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RESUMEN

El objetivo principal propuesto en este proyecto fue optimizar los protocolos de
adquisicion y procesamiento existentes de CT del tomodgrafo PET/CT de uso clinico de
la Fundacién Centro Diagndstico Nuclear (FCDN) (Av. Nazca 3449, Capital Federal), de
manera de minimizar la dosis de radiaciéon, manteniendo una imagen de adecuada
calidad diagndstica. Se relevaron los datos dosimétricos del servicio PET/CT vy
obtuvimos la linea base contra la cual comparamos y definimos las estrategias y
modificaciones a desarrollar. Para ello seleccionamos cortes transaxiales a la altura del
hilio pulmonar y hepatico como las regiones anatémicas de interés que permitieron la
estandarizacion del estudio, siguiendo la metodologia recomendada en el TecDoc 1621
del IAEA.

Obtuvimos y publicamos las caracteristicas dosimétricas del scanner Discovery STE16
(G.E. Healthcare) asi como las capacidades de los sistemas de modulacién de la
corriente de tubo, AutomA y SmartmA. Ademds se comprobd su correcto
funcionamiento en exploraciones en un fantoma homogéneo. Podemos afirmar que la
técnica de modulacién angular ayuda en mejorar la eficacia de la dosis en el eje X-Y,
reduciendo la exposicion de radiacion en un plano particular de la exploraciéon. En
pacientes pequefios, el SmartmA baja la corriente del tubo demasiado dando como
resultado niveles potencialmente inaceptables de ruido en la imagen. Se comprobd que
mientras las técnicas de ATCM dan lugar a una calidad mejor de imagen, puede dar
lugar también a mayor exposicion de radiacién que un protocolo de corriente fija, en
pacientes grandes.

Se publican los resultados de las mediciones dosimétricas y el valor calculado del
coeficiente de correccién para los valores de CTDI,,, igual a 0.8625. Este factor fue
hallado con un tubo nuevo marca Performix de 6.3 MHU. En el trabajo se citan dos
procedimientos para realizar los calculos de dosis efectiva recibida por los pacientes, a
partir de los valores de CTDI,, Y DLP, con el uso de coeficientes de dosis normalizados
obtenidos bajo claras condiciones de referencia y con ello poder hacer adecuados
estudios sobre riesgos radioldgicos. En promedio, por exploracion de CT de cuerpo
entero, el equipo en estudio estd impartiendo una dosis efectiva de 10.95 mSy, valor
menor a otros valores obtenidos y reportados en la literatura.

Se llevd a cabo una evaluacion subjetiva de calidad de imagen con la participacion de
los médicos radidlogos de la institucién. Se analizaron imagenes de las regiones
anatdmicas de interés, dando como resultado que la gran mayoria de las imdgenes
fueron calificadas alrededor del valor de “Aceptable”, por lo que se decidié no
aumentar el nivel de ruido en las mismas. No se encontré una clara correlacién entre el
nivel de ruido en las imagenes y la calificacion subjetiva (imagenes con un ruido bajo
no fueron bien calificadas).

Se llegd a la conclusién que no es conveniente usar los valores de los mA como
parametro del control del ruido, ya que este depende de la velocidad de rotacidn,
espesor de corte y del kVp. Por lo tanto, es muy importante entender la relacién entre
el indice de ruido y el ancho de corte.

Por ultimo, después de realizar el andlisis de cada una de las variables, podemos
concluir que los valores de los parametros de nuestro protocolo estan al limite de lo
que permite modificar para alcanzar la optimizacion de esta tecnologia, en el sentido
de que ya no pueden esperarse grandes disminuciones en las dosis sin sacrificar la
calidad de la imagen.
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1. INTRODUCCION

El progresivo desarrollo cientifico y tecnoldgico ha puesto a disposicién de la medicina,
instrumentacion y equipos que proporcionan mas y mejor informacion del cuerpo
humano con procedimientos cada vez menos agresivos. Existen en la actualidad
muchas técnicas de imagen médica, entendiendo por imagen médica el conjunto de
técnicas y procesos usados para crear imagenes del cuerpo humano, o partes de él.
Cada una de estas técnicas se basa en un principio fisico diferente y emplean sondas
gue permiten obtener informacién del paciente.

Entre las magnitudes fisicas empleadas encontramos, por ejemplo, la forma de
propagarse los ultrasonidos en el cuerpo, el tiempo de relajacion de los spines de los
nlcleos, campos magnéticos nucleares, la diferente emision o transmision de radiacion
en el cuerpo, dependiendo de la naturaleza de éste.

1.1- Descripcion y usos de la tomografia por emision de positrones
combinada con la tomografia computada.

La PET o tomografia por emision de positrones es una técnica de Medicina Nuclear que
suministra imagenes funcionales en investigacion y en la clinica con fines diagnodsticos
de forma preferente en Oncologia, utilizdndose también en los ambitos de la
Cardiologia y Neurologia.

En oncologia es necesario el diagnostico y estadificacion precisos del paciente con
cancer, para tener resultados 6ptimos en su tratamiento. La tomografia hibrida PET/CT
(ver figura 1) es la técnica mas avanzada y novedosa en el campo del diagndstico por
imagenes que combina las ventajas de las dos exploraciones; tomografia por emision
de positrones y tomografia computada (CT). El equipo es, simultdneamente, un PET y
un CT.

Asi, mediante la exploracion PET es posible ver los cambios funcionales, bioquimicos o
moleculares, mientras que con la exploracion CT podemos obtener, simultdaneamente,
una imagen de la anatomia interna que nos muestre la localizacién, la forma vy el
tamano de los cambios observados con la PET.

La PET/CT es una de las técnicas emergentes que esta experimentando un desarrollo
impresionante y constituye el pilar del diagndstico morfo-funcional (ver figura 2).
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Fig. 1 Esquema equipo hibndo PET-CT Fig. 2 Im3genes PET-CT



La tomografia por emisiéon de positrones tiene alto valor predictivo, mediante la
exploracién del cuerpo entero. Diagnostica la benignidad o malignidad de una
neoplasia detectada por otros métodos de imagen; establece el diagndstico de
extension previo al planteamiento terapéutico de un cancer conocido; identifica tumor
residual y cambios producidos post cirugia, quimio o radioterapia; localiza recidivas
tumorales sospechosas clinicamente o por elevacién de marcadores tumorales; permite
hacer un nuevo estudio de extension o reestatificacion tras el diagndstico de una
recurrencia; permite valorar, tempranamente, la respuesta a un esquema terapéutico
y la busqueda del tumor primario en pacientes con metdstasis de origen desconocido.
La PET conduce a una imagenologia molecular funcional del cancer en el cuerpo
entero.

Aunque la mayoria de estas técnicas, en el modo en el que hoy se conocen, son
relativamente recientes, un precursor de todas ellas, los rayos X, tiene ya mas de un
siglo de antigliedad. La imagen médica ha ido viendo incrementada el nimero de sus
modalidades, asi como la resolucion y calidad de las mismas.

La tomografia computada fue descrita y puesta en practica por G. Hounsfield y A.
Cormack en la década de los 70, con la intenciéon de conseguir imagenes transversales
del cuerpo humano [1]. Demostraron que los rayos X que atraviesan cualquier cuerpo,
contienen informacién de todos los constituyentes por los que se transporta el haz de
fotones. Esta idea orientd el disefio de los primeros equipos de CT, que permitian
conocer la atenuacion de los diferentes tejidos organicos al ser atravesados por los
rayos X [2].

En la actualidad, la CT es una modalidad de diagndstico madura, que todavia estd
experimentando un rapido desarrollo. La combinacién de CT con la PET es un ejemplo
de un nuevo uso técnico y clinico. Los principios de base de la proyeccidn de imagenes
CT se encuentran en muchos textos [3,4].

Tubo de rayos X traslacion

Perfil de intensidad

Perfil de atenuacién

Fig. 3 Diagrama simplificado de Ia creacién de un perfif de atenuacién en una exploracién de CT.
Observe que los escéneres actuales, utilizan un haz helicoidal para adquirir el perfil de la
atenuacion en una exposicion. Tomado de TecDoc 1621 IAEA.



La CT es un proceso radiografico que produce un mapa de la atenuacién del haz de
fotones en el paciente, basado en la atenuacién variable del haz de rayos X a su paso a
través del paciente. En contraste con la proyeccion de imagen obtenida con un isétopo
radiactivo, donde los fotones detectados son emitidos desde el paciente, una fuente
externa de rayos X, se proyecta a través del paciente para formar un perfil de
atenuacion, trasmitido en los detectores. Para obtener una imagen seccionada
transversalmente, el haz se restringe a una hélice fina a través del paciente (en la
direccion de plano X-Y) entre 0.5y 10 mm de grosor para un solo corte en la direccién
axial z. Centenares de perfiles de atenuacién se crean en cada rotaciéon del tubo de
rayos X, alrededor del paciente. Estos perfiles se reconstruyen para formar la imagen
transversal requerida, tal y como puede apreciarse en la figura 3.

La CT ha evolucionado, considerablemente, durante los ultimos 20 afios, con el
desarrollo de la tecnologia de los detectores, la reduccién del tiempo de exposicion y la
introduccion de equipos que permiten realizar irradiaciones helicoidales alrededor del
paciente. Hoy en dia, gran parte de los nuevos modelos de CT incorporan tecnologia
multicorte, utilizan versiones avanzadas de software de reconstruccion y tratamiento
de la imagen, amplian su campo de aplicacion a nuevas areas de la medicina y
permiten el uso de modos de funcionamiento de ahorro de dosis de radiacion.

Aunque los examenes de CT solo representan entre el 5 y el 10% del total de
examenes con fines diagndsticos, la dosis de radiacion que se imparte con ellos a los
pacientes es, en general, significativamente mas alta que la de los examenes
convencionales con rayos X. Por ello, los estudios de CT representan, por mucho, la
mayor fuente de exposicion en radiodiagnostico y segln el informe del Comité de las
Naciones Unidas para los efectos de las radiaciones ionizantes (UNSCEAR) del afio
2000 [5], contribuyen en promedio al 34% de la dosis efectiva colectiva. Dicho
porcentaje sube hasta el 45% de la dosis efectiva colectiva si se consideran,
exclusivamente, los paises de nivel sanitario I, caracterizados por disponer de al
menos un médico por cada 1000 habitantes. Por otro lado, el incremento del nimero
de equipos de CT en funcionamiento y de examenes realizados con ellos, hace prever
que estos Ultimos porcentajes continuaran aumentando en el futuro [6].

Para este propodsito, se dirige un haz colimado de rayos X, en forma de abanico y
punto focal relativamente pequefio, sobre un plano tomogréafico del objeto a estudiar.
Cuando la fuente efectia un barrido circular completo alrededor del cuerpo, las
estructuras internas atentan el haz de rayos X, segun sus respectivos valores de
nimero atémico y densidad. La radiaciéon emergente, después de atravesar los tejidos,
se recoge en una serie de detectores apilados en una posicion, diametralmente,
opuesta a la del tubo y que cubre, completamente, el abanico de rayos X.

Cuando un haz fino de fotones monoenergéticos atraviesa un trozo uniforme de
material, sufre una atenuacién que viene caracterizada por la ley exponencial de

atenuacién I =1,-¢*“, donde I, es la intensidad del haz incidente, y es el coeficiente

de atenuacién lineal, e I es la intensidad del haz después de atravesar un espesor d del
material. Si, como ocurre en el cuerpo humano, el haz de rayos X pasa a través de
medios con diferente atenuacién, podemos considerar al cuerpo como un volumen
compuesto por un gran numero de pequefos elementos de igual tamafio, cada uno de
los cuales posee un coeficiente de absorcién constante.

El logaritmo del cociente I/I, a lo largo de un rayo particular, es proporcional a la suma
de los coeficientes de atenuacion de todos los elementos que el rayo atraviesa. A partir



de esta idea, en 1917, el matematico J. H. Radon demostré que se puede reconstruir
la imagen, en dos o tres dimensiones, de un cuerpo irradiado mediante una serie de
proyecciones [7]. Para determinar la atenuacion de cada elemento interno, se debe
obtener un gran numero de mediciones desde distintas direcciones, lo cual genera un
sistema de ecuaciones multiples.

Una vez resuelto, mediante distintos algoritmos de reconstruccion y potentes sistemas
de tratamiento de datos, se obtienen iméagenes digitales en 3D del objeto estudiado. La
unidad de volumen minimo en que se reconstruye esta imagen tridimensional es el
voxel’. Cada uno de los voxels posee una absorcién caracteristica y es representado,
en el monitor o en la placa radiografica, como una imagen bidimensional llamada pixel,
caracterizada con un determinado nivel de gris. El coeficiente de atenuacion
representado en un pixel, es el promedio de todos los materiales incluidos en el
volumen del voxel. Por consiguiente, al digitalizar un volumen continuo como el cuerpo
humano, se pierde algo de informacidén, sobre todo en los detalles finos, pero se
obtiene a cambio la posibilidad de asemejar dicho cuerpo a una matriz numérica.

El campo de exploracion, o SFOV, viene determinado por el circulo que es enteramente
cubierto por el haz de rayos X durante una exploracién. El campo de vision, o DFOV, es
el didametro maximo de la imagen reconstruida, que puede ser menor o igual que el
campo de exploracién y determinara las dimensiones de la imagen digital obtenida. Por
otro lado, las dimensiones de la matriz en el plano X-Y vendran dadas por el nimero
de pixeles en cada una de las direcciones ortogonales, y puede ser elegido entre varias
opciones (normalmente se usa 512 x 512, aunque mas recientemente se dispone de la
opcion 1024 x 1024 en algunos equipos). Por consiguiente, el tamafo de cada pixel se
calcula dividiendo el didmetro del DFOV por el tamafio de la matriz. La tercera
dimension del voxel vendra establecida por el espesor de reconstruccién de la imagen
de cada corte tomografico. Naturalmente, el volumen de cada voxel determinard la
resolucién espacial de la imagen tridimensional.

A cada pixel de la imagen reconstruida se le asigna un nimero, llamado nimero (de)
CT, relacionado con el coeficiente de atenuaciéon del voxel correspondiente. Los
numeros de CT para cada material y para cada energia son relativos, tomando el
coeficiente de atenuacién del agua como referencia, y normalmente se representan
mediante una escala de grises. Se expresan en unidades Hounsfield (UH) de acuerdo
con la definicion:

material M H,0

No. CT{(UH) = # -1000 (1.0)
Hiuo

donde p es el coeficiente de atenuacion lineal. Por definicidn, el agua tiene un nimero
de CT igual a 0 UH, y el aire, que representa practicamente la ausencia de atenuacion,
tiene un valor de -1000 UH. El hueso, dependiendo de su composicion, representa los
valores mas altos y no existe un limite en el extremo positivo para dichos valores.

La dependencia de los coeficientes de atenuacion lineal con la energia de los rayos X,
implica que los nimeros CT no son univocos de cada material ya que tienen alguna
dependencia con la calidad del haz de fotones. Esto, que no es un problema de cara a

! Al contrario de lo que ocurre con “pixel”, la Real Academia Espafnola no contempla la adaptacién gréfica del acrénimo
“voxel”, proveniente de la expresion inglesa “"Volume Element”. En el presente trabajo se ha escrito, sistemdticamente, en
cursiva y se ha mantenido el plural de su lengua original.



su utilizacion habitual en radiodiagnéstico (representacion de las imagenes en una
escala relativa de grises), si puede tener relevancia en otras aplicaciones, tales como
la utilizacién directa de los nimeros de CT para planificaciones dosimétricas en
radioterapia.

1.2- Factores de correcciéon por atenuacion.

Son varios los factores fisicos que repercuten en la calidad de la imagen de los
estudios PET y en particular sobre el valor de la captacién del radiofarmaco; siendo
conveniente destacar la atenuacion de los fotones, la dispersion de los mismos, las
coincidencias accidentales, el tiempo muerto de los detectores y de la electrénica, y las
variaciones en la sensibilidad de los detectores. La correccién por la atenuacion sufrida
por los fotones es la mas importante. La atenuacién o transmisién de fotones a través
de un medio material estd caracterizada por el coeficiente de atenuacién, que depende
de la energia del fotén y del nimero atémico del material.

La atenuacion de los rayos X a través del tejido, depende de la densidad fisica y del
nimero atéomico efectivo (Zex) del material (Anexo 1, mostramos gréafico donde se
aprecia la dependencia de u con la densidad del medio y la energia). A estas energias,
los procesos fisicos que prevalecen en la atenuacion de los rayos X son: el efecto
fotoeléctrico y la dispersién Compton. La probabilidad de ocurrencia del efecto

fotoeléctrico varia, aproximadamente, con Z‘,‘,, y con la energia del fotén (E) como

1/E®. La probabilidad por dispersi6n Compton, tiene poca dependencia de Ze Y
disminuye linealmente con 1/E. Los coeficientes de atenuacion lineales para un
material dado se expresan como:

#(E,\’)’:pc{ac(E,\')+O-ph(E,\"erf)} (11)
ﬂ(Ey)= PO (E.V) (1.2)

donde p, es la densidad electrénica del material, E la energia del fotén, E, sera igual

a 511 keV, opn Yy o son las secciones eficaces fotoeléctrica y Compton,
respectivamente, para el electron.

En las energias del foton cercanas a los 100 keV, en tejido blando la contribucién a la
atenuacion del efecto fotoeléctrico es insignificante [8]. Como consecuencia de las 2

contribuciones separadas a p(E,), una sola medida de p(E,;) no determinard
Unicamente u(E,), porque, por ejemplo, un aumento en Zez podria compensar una

disminucién de la densidad electrénica p,, dando como resultado que no se produzca
ningln cambio a u( £, ). Por lo tanto, un escalamiento simple de la energia de u( £y )
es escaso para rendir p(E,) en 511 keV. Sin embargo, restringiendo el problema a los

tejidos blandos bioldgicos, para los cuales los valores de Z.s son bastante comparables
y la observacion de que la contribucidn del op, es relativamente pequefia, incluso en

las energias de los rayos X, se pueden ver que los cambios en u( E, ) son, sobre todo,
debido a los cambios en la densidad electrénica p,del tejido blando. Asi, para la gama
limitada de tejidos blandos bioldgicos, un solo factor de escalamiento se puede utilizar



para convertir p(E£,) a p( E,) para el pulmon, el higado, la grasa, el musculo y otros

tejidos blandos. Para el tejido d6seo esponjoso y el hueso cortical, sin embargo, el
factor de escalamiento simple no se aplicard, debido al alto contenido en calcio y
fosforo que poseen ambos tejidos.

Al tener un equipo PET/CT, todo el proceso se realiza tomando los datos de atenuacién
de tejidos, directamente, del barrido por CT realizado antes del escaneo PET. El tiempo
de este rastreo con CT, dependerd del nimero de cortes del tomdgrafo. En un equipo
CT multicorte de 16, el rastreo corporal total se realiza entre 1.5 a 3 minutos, lo que
representa una disminuciéon de cerca del 50% del tiempo total del estudio PET/CT, es
decir; de 25 a 30 minutos por rastreo.

Tipicamente, la reconstruccion de una imagen axial utiliza los perfiles de la proyeccion
adquiridos de una rotacion de 360°, del tubo y del detector alrededor del paciente. Sin
embargo, la reconstruccién es posible con tan solo las proyecciones de 180° de la
rotacion, mientras que en exploraciones helicoidales, se utilizan los dangulos de
reconstruccion variables. La reconstruccion es hecha sobre todo por un método filtrado
de la proyeccion por transparencia, eso permite la reconstruccion casi en tiempo real,
proceso conocido como retroproyeccion filtrada.

Una de las caracteristicas mds atrayentes de la PET es, justamente, que la correccién
de atenuacidon es precisa y relativamente facil de aplicar. Ello es debido a que la
atenuacion de los fotones sélo depende de la composicién del medio y del espesor total
del medio atenuador. Asi, tradicionalmente, los coeficientes de atenuacién se
determinan en un estudio PET de transmision. En éste, una fuente lineal emisora de
positrones, como el ®®Ge, extendida a lo largo del eje del tomdgrafo gira alrededor del
paciente y el tomdgrafo mide las coincidencias en las que un fotén de aniquilaciéon ha
sido capaz de atravesar el medio atenuador (paciente). El cociente entre las cuentas
de este estudio con las de otro estudio sin paciente (“en vacio”) permite obtener el
Factor Correccion de la Atenuacién (AFC) de cada linea de coincidencia. Al derivarse de
medidas experimentales, estos mapas de atenuacion estan caracterizados por un ruido
elevado. Este se elimina al segmentar la correccion de atenuacion. En ella, del estudio
de transmision se obtiene una imagen anatémica que es subdividida o segmentada en
los distintos tipos de tejidos. Regiones a las que se aplica o asigna el coeficiente de
atenuacién apropiado, para calcular posteriormente los AFCs.

En un tomodgrafo PET/CT el mapa de atenuacion puede obtenerse a partir de las
imagenes generadas por el CT. La utilizacion de la imagen CT para obtener los AFCs
presenta cuatro ventajas significativas:

- Tiene mucho menos ruido estadistico en comparacion con una imagen de
transmisién obtenida con una fuente radiactiva.

- Puede ser adquirida de forma mucho mas rapida que la imagen de transmision
estandar con ®®Ge, reduciendo el tiempo hasta un 40%.

- Es posible obtener un estudio sin contaminacion de transmision realizado tras la
inyeccion del radiofarmaco, porque el flujo de los fotones de rayos X es varios
ordenes de magnitud superior al flujo de los fotones de emision.

- No es necesario disponer del equipamiento preciso para las fuentes de ®®Ge
(blindajes, mecanica de movimiento de las fuentes, etc.), ni proceder a su
remplazo periddico.
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La imagen del CT, en comparacion con la obtenida con las fuentes de transmision de
%8Ge, tiene mejor calidad en cuanto a contraste, resolucién y ruido. El mayor contraste
de la imagen es debido a que las diferencias del coeficiente de atenuacion para las
bajas energias de los rayos X son mayores que para los fotones de 511 keV (ver tabla
1), y a que la intensidad de fotones es también mayor para un tubo de rayos X. Este
aumento del flujo de fotones conduce también a una reducciéon de las fluctuaciones
estadisticas; no obstante, se aumenta la dosis de radiacion al paciente. La energia
promedio de un haz de rayos X policromatico se define como la energia del haz
monocromatico que daria la misma atenuacién lineal que la energia excesiva integrada
del haz policromatico [9]. El haz policromatico también da lugar al endurecimiento del
haz, a la interaccion preferencial de los fotones de baja energia como el haz que
atraviesa el cuerpo, causando un aumento en la energia promedio y la correspondiente
disminucion de los valores del coeficiente de atenuacion lineal (p).

Tabla 1. Coeficiente de atenuacién masico en cm?/g

HRx HpET Cociente
Rayos X Fotén aniquilacion
80 keV 511 keV Heer/Hax
Tejido blando 0.182 0.096 0.527
Hueso 0.209 0.093 0.445
Pulmon 0.167 0.083 0.521

Al utilizar un tubo de rayos X como fuente de transmision, con una energia media de
unos 80 keV, los coeficientes de atenuacion obtenidos deben ser convertidos para que
se correspondan a la energia de los fotones de aniquilacién de 511 keV. Para ello se
han utilizado varios procedimientos: e/ método de factor de escala (ver figura 4), /a
segmentacion y un método hibrido de los dos anteriores. Asi, la imagen original del CT,
obtenida a una energia media de unos 80 keV, es convertida pixel a pixel a una
imagen de coeficiente de atenuacién para fotones de 511 keV. A continuacion la
imagen es suavizada desde la resoluciéon del CT a la resolucion de la imagen del PET, y
finalmente los AFCs se generan retroproyectando la imagen suavizada.

1.2.1- Métodos para determinar los coefigientes de atenuacién a 511 keV.

En el método de un factor de escala, la imagen de atenuacién a 511 keV se determina
multiplicando la imagen CT por el cociente de los coeficientes de atenuacién del agua
para las energias del CT y del PET. Debido a que la relaciéon del coeficiente de
atenuacién masico para fotones de 80 y 511 keV no es Unica para los distintos tejidos
(ver tabla 1), no se puede aplicar un coeficiente global de escala a los AFCs derivados
de la imagen del CT.

Los procedimientos de segmentacion se pueden utilizar para separar la imagen del CT
en regiones correspondientes a diferentes tejidos (como hueso, pulmén y tejido
blando). A continuacién, los valores de la imagen CT para cada tejido se reemplazan
por los valores apropiados del coeficiente de atenuacion para la energia de los fotones
de 511 keV. Sin embargo, este método es problematico en regiones que presentan una
variaciéon continua de densidades, que no pueden ser representadas por un conjunto
de valores discretos.

El método hibrido estd basado en una combinacién de la segmentacién y la aplicacién
de distintos factores de escala. La imagen de atenuacién a 511 keV se estima en
primer lugar utilizando un umbral de 300 UH para separar el componente de hueso en
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la imagen de CT de las regiones de no-hueso (valor del pixel < 300 UH), aplicando a
continuacién diferentes factores de escala para los dos componentes con el fin de
obtener la atenuacién a 511 keV.

Otros algoritmos establecen el cambio del factor de escala en 0 UH, considerando que
los pixeles con valor mayor de 0 UH se relacionan con agua y hueso, mientras que los
pixeles con valor menor de 0 UH se corresponden a una mezcla de agua y aire. Sin
embargo, hay tejidos que no son, claramente, una mezcla agua-hueso, como el
musculo (= 60 UH) o la sangre (= 40 UH). Por ello, no hay una Unica transformacion,
siendo las diferentes aproximaciones igualmente validas, suponiendo pequefias
diferencias entre los coeficientes obtenidos.

®18 1 WE) (em)
0.16 1

0.14 4
0.12 1
H-map at 511 keV 0.10 4

Hmix = k'pcb * (1 - k)'l"'w

M
Y15 i

0.06 - Hmix= k'“w

|
|
Reproject ACFs 0.04 1 :
002 1 Air-water : Water-bone
0 T T -¥ 1
-1,000 5 Her 0 1,000  -1,500
: - ah
CT scan at ~70 keV Resampled CT scan

Fig. 4 La funcidn bilineal del escalamiento convierte los nimeros de CT (HUs) a los valores lineales de la atenuacion en
511 keV. La exploracién CT en la energia eficaz de rayos X de 70 keV es reconvertida a la resolucion de |a exploracion
del PET {511 keV). El valor del voxel uCT en la imagen CT reconvertida, se escala al uPET en 511 keV, usando el rango de
la funcidn bilineal apropiada para el valor del pCT. Los factores de la correccion de la atenuacion (ACFs) son
generados reproyectando el u-map en 511 keV. w = agua; cb= hueso cortical y k = concentracion de componentes de la
mezcla. Tomado de [14]

1.3- Modos de adquisicion de imagenes CT.

Los avances tecnoldgicos, la necesidad de conseguir imagenes que contengan mas
informacion anatdomica, la reduccién de los tiempos de exploracion para evitar
artefactos y el avance vertiginoso de la informdtica aplicada a la imagen, han
permitido una gran evolucién en los equipos CT. En las Gltimas versiones de los
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equipos, se diferencian segin dispongan de una o mas hileras de detectores (equipos
de corte Unico o multicorte). Por otra parte, practicamente, todos los equipos en
funcionamiento en la actualidad permiten elegir entre adquisiciéon secuencial o espiral,
ya que disponen de ambas opciones.

En el modo de adquisicion secuencial el tubo de rayos X gira alrededor del paciente,
que esta inmovil, para obtener los datos de un Unico corte. A continuacion se produce
un desplazamiento de la mesa y se coloca al paciente en la posicion adecuada para
realizar el siguiente corte de la serie. Los cortes pueden ser contiguos o separados una
cierta distancia.

Para realizar una exploracion en espiral se combina el movimiento rotatorio del tubo de
rayos X y el arco de detectores con el movimiento simultaneo de traslacion longitudinal
de la camilla, donde se sitia el paciente. De esta forma se consigue una adquisicion
volumétrica de la zona anatémica de interés, permitiendo reconstrucciones en el plano
axial en cualquier posicion, y reformateados tridimensionales en cualquier direccion
planar, tal y como puede observarse en la figura 5.

Exploracién helicoidal

Exploracién multicorte

L X
‘ Mdltiples filas de detectores

?ig. 5 E;:iﬁemas'de. los tipos de t:mog;aﬁas compﬁtadas.
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Los equipos CT multicorte, que tienen multiples hileras de detectores (2, 4, 6, 8, 12,
16, 32, 40, 64 y 256) [10, 11 y 12] permiten la adquisicion simultdénea de muchas
secciones o hélices, reduciendo considerablemente los tiempos de barrido.

En las adquisiciones helicoidales, la relacion entre el desplazamiento de la camilla en la
direccion horizontal y el producto del nimero de cortes por el espesor de corte,
durante una rotacion completa del tubo de rayos X se denomina factor de paso o pitch:

Factor de paso (Pitch) = _}\_?EJZT (1.3)

donde 4d es el desplazamiento de la mesa por cada rotaciéon de 360° del tubo, N es el
numero de rodajas adquiridas simultdneamente (sélo para barridos muiticorte) y T es
el espesor nominal de corte de cada seccion. Cuanto mayor es el valor del factor de
paso, mas estiradas estan las espirales, con lo que la radiaciéon que recibe el paciente
es menor, pero la calidad de las imagenes obtenidas también puede disminuir.

Los equipos CT permiten seleccionar distintos parametros, con los que se puede
controlar tanto la geometria como las caracteristicas del haz en la adquisicion de
datos. La descripcion geométrica del haz viene determinada por la posicién inicial y
final de la irradiacién, la apertura del haz en el plano X-Y, el drea de colimacién
(espesor del corte o ancho de la rebanada) y el factor de paso (pitch). La intensidad y
calidad de la radiacion emergente del tubo de rayos X dependen de la corriente del
tubo, del tiempo de exposicién, del potencial aplicado y de la filtracion. La cantidad de
fotones que emite el tubo de rayos estad controlada por el producto de la intensidad de
corriente del tubo (mA) por el tiempo total de irradiaciéon (s), mientras que la
distribucion espectral de los fotones esta determinada por el voltaje aplicado (kVp) y
por la filtracién total equivalente (mm Al) interpuesta en el haz de rayos X. Para la
realizacion de los examenes de CT, cada equipo dispone de protocolos propios con
valores prefijados para dichos parametros, que pueden tomarse como valores iniciales
de referencia o variarse, parcialmente, para adaptarse a las caracteristicas concretas
de cada estudio.

Los equipos hibridos PET/CT que existen hoy en dia, permiten la realizacion de los dos
estudios con una diferencia de tiempo de algunos minutos, limitando el error por
movimiento, realizando una verdadera fusion intrinseca de imagenes, sin la
intervencion del error humano, por ser operador independiente, logrando una
verdadera integracion de imdgenes morfoldgicas y metabdlicas, adquiridas en
diferentes matrices.

La correccion de atenuacion, descrita en parrafos anteriores, es tal vez el mejor
aporte, desde el punto de vista técnico, que le hace la CT al PET, disminuyendo el
tiempo de los estudios y con mucho menos ruido estadistico. Por otra parte, existen
varios puntos de valor agregado cuando se cuenta con un equipo de imagenes
fusionadas PET/CT: La realizacién de un solo procedimiento al paciente, lo cual hace
que el estudio sea confortable y rdpido. La adquisicion de un estudio concomitante de
alta calidad, como es un rastreo de CT, el cual en muchos casos es multicorte
incrementando la sensibilidad y exactitud diagndsticas. Y por ultimo, la integracion de
diferentes disciplinas en el diagndstico, es decir; medicina nuclear, radiologia,
oncologia, radioterapia, neurologia y cardiologia hace que los diagndsticos tengan la
claridad de la fusidn de las especialidades y de los propios especialistas [14].
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2. OBIJETIVO GENERAL

Fundamentalmente, existen dos motivaciones para medir o estimar la dosis impartida
a los pacientes en examenes radiolégicos: a) la estimacion de dosis absorbida en
organos y tejidos del paciente con el fin de determinar el riesgo asociado con cada
técnica y tipo de examen realizado y, b) la obtencién de pardmetros objetivos para
valorar la “buena practica” en los exdmenes realizados, optimizando la relacién dosis
recibida-calidad de imagen.

Actualmente, el conocimiento de las dosis recibidas por los pacientes durante los
examenes con rayos X, es un requisito contemplado y recomendado en la normativa
internacional [15], teniendo en cuenta que de los principios generales [16] en los que
se basa el sistema de proteccion radioldgica, a saber, justificacion de una practica,
optimizacion de la proteccién y limites individuales de dosis y de riesgo, solo los dos
primeros principios son aplicables en las exposiciones con fines médicos.

Para el desarrollo del presente trabajo y con el afan de aplicar los principios de
optimizacion de la proteccion al paciente, proponemos:

- Optimizar los protocolos de adquisicion y procesamiento existentes de CT en un
tomdgrafo PET/CT de uso clinico, de manera de minimizar la dosis de radiacion,
manteniendo una imagen de calidad diagndstica adecuada.

3. OBJETIVOS ESPECIFICOS.

- Relevar los datos dosimétricos existentes en el servicio PET/CT de la Fundacion
Centro Diagnoéstico Nuclear (FCDN) (Av. Nazca 3449, Capital Federal) para
obtener una linea de base contra la cual comparar.

- Evaluar, desde el punto de vista subjetivo, |a calidad de imagen existente las
cuales se estableceran como linea base del proyecto y sobre las que se definiran
las modificaciones a realizar.

- Estudiar las caracteristicas dosimétricas del scanner (Discovery STE16, G.E.
Healthcare) asi como sus capacidades de control automatico de corriente (AEC).

- Estudiar los pardmetros optimos de adquisicion y procesamiento de manera de
minimizar la dosis al paciente, garantizando una adecuada calidad de imagen.
Para este fin se emplearan medidas cuantitativas (ej.: regiones de interés en
areas anatdmicas) y subjetivas (evaluacién por parte de radidlogos).

4. DESARROLLO.

Para llevar a cabo los objetivos propuestos, las actividades se desarrollaron en el
servicio PET/CT de la FCDN, especificamente con el equipo hibrido Discovery STE16,
G.E. Healthcare.

La metodologia empleada consistié en seleccionar las secuencias de imdgenes CT de
42 pacientes en forma aleatoria, de la base de datos con que cuenta el servicio, a los
cuales se les habia realizado escaneo de cuerpo entero. En cada una de las secuencias
seleccionadas, se tomaron dos regiones anatémicas en cada una de las cuales se
seleccionaron un total de nueve ROI, 3 en el corte central y tres mds en los cortes
anterior y posterior, respectivamente. Con la informacién tomada de estos ROI
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realizamos todos los analisis de este proyecto, segin metodologia propuesta por el
Organismo Internacional de Energia Atomica (IAEA, por sus siglas en inglés) [17].
Cada ROI fue seleccionada en una regién, del organo de interés, lo mas uniforme
posible, evitando o excluyendo artefactos, lesiones, estructuras vasculares en el
higado, plaquetas calcificadas en la aorta, entre otras que pudiesen alterar los valores
buscados. Esas regiones fueron:

* Hilio? pulmonar?.
= Hilio hepético®.

Correspondientes al torax y el abdomen, respectivamente. Aunque en un principio
pretendiamos definir una regién anatémica para cabeza y cuello, dada la particularidad
de los protocolos utilizados, en forma general las imagenes de esta regidn no poseen la
calidad diagndstica requerida para nuestro estudio, razén por la cual esta regién
anatomica fue excluida en este trabajo.

Las imagenes de CT han sido grabadas en formato DICOM para su lectura y
tratamiento en una computadora personal y con la ayuda del software gratuito Osirix,
leimos cada una de las secuencias de imagenes, seleccionamos las regiones
anatémicas a las cuales les medidos los parametros de indice de ruido como magnitud
proporcional a la desviacién estdndar en una ROI circular de 3 cm? de érea,
aproximadamente. También fueron anotadas las técnicas con que fueron tomadas las
imagenes como voltaje pico (kVp), corriente del tubo (mA) por parte del control
automatico de exposicion (AEC por sus siglas en inglés), asi como las magnitudes
operacionales especificas, como por ejemplo; el indice de dosis de tomografia
computada (CTDI) y los valores del producto dosis-longitud (DLP).

Primeramente, procedemos a caracterizar nuestro sistema tomografico y su
adecuacion para el desarrollo de nuestro proyecto.

4.1- Caracteristicas y descripcion del sistema tomografico.

Como pasos previos a los andlisis de calidad de imagen y dosis impartida por el
tomografo, es imprescindible caracterizar nuestro sistema tomogréafico y comprobar
que los valores de CTDI y DLP reportados en la consola de mando, coinciden con los
que, fisicamente, imparte el equipo. Ademas, haremos un analisis tedrico sobre los
riesgos asociados a la exposicion, a través del cdiculo de la dosis efectiva a partir de
los valores de CTDI,, y DLP.

4.1.1- Descripcion del tomografo.

General Electric, Discovery STE 16, Healthcare: modelo CT para PET (equipo hibrido)
de cuarta generacién que permite seleccionar una colimacién de 10 6 20 mm vy
calidades de haz de 80, 100, 120 ¢ 140 kVp. La corriente del tubo se puede seleccionar
entre 10 hasta 400 mA para 80 kVp, desde 10 hasta 420 mA para 100 kVp, desde 10
hasta 440 mA para 120 kVp y desde 10 hasta un maximo de 380 mA para 140 kVp. El
tiempo de exploracién puede ser desde 0.5 hasta 1 s, con incremento de 0.1, por

2 Un hilio (del latin hilum, hebra de las habas) es la fisura o depresién céncava en la superficie de un érgano, que sefiala el
punto de entrada y salida de los vasos sanguineos o linfaticos, nervios o conductos secretores.

3 Hilio pulmonar: Localizado entre el mediastino y el tejido pulmonar que contiene bronquios, arterias y venas pulmonares
y sistematicas, nervios autonémicos y ganglios linféticos.

4 Hilio hepatico: Surco en la superficie del higado por el que acceden la arteria hepética, la vena porta, los conductos
hepaticos, los vasos linfaticos y el plexo nervioso hepético.
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rotacion. El equipo funciona en modo axial o helicoidal y el factor de paso puede ser
escogido entre 0.562, 0.938, 1.375 6 1.75. Las distancias desde el punto focal del haz
de rayos X; al isocentro del equipo es de 54 cm y al detector de 95 cm. El haz de
fotones tiene un angulo en abanico en el plano X-Y de 49°. La filtracion primaria del
tubo de rayos X consta de 0.5 mm Al + 0.15 mm Cu. El rizado de la tensidn es <1%
para las bajas frecuencias y <7% para las altas frecuencias. El material del filamento
es wolframio y la angulacién del anodo tiene un valor de 7°.

4.1.1.1- Configuracioén detectores.

En esta seccion explicaremos el hardware del detector y algunas de las multiples
configuraciones del mismo. Es importante comprender como trabajan los detectores y
asi poder elegir los factores técnicos correctos para un estudio determinado.

Nuestro CT dispone de 24 filas de detectores en la direccion Z. Las cuatro filas
exteriores, situadas en cada lado del detector, son de 1.25 mm de ancho en la
direccién Z. Las 16 filas centrales son de 0.625 mm de ancho en la direccién Z. Hasta
dieciséis sefiales se recolectan por cada rotacion del tubo. Cada sefial eléctrica puede
ser colectada de una fila individual o de una combinacién de filas del detector. Dieciséis
sefiales se pueden tomar a partir de 24 filas de detectores (o de dieciséis cortes por
rotacion del gantry). Observar tabla 2 y figura 6.

- Azmun

0777,
///////////

1.25 mmCelts

12%5678%0"2 5

Detector Chennele LightSpesd Patient Table Side

Fig. 6 Distribucién de las filas de detectores del CT LigthSpeed de GE.
(Tomado de Learmning and Reference Guide, Discovery STE, GE HealtCare)

Los modos de exploracion helicoidal se expresan en términos de pitch. Tal y como
hemos visto antes, el pitch se define como el cociente entre el recorrido de la camilla
por rotacion del tubo (conocido también como velocidad de la camilla, en mm) y la
colimacion del haz. Por ejemplo: para una velocidad de la camilla de 13.75 mm vy
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colimacién 10 mm, dan como resultado un pitch de 1.375, el cual se denota en la
configuracién de los detectores como: 1.375:1.

Como describiremos mas adelante, el protocolo clinico estd configurado para una
colimacién del haz de 10 mm, aunque el equipo permite también colimaciéon de 20
mm, la cual sdlo se usa en modos de prueba. Para las aplicaciones helicoidales el
equipo dispone de dos modos de configuracién, las cuales son: 16x0.625 (Modo 53) y
16x1.25 (Modo 54).

Para el modo 53 [ver figura 7 a)], la colimacién es de 10 mm y se pueden utilizar las
configuraciones siguientes: 0.5625:1 con velocidad de camilla de 5.625 mm; 0.9375:1
con velocidad de camilla de 9.375 mm; 1.375:1 con velocidad de 13.75 mm y por
ultimo 1.75:1 con velocidad de 17.5 mm. En este modo el algoritmo helicoidal permite
reconstruir para un espesor de corte minimo de 0.625 mm, pudiéndose obtener,
ademas; cortes de 1.25, 2.5, 3.75 y 5 mm. Para el caso de cortes de 0.625 mm se
utilizan para ello las 16 filas de detectores centrales, las cuales tienen un espesor de
0.625 mm haciendo un total de 10 mm. Para el caso de cortes de 1.25 mm, se utilizan
las 16 filas de detectores de 0.625 mm combinadas en pares, haciendo un espesor de
corte de 1.25 mm y colimacién total de 10 mm. Los 2.5 mm de espesor de corte se
logra utilizando siempre los 16 detectores centrales de 0.625 mm de ancho, pero
haciendo combinaciones cada 4 filas de detectores. Los 3.75 mm de espesor de corte
se obtienen combinando 6 filas de detectores de 0.625 mm y para 5 mm de espesor de
corte se emplea la combinacion de 8 filas de detectores de 0.625 mm.

El modo 54 [Fig. 7 b)] la colimacién es de 20 mm y se pueden utilizar las
configuraciones siguientes: 0.5625:1 con velocidad de camilla de 11.25 mm; 0.9375:1
con velocidad de camilla de 18.75 mm; 1.375:1 con velocidad de 27.5 mm y por
Gltimo 1.75:1 con velocidad de 35 mm. En este modo el algoritmo helicoidal permite
reconstruir para un espesor de corte minimo de 1.25 mm, pudiéndose obtener,
ademads; cortes de 2.5, 3.75, 5, 7.5 y 10 mm. Para el caso de cortes de 1.25 mm de
ancho, el equipo utiliza la configuracién de 16 filas de detectores en total con
espesores de 1.25 mm cada una. Estas 16 filas de detectores son las 16 filas centrales
de 0.625 mm de ancho combinadas de a pares, y las 4 filas exteriores de cada lado.
Los cortes de 2.5 mm, se logra utilizando las 16 filas de detectores combinadas de a 2.
Los 3.75 mm se obtienen combinando 3 filas de detectores de 1.25 mm. Con
combinaciones de a 4, 5, 6 y 8 filas de detectores, se obtienen los espesores de corte
de 3.75, 5, 7.5 y 10 mm, respectivamente, siempre manteniendo la colimacién total de
20 mm.

Tabla 2. Configuracién modo de escaneo y reconstrucciéon Discovery STE 16 cortes.

Control de Escaneo Aplicaciones
; . Modo Modo FET Filas de # Filas Cobertura Helicoidal
Tipo de estudio Escaneo Detector escaneo Recons. Detector Modo Tracking ("Z" Smooth)
Helicoidal 0.625 mm (1)
(pitches .562,.938,1.375,1.75) FET_16x0.625 16x0.625 16 16 10 mm FET_16x0.625_2Z_Modd 1.25 mm (2)
Axlal Modo 53 Modo 39 2.5 mm (4)
3.75 mm (6)
5 mm (8)
Helicoidal 1.25 mm (1)
(pitches .562,.938,1.375,1.75) FET_16x1.25 16x1.25 16 16 20 mm FET_16x1.25_Z_Modo 2.5 mm (2)
Axial Modo 54 Modo 49 3.7 mm (3)

S mm (4)
7.5 mm (5)
10 mm (8)
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Fig.7 Configuracién de los detectores paral6 cortes del CT Discovery STE-16 de G.E.
a) Modo 16x0.625
b) Modo 16x1.25

4.1.2- Dosimetria fisica.

La magnitud dosimétrica de referencia utilizada, preferentemente, es el CTDI que se
define como la integral del perfil de dosis medida en aire o en un objeto de prueba,
dividida entre el espesor nominal de corte [18]:

l +xL
CTDI =—— | D(z)d= 4.0
\TI (z) (4.0)

donde D(z) es el perfil de dosis en el eje Z a lo largo de una linea perpendicular al
plano tomografico y T es el espesor nominal de corte. Para equipos multicorte, donde
N>1, N es el nimero de secciones adquiridas simultdneamente. El producto N.T
representa la colimacion nominal del haz. El CTDI se define para una (nica rotacion en
adquisicion secuencial.

Puesto que en general se dispone de informacion sobre la dosis en un intervalo finito,
se utilizan varias magnitudes operativas: el indice de dosis CTDIyq, el indice
ponderado de dosis de CT, CTDI,, y el DLP.

El indice de dosis CTDIjp se define como la integral del perfil de dosis sobre una
direccion paralela al eje Z a lo largo de 100 mm (la longitud activa habitual de la
camara ionizacion empleada para medir dosis en CT).

Si se realizan las medidas del indice CTDI;p en cavidades de maniquies estandar de
metacrilato que simulan cabeza o cuerpo, se obtienen los indices de dosis de CT en el
centro (CTDI;g0,c) Y en las posiciones periféricas (CTDIyg0,) [18]. Estos valores pueden
combinarse para dar una estimacion del indice ponderado de dosis (CTDI;gow) que da
una indicacién del valor promedio de dosis en la secciéon axial completa del maniqui:
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CTDI,g,y = %CTDJW +§CTDI,00‘,, (4.1)

Expresado en término de dosis absorbida en aire [mGy].

La Comision Europea (EC) ha sugerido el uso de un indice normalizado de la dosis,
2CTDI,, expresado como dosis absorbida en aire, que toma en cuenta las no
uniformidades de los valores de CTDI medidos en el centro o la periferia de estos
maniquies:

JCTDI, :%-[écrww +%CTD],00‘,,j [MGyare/mAS]  (4.2)

donde C es la unidad de exposicién radiografica [mAs], por lo que:
c¢rol,=,CTDI, -C [MGYaire] (4.3)

Recientemente, la Comisién Internacional de Electrotecnia (IEC, por sus siglas en
inglés) [19] ha establecido una correccién al valor del CTDI;g,w, definiendo una nueva
magnitud denominada CTDI,q:

CLDL, = I (4.4)

Cuyo valor debe aparecer en las consolas de los escaneres de CT en mGy.

El producto dosis longitud (DLP) es una magnitud de dosis que se usa como indicador
de la dosis impartida en un examen de CT, al relacionar el CTDI con la extension
espacial del estudio.

DLP = ZCTDI,OO_,,, T -N,-M, [mGy-cm] (4.5)

donde el subindice / denota cada serie (secuencial o espiral) del examen, T; [cm] es el
espesor de corte seleccionado en la colimacion del haz, M; es el nimero de cortes o
vueltas del tubo en adquisicién helicoidal y N; es el nimero de secciones adquiridas,
simultaneamente, en el caso de barridos multisecciéon o multicorte.

Para la determinacion de la dosimetria convencional, realizada en este caso por una
colaboracion de especialistas de la Universidad de Belgrano, se midid la dosis
absorbida en distintas posiciones de dos maniquies estandar de polimetil metacrilato
de metilo (PMMA), utilizados como representacion de la cabeza y del tronco,
respectivamente. El maniqui que representa la cabeza es un cilindro de 16 cm de
diametro y el del tronco tiene un didmetro de 32 cm. Ambos tienen una altura de 15
cm, y contienen cinco cavidades, una central y cuatro en la periferia, que permiten la
realizacion de las medidas dosimétricas. Cada cavidad tiene 1 cm de didmetro y
atraviesa, longitudinalmente, el maniqui y son ocupadas alternativamente, segun se
efectle la medida o no, por la cdmara de ionizacién que ajusta, perfectamente, a su
interior o por barras de PMMA de las mismas dimensiones que la cavidad.
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Preparado el protocolo a utilizar (seleccién de kVp, mA, tiempo, espesor de corte,
protocolo de cabeza o cuerpo, algoritmo estdndar de reconstruccion), se escanea la
camara de ionizacion y se calculan los valores de CTDI mediante la formula 4.7.

_L:R:€

CIDI e = TN [mGy] (4.7)

donde L es la longitud activa de la cdmara de ionizacién, R son las lecturas de la
camara de ionizacién [mGy], C es el factor de calibracion certificado de la cdmara, T es
el espesor nominal de corte [mm] y N es el nimero de secciones adquiridas,
simultdaneamente, en barridos multicorte.

La masa de aire comprendida en la cdmara de ionizacién depende de las condiciones
de presion y temperatura, que pueden ser diferentes de las de calibracién, razén por la
cual estos valores deben corregirse por temperatura y presion.

La tabla 3 resume los valores de CTDI,, calculados de las mediciones realizadas en los
diferentes maniquies, reportados por el consultor externo y los que mostré el equipo
en cada escaneo.

Tabla 3. Resultado mediciones dosimétricas y las reportadas por el equipo.

Voltaje Corriente Espesor  Tiempo CTDLoi [MGy]

Tipo estudio
P [kvp] [mA]  corte [mm]  [s] Consola Medido
Cabeza 120 100 10 1 20,91 18,1
Térax/Abdomen 120 100 10 1 10,45 8,9
120 200 10 1 20,91 18,2

La diferencia entre los valores de CTDI mostrados por el equipo y los calculados no
superan el rango del 15% que sugiere el Colegio Americano de Radiologia (ACR, por
sus siglas en inglés), por lo que se considera que, desde el punto de vista dosimétrico,
el CT es apto para ser usado y los valores reportados por este, seran corregidos con el
factor obtenido de 0.8625; lo cual permitira modificar los reportes entregados por el
equipo en todas las secciones siguientes.

4.1.2.1- Determinacion dosis efectiva en el paciente.

Los valores dosimétricos de referencia tienen que ser especificados para los distintos
procedimientos diagndsticos, con el fin de garantizar el cumplimiento de los programas
de calidad, definiendo las distintas magnitudes dosimétricas para que puedan ser
facilmente cuantificables, pero con suficiente exactitud y precision.

Se puede comparar, en primera aproximacion, el riesgo asociado estimando
magnitudes operacionales especificas, como por ejemplo; CTDI o DLP. Para los
examenes CT en particular, se han establecido valores europeos de referencia para
estas magnitudes dosimétricas [17]. Siguiendo esa norma, los nuevos equipos CT
suelen informar en la consola del operador los valores del CTDI,, 0 magnitudes
similares asociadas con el protocolo de adquisicion seleccionado. La probabilidad de
que se produzcan efectos inducidos por la radiacion ionizante no depende sélo de la
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dosis absorbida, sino también del tipo y energia de la radiacién incidente que ha dado
lugar a dicha dosis, asi como de los 6rganos o tejidos corporales irradiados. Como paso
previo a la estimaciéon de la probabilidad de que se produzcan efectos estocdsticos o
deterministas, se debe conocer la dosis equivalente en los érganos o tejidos, que esta
definida como el promedio de dosis absorbida en un tejido u 6rgano multiplicado por
un factor de ponderacién relacionado con la calidad de la radiacion [20].

Una forma de estimar los riesgos asociados a las exposiciones en las exploraciones con
CT, es estimando la dosis efectiva que puede ser derivada de los valores de CTDI,y 0
los valores DLP, usando coeficientes normalizados apropiados, como los recomendados
por un grupo de expertos alemanes [21] o la Comision Europea [17] y que mostramos
y exponemos a continuacion.

En un proyecto llevado a cabo por un grupo de especialistas alemanes, en 4 hospitales
universitarios entre los afios 2003 y 2004, publicado en The Journal in Nuclear
Medicine en Abril de 2005, determinaron coeficientes de dosis por 6rganos para CT de
cuerpo entero en equipos hibridos PET/CT, a partir de mediciones con TLD en el
phantom de Alderson y utilizando la férmula 4.8.

Di=T§ «CIDL [mSv] (4.8)

Los coeficientes de dosis para CT obtenidos por este grupo de expertos, los podemos
observar en la tabla 4.

Tabla 4. Coeficientes de dosis para exploraciones de CT de cuerpo entero

. . W I"(.‘T
Organo wrH) Iy Ve R
i [MmSv/mGy]

Génadas'? 0.2 1.41 £0.06 0.28 +£0.01
Médula ésea roja 0.12 1.28 £0.04 0.153 £0.005
Colon 0.12 1.53 £0.05 0.184 +0.007
Pulmones 0.12 1.45 £0.07 0.174 +0.009
Estomago 0.12 1.45 £0.06 0.174 +£0.007
Vejiga 0.05 1.38 £0.07 0.069 +£0.003
Térax 0.05 1.44 +0.08 0.072 +£0.004
Higado 0.05 1.58 +£0.07 0.079 £0.003
Esofago 0.05 1.43 £0.07 0.072 £0.003
Tiroides 0.05 2.4 £0.1 0.123 +£0.006
Piel 0.01 0.66 £0.03 0.007 +0.001
Superficie ésea 0.01 0.86 £0.03 0.009 +0.001
Resto 6rganos 0.05 1.37 £0.05 0.069 £0.002
Utero - 1.11 +£0.04 -

Total 1.47+0.02

! Factores de tejidos ponderados, tomados segln ICRP Publicacion 60.

2 Como los testiculos no estaban en la region del cuerpo explorada, fueron tomadas las dosis absorbidas de
los ovarios como las de las gbénadas en general.

3 Aunque el Utero pertenece al Resto de 6rganos, los coeficientes de dosis también se dan para este 6rgano
ya que la dosis uterina es de uso frecuente como sustituto de la dosis embrionario en el primer estadio de
embarazo.
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Realizando cdlculos de dosis efectiva con este valor de coeficiente de dosis para CT
(1.47 £0.02 mSv/mGy), con los valores corregidos de CTDI,, que aparecen en los
informes de dosis de las exploraciones estudiadas, obtenemos un valor promedio de
dosis efectiva, entre 42 pacientes, de 10.86 mSv, ampliamente, dentro del rango
reportado en la literatura [21, 22], tal y como lo apreciamos en la tabla 5.

Tabla 5. Resumen de protocolos representativos usados, rutinariamente, en
exploraciones !°F-FDG-PET/CT de cuerpo entero, en 4 hospitales
universitarios alemanes y en la FCDN de la CNEA.

Dosis Efectiva [mSv]

Hospital Tipo de estudio
Por exploracién Por Examen
H1 2 Topogramas 0.8
CT diagndstico con contraste 18.6
PET, 370 MBq 'F-FDG 7.0 26.4
H2 Topograma 0.1
CT de baja dosis 4.5
PET, 300 MBq '®F-FDG 5:7
CT diagnéstico con contraste 14.1 24.4
H3 Protocolo baja dosis
Topograma 0.2
CT de baja dosis 1.3
PET, 370 MBq '8F-FDG 7.0 8.5
Protocolo de alta calidad
Topograma 0.2
CT diagndstico con contraste 17.6
PET, 370 MBq '®F-FDG 7.0 24.8
H4 Topograma 0.2
CT de baja dosis 2.4
PET, 370 MBq '®F-FDG 7.0
CT diagnéstico con contraste 14.1 23.7
FCDN CT diagndstico de alta calidad 10.86

Otros valores reportados del estudio derivado de la Comisién Europea, los apreciamos
en la tabla 6.

Tabla 6. Niveles de referencia de coeficientes de dosis normalizados,
propuestos por la Comision Europea.

Tipo de exdmenes CTDIy [MGYairel DLP [mGy-cm] Eprp [MSV/MGy-cm]
Cabeza 60 1050 0.0023
Cuello 0.0054
Térax 30 650 0.0170
Abdomen 35 780 0.0150
Pelvis 35 570 0.0190

Empleando para estimar la dosis efectiva la formula 4.8.
E=E,, -DLP [mSv] (4.9)
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De igual forma que en el caso anterior, realizando los célculos de dosis efectiva con los
coeficientes recomendados en la tabla 6 y la ecuacion 4.9, obtenemos valores
semejantes a los obtenidos con el coeficiente de dosis de CT de la tabla 4, empleando
la formula 4.8, por lo que podemos reafirmar que la dosis entregada por el CT del
tomdgrafo PET/CT Discovery STE 16 GE Healthcare de la FCDN, estd por debajo de los
valores de referencia reportados por la literatura.

Por todo lo dicho, para evaluar apropiadamente los riesgos radioldgicos en
exploraciones de CT hay que tener en cuenta la poca uniformidad de la distribucién de
dosis y las variaciones de radiosensibilidad de los distintos érganos y tejidos. Para ello
seria deseable cuantificar, adecuadamente, la dosis absorbida en los distintos 6rganos,
teniendo en cuenta tanto las caracteristicas técnicas de cada exploraciéon como las
caracteristicas anatdmicas especificas de cada paciente.

Sin embargo, la determinacion de la dosis de radiacion en estos o6rganos es
problematica ya que su medida directa en pacientes no siempre es posible. Existen,
basicamente, tres estrategias para abordar el problema; resolucién de las ecuaciones
del transporte de la radiacion en la materia, simulacion a través del método de
Montecarlo y cuantificacion experimental en pacientes, para los o6rganos mas
superficiales (piel, cristalino, tiroides y testiculos), o utilizando maniquies
antropomoérficos para érganos y tejidos internos; cuya dosis puede ser medida, de
forma indirecta, con la ayuda de dosimetros de luminiscencia (TLD u OSL), filmicos,
semiconductores o cualquier otra tecnologia disponible.

La descripcion tedrica del transporte de la radiacién y de su interaccion con la materia
consiste en determinar, para una fuente de radiaciéon y para una geometria dada, el
flujo de particulas en cada punto del espacio y en cada instante del tiempo. Asi, la
determinacion de la dosis en un campo de radiacion tendria un enfoque determinista,
ya que el problema se reduciria a establecer las ecuaciones matematicas (ecuaciones
de Boltzmann) que describen el balance entre flujos de particulas entrantes y salientes
de un volumen infinitesimal [22]. Pero la resolucion analitica de estas ecuaciones
puede ser muy complicada e incluso inviable, y Unicamente se pueden obtener
resultados en geometrias muy simples y, en la mayoria de los casos, empleando
aproximaciones severas. Sin embargo, estos resultados son totalmente insuficientes
para tratar casos de interés practico en las distintas aplicaciones médicas, que a
menudo requieren un grado de complejidad considerable.

En la actualidad la mejor alternativa a las ecuaciones de Boltzmann se encuentra en la
simulacion mediante el método de Montecarlo, consistente en una serie de técnicas de
célculo en las que se emplean nimeros aleatorios.

La simulacién por el método de Montecarlo de la irradiacién de maniquies matematicos
ha sido la via utilizada con mayor frecuencia para estimar dosis en procedimientos
axiales de CT. Se han estimado dosis tipicas, bajo ciertas condiciones especificas de
radiacién, a partir de la energia depositada en los 27 6rganos o regiones del maniqui
matematico hermafrodita MIRDS.

A partir de las simulaciones realizadas utilizando la extensa variedad de maniquies
matematicos se han desarrollado distintos programas informaticos que permiten
estimar, mediante factores de conversion precalculados, la dosis en érganos y la dosis
efectiva a partir de los parametros utilizados en cada examen de CT. Los archivos con
los resultados de los valores normalizados de dosis en cada uno de los dérganos o
regiones representadas en el maniqui matematico se encuentran disponibles en la
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literatura [23, 24]. Los programas que aplican dichos factores permiten al usuario, en
general, seleccionar el fabricante y el modelo del equipo de CT y los pardmetros de la
exploracion con el fin de obtener la dosis en cada érgano y las dosis efectivas para el
examen completo.

Entre los programas disponibles destacan, entre otros, el programa CTDOSE, el P-
Dose/CT Module, el WinDose que permite la estimacion de dosis en adquisiciones
helicoidales y el programa CTDosimetry del ImPACT, que utiliza una hoja de calculo
Excel y requiere la utilizacion de los coeficientes de conversion generados en el
National Radiological Protection Board (NRPB) [23].

A modo de resumen, la dosis impartida a los pacientes en examenes de CT depende de
la técnica utilizada, de las caracteristicas del equipo (geometria, filtracion, sistema
detector, etc.) y de la zona anatdmica del paciente que es irradiada. Aunque las
diferencias de dosis debidas, exclusivamente, a diferencias entre equipos han
disminuido en los Ultimos modelos, es conveniente disponer de una herramienta para
el célculo de dosis tanto en aplicaciones convencionales como en las nuevas.

Si se quiere realizar una estimacion de dosis realista conviene tener en consideracion
tanto las caracteristicas del equipo utilizado como la geometria y composicién de la
zona irradiada del paciente. Dada la evolucion actual de los equipos (CT multicorte o
escaner hibrido PET/CT) y de sus aplicaciones (cardiologia, fluoroscopia o angiografia)
estos programas permiten utilizar métodos ad hoc para estimar las dosis u otras
magnitudes de interés.

Por estas razones, queda motivada la recomendacion para el desarrollo futuro de un
método para calcular dosis absorbida y dosis efectiva en examenes CT a pacientes de
distintas edades, sexo y complexion y comparar la dosis para distintos protocolos de
imagen.

4.1.3- Descripcion del control automatico de exposicién.

La corriente del tubo, medida en miliamperios (mA), es un determinante importante de
las dosis de radiacion y de la calidad de la imagen en exdmenes basadas en rayos X.
Los avances recientes en CT, incluyendo la puesta en practica de la modulacion
automatica de la corriente del tubo (ATCM por sus siglas en inglés), permiten la
reduccion de la exposicién a la radiacion durante las exploraciones con CT [25]. La
ATCM se puede definir como un sistema de técnicas, que permiten el ajuste
automatico de la corriente del tubo en el plano X-Y (modulacién angular) o a lo largo
del eje z (modulacion del eje z), segun las caracteristicas del tamafio y la atenuacion
de la region del cuerpo que es explorada y alcanza una calidad de imagen constante
con la mas baja exposicion. Por lo tanto, las técnicas de ATCM son andlogas a las
técnicas de control automatico de exposicion.

En medio de preocupaciones cada vez mayor por la exposicidon a la radiacién en CT, la
adopcion de las técnicas de ATCM debe permitir la reduccidn total en la exposicidon de
radiaciéon en este tipo de exploraciones. Desafortunadamente, debido a los rapidos
avances tecnoldgicos, diversos fabricantes han desarrollado diferentes técnicas de
ATCM vy utilizan nomenclatura propia. Sin embargo, la introduccién de las técnicas de
ATCM en exploradores modernos de CT, representa un paso importante hacia la
estandarizaciéon de los protocolos actuales del tubo, con la eliminacién de la seleccién
arbitraria de los radidlogos y de los tecndlogos. Abordaremos los principios de las
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técnicas de ATCM, su uso clinico, y las ventajas y las desventajas del uso en la
exploracion diagnostica con CT.

4.1.3.1- Principio de las técnicas de modulacién automatica de la corriente de
tubp.

A diferencia de la radiografia convencional, durante la exploracién CT el tubo de rayos
X rota, continuamente, alrededor del paciente, emitiendo radiacion que atraviesa una
seccién representativa del cuerpo para generar los perfiles de atenuaciéon en los
detectores. Asi, las proyecciones del haz de rayos X incidente desde las multiples
direcciones alrededor de la regidn del interés, se utilizan para reconstruir cada imagen
seccionada transversalmente. Los parametros de la exploracion tales como corriente y
potencial del tubo, determinan la fluencia de fotones y la energia del haz incidente,
que afectan la calidad de la imagen y la dosis absorbida de radiaciéon. Manteniendo
constantes los otros parametros de exploracion, una reduccién en la corriente del tubo,
disminuye la exposicién a la radiacion pero incrementa el ruido, un principio
determinante de la calidad de imagen. Asimismo, un aumento en la corriente del tubo
conduce a un aumento en la exposicién a la radiacion y una disminucion del ruido de la
imagen. En la escala de la aceptabilidad diagnodstica, el ruido de la imagen vy la
exposicion a la radiaciéon representan factores que estan en conflicto, y el énfasis
desproporcionado en cualquiera de estos dos factores puede tener un efecto nocivo en
la calidad de la imagen o en la dosis de radiacién. Mientras que las imagenes con un
ruido mas bajo (exposicion de radiacién creciente) pueden no revelar informacion
diagnoéstica adicional, las imagenes con un ruido mas alto pueden ocultar las lesiones
que pudieron haber sido visibles en imagenes con ruido bajo [26].

Varios autores han divulgado los resultados de sus estudios clinicos y experimentales,
en los cuales han reportado que una calidad de imagen satisfactoria puede ser
obtenida con una reduccién de la corriente del tubo, en base al peso y dimensiones de
las secciones transversales de los pacientes que son sometidos a estudios de CT [25-
27]. Los resultados de estos estudios son explicados en base a la atenuacién variable
que sufre el haz incidente, al atravesar una dimension particular de la seccidn
transversal, a un angulo de proyecciéon dado [25]. La atenuacion resultante determina
un ruido en la imagen y es afectada por los parametros de escaneo, particularmente la
corriente del tubo. Por ejemplo, la mayor atenuacién del haz en una dimensién o una
proyeccion particular, dara lugar a mayor ruido y requerird una corriente del tubo mas
alta que la necesitada por un haz que experimenta menos atenuacién en otra
proyeccion.

El ajuste manual de la corriente del tubo basado en el peso o dimensiones del
paciente, puede ayudar a establecer un equilibrio apropiado entre el ruido de la
imagen y la exposicién a la radiacién [27]. Sin embargo, estos ajustes no garantizan la
calidad constante de la imagen a lo largo de todo el estudio, y mucho menos cuando el
estudio realizado es un escaneo de cuerpo entero. Por ejemplo, en una exploracién CT
del toérax, la opcion de una corriente fija del tubo no explica diferencias en la
atenuacién del haz entre la regidén del hombro y la regién mas medial del térax (en los
hombros, la atenuacién de los rayos X es mayor, por lo que se requiere de mayor
radiacion; mientras que en el tercio medio del térax, donde predominan los pulmones,
existe menor atenuacién de los rayos X, por lo que se requiere menor radiacién
emitida por el tubo), o entre las dimensiones de las secciones transversales, antero-
posteriores y laterales. Las técnicas de ATCM permiten el mantenimiento de la calidad
de imagen constante, en un nivel requerido de exposicién a la radiacion porque la
ATCM responde, rapidamente, a las variaciones grandes en la atenuacion del haz. La
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ATCM se basa en el hecho de que el ruido de la imagen es determinado por el ruido
provocado por las interacciones electromagnéticas de los rayos X, en las proyecciones
transmitidas del haz. Esta técnica apunta a modular la corriente del tubo en base a la
anatomia regional del cuerpo, para ajustar el ruido en las proyecciones de los rayos X
y mantener asi, el ruido de la imagen constante, con una eficacia mejorada de la dosis.

Actualmente, los equipos GE Healthcare disponen de dos técnicas distintas para
realizar la ATCM: modulacién angular (X-Y) y modulacién en el eje Z. Ambas técnicas
implementadas, modulan la corriente del tubo en un esfuerzo por mantener la calidad
de imagen constante a la mas baja dosis; mientras que reducen, simultdneamente, la
carga del tubo (calentamiento) y los artefactos causados por el nimero minimo de
fotones.

4.1.3.2. Modulacion del eje Z.

La técnica de modulacién del eje Z es realizada mediante el sistema de control
automatico de exposicion desarrollado por GE Healthcare, llamado AutomA [32].

La técnica de AutomA ajusta la corriente del tubo, automaticamente, para mantener un
nivel de ruido especificado por el usuario, en los datos de la imagen. Proporciona un
indice del ruido para permitir que los usuarios seleccionen la cantidad de ruido de las
proyecciones de los rayos X, que estard presente en las imagenes reconstruidas.
Usando una radiografia localizadora, el explorador calcula la -corriente del tubo
necesaria para obtener imagenes con un nivel de ruido seleccionado. Por lo tanto, la
modulacién del eje Z intenta hacer que todas las imagenes tengan un ruido similar con
independencia del tamafio y la anatomia del paciente. El valor del indice del ruido es,
aproximadamente, igual al ruido de la imagen (desviacion estandar) en la region
central de una imagen de un maniqui uniforme.

En la técnica de modulacion del eje Z, el sistema determina la corriente del tubo
usando los datos de la proyeccidon de la radiografia del localizador del paciente vy fija,
empiricamente, los coeficientes de la prediccion del ruido, usando la técnica de
referencia (ver Figura 8). La técnica de referencia abarca un espesor arbitrario de 2.5
mm, obtenida con el voltaje pico seleccionado y 100 mAs para la reconstruccion
transversal con un algoritmo estandar de reconstruccion. Los datos de la proyeccion,
de una sola radiografia localizadora, se pueden utilizar para determinar la densidad, el
tamafio y la informacién de la forma del paciente. Los datos totales de la atenuacidn
de la proyecciéon de una sola radiografia localizadora, contienen la informacion de la
densidad y del tamafio del paciente sobre el area de proyeccidon, mientras que la
amplitud y el drea de la proyeccién contienen la informacién de la forma del paciente,
que da una estimacién de la asimetria eliptica del paciente, expresada como el
cociente oval en una posicion dada del eje Z. El cociente oval es el cociente de los
parametros a y b (longitudes de los ejes) de la funcién de una elipse. Los parametros
de la elipse se pueden determinar para el paciente, usando la ecuacién para el area de
una elipse. El drea y la amplitud medidas de proyeccion de la radiografia del
localizador, dan el drea y la longitud del eje a de la elipse, permitiendo que la longitud
del otro eje, b, sea calculada. Estas caracteristicas de la radiografia del localizador
predicen la cantidad de rayos X que alcanzarian el detector para una técnica
especificada y, por lo tanto, para determinar la desviaciéon estdandar de la imagen
debido al ruido de las proyecciones de los rayos X para un algoritmo dado de
reconstruccion. El ruido predicho de las proyecciones de los rayos X en una posicién
dada del eje Z para la técnica de referencia, es calculado del drea de proyeccion y del
cociente oval de la radiografia del localizador, usando los coeficientes polindmicos que
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fueron determinados de las medidas del ruido, en un sistema de maniquies que
representaban una amplia gama de tamafos y de formas pacientes.
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Fig.8 ACTM con técnica de modulacidn del eje z con AutomA (GE Medical Systems)

(2) Se realiza la modulacién automatica de la corriente del tubo a partir de una localizacion de seccién a
otras en la direccion de exploracion.

(b) El usuario selecciona el indice del ruido o incorpora el valor para el indice de ruido deseado y fija los

valores del minimo y del méaximo de la corriente.

(c) Los valores de corriente del tubo (en mA) se pueden ver de antemano antes de la exploracién.

Con el conocimiento del ruido de referencia y la diferencia entre la técnica de
referencia y los datos de fa técnica seleccionada, la corriente del tubo requerida para
obtener el indice de ruido prescrito es calculada, facilmente, usando ecuaciones
conocidas de la fisica de los rayos X, que indican que el ruido es inversamente
proporcional a la raiz cuadrada del nimero de fotones y que el nimero de fotones es
proporcional al espesor de la seccién, al tiempo de adquisicion de la seccién y a la
corriente del tubo. En la versidén, actualmente, disponible de la modulacién de la
corriente del tubo en el eje Z, un factor de ajuste para diversos pitchs helicoidales se
incorpora en el cdlculo, para explicar las diferencias del ruido entre las selecciones
helicoidales y los datos transversales de la técnica de referencia. Datos recientes de
evaluaciones clinicas de la modulaciéon del eje Z, sugieren que se espera que la
reduccidon de la dosis de radiacion con esta técnica sea mayor que con métodos de
corriente fija del tubo, puesto que la corriente del tubo se reduce, automaticamente,
para pacientes mds pequefios y en regiones anatémicas especificas.

4.1.3.3- Modulacién angular (X-Y).

La técnica de modulacién angular fue introducida en 1994 en un explorador helicoidal
de una sola fila de detectores (Smart-Scan; GE Medical Systems, Waukesha,
Wisconsin) [29-30]. Este software, baso la técnica de corriente modulada del tubo en
la densidad de las estructuras regionales y de los valores de la absorcion del objeto de
interés. Esta informacion fue obtenida midiendo la absorcion local del haz de rayos X
en 100 canales centrales en dos radiografias localizadoras (vistas laterales y antero-
posteriores, (ver figura 9, paciente con los 2 perfiles de corriente X-Y). La modulacién
sinusoidal pre programada de la corriente del tubo fue alcanzada durante la rotacion
de 360° para la ecualizacion de las diferencias locales en la absorcion del haz, para
obtener relativamente constante el contenido de ruido y para reducir la exposicion de
radiacion. Se ha publicado una reducciéon de la dosis de radiacion de hasta el 20%,
dependiendo de la geometria del paciente (asimetria) [29]. Un refinamiento reciente
del enfoque de la modulacién angular es que es una técnica en linea, en tiempo real,
adaptada a la anatomia, atenuacién basada en la modulacién de la corriente del tubo,
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que no necesita la informacion de las imdgenes radiograficas del localizador para
alcanzar la ATCM.

Modulacion angular Eje Y
Smart mA

Modulacion Eje Z
Auto mA

No. de corte

Modulacién angular Eje X
Smart mA

Fig. 9 Perfiles de corriente de tubo en los ejes X-Y-Z, realizados por AutomA y SmartmA.

Para este fin, nuestro equipo dispone del sistema llamado SmartmA, cuyas técnicas de
la modulacidon angular ajustan, automaticamente, la corriente del tubo por cada
cuadrante de proyeccion de atenuacion del paciente (ver Figura 10), para reducir al
minimo los rayos X en los cuadrantes de proyeccion (ejemplos; los angulos antero-
posteriores o postero-anterior tienen menos peso que las proyecciones laterales,
debido a la misma causa anterior; menos atenuacion del haz y por lo tanto, se asocia a
menos ruido) que son menos dominantes con respecto a reducir el contenido total del
ruido. El ruido de las imagenes reconstruidas esta dominado por el ruido de las
proyecciones mas ruidosas (laterales), por lo que este método permite reducir dosis en
las proyecciones antero-posteriores. En los estudios con maniquies, en los cuales una
técnica de la modulacién angular en linea fue comparada con la técnica anterior de la
modulacion angular, resultd en una reduccion sustancialmente mayor de la radiacion
(hasta el 50%) con la técnica de modulacién en linea.

Fig. 10 Modulacion por cuadrantes de
SmartmA de GE Medical Systems
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SmartmA siempre utiliza el ancho de corte prospectivo (el espesor de corte de
exploracion, no de reconstruccidn) para estimar la corriente del tubo. Por lo tanto, es
muy importante entender la relacion entre el indice de ruido y el ancho de corte. La
corriente de tubo calculada por el método SmartmA, es inversamente proporcional al
espesor de corte prospectivo.

Por ejemplo, cuando el espesor de corte para la primera reconstruccion prospectiva es
5 mm, un indice de ruido de 11.5 indica que el nivel de ruido deseado en las imdgenes
de 5 milimetros serd, aproximadamente, 11.5 expresado como desviacion estandar de
las UH, en el centro de un phantom uniforme de agua. Si la sequnda reconstruccion
prospectiva, utiliza un espesor de corte de 0.625 mm con el mismo algoritmo,

entonces el nivel de ruido en la imagen de 0.625 mm serd de 11.5- fﬁ:ns. Sin

embargo, cuando el espesor de corte para la primera reconstruccion prospectiva se
cambia a 0.625 mm, el SmartmA calculara la corriente basado en un espesor de corte
de 0.625 mm. Esto implica que el indice de ruido tendria que ser aumentado a 32.5
para mantener la misma dosis de radiaciéon (concerniente a la primera reconstruccién
prospectiva usando un espesor de 5 milimetros). Si un indice de ruido de 11.5 se
utiliza con una primera reconstruccion prospectiva de 0.625 mm, después el SmartmA
intentara utilizar 8 veces la dosis original de radiacién, para alcanzar un nivel de ruido
de 11.5, en una imagen de 0.625 milimetros.

El Scout es usado por SmartmA para determinar la corriente de tubo, apropiada, para
cada localizacion. Si el Scout no esta disponible, SmartmA no puede ser habilitado.
Igualmente debe estar habilitado AutomA para que SmartmA se active. Si la longitud
de la exploracion se extiende mads alld del rango incluido en el Scout, SmartmA
utilizara el valor de mA maximo.

El kVp usado para adquirir la exploracién debe ser igual al usado para adquirir el
Scout. En caso contrario se desactiva la opcién SmartmA.

La colocacion del paciente en el isocentro es esencial [Figura 11 b)]. Si no, la
atenuacion calculada basada sobre el Scout excéntrico, no sera exacta. Si un paciente
es centrado demasiado bajo [Figura 11 a)], el paciente aparece en el explorador, mas
ancho de lo que es realmente, asi informando mal al algoritmo de SmartmA con
respecto al ancho del paciente. De forma semejante, centrando al paciente demasiado
alto [Figura 11 c¢)], se informa mal al SmartmA en cuanto al tamano del paciente.

Detectores

Detectores

Tubo rayos X ] |
Tubo rayos X Tubo rayos X

a) b) c)

Fig. 11 Efectos del posicionamiento del paciente, en la camilla del tomoégrafo.
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En pacientes con geometria de su seccion transversal circular, la atenuacion del haz es
constante en todas las proyecciones (dngulos de proyeccion del haz). Sin embargo, en
una geometria de seccion transversal no circular, la atenuacidon varia fuertemente en
diversas proyecciones, a veces por mas de tres érdenes de magnitud. En estos ajustes,
el ruido de la imagen en dngulos de proyeccién de alta atenuacidn, determina el
contenido total del ruido de la imagen. Asi, en proyecciones angulares con paciente de
diametro pequefio o regiones pequefas del cuerpo que han sido proyectadas (ejemplo,
mayor reduccién de corriente del tubo ocurre en el térax que en el abdomen),
corresponde a una atenuacion relativamente mds baja, la corriente del tubo se puede
reducir, sustancialmente, sin un aumento mensurable en el contenido total del ruido de
la imagen. Sin la modulacién angular, la corriente del tubo se lleva a cabo constante
sobre |a rotacion de 360°, sin importar el perfil de atenuacidon del paciente. La técnica
de modulaciéon angular reduce la corriente del tubo en funcién de los éngulos de la
proyecciéon para las proyecciones de poca atenuacion (antero-posteriores contra
proyecciones laterales) [31]. Resumiendo, la técnica de modulaciéon angular ayuda en
mejorar eficacia de la dosis en el eje X-Y, reduciendo la exposicidén de radiacién en un
plano particular de la exploracion.

4.1.3.4. Limitaciones de la modulacién de la corriente del tubo.

En la FCDN, ambas técnicas de modulacion (angular y eje Z) han sido usadas por
mucho tiempo para la exploracion rutinaria de pacientes. Mientras que cada técnica
tiene sus fortalezas, hay algunas limitaciones con cada técnica.

Aln en la actualidad, hay una carencia sensible de documentacién cientifica en la
literatura médica con respecto a los indices apropiados del ruido para los tamafios o las
edades especificas de los pacientes y de indicaciones clinicas especificas. Ademas de
seleccionar los indices de ruido recomendados por el fabricante, los usuarios pueden
restringir el rango de las corrientes del tubo que se pueden utilizar para la exploracion
y asi, limitar la dosis mdxima asegurando una calidad minima de la imagen. Sin
embargo, usar un rango arbitrario de las corrientes del tubo introduce restricciones
subjetivas a la técnica. Una corriente del tubo minima mas baja, puede dar lugar a
reducir la exposicion del paciente lo cual resulta, ocasionalmente, en imagenes mas
ruidosas en los pacientes pequefos que se exploran con corriente del tubo,
substancialmente reducidas. Por el contrario, los pacientes grandes reciben, de vez en
cuando, corrientes mas altas con la modulacién del eje Z que la que recibirian si fuese
utilizada una técnica de corriente de tubo fija, para mantener el ruido seleccionado de
la imagen. Mientras que ATCM da lugar a una calidad mejor de la imagen en este
escenario, puede dar lugar a mayor exposicion de radiacion que un protocolo de
corriente fija, en pacientes grandes.

La primera limitacion de ATCM es la carencia de la uniformidad entre las técnicas
desarrolladas por diversos fabricantes. Con la suma de las técnicas de ATCM a la
revolucion tecnoldgica en exploradores CT, la comprension del usuario es confundida
por los protocolos separados para los sistemas, de diversos fabricantes. Las
organizaciones de estdndares industriales, necesitan construir un consenso para
ofrecer una técnica mas uniforme de ATCM al usuario, para asi reducir al minimo la
confusion y asegurar el uso apropiado de esta novedosa tecnologia. La experiencia
adicional y la investigacién con técnicas de ATCM, sin importar tipo, ayudaran en la
optimizacion a estas técnicas. Ademads, la introduccion de ATCM a una institucion
requiere la comunicacion cercana entre los radidlogos, los fisicos médicos y los
tecndlogos, porque existe una curva de aprendizaje definida que no se puede obviar.
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Es muy importante observar las tablas de corriente de tubo (mA) antes de oprimir el
boton de exposicion, ya que si la orientacion del paciente no concuerda con la
orientacion del Scout, AutomA y SmartmA seran deshabilitados, con lo que los valores
de corriente pueden ser muy elevadas respecto a los esperados, proporcionando dosis
altas al paciente si se procede con la exposicion. Una vez que las series concuerden
con el Scout, AutomA y SmartmA pueden ser seleccionados. Esto lo podemos constatar
en las figuras 12, 13, 14 y 15,
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A modo de resumen, las técnicas actualmente disponibles de ATCM se pueden utilizar
para mantener una calidad de imagen aceptable, mientras reduzcan la exposicion a la
radiacion en base a la geometria del paciente y de las indicaciones clinicas. Las
técnicas de ATCM representan una reciente innovacion tecnolégica emocionante hacia
la optimizacion de la dosis de radiaciéon. La investigacion adicional es necesaria para
estandarizar las mismas y definir los protocolos apropiados para los diferentes
tamafios de pacientes e indicaciones clinicas.
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4.2- Descripcion protocolo clinico actual.

Como parte de la rutina normal del servicio PET/CT de la FCDN, todo paciente es
sometido a:

- Escaneo CT de cuerpo entero con calidad diagndstica, para obtener los factores
de correccidén de la atenuacion (ACFs) y los datos que se emplearan en la fusién
de las imagenes finales.

- Exploracién PET.

La tabla 7, muestra la configuracion del protocolo clinico empleado para la realizacién
de los estudios.

Tabla 7. Protocolo clinico PET/CT, FCDN

Parametros Rango o valor de medida Observaciones
o Coptrasie Oral Puede usarse contraste
endovenoso
« CAE Rotacional (X,Y,Z “AutomA, SmartmA”)
-Corriente tubo minima 80 mA
-Corriente tubo maxima 300 mA
-Indice de ruido 23
-Potencial del tubo 120 kVp
-Espesor de corte 3.75 mm Retro-recon 2.5 mm
-Factor de paso (pitch) 1.75
: 2 10 mm Modo 16x0.625
~Colimacion 20 mm* Modo 16x1.25%
-Velocidad rotacion tubo 0.8 s/rotacion
-Eficiencia de dosis 85.7%
-SFOV 50 cm
-DFOV 50 cm
e PET 3D 0.11 mCi/kg 1 h post inyeccién

* Esta configuracién no forma parte del protocolo usado normalmente, sino del de prueba.

4.3- Compromiso entre calidad de imagen y dosis.

El uso de CT, con el fin de este proyecto, se asume genéricamente que esta justificado
e igualmente justificado, en cada caso individual. En los casos donde esto no es asi,
hay que considerar la reduccién de dosis efectiva a través de la eliminacién de los
examenes injustificados. Donde los estudios CT estan justificados, la oportunidad
principal para el ahorro de dosis se presenta en la optimizacion de los examenes y de
las técnicas empleadas. El principio de la optimizaciéon se debe aplicar sobre una base
individual para alcanzar la calidad de imagen suficiente, tal que provea calidad
diagndstica con la dosis minima al paciente. La intuicién sugiere que fuera razonable
esperar utilizar mas radiaciéon para conseguir una imagen satisfactoria en pacientes
mdas grandes y menos con pacientes mas pequefios y viceversa. Exploraremos esta
hipétesis y su uso en la optimizaciéon de dosis.
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En un explorador CT, dos de los pardmetros mds usados de la calidad de imagen son la
resolucién espacial y la resolucion de bajo contraste. La resolucion espacial, es
determinada en la practica, casi enteramente, por el nimero de rayos en cada
proyeccion, la cantidad de proyecciones y el espaciamiento de los detectores. En
ausencia de artefactos, la resolucién de bajo contraste es determinada, solamente, por
el ruido. Sin embargo, el ruido depende en la mayoria de los aspectos de la imagen, de
maneras no lineales [33]. El ruido de la imagen es afectado por el mA, el tiempo de
exploracion, el kVp, el tamafio paciente, el pitch, el espesor de corte y del algoritmo de
la reconstruccion. De éstos, los primeros cinco afectan el ruido de la imagen y la dosis
del paciente; los dos Ultimos afectan solamente el ruido. El Gnico pardmetro que no
esta en el control del personal del servicio, es el tamafio o el peso paciente.

La opcién de cambiar los parametros en un proceso de optimizaciéon puede variar en
dependencia de la técnica de exploracidon que se requiera optimizar. Se debe cambiar
cada parametro en forma individual para asi, determinar su impacto. En la consola de
trabajo, se puede observar el CTDI,, y el DLP que se pueden utilizar como indicadores
del éxito o no de la variacion de un parametro y asi tomar decisiones al respecto.
Donde se utiliza la modulacién de la dosis, como nuestro caso particular, los cambios
en estos parametros necesitarian ser determinados por la referencia a pacientes de
similar tamafio, de ahi la importancia y necesidad de establecer nuestras lineas base o
de referencia. Es por lo tanto prudente, realizar cambios en los factores técnicos,
cuando en presencia de un paciente de tamano promedio, se requiere un examen
optimizado. Esto también asegurara de que el ruido de la imagen no sea alto o bajo en
pacientes grandes o pequefos.

Son varios los parametros que influyen tanto en la dosis como en el ruido de una
imagen, es por ello que describiremos los mas importantes y como seran abordados en
nuestro proyecto.

1. Voltaje de polarizacién del tubo [kVp].

Este pardmetro es importante a la hora de seleccionar la técnica de exploracién ya
que si se disminuye el kVp, disminuye la dosis de radiacion al paciente, pero
entrando en el compromiso de que aumenta el ruido de la imagen y con ello se
puede comprometer la calidad de la misma. Se ha publicado que disminuyendo el
kVp de 120 a 90, se logra una disminucién de dosis de hasta un 57%, sin sacrificar
la deteccidn de estructuras de bajo contraste, por lo que no se veria muy afectada
la calidad de imagen [34]

También hay que recordar que como ciertas estrategias para aumentar la calidad de
imagenes en estudios determinados, se recomienda endurecer el haz de radiacién,
conllevando esto, en ocasiones, a un aumento del kVp.

2. Corriente efectiva del tubo [mA].

Este pardmetro es sin duda, en conjunto con el voltaje de polarizacion del tubo de
rayos X, el culpable mas probable en que las dosis en los pacientes sea mas alta de
la necesaria. De ahi que serd el parametro sobre el que haremos mas énfasis en
nuestro trabajo.

Es importante que el técnico radiélogo entienda, completamente, como el fabricante
de la plataforma exhibe y registra la corriente del tubo. Se debe conocer si estan en
términos de corriente de tubo (mA) o en mAs. La Ultima, toma en consideracion el
tiempo de rotacion del tubo, siendo el producto de la corriente por el tiempo de
rotacion. En nuestro caso el equipo no muestra los mAs sino, directamente, el
CTDI,, estimado.
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3. Influencias del Pitch y colimacién del haz.

Para valores de pitch mayor que 1, se logra disminuir el tiempo de exposicion,
dando menor dosis al paciente, pero disminuye la resolucion espacial en el sentido
axial (eje del paciente), aumentando el espesor efectivo de corte.

Con el aumento del ancho de colimacion, se logra aumentar la eficiencia del
detector, disminuyendo la dosis en el paciente a costa de una disminucién de la
resolucion espacial en el sentido axial.

4. Longitud de exploracion.

Este parametro no tiene ningun impacto en CTDI, o sobre el CTDI,,, pero
longitudes mas largas de la exploracién aumentan proporcional el DLP y pueden
aumentar, significativamente, la dosis efectiva.

Valores mas pequefios son mejores mientras se cubra el volumen adecuado, por lo
gue es recomendable estudiar, Unicamente, el area de interés.

5. Sistema automatico de exposicion.

La literatura indica que con los sistemas de modulacién de la corriente de tubo que
dispone nuestro CT, se puede decir que con la modulacién en el eje Z (AutomA) se
logra disminuir la corriente entre el 35 y el 45%, logréndose una reduccién de dosis
de hasta el 32%. Usando la modulacién angular X-Y (SmartmA) se disminuye la
corriente entre el 15 y el 25%, con una reducciéon de dosis de hasta el 30%.
Combinando ambas técnicas es mayor la disminucidén de corriente que se puede
alcanzar, compardndolo con las técnicas anteriores por separado, lograndose una
disminucion de la dosis de hasta el 38% [34].

Para ello realizaremos un analisis cuantitativo del comportamiento de las variables
corriente de tubo, CTDI e indice de ruido respecto al peso e indice de masa corporal
del paciente en cada region anatémica seleccionada y por sexo. El valor del pitch
definido en el protocolo clinico actual es el mayor posible que se puede definir en el
equipo. El estudio se complementa con los resultados del anélisis cualitativo realizado
por los médicos radidlogos de la FCDN. Con los resultados de ambos andlisis, quedaran
definidos los valores que consideramos como linea base de nuestro proyecto, los
cuales serdn la referencia de nuestros valores iniciales, que definirdn si los cambios
propuestos al protocolo clinico son satisfactorios para la optimizacion de dosis deseada,
manteniendo la calidad diagndstica de las imédgenes.

Para la realizacion de ambos analisis, contamos con la colaboraciéon de Mark Zaal de la
Universidad de Delft, durante su pasantia en la FCDN, donde realizé el procesamiento
de la informacion de los ROI, ayudando a completar nuestra base de datos.

4.3.1- Analisis cuantitativo.

Como analisis previo, es fundamental comprobar la adecuada funcionalidad o correcta
respuesta del sistema de exposicion automatica, respecto a su desempefio de
mantener los valores de indices de ruido (IN) en diferentes exploraciones. Para ello
realizamos varias exploraciones a un phantom homogéneo, con la técnica siguiente;
120 kVp, tiempo de rotacién 0.8 s, espesor de corte 2.5 mm y diferentes valores de
indices de ruido prescritos, los cuales fueron 6, 10, 15, 23, 30, 34 y 40. Medimos el
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ruido en ROIs seleccionados en diferentes cortes de las secuencias de imdagenes del
phantom y obtuvimos los siguientes valores promedios:

Tabla 8. Capacidad del sistema automatico de exposicion de
mantener el IN durante las exploraciones.

IN prescrito 6 10 15 23 30 34 40
IN medido promedio 5.8 9.8 15.1 23.2 29.3 346 394

A través del grafico de la figura 16, podemos apreciar de mejor forma, el adecuado
funcionamiento del sistema de exposicion automatica. Vemos como responde,
linealmente, cuando se realizan exploraciones en phantom con diferentes indices de
ruido prescritos, realizando los ajustes necesarios en la corriente de tubo, para
mantener este valor casi constante en la imagen y oscilando alrededor del valor
prescrito.
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Fig. 16 Relacion lineal entre los indices de
ruido prescritos y medidos.

Entre las variables que influyen en la calidad de la imagen y la dosis al paciente,
habiamos enumerado, principalmente, 6. Nuestro CT tiene configurado, para el
protocolo clinico de adultos, 2 valores de voltaje a seleccionar (120 6 140 kVp, los
valores de 80 y 100 kVp estan disponibles en el protocolo pediatrico). Como habiamos
comentado; disminuyendo el kVp y manteniendo la corriente constante disminuye la
dosis de radiacién al paciente, pero también comentamos que ciertas estrategias
recomiendan endurecer el haz, esto no es mas que aumentar el kVp unido a una
disminucion de los mA, con un saldo favorable de disminucion de la dosis.

Se nos facilitaron datos de estudios clinicos realizados en otro equipo Discovery STE16
(Clinica A) idéntico al de FCDN. En el mismo se usa rutinariamente el siguiente
protocolo:

Pitch=1.75:1

Detectores modo 16 x 0.625
Colimacién 10 mm

Velocidad camilla=17.5mm/rotacion.

140 kVp

IN=25

Rango mA = 30 a 210
Velocidad rotacion=0.8 s
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Como podemos observar, los cambios fundamentales respecto a nuestro protocolo son
el kVp, IN y el rango prefijado de corriente. A pesar de cambiar a la vez dos variables
muy importantes, en el protocolo de la Clinica A, con dependencia directa sobre la
calidad de imagen y la dosis, no deja de ser de interés apreciar que SmartmA entrega
menos corriente con el aumento del kVp, motivo por el cual se logra una dosimetria
muy similar (relativamente inferior en la mayoria de los pacientes, ver gréafico de la
figura 17) a la alcanzada en nuestro equipo, aunque también lo justifica el hecho de
ser estas imagenes, cuantitativamente, de IN levemente superior.

20 ——Datos FCDN
18 - ——Datos Clinica A |

16 -
14 |
12 |
10 |

CTDI,, [mGy]

o N b OO @
T

25 50 75 100 125 150
Peso [kg]
Fig. 17 Resultados dosimétricos en estudios clinicos de
CT con diferentes kVp.

Al no disponer, para este nuevo caso, del criterio cualitativo de los facultativos
médicos, no podemos concluir ain cual protocolo da como resultado una mejor calidad
de imagen. Por lo tanto, el valor de 120 kVp, definido en nuestro protocolo clinico
(valor mas bajo posible), no serd modificado por el momento.

Similar al kVp, el pitch definido en el protocolo clinico es el mayor posible (1.75) razoén
por la cual este parametro, al no poderse aumentar, no es objeto de analisis con el fin
de disminuir las dosis a los pacientes.




El valor de colimacion definido en el protocolo clinico es de 10 mm (CTDIL,,=14.63
mGy), pudiéndose aumentar a 20 mm (CTDI,,=12.76 mGy), logrando con ello
disminuir la dosis de radiacion entregada al paciente en un 87%, ya que aumenta el
area de deteccion con ello la eficiencia de los detectores y disminucion del tiempo de
exploracién, pero en perjuicio de la calidad de imagen ya que aumenta el espesor
efectivo de corte (ver imagen figura 19).

Tabla 8. Indices de ruido con phantom CT, colimacién 20 mm

Ruido promedio

Exploraciéon Desv. Esténidar % Ref. CTDI,,
Ruido de referencia 4,9 100 10,45
Ruido de referencia Small 7,3 150 20,91
Ruido de referencia DFOV25 6,0 125 10,45
Standard DFOV25 25,7 530 2,33
Standard colimaciéon 20 mm 17,5 361 4,18
Standard Full 18,7 386 2,33

Los parametros con que fueron tomadas cada exploracién estan descritos en la tabla 8.

Tabla 9. Condiciones de adquisicion de las exploraciones tabla 8.

Exploracién Voltaje Corriente Reconstruccién Tiempo

[kVp] [mA] [mm] [s]
Ruido de referencia 120 100 10 1
Ruido de referencia Small 120 100 5 1
Ruido de referencia DFOV25 120 100 5 1
Standard DFOV25 120 23 2.5 0.8
Standard colimacion 20 mm 120 51 2.5 0.8
Standard Full 120 23 2.5 0.8

El phantom PET es el, cominmente, utilizado para PET el cual es el cilindro de 16 cm
lleno de agua. Las condiciones de adquisicién de las exploraciones de la tabla 10, se
describen en la siguiente tabla 11.

Tabla 10. Indices de ruido con phantom PET, colimacién 20 mm

5 Ruido Ruido Normaliz. Dosis
Nombre del estudio promedio CTDI, . [Db] Normaliz.
Standard full 18,2 0,95 2,05 9,1%
Colimador 20mm ROT 35mm 18,9 0,68 2,23 6,5%
Ruido de referencia 11,3 10,45 0,00 100,0%

Tabla 11. Condiciones de adquisicién de las exploraciones tabla 10.

Exploracién Voltaje Corriente Reconstrucciéon Tiempo

[kVp] [mA] [mm] [s]
Standard full 120 17 2.5 0.8
Colimador 20mm ROT 35mm 120 100 0.6 1
Ruido de referencia 120 15 2.5 0.7
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| Fig. 19 Corte coronal donde se observa en aumento en el ancho efectivo de corte

Al no tener impacto sobre el CTDI,, ni sobre el CTDI,,,, consideramos que la longitud de
exploracion debe ser definida y tenida muy en cuenta por el técnico radidlogo
encargado de la exploracion, en dependencia del tipo de estudio a realizar,
ajustandose, estriccamente, al drea de interés; ya que si tiene relevancia en el DLP y
con ello en la dosis efectiva impartida al paciente.

El valor de la corriente del tubo, de nuestro equipo en estudio en modo automatico de
exposicion, esta dominado por el funcionamiento de los sistemas de modulacién de
corriente AutomA y SmartmA, motivo por el cual, habiendo descrito el funcionamiento
de los mismos y comprobado el adecuado funcionamiento de ambos, nos
concentraremos en analizar la variacion de la corriente del tubo en nuestros estudios
seleccionados y su impacto sobre el CTDI e indices de ruido, teniendo en cuenta la
geometria del paciente, su complexion fisica y sexo.

Antes de detallar el impacto de la corriente, directamente, en la dosis impartida al
paciente, analizaremos como es el comportamiento de esta variable entre los distintos
tamanios de pacientes. Los graficos de las figuras 19 y 20 muestran los resultados que
obtuvimos en las regiones pulmonar y hepatica, respectivamente, del comportamiento
de la corriente de tubo. Vemos que, aunque no existe una relacién que podamos
catalogar como fuerte, si existe una tendencia en que a mayor tamafo del paciente,
mayor es la corriente necesaria que se debe impartir para mantener el nivel de ruido
prefijado.

Para el caso especifico del pulmén (ver grafico de la figura 20), siendo esta una region
anatémica de baja atenuacion, podemos observar que para pacientes pequefios, hay
una saturacion en el valor de 80 mA, coincidiendo con el valor minimo prefijado en el
protocolo clinico, ya que el sistema de modulaciéon de corriente del tubo entrega ese
valor como minimo.

Esto nos da una idea, a priori, de que es posible disminuir la cota de 80 mA, lo que
conllevaria a entregar menos dosis al paciente, pero poniendo en riesgo la calidad de
imagen debido al aumento del ruido. Para arribar a una decision en este aspecto,
debemos analizar otros pardmetros como son el nivel de ruido de las imagenes y la
puntuacién (el score) dada por los médicos radidlogos, a las tomografias en su analisis
de calidad de imagen.
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Fig. 20 Relacion corriente tubo-peso del paciente.
Regioén pulmonar.

Para el caso particular del higado (ver grafico de la figura 21), siendo esta region de
atenuacion moderada, observamos un comportamiento de saturacion similar a lo
ocurrido en el pulmdn, pero en el otro extremo del intervalo de corriente, en este caso
en el valor maximo de 300 mA, coincidente con el que puede entregar el sistema de
control automatico de exposicion, ya que es prefijado en el protocolo clinico.

Podemos pensar en ampliar este valor por encima de los 300 mA, pero tenemos que
tener en cuenta que, a pesar de aumentar la calidad de imagen tal vez por encima del
valor requerido para un adecuado diagndstico, esta decision conllevaria a mayor dosis
al paciente, por lo que seria prudente, analizar otras variables como indice de ruido y
su impacto en la calidad de imagen final.

Similares resultados pudimos observar entre los indices de masa corporal (BMI, por
sus siglas en inglés) de los pacientes y la corriente entregada por el sistema de control
automatico de exposicion.
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Fig. 21 Relacion corriente tubo-peso del paciente.
Region hepética.
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Respecto a la relacion entre el ruido de la imagen y la corriente suministrada, en las 2
regiones anatémicas de interés, no encontramos una relacion marcada entre ambas
variables, tal y como lo podemos apreciar en el grafico de la figura 22.
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Fig. 22 Relacion ruido corriente de tubo
Regiones pulmonar y hepatica

Lo que si podemos apreciar en este grafico y en el de la figura 23 es que,
independientemente, del peso del paciente, las imagenes mads ruidosas
(mayoritariamente por encima de las 23 UH, definidas en el protocolo clinico) las
encontramos en la region pulmonar y, predominantemente, a corrientes de tubo bajas,
muy cercanas e iguales al limite inferior fijado en el protocolo clinico de 80 mA. Esto
podria deberse en parte a que el sistema SmartmA fue disefiado para ajustar el ruido
en agua, mientras que la densidad promedio en los pulmones es muy inferior. Por lo
tanto, el sistema de control automatico de corriente parece subestimar el ruido final en
las imagenes pulmonares. Una solucion pragmatica seria disminuir el indice de ruido
en barridos toracicos. Dado que se emplea un Unico barrido no se puede bajar el indice
de ruido para una Unica region.

Como parte de estudios futuros, seria importante analizar la factibilidad practica de
implementar 3 protocolos clinicos distintos para las regiones anatomicas cabeza-cuello,
térax y abdomen-pelvis.

En el hilio hepatico observamos (ver grafico figura 22), mayoritariamente, las
imagenes con menor ruido y con los valores de la corriente de tubo mas distribuido
dentro del rango definido en el protocolo clinico, aunque como habiamos comentado,
sin guardar una fuerte relacion entre ésta y el ruido de las imagenes en la region.
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Fig. 23 Relacion peso del paciente-ruido de la imagen
Regiones pulmonar y hepatica

De los analisis dosimétricos realizados, determinamos la relacion entre los CTDI, y los
pesos de los pacientes, encontrando una fuerte relacion entre ambas variables. El
grafico de la figura 24 muestra esta tendencia y como, preferentemente, a los
pacientes con menor peso le corresponden CTDI menor. Este resultando es coincidente
a los obtenidos cuando comparabamos la corriente de tubo, suministrada a los
pacientes, respecto al peso.
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Fig. 24 Relacion peso del paciente y CTDI,,
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Resultados similares obtuvimos al comparar los valores de CTDI, contra los indices de
masa corporal de los pacientes y entre el cociente CTDI/Peso y el peso del paciente, tal
y como lo podemos observar en el gréfico de la figura 25.

No encontramos informacion de interés al relacionar los CTDI,, contra otras variables
en las regiones de interés, tales como el ruido de la imagen. Tampoco estableciendo
rangos de peso y edades entre los pacientes, asi como la clasificacién por sexos. Es
oportuno recordar que los pacientes pedidtricos no fueron contemplados en este
estudio, ya que el protocolo aplicable para estos, es diferente al que estamos
analizando.
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Fig. 25 Relacién CTDI/peso con el peso del paciente

En el grafico de la figura 26, comprobamos que a menor corriente de tubo, menor es el
CTDI,, por lo que sera menor la dosis recibida por el paciente.
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Fig. 26 Relacion CTDI,,, y corriente de tubo
Regiones pulmonar y hepatica
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4.3.2- Analisis cualitativo.

Siguiendo la metodologia empleada por el IAEA [17], citada anteriormente, ademas de
las mediciones de las variables fisicas que caracterizan la calidad de una imagen,
realizadas en el capitulo anterior, sometimos las dos regiones anatomicas de interés
(hilio pulmonar y hepatico) de 45 series de imagenes, seleccionadas arbitrariamente,
al analisis de la calidad subjetiva de las mismas, por parte de 4 especialistas radidlogos
que trabajan para la FCDN. Cada parametro de la calidad de imagen fue calificado en
una escala de 5 puntos, segun lo detallado en la tabla 12.

Tabla 12. Sistema de puntuacién de la calidad de la imagen.

Calidad de imagen Puntuacion
Inaceptable 1
Calidad regular

Buena calidad (Aceptable)
Alta calidad de imagen
Muy alta calidad de imagen

u b WN

Tabulados los resultados obtenidos para la region tordcica, podemos observar en el
grafico de la figura 27, que no existe una fuerte relacion entre el nivel de ruido y el
criterio promedio de los médicos radidlogos en cuanto a la calidad de la imagen, pues
podemos ver casos calificados de calidad regular con bajo indice de ruido y viceversa.
No obstante, es bueno resaltar que la mayoria de los casos las calificaciones fueron de
3 (linea roja en los graficos) o alrededor de este valor e incluso superior,
catalogandose como aceptables o de muy buena calidad.
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Fig. 27 Relacion ruido-score, region pulmonar.

Situacion similar sucede con los resultados obtenidos para la region abdominal (ver
gréfico de la figura 28), donde tampoco se aprecia una relacion acentuada entre el
nivel de ruido y los valores promedios de calificacion dados por los médicos
especialistas.

44



45 ¢

3;:51 T .

3,0 *

Score visual

2,5 t . LR . ¢ +
2,0
1,5

1,0

12 14 16 18 20 22 24 26 28 30
Ruido

Fig.28 Relacion ruido-score, region hepatica.

Estos resultados nos llevan a pensar que existen otras variables, ademas del ruido,
que determinan la calidad subjetiva de las imdgenes de tomografia.

5. CONCLUSIONES.

Durante el desarrollo de nuestro trabajo realizamos y plasmamos en este documento,
las pruebas dosimétricas del CT Discovery STE16, G.E. Healthcare, propiedad de la
FCDN vy los resultados obtenidos en las mismas, dando un factor de correccion para los
CTDI,,; de 0,8625. Caracterizamos desde el punto de vista dosimétrico, el CT en
mencion y se estudiaron cada uno de los parametros del protocolo clinico de
adquisicion, cumpliendo asi con los objetivos especificos propuestos para este trabajo
de tesis.

Los valores calculados de dosis efectivas, utilizando el coeficiente de dosis de CT de
1.47 mSv/mGy, a partir de los CTDI,, reportados en los informes de dosis de las
distintas exploraciones, dan valores por debajo de los niveles de referencia reportado
en la literatura, siendo en promedio 11 mSv por exploracion CT.

El score llevado a cabo por los médicos radidlogos de la FCDN a las imagenes de las
ROI, arrojo que la gran mayoria de las imagenes fueron calificadas alrededor del valor
de “Aceptable”, por lo que aumentar o disminuir el indice de ruido, provocaria pérdida
en la calidad de imagen en el primer caso, o aumento de la dosis en el segundo caso.
Ambos efectos no deseados, lo que nos lleva a pensar que estamos muy cerca de los
parametros optimos para un barrido corporal total.

Interpretando estas calificaciones podriamos pensar en bajar un poco el valor del
indice de ruido fijado en el protocolo clinico (23 UH) y asi garantizar mejorar la calidad
de las imagenes, pero pudimos comprobar que imagenes con un ruido bajo no fueron
bien calificadas, por mas de un especialista. Como no se determind una clara relacion
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entre estas variables y considerando que para disminuir el ruido es necesario aumentar
la corriente del tubo y con ello la dosis al paciente, determinamos no modificar este
valor.

Con relacién al control automatico de exposicion, podemos afirmar que la técnica de
modulaciéon angular ayuda en mejorar la eficacia de la dosis en el eje X-Y, reduciendo
la exposiciéon de radiacion en un plano particular de la exploracion. Pudimos apreciar
que para pacientes pequefios, el SmartmA baja la corriente del tubo demasiado, hasta
altos niveles, potencialmente, inaceptables del ruido de la imagen y de la necesidad
para que el examen sea repetido, razoén por la cual el valor minimo de corriente de
tubo de 80 mA, definido en el protocolo lo consideramos, después de contar con los
analisis cuantitativo y cualitativo de las imagenes, adecuado.

Mientras que ATCM da lugar a una calidad mejor de la imagen, puede dar lugar a
mayor exposicion de radiaciéon que un protocolo de corriente fija, en pacientes
grandes.

Para pacientes grandes, SmartmA aumenta la corriente del tubo demasiado, llevando
la dosis a niveles mds altos que los necesarios para realizar el diagndstico, y
potenciando el calentamiento del tubo de rayos X, motivo por el cual decidimos no
aumentar el valor maximo de 300 mA, establecido en el protocolo clinico.

Podemos concluir que no es producente, usar los valores de los mA como parametro
del control del ruido, ya que este depende de la velocidad de rotacién, espesor de
corte y del kVp. Por lo tanto, es muy importante entender la relacion entre el indice de
ruido y el ancho de corte. La corriente de tubo calculada por el método SmartmaA, es
inversamente proporcional al espesor de corte prospectivo.

Después de realizar el analisis de cada una de las variables, podemos concluir que los
valores de los parametros de nuestro protocolo estan al limite de lo que permite
modificar para alcanzar la optimizacion de esta tecnologia, en el sentido de que ya no
pueden esperarse grandes disminuciones en las dosis sin sacrificar la calidad de la
imagen.

La tendencia actual de los fabricantes de tomdgrafos modernos ha sido incorporar en
sus equipos los métodos iterativos de reconstruccion, como elemento de disminucién
de la dosis entregada al paciente.

6. RECOMENDACIONES.

Entre las recomendaciones principales del presente trabajo, con el afdn de evitar
exposiciones innecesarias a los pacientes y teniendo en cuenta que la introduccion de
las técnicas de ATCM, a una institucién, requiere la comunicaciéon cercana entre los
radidlogos, los fisicos médicos y los tecndlogos, porque existe una curva de
aprendizaje definida que no se puede obviar; enumeramos:

Al personal técnico que opera el equipo:

1. Tener especial cuidado en el posicionamiento del paciente, siempre pendiente que
sea ubicado en el isocentro del equipo y de esta manera, evitar que el sistema de
control automatico de exposicidn reciba informacidn incorrecta del paciente, lo que
puede implicar en otorgar mayor o menor dosis de la necesaria al paciente, para un
correcto diagnostico.

46



@

. Es muy importante observar las tablas de corriente de tubo (mA) antes de oprimir el

boton de exposicidon, ya que si la orientacion del paciente no concuerda con la
orientacion del Scout, AutomA y SmartmA seran deshabilitados, con lo que los
valores de corriente pueden ser muy elevadas respecto a los esperados,
proporcionando dosis altas al paciente si se procede con la exposicién. Una vez que
las series concuerden con el Scout, AutomA y SmartmA pueden ser seleccionados..

Observar, antes de exponer al paciente, los reportes de dosis (CTDI,,) que
muestran los sistemas AutomA y SmartmA y compararlos con los valores de
referencia europeos (hasta tanto no se disponga de los propios) que se describieron
en este trabajo.

A pesar que en nuestro trabajo consideramos que todas las exploraciones con el CT
estan justificadas, recomendamos a los especialistas en medicina:

4.

Revisar si el paciente trae un estudio de CT reciente, determinar su calidad y definir
si es necesario o no, someter al paciente a una nueva exploracién en el CT. Si no se

justifica, podria evitarse una dosis innecesaria al paciente.

A los fisicos médicos del servicio

Sh

Implementar un sistema de chequeo y comparaciéon de los CTDI,,, mostrados
diariamente por el equipo, con los valores de referencia.

. Continuar profundizando en este tema y determinar, en futuros trabajos, los valores

de CTDI,, de referencia de este equipo en particular.

Para estudios futuros, analizar la factibilidad practica de implementar 3 protocolos
clinicos por separado para las regiones anatomicas de cabeza-cuello, térax vy
abdomen-pelvis.
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ANEXO 1

Dependencia de los coeficientes de atenuacién lineal (u[cm™]) y masico (u[g/cm?]) con
la densidad del medio y la energia, para los efectos Fotoeléctrico y Compton.
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