radiolisis (Hall et al., 2012).

La accion indirecta sucede cuando la radiacion es absorbida por el agua, esto se
debe a que la mayor parte de la composicion del cuerpo es agua, de acuerdo con
este hecho se producen radicales libres altamente reactivos en el agua que son
altamente toxicos. Cuando se irradia agua pura se obtiene:

H,0 —» H,0% + e~ (16)

El ion positivo se disocia

H,0% - H* + OH (17)

El electrén es recogido por una molécula neutral de agua

H,0 + e~ > H,0™ (18)

El cual es disociado rapidamente

H,0% > H + OH™ (19)

Los radicales H, OH pueden reaccionar con otras moléculas en solucién o pueden
combinarse con radicales similares. En caso de una alta tasa de LET los radicales
OH se formaran lo suficientemente cerca para permitir que se recombinen entre si
antes de que se recombinen con radicales H, lo que conduce a la produccion de
peréxido de hidrégeno. Este agente es un poderoso oxidante que afecta a las
moléculas o células que no sufrieron dafio por la radiacion ionizante directamente
(Cember et al., 2008).
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CAPITULO 4; METODOLOGIA

El trabajo se dividio en dos partes, la etapa retrospectiva, que consiste en la
recoleccion de expedientes de térax y abdomen utilizando el sistema RIS/PACS
para determinar el diametro efectivo de cada paciente en estas regiones. En la etapa
prospectiva fue medido el perfil de dosis en el tomografo a través del maniqui
circular, utlizando los parametros sugeridos por la agencia ejecutiva del
Departamento de Salud del Reino Unido, para el calculo del CTDIvor y SSDE.

4.1. Etapa prospectiva
4.1.1. Determinacion CTDI

Se realiz6 el calculo de dosis en TC siguiendo la metodologia propuesta por el
reporte 96 AAPM. Se estimo el perfil de dosis a un tomografo Siemens Definition
AS ubicado en la unidad 207 del servicio de radiologia e imagen en el Hospital
General de México, utilizando un descriptor de dosis conocido como indice de dosis
de tomografia computarizada (CTDI). Este calculo se basa en la medicién de la
energia cinética liberada por unidad de masa de aire en un maniqui. EI CTDI fue
calculado con la ecuacioén 20, utilizando un maniqui cilindrico (modelo 76-419-4150,
Fluke Biomedical) de 32 cm, compuesto por material de polimetil-metacrilato
(PMMA) (Figura 7).
e (20)

1
CTDI = ﬁ . D(Z)dZ

El CTDI representa la integral bajo el perfil de dosis de radiacion de un solo barrido
axial, incluidas las colas de dosis, dividido por el ancho del haz nominal NT (Brink
and Morin, 2012). Donde N es el nimero de secciones tomograficas representadas
en una sola exploracién axial, T es la anchura nominal de rayos X a lo largo del eje
z.

Figura 7. Maniquis cilindricos de PMMA (modelo 76-419-
4150, Fluke Biomedical).
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4.1.2. Calculo en CTDl100

Se empled una cAmara de ionizacién tipo lapiz de 100 mm de longitud activa modelo
RaySafe Xi (Figura 8) para medir el perfil de dosis dentro del maniqui cilindrico. Esta
camara de ionizacion solo puede medir la dosis primaria y la dispersion dentro una
longitud de 100 mm a lo largo del eje z, el indice sera llamado CTDlioo, definido de
la siguiente manera:

1 +50mm (21)
CTDIlOO = Wf D(Z)dZ

—-50mm

Debido a que el Kerma en aire cambia en la region central y en la periferia, el indice
combina los valores de CTDlioo medidos en estas zonas (AGENCY, 2007):
(22)

1 2
CTDIW = §CTD1100,C + §CTD1100,p

Donde CTDlioor es el promedio del CTDlioo0 en los cuatro puntos en la periferia del
maniqui.

Como se menciond anteriormente, el CTDlioo representa la dosis de exploracion
multiple acumulada en el centro de una exploracién de 100 mm, aunque subestima
la dosis que se acumula en exploraciones mas largas; es por ello que se realizé la
integracion del perfil de dosis de radiacidbn sobre los limites de integracion
especificos £50 mm, lo que correspondia a la longitud de 100 mm de una camara
de ionizacién, evitando el problema de sobrestimacion de dosis para anchuras de
rebanadas estrechas (< 3 mm).

Figura 8. Detector RaySafe Xi CT.
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La cAmara de ionizacion tipo 14piz no mide realmente la exposicion (o Kerma en
aire), sino la integral de perfil de dosis de rotacion unica D(z), es decir la exposicion
media sobre la longitud de la camara. El valor medido es denominado “lectura de
medidor”, expresado como:

/2 1 fl/z (23)

1
Lectura del medidor = — f X(Z2)dz = — D(z)dz
l -1/2 fl -1/2

Donde f es el factor de conversion de exposicion dosis en aire (0.87 rad/R), (D =

fX).

Comparando la ecuacion 23 con ecuacion 20 se obtiene la siguiente expresion:

f (%) . (mm)lecturadel medidor(R) (24)

CTDI = N ()

Aplicando la definicion CTDl1oo (I = 100 mm):
c-f (%) - 100 mm - lecturamedidor(R) (29)

CTDI,yo(rad) = N - T(mm)

Donde C es el factor de calibracion adimensional de la camara (C ~ 1). Este factor
es requerido para corregir la lectura del medidor para temperatura y presion en la
verdadera exposicion cuando las caracteristicas del haz de calibracion y medicion
difieren lo suficiente como para exigirlo.

4.1.3. CTDlvol

La realizacion de los protocolos especificos (térax o abdomen) utilizados en el

hospital, involucra una serie de exploraciones y se deben tener en cuenta los vacios

0 superposiciones entre los haces de rayos X. Para tomar en cuenta esto, se us6
un descriptor de dosis conocido como el volumen de CTDIw (CTDIval) es decir:

NXxT 26

CTDly; = —— CTDIy, (26)

I=es el incremento de la tabla por exploracion axial (mm).
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Reescribiendo la ecuacion anterior en términos de pitch (I/N X T) se obtiene:

1 (27)

CTDly, =
Vol ™ pitch x CTDIy,

Las unidades son mGy, CTDIvol representa el promedio de dosis absorbida sobre
las direcciones X,Y y Z . Se debe de tomar en cuenta que CTDIlvol N0 proporciona
informacion sobre la dosis para el paciente.

4.2. Determinacion experimental del CTDI1o0
4.2.1. Célculo de CTDl1oo en aire (CTDIair)

Se aplico el protocolo de cuerpo para adultos propuesto por el grupo de evaluacién
de rendimiento de imagenes de escaneres CT (imPACT, por sus siglas en inglés) al
tomografo SOMATOM Definition AS para determinar el CTDl1o00 en aire. Para ello se
utilizé una camara de ionizacion modelo RaySafe Xi de 100 mm (Figura 8 y 10). La
camara fue posicionada en aire paralela al eje Z del barrido (isocentro) del
tomégrafo (Figura 9), esto se hizo con ayuda de la capucha que utiliza la camara y
con los haces de luz de alineacién que proporciona el equipo. La configuracion del
tomégrafo se realizdé con los parametros establecidos en el protocolo, realizando
tres disparos (Tabla 5) ((CEP) and PASA, 2009).

Figura 9. Posicionamiento de la camara de ionizacion.
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Tabla 5. Valores establecidos por NHS PASA.

Voltaje (kV) 120
Corriente (mAs) 420
Numero de detectores 32
Tamano del Detector (mm) 1.2
Tiempo (s) 0.5
Filtro Standard Shaped Beam Filter
Ancho del haz de referencia (mm) 4.8

Figura 10. Electrometro RaySafe Xi.

4.2.2. Medicion CTDlI100 en maniqui

Siguiendo con el protocolo de cuerpo del grupo imPACT, se determiné el perfil de
dosis en un maniqui cilindrico de 32 cm (modelo 76-419-4150, Fluke Biomedical).

El posicionamiento del maniqui cilindrico se realiz6é con la metodologia sugerida por
el reporte 96 AAPM. El maniqui cilindrico fue alineado y centrado en la anchura de
la rebanada de rayos X sobre la mesa del tomografo, de modo que el dosimetro
reciba la mayor cantidad de radiacion, esto se realizé con la ayuda de las luces de
alineacion que proporciona el escaner como guia (Figura 11).
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Figura 11. Posicionamiento del maniqui circular.

Después de haber realizado el posicionamiento correcto del maniqui, se configuré
el tomografo para realizar el escaneo corporal como lo marca el protocolo, con los
mismos valores kV, mA, etc., utilizados para medir el perfil de dosis en aire (Tabla
6). Estas mediciones fueron hechas en el centro del maniqui, asi como en la
periferia en direccién de las manecillas del reloj, realizando tres disparos en cada
eje del maniqui.

4.3. Etapa retrospectiva
4.3.1. Seleccién de imagenes Dicom

Para determinar el diametro efectivo se utilizaron expedientes digitales (DICOM) de
térax y abdomen de pacientes referidos al servicio de imagenologia del Hospital
General de México, en los meses de Julio a diciembre del afio 2017. Cabe
mencionar que no se incluyeron datos personales de los pacientes.

Para determinar el tamafio de la muestra se utilizé el estadistico G*Power 3.1.9.2.
Se realiz6 una prueba estadistica para la diferencia entre dos grupos
independientes, con andlisis de potencia A priori, para un valor alfa, o tasa de error
Tipo |, (que es la probabilidad de rechazar la hip6tesis nula cuando en realidad es
verdadera) de 0.5, y un tamafio de efecto d igual a 0.5, el poder estadistico fue de
0.8, con un valor de $ = 0.2. Estos valores se pueden visualizar en la Figura 12.
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H

Tamano total de la muestra

Figura 12. Grafica de distribuciones normales de H, y H, (gréfico dibujado por GPower).

Se obtuvo un total de 128 pacientes como muestra, el cual asegura que la diferencia
entre cada grupo esta dentro del 90%. En la Figura 13 se muestra la cantidad de
pacientes que se necesitan para alcanzar un poder estadistico de 0.8.
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Figura 13. Grafica de potencia y tamafio de muestra total para una prueba t de muestras
independientes, a = 0.05, (gréfico dibujado por GPower).
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4.3.2. Determinacion del diametro efectivo (Manual)

Para determinar el diametro efectivo del paciente se tomaron en cuenta los cortes
tomograficos mas anchos. Para el caso del torax, la seleccion de cortes se debe de
hacer donde se visualizan las cuatro camaras cardiacas (Figura 14 A). Esto se debe
de aplicar tanto en las mediciones AP como en Lat. En el caso de TC en abdomen,
se sugiere que el corte para las mediciones debe ser realizado a partir de la
visualizacion de ambos rifiones y considerando el corte mas ancho que pudiera
tener el paciente durante la exploracion ( Figura 14 B) (Allende et al., 2016).

Figura 14. A) TC axial de térax con contraste. B) TC axial de abdomen con contraste.

Posteriormente, se midieron las dimensiones laterales (Lat) y antero-posterior (AP)
utilizando el software RadiAnt DICOM Viewer en su version de 64-bit, asi mismo se
asumio que el paciente tiene una seccion transversal circular. El diametro efectivo
se puede considerar como el didmetro del circulo cuya area es la misma que la de
la seccion transversal del paciente. Para calcular esto a partir de las dimensiones
AP vy lateral conocidas, se asumio que el paciente tiene una seccion transversal
eliptica con dos radios (Figura 15) (AAPM, 2011).

LAT

o AT (28)
2

_Ap (29)
b= 2

El area comprendida dentro de una elipse esta definida como:

Area=m-a-b (30)
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De acuerdo a la suposicion de la seccion transversal circular del paciente, se tiene
que el area esta dada por la siguiente expresion:

P 31)
Didmetro Efectivo = 2 p=

Sustituyendo la ecuacion 30 en 31 se obtiene:

Diametro Efectivo = VAPXLAT (32)

CiRCULO DE IGUAL AREA

DIAMETRO EFECTIVO LATERAL:

Figura 15. Descripcion de didmetro efectivo.

Una vez que se obtuvieron los diametros efectivos en estudios de térax y abdomen,
se utilizé la ecuacion 33 propuesta por el reporte 204 AAPM, para obtener los
factores de conversion que corrigen la dosis con respecto al diametro efectivo del
paciente.

y=axeb* (33)
Donde:
x = es el diametro efectivo en cm.
y = es el factor de correccion.

a=3.704 y b= 0.0367.

4.3.3. Caélculo de diametro efectivo (software)
4.3.3.1. Descripcién del software

Se determiné el didmetro efectivo de manera automatica, usando un algoritmo
desarrollado con herramientas Toolbox™ de procesamiento de imagenes que
proporciona MATLAB 2005 (MATLAB 9.3.0 y Procesamiento de imagenes Toolbox
10.1, The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, Estados Unidos). Tiene como
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funcién procesar multiples imagenes DICOM de estudios de térax y abdomen, asi
como gestionar la informacién de cada paciente (edad, nombre, dosis, etc.). Para
simplificar el uso del software se disefié una interfaz de usuario con la ayuda GUIDE,
la cual facilita el uso del algoritmo por el personal médico que no necesariamente
ha tenido contacto con MATLAB. Ademas, el software tiene la capacidad de
instalarse en cualquier ordenador que opere con Microsoft Windows de manera
independiente de MATLAB.

4 .4. Calculo de SSDE

En el célculo de Estimacion de Dosis Especifica del Tamafo se utilizo la siguiente
relacion de CTDlIvol con el factor de conversion:

SSDE = f35 X CTDlyoy32¢m) (34)

4.5. Andlisis estadisticos

Se estudio la relacion entre los didmetros efectivos obtenidos de forma manual y
automatizada en los estudios de térax y abdomen, para ello se aplico la prueba de
normalidad Kolmogorov Smirnov, para probar que no hay diferencia en la
distribucion de frecuencias observadas y la distribucién de frecuencias esperadas
(Salgado, 2013), asi mismo se aplico el método de Bland & Altman para estudiar la
concordancia entre métodos, ya que permite comparar dos técnicas de medicion
sobre una misma variable cuantitativa. Se llevd a cabo un gréfico de diferencias
que combina el célculo de los limites 2s de las diferencias entre los métodos del
diametro efectivo calculados de forma manual y automatizada (los llamados limites
de acuerdo 95% o trama Bland-Altman) (Bland y Altman, 1986). El eje x muestra la
media de los resultados de los dos métodos ([A + B] / 2), mientras que el eje y
representa la diferencia absoluta entre ellos ([B - A]) (Bland y Altman, 1995).
Usamos para cada comparacion la media y la desviacion estandar (SD) de la
diferencia (sesgo), los limites de acuerdo de Bland-Altman, el limite de confianza y
el coeficiente de reproducibilidad (100 * SD de las diferencias / media de los dos
meétodos). Para evaluar si hay diferencias estadisticamente significativas entre
ambos métodos se aplicé una prueba T-student de muestras pareadas y para medir
el grado de correlacion se encontro el coeficiente de correlacion de Pearson.

Se realizé una prueba T de muestras pareadas para analizar la diferencia entre
CTDvol y SSDE en exdmenes de térax y abdomen. El andlisis estadistico se realizé
con el programa IBM® SPSS® Statistics software (version 22.0.0.0 IBM
Corporation; Armonk, NY). Un valor p menor que 0.05 fue considerado como
significativo.
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CAPITULO 5: RESULTADOS

5.1. Medicion CTDl1o0
5.1.1. CTDlair

Los valores obtenidos de CTDIlioo medidos con una camara de ionizacion de 100
mm en aire, fueron los siguientes:

Tabla 6. Mediciones de CTDlaj.

Mediciones Medicion CTDIlair (mGy/100 mAs)

1 16.03
2 16.02
3 16.15
Promedio 16.06

5.1.2. CTDIl100 en maniqui (32 cm) de cuerpo

La tabla 7 muestra los resultados de CTDIi00 medidos en el centro y en la periferia
del maniqui por la camara de ionizacién de 100 mm.

Tabla 7. Medidas hechas en el maniqui de 32 cm.

Medidas Centro Arriba Abajo Izquierda | Derecha
(mGy/100mAs)
1 3.68 7.3 6.39 6.57 6.79
2 3.7 7.34 6.01 6.54 6.85
3 3.69 6.81 6.34 6.51 6.85
Promedio 3.69 7.15 6.24 6.54 6.83

Se encontr6 que la diferencia porcentual promedio entre CTDl1oo de referenciay las
medidas en el maniqui cilindrico de 32 cm es de 16 % (Tabla 8).
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Tabla 8. Diferencia porcentual entre mediciones.

Medidas Aire Centro Periferia
(mGy/100mAs) (mGy/100mAs) (mGy/100mAs)
Fabricante 19.5 4.4 79
Maniqui (32 16.06 3.69 6.69
cm)
Diferencia % 17% 16% 15%

5.2. Célculo CTDlvaol

Una poblacion de 203 pacientes adultos fue seleccionada para el calculo CTDlvol
(Tabla 9), el 43% fueron mujeres y el resto hombres. La edad promedio fue de 54.68
afos con una desviacion estandar de 17.088. Utilizando la ecuacion 27 se
calcularon los valores de CTDIvol (Tabla 10).

Tabla 9. Descripcion de la muestra en exdmenes de tomografia.

Tipo de examen N
Térax sin contraste 52
Toérax con medio de contraste 46
Abdomen sin medio de contraste 37
Abdomen con medio de contraste 68
Total 203

Tabla 10. Valores de CTDIvo en exadmenes de térax y abdomen.

Valores de Térax Abdomen
CTDly,, (MGy) (MGy)
Promedio 13.39 15.91
Desviacién Std 0.85 1.57
Min 13.08 15.69
Max 15.69 28.03
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5.3. Determinacioén del diametro efectivo
5.3.1. Medicion del diametro efectivo de forma manual

Siguiendo la metodologia propuesta por la AAPM en el reporte 204, se utilizé la
ecuacion 32 para el calculo del diametro efectivo. Se obtuvo un promedio de 27.32
cm en examenes de térax y 28.86 cm para abdomen (Tablas 11y 12).

Tabla 11. Diametro efectivo en tomografia computarizada de torax.

Rango de diametro efectivo (cm) No. Pacientes Desviacién estandar

22-24 19 0.84
25-27 42 0.75
28-30 29 0.79
31-33 7 0.53

Tabla 12. Diametro efectivo en tomografia computarizada de abdomen.

Rango de diametro efectivo (cm) No. Pacientes Desviaciéon estandar

21-25 22 1.35
26-30 49 1.36
31-35 29 1.39
36-39 5 1.35

5.3.2. Céalculo del diametro efectivo utilizando software
5.3.2.1. Descripcion del software

El software se disefié para ser utilizado en el Hospital General de México, teniendo
en cuenta las necesidades especificas de este establecimiento: 1) el uso de dos
tomégrafos, 2) incorporacion de una interfaz grafica, 3) facilidad de exportacion.

El software se compone de dos ventanas principales (Figura 17); 1) ventana de
registro de pacientes, cuya funcién es almacenar y calcular la dosis de cada
paciente, y esta dividida en cuatro secciones: Procesamiento de imagenes, Registro
de pacientes, Contraste de imagen y Valor de CTDI. 2) ventana de expedientes de
pacientes, donde la dosis de nuevos estudios es gestionada a través de tres
apartados, buscador de pacientes, procesamiento de imagenes e historial de dosis.
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5.3.2.2. Procesamiento de imagenes

Las imagenes DICOM son analizadas con ayuda de la herramienta Toolbox™ de
procesamiento de imagenes que proporciona MATLAB en su version de 64 bytes.
El andlisis consiste en la deteccion del contorno de cada imagen tomografica (Figura
16), el cual sera aproximado a una circunferencia para determinar el perimetro y
finalmente calcular el diametro efectivo.

Figura 16. Procesamiento de imagenes.

5.3.2.3. Registro de pacientes

Los datos personales (nombre, edad, ID, etc.) de cada paciente se obtuvieron de
manera automatica a través de las imagenes tomogréaficas. Se cuenta con la
posibilidad de modificar estos datos, teniendo en cuenta que cada campo no debe
quedar vacio ya que de lo contrario no seran almacenados. El calculo de dosis se
llevé a cabo después de realizar esta accion, utilizando el diametro efectivo
calculado anteriormente con la metodologia propuesta por el reporte 204 de la
AAPM.

El registro de los pacientes puede ser visualizado a través de una lista que se
encuentra en esta seccién con los datos mas relevantes, esta lista puede ser
eliminada de manera permanente con el botén asignado (eliminar pacientes), sin
tener la posibilidad de recuperar la informacion. La lista puede ser exportada en
formato .xlsx (formato de Excel) con informacion adicional de los pacientes, es decir
historial de dosis (Figura 17).
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4 Registro de Pacientes

Procesamiento de imagenes

—

Tipo de Examen

Procesar

Promedio del Didmetro Efective

cm

[ Detener/Continuar

Cargar carpeta

Datos de pacientes
Datos personales

Nombre del paciente
ID del paciente Edad Peso Kg

Tipo de Examen

(O Térax contraste () Térax simple. Abdomen coniraste (O Abdomen simple

Eliminar Campos

Guardar datos/Calcular dosis

Abrir Expedientes

WValor elegido de CTDI

Dosis

Nombre de la Imagen

De
I

Diadmetro Efectivo cm

Expedientes

Nombre del Paciente| Edad Peso Deosis Acumulada

Gy

Actualizar lista
Eliminar

Datos de todos los pacientes

Exportar datos

Elminar pacientes

Contraste de Imagen
[] Foerma Manual

Limites de Contraste para ia Imagen de Entrada

[0 1] (defaut)
Limites de contraste para la imagen de salida
10 1] (predeterminado}Vector 2 elementos.

Forma de la curva (Gamma)

1 (predeterminado)Escalar numérico real

Configuracion Personalizada
Cargar

Configuracion Preterminada
Cargar

Visualizar Cambios

Visualizar

Valor CTDI

Seleccionar tomografo

(O Tombgrafo 1 (@) Tomografo 2

Ingresa los Valores CTDI

Abrir

salir

Figura 17. Registro de pacientes.

5.3.2.4. Contraste

Cuando la deteccion de bordes de las imagenes tomograficas no es correcta, es
necesario disminuir o aumentar el contraste debido a que la tomografia no presenta
bordes bien definidos en el perimetro o con los érganos circundantes.

Para mejorar el contraste se deben cambiar los limites de entrada y salida de la
imagen, estos valores deben de estar dentro del intervalo 1 y 0. El segundo
pardmetro a modificar es el valor gamma el cual nos describe la forma de la curva,
asi como la relacién entre los valores de entrada y salida. Si el valor de gamma es
menor que uno la imagen se vera mas brillante de caso contrario aumentara el
contraste, estos cambios pueden visualizarse antes de llevar a cabo el calculo del
diametro efectivo con el boton predeterminado (Figura 18).
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Contraste de Imagen
[] Forma Manual

Limites de Contraste para la Imagen de Entrada

[0 1] (defautt)

Limites de contraste para la imagen de salida

[0 1] (predeterminade Vector 2 elementos

Forma de la curva (Gamma)

1 (predeterminado }Escalar numérico real

Configuracion Personalizada

Cargar

Configuracion Preterminada
Cargar

Vizualizar Cambios

Visualizar ‘

Figura 18. Contraste de imagen.

5.3.2.5. Insertar valor de CTDlw

Antes de realizar el célculo de dosis se debe ingresar el valor CTDIw, este puede
ser almacenado para dos tomografos (Figura 19). En el apartado CTDI se ingresan
los valores de CTDIw de cada tomografo, y se puede elegir uno de los dos
tomografos de acuerdo en donde se realice la tomografia (Figura 20).

Valor CTDI

Seleccionar tomografo

) Tomégrafo 1 (® Tomdgrafo 2

Ingreza los Valores CTDI

Abrir

salir

Figura 19. Valor CTDI.
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4. Valores de CTDI_W — *

CTD_w de examenes (Tomdgrafo 1) CTD_w de examenes (Tomdgrafo 2)
CTDw CTDIw
mGy mGy
Guardar Guardar
Actualizar

Figura 20. Ingreso de valores de CTDl.

5.3.2.6. Ventana de expedientes de pacientes

Utilizando la ventana registro de pacientes se puede acceder a la ventana de
expedientes de pacientes (Figura 17). Esta ventana se compone de tres secciones,
la primera es el buscador que nos ayuda a encontrar al paciente y cargar los datos
por medio del ID, la segunda seccidon nos permite analizar nuevos estudios, asi
como el célculo de dosis, en la Ultima seccion se podra visualizar el historial de dosis
de manera analitica y gréfica (Figura 22).

5.3.2.7. Buscador de pacientes

Esta opcion sirve cuando se analiza o calcula la dosis de nuevos estudios (térax o
abdomen) en pacientes registrados. En el buscador se ingresa el ID personal
(Figura 21), a continuacion, los datos personales del paciente se cargaran en la
pantalla lo que nos permite acceder a las secciones (procesamiento o historial de
dosis). Es importante mencionar que el ID de los pacientes no debe repetirse ya que
en caso contrario imposibilitar4 el acceso a la informacion.

Para exportar el historial de dosis del paciente, solo se debe hacer clic en el boton
Exportar datos. El archivo sera exportado en formato .xlsx, con el nombre del
paciente. Esta accion puede ejecutarse antes o después de analizar nuevos
estudios.
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4. Expedientes de pacientes - X

Buscador Historial de dosis

D del t Borra el paciente Datos del paciente
el pacienie Afio Mes Dosis | Diametro Efectivo Tipo de exa
Buscar . D Nombre del Paciente.  Edad Peso 1

2

3

4

< >
Tipo de Examen Exportar datos del paciente Actualizar Eliminar
(O Térax simple () Torax contraste (@ Abdomen simple () Abdomen contraste
Exportar datos

Procesamiento )
rj
v

Dimetro Efectivo

cm
Calcular dosis
Importar imagenes [ petenericontinuar /
Valor elegido de CTDI Nombre dz I Imagen Diametro Efectivo
cm
Dosis Gy
[ Forma Manual
Mejorar el contraste Seleccion Tomografo Ingresa Ios Valores CTDI
Abrir @® Tomégrate 1 (O Tomégrafo 2 valores CTDI

Actualizar salir

Figura 21. Expedientes de pacientes.

5.3.2.8. Procesamiento de imagenes

La seccién procesamiento de imagenes contiene herramientas para llevar a cabo el
calculo de dosis de nuevos estudios, como son el cambio de contraste en la imagen,
el ingreso de CTDIwy seleccion entre tomégrafos (Figura 21). La distribucion de
botones, asi como el mecanismo para el procesamiento de imagenes, fue disefiada
de forma distinta que en la primera ventana ya que al momento de procesar las
imagenes se realiza el calculo de dosis, es por ello que se debe tener cuidado al
momento de seleccionar las imagenes que van a ser procesadas.

5.3.2.9. Historial de dosis

La informacién de cada paciente puede ser visualizada de dos maneras: 1) forma
analitica. En el apartado historial de dosis (Figura 22) se muestran estudios que se
realizaron de acuerdo con el afio y el mes, también se encuentran otros parametros
como la dosis absorbida, el diametro etc. En la parte inferior de la tabla se
encuentran dos botones que nos permitiran actualizar la lista después de haber
realizado un estudio, asi como tener la posibilidad de eliminarlo, eligiendo el nimero
del estudio.
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2) Forma gréfica. Los datos de dosis son visualizados a través de una gréafica de
acuerdo al afio en que fueron realizados (Figura 21), lo que nos dara un panorama
rapido de cuanta radiacion ha recibido el paciente durante un periodo de tiempo.

Historial de dosis

Afio Mes Dosis Diametro Efectivo| Tipo de exarn

1

2

3

4
£ >

Actualizar | Eliminar

Figura 22. Apartado del Historial de dosis.

5.4. Comparacion de metodos utilizados en el célculo de didmetro efectivo
5.4.1. Prueba de normalidad (Examenes de torax)

Para describir la diferencia entre las mediciones de diametro por ambos métodos
se utilizé el método Bland & Altman, este método se puede aplicar siempre que la
diferencia entre métodos siga una distribucion normal.

Se aplicé la prueba de normalidad Kolmogorov Smirnov (KS) en examenes de térax
medidos de forma manual y realizadas con el software (Figura 23) obteniendo una
significancia de 0.2 con un 95% de confianza, lo que prueba que los datos siguen
una distribucion normal ya que de lo contrario los puntos de la grafica estarian
separados y dispersos de la recta.
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Grafico Q-Q normal de Diferencia
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Valor observado

Figura 23. Gréfica prueba de normalidad en exadmenes de torax.

5.4.2. Método Bland & Altman

De acuerdo con lo anterior, tener una alta correlacion no significa que los dos
métodos estén en concordancia, es por ello que se aplicé el método de Bland &
Altman, con el que se encontré una relacién entre las medidas, la mayoria de las
cuales se encuentra dentro de los limites de confianza (Figura 24).

Se tiene que la diferencia promedio entre métodos es de -0.12 cm. Ademas, las
diferencias entre uno y otro método se encontraran en el 95% de los casos dentro
de 1.50y -1.76.
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Figura 24. Gréfica Bland & Altman para exdmenes de térax.

Para estudiar esta relaciéon entre métodos se aplico una prueba T de muestras
pareadas, no se encontrd diferencia significativa entre las mediciones hechas de
forma manual (M= 27.32, SE=0.27) y las realizadas con el software (M= 27.44, SE=
0.24, t (97) = -1.49, p<.05, r= 0.14). Se encontrd que el coeficiente de correlacion
de Pearson entre ambos métodos es de .950 con un valor de P= 0.0, lo cual es
menor que el nivel de significancia (P < 0.05), por lo que se concluye que hay una
buena correlacion entre ambos métodos.

5.4.3. Prueba de normalidad (Examenes de abdomen)

Se aplico la prueba de normalidad KS a los datos obtenidos por la diferencia entre
meétodos, encontrando una significancia de 0.2 dentro del 95%, lo cual indica que
los datos se comportan de forma normal (Figura 25).
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Grafico Q-Q normal de Diferencia
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Figura 25. Gréfica prueba de normalidad en exdmenes de abdomen.

5.4.4. Método Bland & Altman

De acuerdo a la Figura 26, la diferencia promedio entre métodos es de 0.15 cm, con
limites de confianza de 1.74 y -1.43, existe una concordancia entre ambas
mediciones debido a que la mayoria de los puntos cae dentro de los limites.
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Figura 26. Gréfica Bland y Altman para examenes de abdomen.

Se aplicé una prueba T de muestras pareadas para evaluar la diferencia entre
ambos métodos, no se encontré diferencia significativa entre las mediciones hechas
de forma manual (M=29.22, SE= 0.37) y las realizadas con el software (M= 29.06,
SE= 0.35, t (104) = 1.94, p>.05, r= 0.18). Se encontr6 que el coeficiente de
correlacion de Pearson es de .978 con un valor de P= 0.0, se puede observar que
el valor de P es menor que el nivel de significancia (0.05), esto quiere decir que
existe una buena correlacién entre ambos métodos.

5.5. Comparacion CTDIvel con SSDE

El calculo de SSDE se hizo a partir del factor de conversion que proporciona AAPM
en el reporte 204, de acuerdo con el diametro efectivo obtenido en exadmenes de
térax o abdomen. Se aplicd una prueba T de muestras pareadas para estudiar la
diferencia entre métodos para el calculo de dosis. En examenes de térax se
encontré una diferencia significativa entre CTDIvol (M= 13.40, SE= 0.087) y SSDE
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(M=18.29, SE=0.21, t (97)=-27.01, p<.05, r= 0.93), de igual manera en examenes
de abdomen se encontré una diferencia significativa para CTDlo (M= 15.91, SE=
0.15) y SSDE (M=20.39, SE=0.37,1(104)=-15.21, p<.05, r=0.83), esta diferencia
es funcién del diametro efectivo (Tablas 13 y 14).

Tabla 13. Comparacién SSDE en exdmenes de torax.

Diametro efectivo | CTDIy,(mGy) | SSDE(mGy) | Diferencia %
22-24 13.34 20.79 55.84
25-27 13.48 18.63 38.21*
28-30 13.30 16.65 25.10°
31-33 13.37 15.16 13.42°

*p-valores < 0.05.

Tabla 14. Comparacién SSDE en examenes de abdomen.

Diametro CTDIy,(mGy) SSDE(mGy) Diferencia %
efectivo
21-25 16.17 24.80 53.33
26-30 15.95 20.78 30.34°
31-35 15.69 17.31 10.29°
36-39 15.70 14.40 -8.22*

*p-valores < 0.05.
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CAPITULO 6: DISCUSION Y CONCLUSIONES

Este estudio evidencia la importancia de introducir el parametro diametro efectivo al
calculo de SSDE. A partir de los resultados obtenidos se acepta la hipétesis que
establece que la incorporacion del parametro diametro efectivo al indice de dosis
volumétrico en examenes de térax y abdomen mejorara la aproximacion del calculo
de dosis en un examen de tomografia computarizada.

Los valores de referencia de CTDli00 en cuerpo descritos por el grupo imPACT se
compararon con los valores de CTDI medidos en el tomégrafo Somatom Definition
As, obteniendo diferencias porcentuales para CTDliwoo del 17% en aire, 16% al
centro del maniqui y en la periferia 15% (tabla 8). De acuerdo al protocolo espafiol
de control de calidad en radiodiagnostico, este tomografo debe operar en un valor
de CTDI< +20% ((CEP) and PASA, 2009, Médica et al., 2011), por lo tanto se
comprobd que el tomégrafo se encontraba dentro del rango 6ptimo de calibracion.

En el presente estudio se tiene un intervalo de diametro efectivo en examenes de
térax de 22-33 cm, a diferencia de paises como Estados Unidos o Chile que se
encuentra entre 21.3 - 33.6 cm, y 23-37 cm respectivamente. En exdmenes de
abdomen se encuentran entre 21-39 cm y para Estados Unidos y Chile 24.8 - 36.5
cm y 21- 45 cm respectivamente (Allende et al., 2016, lkuta et al., 2014), lo que
indica la importancia de realizar estudios para la obtencion del diametro efectivo ya
gue este parametro no solo cambia entre paises sino en pacientes, como se observa
en el presente estudio con un rango muy amplio para térax o en abdomen para
Chile.

El diametro efectivo obtenido de forma manual en exdmenes de térax y abdomen
fue de 27.32 cm y 27.44 cm respectivamente y al utilizar el software fue de 29.22 cm
y 29.06 cm en los mismos estudios. La diferencia entre métodos fue de 0.15 cm en
térax y -0.12 cm en abdomen, estas diferencias se deben a que el programa toma
en cuenta el contorno de la imagen, mientras que la forma manual, solo toma en
cuenta dos medidas volviendo impreciso el método por la irregularidad del contorno
de la imagen tomogréfica.

Para otras regiones anatomicas como cuello, cabeza o extremidades, no es posible
medir la dosis por que el programa tiene dificultades al identificar los bordes. Se
espera que en el futuro el software tenga la capacidad de mejorar la deteccién de
regiones anatdbmicas ademas de calcular dosis en pacientes pediatricos, debido a
gue se contienen organos de alto grado de radiosensibilidad (Paul et al.).

De acuerdo con Li y Behrman (2012) y Cheng (2013) el método SSDE subestima el
diametro efectivo en pulmones, ya que la densidad en tejido pulmonar es menor que
el agua o PMMA, subestimando significativamente la dosis del paciente, ademas de
no tener en cuenta las diferentes atenuaciones de varias sustancias, como los
huesos, los tejidos y el aire.
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El uso del didmetro efectivo es importante para determinar el SSDE, pero no es
suficiente para el calculo ya que no toma en cuenta la atenuacién en los tejidos de
las diferentes regiones anatémicas. La meétrica mas apropiada es el diametro
equivalente de agua D, propuesto por el grupo de trabajo 220 de la AAPM en 2011,
el cual combina el tamafio del paciente y la atenuacion (Anam et al., 2017). El
software desarrollado en este estudio no considero6 el D,,, debido a la complejidad
en el célculo de la dosis, asi como tiempo y recursos requeridos. En futuras
investigaciones se recomienda comparar la precision de ambos métodos (D,, Y
Didmetro efectivo) en el calculo de la dosis para las diferentes regiones anatémicas.

Se observo que en pacientes mayores a 80 kg el contorno de la imagen tomografica
esta indeterminado, siendo dificil calcular el didmetro efectivo. Para pacientes con
estas caracteristicas no se recomienda usar el método de diametro efectivo para
calcular el SSDE, sin embargo, existen alternativas que lo pueden calcular a través
de la edad o el peso, como lo indica el reporte AAPM 204. Por otro lado, Bauhs et
al. (2008) han demostrado que no es necesario utilizar la correccion de diametro
efectivo en el intervalo de peso de 100 kg a 140 kg.

Los tomografos del Hospital General de México no almacenan el valor de pitch en
las imagenes tomograficas, lo que representd una limitacion al calcular el CTDlvol,
por lo que se tuvo que tomar el valor establecido para cada protocolo. El tomar el
valor por defecto pudo cambiar la dosis que recibe el paciente, siendo mayor o
menor. Sin embargo, no afecté en la comparacion del CTDIvo el SSDE para la
correccion de dosis.

De acuerdo a las tablas 13 y 14 la variacion de tamafo del paciente afecta a los
valores estimados de dosis especifica de tamafio SSDE, ya que el factor de
conversién es mayor o menor a la unidad dependiendo del tamario, esto se hace
mas notorio cuando los didmetros efectivos se encuentran fuera de la media (Leng
et al., 2015).

Comparando los resultados de este estudio con los de Seibert et al. (2014) se
encontré que a pesar de las limitaciones que presenta el uso del SSDE, se pueden
reducir significativamente la diferencias que se tienen en el calculo de dosis entre el
paciente y el maniqui, lo que mejora la precision de dicha estimacion. Con el
desarrollo del software para el calculo de diametro efectivo y dosis, se tienen
iniciativas de forma practica para la dosimetria en TC, asi como la automatizacion
de nuevos métodos dosimétricos o0 mejoras para el software.

Conclusiones

Con la introduccion del diametro efectivo al célculo de dosis se obtuvo una
estimacion mas precisa de 33% y 21% en examenes de térax y abdomen
respectivamente. A pesar de las limitaciones que presenta esta técnica dosimétrica
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es un gran paso para llevar el control de dosis, asi como el monitoreo en México.
En un futuro seria importante implementar el SSDE en los reportes dosimétricos,
debido a que permite comparaciones mas significativas de los indices de dosis.

La utilizacion del software es mas eficiente para determinar el diametro efectivo,
procesando varias imagenes en poco tiempo (10 img/min). Se puede llevar el control
de dosis para cada paciente, previniendo la acumulacion de altas dosis por la gran
cantidad de exdmenes que tiene que realizarse para dar seguimiento a algun
tratamiento por el medico radiélogo.

Con laimplementacion del software al Hospital General de México, ademas de llevar
un correcto control de dosis, se satisface la demanda de pacientes; ayudando a
incentivar la creacion de normas en dosimetria de TC especificas para México.
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