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Bogotá D.C., Colombia

2020





Dedicatoria
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Resumen

Se realiza un estudio retrospectivo de los protocolos utilizados en gammagraf́ıa ósea con

SPECT/CT durante 3 años, se adquieren los datos de 60 pacientes con el sistema Impax. Es-

te sistema, cuando se adquieren imágenes de tomograf́ıa, suministra información acerca del

CTDI (Computed Tomography Dose Index, por sus siglas en inglés) y DPL (Dose Product

Length, por sus siglas en inglés) que son datos de dosimetŕıa utilizados en CT (Tomograf́ıa

Computarizada).

El estudio se divide en varias etapas; la primera de ellas es adquirir los datos de dosis

recibida a 20 pacientes entre el 2010 y el 2011, 20 entre el 2011 y el 2012 y 20 entre el 2012

y el 2013. Los datos obtenidos se adquirieron antes del control de calidad que se realizó al

equipo utilizando el phantom GAMMEX 464 con el protocolo de la ACR (American College

of Radiology) llamado ACR CT (Accreditation Phantom). Se evaluaron las imágenes de los

pacientes utilizando criterios como resolución y contraste. Se comparan los parámetros de las

imágenes de los pacientes con las imágenes adquiridas con el Phantom. La dosis ponderada

encontrada fue: Cw = 29, 22mGy. La dosis efectiva encontrada para la pelvis fue de 9, 4mSv

para un DLP de 497 y un mAs de 180.

Los radiólogos observaron que en un 90% las imágenes muestran un alto cumplimiento de

los criterios porque las estructuras anatómicas indicadas están incluidas dentro del volumen

del examen, los resultados confirman que es factible disminuir la dosis de radiación, utilizan-

do un protocolo de baja dosis con 107 mAs y un kV p de 110 sin que esto influya en la calidad

de imagen. Existe una correlación entre la calidad de imagen que evalúa el medico radiólogo,

la resolución de contraste y el mAs utilizado y se puede optimizar la toma de imágenes en

CT, concluyendo que no se necesita irradiar tanto al paciente para obtener una buena imagen.

Se observa que una exposición de 80 mAs reduce considerablemente la dosis sin variar

significativamente el contraste o el ruido en las imágenes del phantom, en consecuencia, la

calidad de la imagen no se altera. Un pequeño aumento de kV p aumenta, en principio, mucho

la dosis, es posible hoy hacer estos cortes con tensiones menores. Por otra parte, los sistemas

de reducción de dosis permiten ajustarla en forma automática en función de la región bajo

estudio, y mayores kV p con también mayores filtraciones permiten de hecho disminuir mAs

y reducir dosis. No existe una relación sencilla entre Dosis y kV p en los tomógrafos de hoy.

Se concluye que el equipo está funcionando dentro de las tolerancias adecuadas y se pueden

optimizar los protocolos utilizados, porque a una exposición menor los criterios de calidad

de imagen no cambian y la dosis que reciben los pacientes es menor.

Palabras clave: Dosis, radiación, calidad de imagen.
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Abstract

A retrospective study of the protocols used in bone scintigraphy with SPECT/CT was

performed considering during 3 years. Data of 60 patients with the Impax system were ac-

quired. The system provides information about CTDI (Computed Tomography Dose Index)

and DPL (Dose Product Length), which are dosimetry data used in CT (Computed Tomo-

graphy).

The study is divided into stages; the first is to acquire the dose data received of 20 patients

between 2010 and 2011, 20 patients between 2011 and 2012 and 20 patients between 2012

and 2013. The data obtained were acquired before the quality control that was done using

the phantom GAMMEX 464 with the protocol of the ACR (American College of Radiology)

called ACR CT (Accreditation Phantom). The images of the patients were evaluated using

criteria such as resolution and contrast. The parameters of the images of the patients we-

re compared with the images acquired with the Phantom. The weighted dose found was:

Cw = 29, 22mGy. The effective dose found for the pelvis was 9, 4mSv for a DLP of 497 and

a mAs of 180.

Radiologists observed that 90% of the images show high compliance with the criteria be-

cause the indicated anatomical structures are included within the volume of the examination,

the results confirm that it is feasible to decrease the radiation dose, using a low-dose protocol

with 107 mAs and 110 kV p without this influencing image quality. There is a correlation

between the image quality evaluated by the radiologist, the contrast resolution and the mAs

used and CT imaging can be optimized, concluding that it is not necessary to irradiate the

patient as much to obtain a good image.

It was observed that an exposure of 80mAs considerably reduces the dose without signifi-

cantly varying the contrast or noise in the images of the phantom, consequently, the quality

of the image is not altered. A small increase in kV p, in principle increases the dose, it is

possible today to make these cuts with lower tensions. On the other hand, the dose reduction

systems allow to adjust it automatically depending on the region under study, and on the

other hand, higher kV p with higher filtrations also make it possible to decrease mAs and

reduce doses. There is no simple relationship between Dosis and kV p in today’s CT scanners.

It is concluded that the equipment is operating within the appropriate tolerances and you

can optimize the protocols used, because at a lower exposure the image quality criteria do

not change and the dose received by patients is lower.

Keywords: Dose, radiation, image quality.
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2.2. Control de calidad del CT (Tomógrafo Computarizado) . . . . . . . . . . . . 34

2.3. Calidad de imagen . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
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2.5. Metodoloǵıa para el análisis de la dosis de radiación . . . . . . . . . . . . . . 42

2.5.1. Componentes del sistema . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

3. Análisis y Resultados 47

3.1. Análisis de las dosis de radiación encontradas en el Tomógrafo Computarizado 47
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3-19.UH en médula vs. mAs en imágenes de pacientes . . . . . . . . . . . . . . . 65

3-20.UH en hueso vs. mAs pacientes y UH hueso vs. mAs Phantom . . . . . . . . 65

3-21.UH en aire vs. mAs pacientes y UH aire vs. mAs Phantom . . . . . . . . . . 66

3-22.ROI en hueso, médula y aire para encontrar el CNR en paciente . . . . . . . 67

3-23.Comparación entre CNR vs. mAs para la desviación estándar en hueso y en
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Introducción

El uso creciente de la tomograf́ıa computarizada produce un aumento de la dosis colec-

tiva con el potencial riesgo de las radiaciones ionizantes, por esta razón, este estudio es

importante para determinar la dosis de radiación que reciben los pacientes. Además, se debe

optimizar la dosis de radiación para que sea la mı́nima compatible con una imagen apta para

el diagnóstico, o en el caso de la terapia con el objetivo del procedimiento y optimizar los

protocolos. Numerosos trabajos han demostrado el gran incremento de los estudios radiológi-

cos diagnósticos en páıses desarrollados, en particular la CT (63 millones de estudios anuales

en Estados Unidos), que representa el 60% de la radiación artificial, debiéndose este hecho a

múltiples causas: aumento de la disponibilidad de tomógrafos, demanda de estudios por los

propios pacientes, repetición de estudios por falta de información, entre otros(Brenner and

Hall, 2007)(Shah KH, 2013).

La dosis efectiva representa la dosis que, recibida a cuerpo entero, daŕıa el mismo riesgo

de cáncer que el producido por las dosis impartidas a los diferentes órganos existentes en

una parte determinada del cuerpo. La dosis efectiva ofrece una forma de comparar aproxi-

madamente el riesgo entre diferentes procedimientos que utilizan las radiaciones.

El uso de las radiaciones ionizantes en el campo médico es importante. Para los médicos

tratantes, es de vital importancia estimar los riesgos que esta radiación ocasiona. Aśı como

logra múltiples beneficios también tiene riesgos para los trabajadores ocupacionalmente ex-

puestos, para los pacientes en tratamiento o en diagnóstico y para el público en general. Los

estudios que se han realizado del riesgo de las dosis de radiación sobre los seres humanos son

innumerables y se tienen datos estad́ısticos de los daños que podŕıa causar un mal uso de la

radiación ionizante (OMS, 2016). Sin embargo, estos estudios no son suficientes y para cada

equipo utilizado se tienen datos diferentes según la marca y las caracteŕısticas de cada equipo.

Las imágenes diagnósticas han cobrado importancia en años recientes en el campo de la

Medicina Nuclear debido a que permiten un diagnóstico oportuno de cualquier enfermedad

y aśı mismo un tratamiento adecuado. El diagnóstico de enfermedades oncológicas es una

prioridad en las instituciones de Colombia. Con la llegada de los equipos h́ıbridos como el

SPECT/CT (Single Photon Emission Computed Tomography, por sus siglas en inglés), y

por medio de medicina nuclear esto es posible (Servicio Vasco de Salud, 2018).



2 Introducción

En el año 1999 se introdujeron las imágenes de fusión SPECT/CT. Estas imágenes se ad-

quieren mediante un equipo h́ıbrido compuesto por una gammacámara y un CT acoplados

en un mismo gantry que comparten una misma mesa de exploraciones. Estos equipos permi-

ten obtener para cada paciente simultáneamente imágenes de medicina nuclear e imágenes

radiológicas, haciendo posible una fusión de gran calidad de ambas. La combinación de las

dos modalidades permite valorar cada acumulación de radiotrazador tanto desde el punto

de vista funcional como morfológico por medio del CT y discriminar entre tejidos tumorales

y tejidos no tumorales. Algunos estudios muestran que las técnicas h́ıbridas SPECT/CT

cambian el manejo cĺınico de los pacientes en proporciones que oscilan entre el 3% y el 14%

de los pacientes evitando ciruǵıas innecesarias (Madrigal, 2009) .

La f́ısica del SPECT/CT hace posible la obtención de imágenes anatómicas y funcionales

que permiten precisión diagnóstica para determinadas indicaciones cĺınicas, por esta razón

su uso se ha ido incrementando en los últimos 10 años. Sin embargo, también ha crecido la

preocupación en la comunidad cient́ıfica por reducir y optimizar la dosis de radiación del CT

y de las actividades en los radiofármacos que se utilizan para realizar estudios de diagnóstico

en el SPECT.

Aunque los exámenes de CT solo representan entre el 5% y el 10% del total de exáme-

nes con fines diagnósticos, la dosis de radiación que se imparte con ellos a los pacientes es,

en general, significativamente más alta que la de los exámenes convencionales con rayos X.

Por ello, los estudios de CT representan la mayor fuente de exposición en radiodiagnóstico

y, según el informe del Comité de las Naciones Unidas para los efectos de las radiaciones

ionizantes (UNSCEAR) del año 2000 (ONU, 2000), 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 páıses de nivel sanitario I, caracterizados por disponer de

al menos un médico por cada 1000 habitantes. Por otro lado, el incremento del número de

equipos de CT en funcionamiento y de exámenes realizados con ellos, hace prever que estos

últimos porcentajes continuarán aumentando en el futuro (Golding and Shrimpton, 2002).

Existe un interés creciente en estudiar la dosis de radiación recibida por un paciente tras

la realización de pruebas de imagen, especialmente debido a que en los últimos años esta

ha aumentado notablemente. “La exposición humana a la radiación proviene también de

fuentes artificiales que van desde la generación de enerǵıa nuclear hasta el uso médico de la

radiación para fines diagnósticos o terapéuticos. Hoy d́ıa, las fuentes artificiales más comunes

de radiación ionizante son los dispositivos médicos, como los aparatos de rayos X” (OMS,

2016). Los parámetros de adquisición del CT asociado a una exploración de medicina nuclear

suelen ser elegidos para limitar la dosis de radiación a la que se expone al paciente, espe-

cialmente en el caso de la realización de CT no diagnósticos (únicamente para localización

anatómica y corrección de atenuación). Una medida para disminuir la dosis de radiación emi-
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tida consiste en disminuir el producto entre intensidad de la corriente del filamento catódico

que produce el haz de rayos y el tiempo de exposición (es decir el miliamperaje). Algu-

nos sistemas SPECT/CT tienen un CT de bajo costo que opera a bajo miliamperaje, pero

también tiene tiempos de exploración más largos, de manera que la exposición del paciente

no es tan baja como se podŕıa pensar. La dosis de radiación de una exploración de cuerpo

entero SPECT/CT con un CT diagnóstico (depende del radiotrazador usado) oscila entre

20−30mSv y puede ser reducida a 5−15mSv si se realiza un CT de baja dosis (ONU, 2000).

En este trabajo se presentan los resultados obtenidos al realizar el análisis de calidad de

las imágenes del SPECT/CT y de los pacientes, en 5 caṕıtulos distribuidos de la siguiente

manera: en el caṕıtulo 1 fundamentos teóricos, que corresponden a conceptos de la forma-

ción de rayos X, qué es un tomógrafo computarizado, algoritmos de reconstrucción, qué es

un SPECT/CT y conceptos de dosimetŕıa en CT, en el caṕıtulo 2, materiales y métodos, se

describe qué es un control de calidad y qué parámetros se utilizaron en el trabajo, caṕıtulo

3 análisis y resultados, caṕıtulo 4 se describe la correlación entre la emisión de fotones de

enerǵıa y la calidad de la imagen médica, caṕıtulo 5 conclusiones, bibliográfia y por último

anexos.



4 Introducción

0.1. Objetivo General

Encontrar las dosis efectivas de radiación impartidas a los pacientes por el SPECT-CT de

Medicina Nuclear para optimizar la calidad de las imágenes obtenidas en el CT.

0.2. Objetivos Espećıficos

Mejorar la calidad de la imagen utilizando parámetros que permitan obtener bajas

dosis de radiación.

Comparar las dosis de radiación con las dosis estimadas que arroja el sistema para

hacer una correlación entre los datos encontrados.

Analizar la dosis total que reciben los pacientes con los datos que ofrece el equipo

Symbia Truepoint SPECT-CT, marca SIEMENS MEDICAL, MODELO SYMBIA T2.



1. Fundamentos Teóricos

1.1. Introducción a la imagen médica

La imagen médica es muy importante en la época actual ya que se pueden identificar y

diagnosticar patoloǵıas desde sus inicios y los pacientes pueden ser tratados para dar una

respuesta y un tratamiento oportuno con probabilidades de curarse como es el caso del cáncer

que detectado a tiempo se puede curar. La tecnoloǵıa actual permite obtener imágenes de

todo tipo cuyos principios f́ısicos van desde el uso del ultrasonido hasta los rayos X, que

fueron los primeros en utilizarse ya hace más de un siglo, otras técnicas como la resonancia

magnética nuclear, la tomograf́ıa computarizada, las gammacámaras (haciendo uso de rayos

γ) y todo lo relacionado con medicina nuclear, tomograf́ıa por emisión de positrones, PET

(Positron Emission Tomography, por sus siglas en inglés) y SPECT han cobrado importan-

cia, la imagen médica ha visto un notable aumento en el número de sus modalidades, aśı

como en la resolución y en la calidad de las mismas.

Una imagen médica es la representación gráfica de una región, estructura, órgano o tejido

del cuerpo humano que se obtiene a través de procesos f́ısicos y computacionales ordenados

para este fin (Bankman, 2000; Russ, 1995)

Existe una clasificación de las imágenes médicas en funcionales y anatómicas. Se entiende

por imagen anatómica la distribución espacial y temporal de una determinada caracteŕıstica

f́ısica en el interior del cuerpo humano (ya sea densidad electrónica de los tejidos del cuer-

po, el tiempo de relajación de los espines nucleares, entre otros). Por lo tanto, las imágenes

anatómicas (radiograf́ıas de rayos X, ultrasonidos, CT, MRI) muestran información estruc-

tural de los órganos estudiados. Por otro lado, se entiende por imagen funcional la medición

de la distribución espacial y temporal de un cierto marcador o trazador en el interior de un

organismo, por lo tanto, las imágenes funcionales muestran información sobre el funciona-

miento de los órganos estudiados.

Cuanta más información se pueda obtener de una determinada imagen mayor utilidad

tendrá esta; por lo que la combinación y adquisición simultánea de imágenes anatómicas con

imágenes funcionales se presenta como la opción de futuro en la imagen médica (González,

2010).



6 1 Fundamentos Teóricos

1.2. Producción de rayos X

La producción de rayos X es uno de los conceptos fundamentales que se debe entender

y tener en cuenta para comprender cómo funciona un tomógrafo computarizado. El f́ısico

alemán W.C. Roentgen descubrió en 1985 una extraña radiación que por ser desconocida

la llamó radiación X, trabajo por el cual fue galardonado con el premio Nobel de F́ısica en

1901 (Madrigal, 2009).

Los rayos X surgen de fenómenos que se dan fuera del núcleo del átomo, en las órbitas

electrónicas, el principal fenómeno es la desaceleración rápida de electrones muy energéticos

(del orden 1000eV ). En el espectro electromagnético los rayos X se sitúan entre la radiación

ultravioleta y los rayos gamma que se producen naturalmente.

Si se quieren producir rayos X se requiere un tubo de rayos X como el de la Figura 1-1.

Su interior está al vaćıo y tiene dos electrodos: el cátodo, cargado negativamente siendo la

fuente de electrones y el ánodo cargado positivamente resultando ser el blanco de los elec-

trones. Los electrones viajan acelerados del cátodo al ánodo por medio de la diferencia de

potencial aplicada. El electrón gana enerǵıa cinética siendo proporcional a la diferencia de

potencial entre estos dos electrodos; por lo que la diferencia de potencial es del orden del kV .

Figura 1-1.: Tubo de rayos X. Tomado de https://www.famaf.unc.edu.ar/∼pperez1/

manuales/cdr/tubos-de-rayos-x.html

Existen tres formas por las cuales el electrón que está en el blanco, que ha sido impactado

y ha adquirido enerǵıa cinética la pierde: radiación de frenado, ionización y excitación. La

radiación de frenado, también es llamada bremsstrahlung, sucede cuando el electrón pierde

https://www.famaf.unc.edu.ar/~pperez1/manuales/cdr/tubos-de-rayos-x.html
https://www.famaf.unc.edu.ar/~pperez1/manuales/cdr/tubos-de-rayos-x.html
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velocidad y cuanto mayor sea, mayor radiación produce el electrón que es la forma de emitir

su enerǵıa, este proceso origina un espectro continuo de rayos X. Solamente el 1% de la

enerǵıa del flujo de electrones es convertido en rayos X, es decir, el 99% se pierde a causa

del calentamiento del ánodo. En la ionización la enerǵıa de la part́ıcula cargada es suficiente

para remover el electrón de un átomo y la excitación sucede cuando la enerǵıa de la part́ıcula

cargada es utilizada para mover a otros electrones a estados energéticos más altos. Para que

la producción de rayos X sea eficiente se debe aumentar considerablemente la enerǵıa.

La enerǵıa de los rayos X de bremsstrahlung es directamente proporcional a la proximi-

dad del electrón al núcleo y está determinada por el potencial del tubo de rayos X (Perry,

2011). Cuando la enerǵıa aumenta la probabilidad de que el electrón impacte directamente

al núcleo, decrece linealmente. Esta es la razón por la cual el espectro de bremsstrahlung

tiene una forma triangular. Un espectro de rayos X, tal como se registra en el detector tras

atravesar un objeto de 30cm de diámetro y aplicando 100kV , se ilustra en la Figura 1-2

Figura 1-2.: Espectro polienergético de rayos X tras atravesar 20cm de agua a diferentes

potenciales aplicados en el tubo. Tomado de (Ramı́rez et al., 2008).
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1.3. Conceptos de Tomograf́ıa Computarizada

La tomograf́ıa computarizada fue descrita y puesta en práctica por G. Hounsfield y A.

Cormack en la década de los 70, con la intención de conseguir imágenes transversales del

cuerpo humano (Seeram, 1997). Demostraron que los rayos X que atraviesan cualquier cuer-

po contienen información de todos los constituyentes por los que se transporta el haz fotones.

Esta idea orientó el diseño de los primeros equipos de CT, que permit́ıan conocer la atenua-

ción de los diferentes tejidos orgánicos al ser atravesados por los rayos X (Hounsfield, 1980).

Por lo general si hablamos de la imagen en CT nos referimos a los números Hounsfield o

números CT que son valores utilizados para calcular el algoritmo de reconstrucción para cada

pixel. Estos números se relacionan con los coeficientes de atenuación del medio mediante la

siguiente ecuación (Charlton, 2001):

CTn ≡
(µt − µw)1000

µw

(1-1)

Donde µt es el coeficiente de atenuación de los rayos X en el tejido y µw el coeficiente de

atenuación en el agua. Este parámetro vaŕıa entre −1000 (para el aire) y valores superiores

a 1000 (hueso cortical, huesos craneales, entre otros).

Para el agua CTn = 0 por definición. La unidad de los números CT se denomina “Unidad

Hounsfield”.

En la siguiente tabla se presentan algunos valores CTn para tejidos de interés biológico.

CTn(HU) Tejido

−1000 Aire

−300/− 800 Pulmón

−60/− 150 Tejido Adiposo

0 Agua

20/50 Cerebro

40/60 Músculo

> 500 Hueso

Tabla 1-1.: Números Hounsfield de algunos tejidos de interés biológico (Charlton, 2001).

Existen diferentes tipos de escáner CT como el de primera generación tipo I, de traslación

y rotación, los primeros en ponerse en marcha con una tecnoloǵıa y un funcionamiento muy

básico: un tubo de rayos X y un detector. Este sistema hace el movimiento de traslación y

rotación, siendo necesarias muchas mediciones y rotaciones del sistema, teniendo tiempos de

corte muy grandes de aproximadamente 5 minutos. Se producen rayos paralelos gracias a

un movimiento de traslación a lo largo del objeto que se repite con incrementos rotacionales

hasta barrer 180◦, como se ilustra en la Figura 1-3
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Figura 1-3.: a) Equipos de primera generación, b) Equipo de segunda generación, c) Equipo

de tercera generación, d) Equipo de cuarta generación. Tomado de (Gil, 2004).

En los equipos de segunda generación, tipo II, se pueden realizar los procesos un poco

más rápido ya que tiene varios detectores y un haz de rayos X en abanico con un tiempo

reducido de 20 y 60 segundos.

Se buscó mejorar la velocidad de las adquisiciones de las imágenes y por esto el movimiento

de traslación se eliminó y aśı aparecieron los equipos de tercera generación en 1975.

En este tipo de equipos el tubo de rayos X y la matriz de detectores giran en movimientos

concéntricos alrededor del paciente y presenta un haz en abanico. La matriz de detectores de

tercera generación permite reducir la radiación dispersa por la colimación óptima del haz.

Estos equipos permiten tiempos de adquisición de 5 segundos. Los primeros prototipos de

esta generación contaban con arreglos unidimensionales de hasta 250 detectores. Pero hubo

un problema en esta geometŕıa, ya que los tubos de rayos X están firmemente unidos a los

detectores. Cada detector solo puede medir los rayos que pasan a una distancia espećıfica del

centro de rotación, dependiendo de la ubicación del detector en el arreglo. Cualquier error

en la calibración del detector con respecto a los demás, se retropoyecta a lo largo de estos

rayos y en consecuencia trae la formación de artefactos en forma de anillo en las imágenes

reconstruidas (Ramı́rez et al., 2008).
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Los equipos de cuarta generación aparecen en 1976 y solo tienen movimiento rotatorio.

El tubo de rayos X gira, pero la matriz de detectores no. El haz de rayos X tiene forma

de abanico, con caracteŕısticas similares a las de los haces usados en equipos de tercera

generación. Alcanzan tiempos de barrido de 1 segundo y pueden cubrir grosores de corte

variables, aśı como suministrar las mismas posibilidades de manipulación de la imagen que

los modelos de generaciones anteriores (TSID.net, 2011).

El principal inconveniente de los escáneres de cuarta generación es la alta dosis que recibe

el paciente, bastante superior a la que se asocia a los otros tipos de escáneres (TSID.net,

2011).

El CT helicoidal fue introducido por Siemens en el año 1990 y utiliza la arquitectura de

tercera generación. Actualmente casi todos los equipos CT se venden helicoidales ya que los

tiempos de exploración se reducen a 0,7 y 1 segundo por ciclo.

En estos sistemas se aprovecha el giro continuo de los detectores y el tubo de rayos X con

el movimiento continuo de la mesa de estudio. Con este sistema la captación no es plano a

plano, como en el CT axial, el resultado final es la adquisición del volumen, por lo que al

tener estos datos se puede reconstruir planos en los tres ejes del espacio. Una de las variables

más importantes en la tomograf́ıa helicoidal (o de espiral) es el pitch (1-2). La ecuación

(1-2) relaciona la distancia en mm que se desplaza la camilla, representado por e en una

rotación del Gantry y el espesor en mm determinado por el colimador y representado por

d. Usualmente el pitch se encuentra entre 1 y 1,5, para garantizar una cobertura aceptable

del paciente y, al mismo tiempo, evitar que las tajadas sean interpoladas entre puntos muy

lejanos (Kalender, 2006).

P =
e

d
(1-2)

En la tomograf́ıa helicoidal los tubos de rayos X se pueden sobrecalentar cuando se desea

una mayor resolución espacial con cortes más delgados (Goldman, 2008).

Esto llevó a que en 1998 se desarrollarán arquitecturas con múltiples detectores siendo mo-

delos de séptima generación (MSCT, del inglés Multi-Slice Computed Tomography, también

llamados multidetectores (MDCT,del inglés Multi-Detector Computed Tomography).Estos

equipos se caracterizan por tener varias ĺıneas de detectores y se basan en la geometŕıa de

tercera generación, aunque en este caso, en lugar de un rayo en forma de abanico, el rayo

tiene forma de cono. Aśı, permiten tomar datos correspondientes a varios cortes simultánea-

mente y por lo tanto reducir el número de rotaciones del tubo de rayos X necesaria para

cubrir una región anatómica espećıfica (Goldman, 2008).
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Figura 1-4.: Representación CT Convecional y Helicoidal. Tomado de (TSID.net, 2011).

1.4. Reconstrucción de imágenes en CT

Existen 4 métodos de reconstrucción de imágenes en CT que corresponde a los algoritmos

descritos a continuación (Deans, 2007; González and Woods, 2008; Kalender, 2005):

1. Retroproyección Simple: Toma los datos lineales de los perfiles de proyección y los

proyecta de nuevo en una imagen bidimensional. Los valores de cuentas de cada pixel

de los perfiles de proyección correspondientes a un corte tomográfico concreto se distri-

buyen en primer lugar por igual a lo largo del rayo. Los valores registrados para cada

rayo desde los ángulos de muestreo se suman de forma conjunta en sus intersecciones

en el plano de la imagen tomográfica. Entonces el valor de cuentas atribuido a cada

pixel será la suma de los valores asignados a todos los rayos que se cruzan en ese punto.

Las imágenes obtenidas son borrosas y presentan artefactos.

2. Retroproyección filtrada: Se llama también método de convolución, se emplea un

filtro con los datos de la imagen antes de realizar la retroproyección. Los filtros son fun-

ciones matemáticas diseñadas para potenciar las caracteŕısticas deseadas de la imagen.

Actualmente es el algoritmo de reconstrucción más empleado en imagen CT.

3. Transformada de Fourier: En este algoritmo el patrón de atenuación de rayos X

en cada orientación angular se separa en componentes de frecuencia de las amplitudes

diferentes mediante el método de Fourier. Haciendo uso de la transformada de Fourier,

la imagen se pasa al “espacio de frecuencias” para ser posteriormente reconstruida

mediante la transformada inversa de Fourier.

4. Métodos iterativos: Son alternativas a la retroproyección filtrada, tiene un costo

computacional más elevado. Pero las imágenes que genera poseen mejor contraste y

mejor relación señal–ruido.
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1.5. Bases matemáticas para la reconstrucción

tomográfica

La formulación matemática es muy importante ya que la generación de imágenes de uso

médico parte de la base de que el objeto examinado y el dominio del problema es en 3D.

En la imagenoloǵıa médica cabe diferenciar aquellos tipos de adquisiciones llamadas pla-

nares de las tomográficas. En una imagen planar se tiene proyectada sobre un plano 2D

un conjunto de estructuras en 3D. A pesar de su simplicidad, una desventaja obvia de las

técnicas planares es que requieren varias adquisiciones a distintos ángulos para evitar el

ocultamiento de estructuras y a menos que se corrija el fenómeno de atenuación o dispersión

en forma experimental o calculada, no se podrá extraer información cuantitativa (Isoardi,

2010).

Los cortes tomográficos son imágenes que se adquieren directamente como en radiograf́ıa

planar, a través del procesamiento de un número de perfiles de atenuación de rayos X,

medidos en diferentes ángulos alrededor del objeto examinado. Por śı solos estos datos en

crudo no muestran la imagen esperada.

Johann Radon, matemático Austriaco (1887–1956), formuló las bases matemáticas para la

reconstrucción de imágenes tomográficas con su teorema: “El valor de una función integrable

en un punto arbitrario se puede obtener uńıvocamente por medio de su integración a lo largo

de todas las ĺıneas que pasan por dicho punto” (Lerones, 2003).

En el caso de CT por transmisión de rayos X nuestra función incógnita es el coeficiente

de la atenuación lineal µ(x, y) que por simplicidad se mostrará en el caso 2D.

La atenuación total del haz de rayos X está representada por las integrales de ĺınea con

las proyecciones de un objeto a un determinado ángulo θ y representan la atenuación total

de rayos X mientras estas viajan en ĺınea recta a través del objeto. La imagen que resulta

es un modelo 2D o 3D del coeficiente de absorción.

El problema surge cuando se quiere determinar cuantitativamente un coeficiente de absor-

ción variable en un medio completamente inhomogéneo como es el cuerpo humano, llevándo-

nos a importantes aplicaciones en CT (Lerones, 2003).

Sea D un domino finito bidimensional en el que hay un material capaz de absorber radia-

ción caracterizado por un coeficiente lineal de absorción g que vaŕıa punto a punto en D y es

nulo fuera del dominio. Un fino haz monoenergético de rayos X atraviesa D a lo largo de una

ĺınea recta L. La intensidad del haz incidente en D es Io y la intensidad del haz emergente

en ese dominio es I .Entonces la ley de Lambert para el caso de medios inhomogéneos se

expresa:

I = Io e
−

∫
L
g(s) ds (1-3)

Donde el sub́ındice L en la integral indica que está evaluada a lo largo de la ĺınea L que

intercepta a D, siendo s una medida a lo largo de la ĺınea L (Lerones, 2003).
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La conclusión es que el problema se puede considerar en dos dimensiones ya que encon-

trando su solución el caso tridimensional se resuelve tomándolo como una sucesión de capas

bidimensionales.

Resolviendo la integral de la ecuación (1-3), se obtiene:∫
L

g(s) ds = ln
Io
I

= FL (1-4)

donde ln
Io
I

= FL es la densidad óptica, es decir, la medida de la opacidad de una sustancia

de espesor dado para los rayos luminosos, en este caso, los rayos X. El cuerpo humano por

poseer diversas sustancias debilita la radiación óptica en los diferentes casos, esta densidad

es práctica para hacer los cálculos, porque FL cambia unas pocas unidades. Mientras que

la magnitud Io
I
cambia en varios órdenes para diferentes muestras y diferentes regiones del

espectro.

El problema es encontrar g conocidas las integrales para un número finito de ĺıneas L que

intercepten con D. No basta con que L se tome en dos direcciones ortogonales, puede darse

el caso que FL = 0, siendo g 6= 0 (Mart́ı-Clement, J.M., Prieto, E. and Garćıa-Velloso, M.J.,

2010).

Figura 1-5.: Esquema del planteamiento del problema en coordenadas polares. Tomado de

(Lerones, 2003).

Como el dominio D es infinito, se puede considerar inscrito en un ćırculo de radio 1. Se

establecen coordenadas polares para escribir: g(r, θ).

La ĺınea L a lo largo de la cual integramos g se puede definir por los parámetros (p, ϕ)

donde p es la distancia, tomada en perpendicular, desde el origen a la ĺınea L y ϕ es el ángulo
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que la normal a L forma con el eje x como se ilustra en la Figura 1-5 (Lerones, 2003).

Ahora se puede escribir la transformada de Radon porque el dominio f es el mismo dominio

de g, es decir, el ćırculo de radio 1, la ecuación (1-4) queda:

f(p, ϕ) =

∫
L(p,ϕ)

g(r, θ) ds (1-5)

El problema ahora es la determinación de una transformada de Radon inversa. Ya se

demostró la posibilidad de la reconstrucción tridimensional de un objeto a partir de un

juego infinito de todas sus proyecciones. La ecuación (1-3) es una ecuación integral en dos

variables y se puede reducir a un sistema de ecuaciones integrales en una variable (Lerones,

2003).

1.6. Conceptos básicos de SPECT/CT (imagen

tomográfica por emisión de fotón único)

El término SPECT es un acrónimo de “Single Photon Emission Computed Tomography”

(Tomograf́ıa de Emisión por Fotón Único), es un equipo de diagnóstico médico que involucra

la rotación de las cabezas de una gammacámara alrededor del cuerpo del paciente para pro-

ducir imágenes más detalladas (imágenes tridimensionales). Una computadora ayuda a crear

las imágenes a partir de los datos obtenidos por la gamma cámara . Lo que en un equipo

convencional puede tardar 1 hora, el SPECT lo realiza en 20 minutos y provee información

complementaria que los otros métodos no aportan, lo que traerá por consecuencia una mayor

comodidad para el paciente y la posibilidad de mayor accesibilidad a una cita por el alto

flujo de pacientes que se atienden. También un beneficio adicional, solo se necesita la mitad

de la dosis de radiación de la que normalmente se utilizaba para los pacientes con equipos

anteriores (Calzado, A., 1997).

El estudio con modalidad SPECT/CT es muy superior a los estudios de Medicina Nu-

clear convencional, debido a que se realizan en menor tiempo, reduce la dosis de radiación

al paciente en un 50%, y tienen imágenes de gran calidad que permiten visualización de las

regiones estudiadas con mayor detalle, aśı mismo la tomograf́ıa radiológica le da sustento

anatómica a las alteraciones demostradas en los hallazgos por Medicina Nuclear permitiendo

realizar diagnósticos gamma gráficos más precisos y con menor rango de error (Calzado, A.,

1997).

La modalidad de imagenoloǵıa diagnóstica tipo SPECT/CT lleva una combinación de me-

todoloǵıas, una de Medicina Nuclear y otra de Radioloǵıa que permite tener imágenes de muy

alta calidad, con mayor precisión de su localización permitiendo la obtención de diagnósticos
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más precisos y la toma de mejores decisiones médicas para beneficio integral de los pacientes.

El SPECT/CT ayuda a un diagnóstico más certero en diferentes especialidades como:

Cardioloǵıa, Oncoloǵıa, Endocrinoloǵıa y Pediatŕıa, entre otros. Los procedimientos pueden

ser utilizados tanto en pacientes desde su nacimiento hasta la edad avanzada, a excepción

de mujeres embarazadas o en periodo de lactancia.

“El avance tecnológico, no reemplaza al médico, más bien le exige más” (Calzado, A.,

1997).

Contar con la tecnoloǵıa médica es importante, pero entender los conceptos de la ima-

genoloǵıa actual y tener la preparación para el uso correcto de estos métodos es un reto

importante que el médico que refiere a los pacientes y el mismo paciente deberá tener en

cuenta para la decisión más correcta de donde realizarse el estudio que le solicitan (Calzado,

A., 1997).

El SPECT es un estudio tomográfico de emisión de fotón único, de Medicina Nuclear que

ofrece información funcional y metabólica, pero carece de la buena resolución espacial del

CT desde su introducción a la medicina cĺınica en 2001. Para adquirir un estudio de SPECT,

se hace rotar una gammacámara convencional alrededor del paciente, registrando una ima-

gen en cada paso angular. La cámara simplemente se mueve alrededor del paciente tomando

imágenes estáticas desde diferentes ángulos. Estas imágenes se conocen como proyecciones,

pues son formadas por la proyección en la matriz de los fotones provenientes del paciente

(Goldman, 2008).

La actividad inyectada usualmente se distribuye en todo el paciente y una imagen estática

habitual proporciona una imagen donde la información se encuentra superpuesta; se puede

ver la actividad proveniente de diferentes profundidades, pero no es posible determinar la

ubicación exacta de cada punto (Goldman, 2008).

El colimador acoplado al cabezal de la gammacámara permite obtener las proyecciones de

la radiactividad. En estas proyecciones, cada ĺınea de datos es el perfil de cuentas correspon-

diente a la actividad de un corte. La distribución de radiactividad en dicho corte se obtendrá

reconstruyendo (por retroproyección filtrada o con un algoritmo iterativo) la información de

las distintas proyecciones. En SPECT, al igual que en el PET, la definición de proyección (en

el sentido de linealidad entre la actividad y el valor de la proyección) no se cumple debido a

la atenuación de los fotones. Además, la calidad de la imagen reconstruida depende de otros

factores como la resolución espacial, la radiación dispersa y las fluctuaciones estad́ısticas.
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Figura 1-6.: SPECT/CT para medicina nuclear.

La calidad de las imágenes depende en gran medida de las propiedades de los detectores,

destacando la eficiencia intŕınseca, la resolución en enerǵıa y la resolución espacial intŕınseca.

Los cristales centelladores de NaI(T l) son los utilizados comúnmente en la construcción de

los equipos SPECT, en forma de cristales de gran tamaño y espesor de 6 a 10mm, con una

eficiencia intŕınseca elevada para fotones con enerǵıa menor de 200keV .

La sensibilidad del SPECT es más baja que la del PET (dos o tres órdenes de magnitud)

debido al uso del colimador, por lo que se han desarrollado colimadores especiales, como los

de geometŕıa en abanico.

La corrección de atenuación medida con un CT puede usarse correctamente en la rutina

cĺınica cuando se comparan regiones de la misma sección del cuerpo. Sin embargo, si el obje-

tivo es realizar una medida cuantitativa absoluta son necesarias correcciones de la radiación

dispersa, del efecto parcial de volumen y de la respuesta del colimador. Dependiendo de

la configuración del sistema, en las aplicaciones de los SPECT/CT pueden surgir también

distintos errores, como los debidos a la falta de corregistro, a la dispersión de fotones y al

endurecimiento del haz (Servicio de Salud de Castilla y León, 2016).
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1.7. Radioisótopos utilizados en SPECT

Los radioisótopos son isótopos radiactivos que se emplean para el tratamiento, diagnóstico

o seguimiento de alguna enfermedad.

Ninguno de estos radioisótopos existe en la naturaleza todos son obtenidos mediante de-

sintegración radiactiva de los isótopos padres correspondientes o reacciones nucleares. Si los

isótopos se producen en reactores es debido a la reacción de fisión en su interior lo cual

produce un flujo de neutrones elevado, lo cual sirve para obtener reacciones del tipo (n, γ),

(2n, γ), (n, p).

RADIOISÓTOPOS SEMIVIDA(minutos) Tipo de emisión y enerǵıa(KeV )

99mTc 360, 6 γ,140

123I 780 γ,159

67Ga 4674 γ,92

201TI 4320 γ,167, 135

Tabla 1-2.: Tabla de algunos radioisótopos usados en SPECT

Mediante la fisión nuclear del 235U se obtienen más de 360 diferentes radioisótopos de

más de la mitad de los elementos de la tabla periódica, la mayoŕıa de los isótopos resultantes

tienen un periodo muy corto y se desintegran rápidamente para obtenerse otros de vida

media más larga.

1.8. Equipos h́ıbridos

Los primeros equipos h́ıbridos SPECT/CT consist́ıan en un gammacámara de doble ca-

bezal colocada en frente de un CT que compart́ıa con este último la mesa de exploración.

El primer equipo h́ıbrido fue introducido en 1999 por General Electric Healthcare Systems

y constaba de un CT de adquisición lenta (no helicoidal). Las imágenes adquiridas con es-

te CT no eran de una calidad óptima y no pod́ıan usarse con fines diagnósticos, pero śı

serv́ıan para usarlas como corrección de atenuación. El CT de adquisición lenta presentaba

la ventaja de que en las zonas en las que hay movimiento fisiológico (como por ejemplo las

bases pulmonares y el abdomen superior) las imágenes eran similares a las del SPECT. Sin

embargo, presentaba la desventaja de que al adquirirse durante un tiempo prolongado era

más fácil que estuviera artefactado por movimientos del paciente y que ello produjera a su

vez, artefactos en la corrección de atenuación (Ferro and Arteaga, 2007; Perera et al., 2017).
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Posteriormente, se introdujeron modelos de SPECT/CT en los cuales el CT era un siste-

ma diagnóstico ya existente previamente en el comercio. Este es el caso del equipo h́ıbrido

SPECT/CT dual-head E-Cam de Siemens Healthcare comercializado en 2004 (Ferro and

Arteaga, 2007; Perera et al., 2017).

En el caso de estos equipos, las imágenes del CT eran de gran calidad y pod́ıan usarse

como herramienta diagnóstica además para la realización de la corrección de atenuación.

La dosis de radiación de estos sistemas es de 20 mGy (2 rads) en el caso de emplear el

sistema para obtener imágenes de calidad suficiente para el diagnóstico (Ferro and Arteaga,

2007). Sin embargo, todos estos sistemas CT pueden operar con una dosis de radiación más

baja obteniéndose imágenes de menor calidad, pero con la calidad suficiente para realizar la

corrección de atenuación y la localización anatómica. Debido al éxito que han experimentado

los sistemas SPECT/CT, se han ido desarrollando nuevos equipos que constan de un CT

diagnóstico de hasta 64 detectores (Ferro and Arteaga, 2007; Perera et al., 2017).

1.9. Corrección de atenuación basada en el CT

Los equipos h́ıbridos fueron inicialmente introducidos con el fin de realizar una correc-

ción de atenuación con imágenes fiables que permitiera evitar el uso de fuentes radiactivas

externas. Mediante el uso de fuentes radiactivas externas se obtienen unos datos (datos de

transmisión) con los que se realiza un mapa de coeficientes de atenuación. Los datos de emi-

sión son los que se obtienen cuando se adquieren imágenes de un paciente al que previamente

se ha inyectado un radio trazador. En el caso concreto de las imágenes tomográficas para

una interpretación fiable de los datos de emisión se requiere una corrección de atenuación.

Esta corrección de atenuación se realiza mediante los datos de transmisión obtenidos con

fuentes de Gadolinio−153 (153Gd) o de Tc−99m entre otros.

Mediante el CT (estudio de transmisión) se obtiene un mapa de coeficientes de atenuación

fiable que permite realizar una corrección de atenuación espećıfica para cada paciente. El

CT ofrece dos ventajas fundamentales frente al uso de fuentes radiactivas externas, que son

la brevedad del tiempo que tarda en adquirir y la menor cantidad de ruido. Es fundamental

conocer que cualquier ruido o error en la corrección de atenuación se traduce inmediatamen-

te en un error en las imágenes de medicina nuclear. Por lo tanto, cualquier reducción en el

ruido en los datos de transmisión contribuye de manera directa a la calidad de la imagen de

los datos de emisión.
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Figura 1-7.: Gammacámara h́ıbrida SPECT/CT (Symbia T2 True Point SPECT/CT, Sie-

mens Medical Solutions USA, Inc). Tomado de (Mart́ı-Clement, J.M., Prieto,

E. and Garćıa-Velloso, M.J., 2010).

1.10. Calidad de imagen y caracteŕısticas

La calidad de imagen se expresa en términos de parámetros f́ısicos tales como resolución

espacial, ruido, contraste, aśı como diferentes tipos de distorsiones. Gracias al surgimiento

de disciplinas como la astronomı́a, la microscopia y la fotograf́ıa se han establecido un con-

junto de procedimientos, algoritmos y mediciones directas de tipo objetivo y subjetivo sobre

las imágenes con el fin de tener un estimado global de su calidad (Eskicioglu and et al, 2000).

El conjunto de métricas objetivas y subjetivas utilizadas para medirla, se refieren al modo

concreto de cuantificar uno o más de estos parámetros. Sin embargo, no se ha logrado definir

cuál es la medida o el conjunto de ellas por las cuales juzgar los esquemas de compresión con

pérdidas o determinar umbrales apropiados para cada tipo de imagen médica y protocolo de

adquisición(Shnayderman and et al, 2000).

Como las imágenes de CT están constituidas por valores de pixeles discretos que se con-

vierten después a formato de peĺıcula. Existen numerosos métodos para medir la calidad de

la imagen. Estos métodos se aplican sobre cuatro caracteŕısticas a las que se asignan mag-

nitudes numéricas: la resolución espacial, la resolución de contraste, la linealidad y el ruido

(IAEA, 2010).
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1.10.1. Resolución de alto contraste (resolución espacial)

Es la capacidad de todo método de imagen, de discriminar en ella objetos muy cercanos

entre śı. Depende del: tamaño del pixel, a menor tamaño mayor resolución espacial, algoritmo

de reconstrucción y grosor de corte (voxel), es mayor la resolución espacial cuando el grosor

del corte es más fino (ver Figura 1-8).

Permite medir la precisión de la representación de estructuras anatómicas. El grado de

borrosidad es una medida de la resolución espacial del sistema y es controlada por diversos

factores.

Figura 1-8.: Al evaluar estructuras óseas, la resolución espacial mejora en cortes finos.

Los sistemas de imagen CT permiten la reconstrucción de imágenes tras su obtención y

esto da una manera optimizada de influir en la resolución espacial del sistema.

La capacidad del sistema CT de reproducir con precisión un contorno de alto contraste

se expresa matemáticamente como la función de modulación de transferencia (MTF), que

es una medida para conocer como un sistema de imagen transfiere datos de contraste de

entrada (objeto) a la salida (imagen). Para conocer el MTF, se debe obtener la función de

propagación del punto (PSF) y determinar numéricamente la transformada de Fourier de

esta función; muchas veces aplicar este método para diferentes scanner CT y kernel que

es un filtro muy conocido cuantificado en valores numéricos entre 90 y 10 a intervalos de

10. Si tiende a 10 es menor el ruido en la imagen y más lisa es esta y cuando el valor

tiende a 90 mejor es la resolución espacial pero mayor es el ruido de la imagen. Determinar

numéricamente la transformada de Fourier de la función de propagación del punto (PSF) es

tedioso pero puede ser simplificado, utilizando una función gaussiana que describa la PSF,

este estudio fue realizado por Nickolof y Riley (Isoardi, 2010) demostrando que el MTF

puede determinarse de la anchura total a la mitad de la altura (FWHM). Este parámetro es
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la medida de la exactitud con que se reproduce un punto en la imagen. Cuanto menor es la

FWHM, mayor es la resolución espacial (Charlton, 2014)

Figura 1-9.: Tomado de: https://sites.google.com/site/biomedicosa/a2 .

1.10.2. Resolución de contraste

La capacidad para distinguir estructuras de diferente densidad. Traduce la exactitud de

los valores de absorción de los rayos X por el tejido en cada voxel o cada pixel, depende del

contraste del objeto y del ruido de fondo del equipo.

La resolución de contraste dada por los escáneres es superior a las de radiodiagnóstico con-

vencional, debido a la colimación del haz en abanico, que restringe drásticamente la presencia

de radiación dispersa. Sin embargo, la capacidad de mejorar los objetos de bajo contraste

con un escáner está limitada por la uniformidad, el tamaño del objeto y el ruido del sistema

(Charlton, 2014).

En tomograf́ıa computarizada la resolución de contraste se evidencia en que la diferencia

entre hueso, grasa y músculo es notoria, aun siendo los valores de las densidades de la masa

y los números atómicos ligeramente similares. La resolución de bajo contraste está limitada

por el tamaño, la uniformidad del objeto y por el ruido en la imagen.

1.10.3. Ruido de la imagen

El ruido del sistema es la variación de los valores de representación de cada pixel sobre un

mismo tejido por encima o por debajo del valor medio. El ruido del sistema seria cero si todos

los valores de pixeles fueran iguales. Si la variación de estos valores aumenta, más nivel de

ruido acompañará a la producción de las imágenes en un sistema dado. Es el granulado que

existe en la imagen, puede oscurecer y difuminar los bordes de las estructuras representadas

con la siguiente pérdida de definición y depende del número de fotones que llegan a los

detectores (colimación, mA) y ruidos inherentes al equipo. Se puede percibir el ruido en la

https://sites.google.com/site/biomedicosa/a2
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imagen final por la presencia de alteraciones. Las imágenes producidas por sistemas de bajo

ruido se ven muy lisas y en sistemas de ruido elevados parecen manchadas, se puede concluir

que la resolución de objetos de bajo contraste está limitada por el ruido del equipo de CT.

1.10.4. Linealidad

Es la calibración que se hace frecuentemente para comprobar que la imagen de agua

corresponda a un número de CT igual a cero y que otros tejidos están representados con su

valor adecuado.

1.10.5. Uniformidad

Cada pixel debe tener el mismo valor, porque cada uno representa el mismo objeto y si el

sistema de imagen del CT está correctamente ajustado, el valor de CT deber ser cero. Pero

tal precisión no es posible en forma constante debido a que el sistema de imagen de CT es

un mecanismo electrónico y mecánico muy complejo.

En la práctica obtener imágenes de calidad, con buena resolución y bajo ruido, viene con

el costo de una mayor dosis de radiación; esto implica que hay un mayor compromiso entre

la calidad de la imagen que obtendrá el radiólogo y la dosis de radiación a la que el paciente

está expuesto.

Para evaluar la calidad de imagen se requieren medidas objetivas, entre las más utilizadas

se encuentra la relación contraste señal ruido: (A−B)
SD

según el protocolo de la ACR para el

phantom Gammex 464, que fue el utilizado durante el estudio.

1.11. Conceptos f́ısicos de dosimetŕıa

Existen varios parámetros que tienen que ver con la dosimetŕıa de los pacientes. Los

parámetros que mencionamos tienen que ver con el equipo, con la técnica utilizada y con los

efectos de la interacción radiación materia (Andisco et al., 2014).

La dosis de radiación D está relacionada con el número total de fotones N y sus enerǵıas

individuales Ei. La distribución de estos fotones depende del voltaje aplicado en (kV ), aśı

como de los filtros espectrales utilizados para absorber la región de bajas enerǵıas del espec-

tro (filtro plano) para atenuar la exposición en regiones periféricas (Andisco et al., 2014).

En cuanto a la técnica utilizada el kV influye en la penetración, usualmente se trabaja

con 120 − 140kV para hacer un barrido, ahora desde el punto de vista de la interacción

radiación materia el efecto que está involucrado en la imagen en el CT es el Compton ya que

se requiere mayor enerǵıa (Andisco et al., 2014).
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Los rayos X y gamma (γ), al no tener carga, no pueden ser frenados lentamente por ioni-

zación al atravesar un material. Sufren otros mecanismos que al final los hacen desaparecer,

transfiriendo su enerǵıa, pueden atravesar varios cent́ımetros de un sólido, o cientos de me-

tros de aire, sin sufrir ningún proceso ni afectar la materia que cruzan. Luego sufren una

de las tres interacciones y depositan alĺı gran parte de su enerǵıa. Los tres mecanismos de

interacción con la materia son: el efecto fotoeléctrico, el efecto Compton y la producción de

pares (ver Figura 1-10).

Figura 1-10.: Mecanismos de interacción con la materia: efecto fotoeléctrico, efecto Com-

pton y producción de pares. Disponible en: http://bibliotecadigital.ilce.edu.

mx/sites/ciencia/volumen2/ciencia3/094/htm/sec 6.htm.

En los tres casos se producen electrones energéticos:

a) El efecto fotoeléctrico consiste en que el fotón se encuentra con un electrón del material

y le transfiere toda su enerǵıa, desapareciendo el fotón original. El electrón secundario ad-

quiere toda la enerǵıa del fotón en forma de enerǵıa cinética, y es suficiente para desligarlo

de su átomo y convertirlo en proyectil. Se frena éste por ionización y excitación del material.

b) En el efecto Compton el fotón choca con un electrón como si fuera un choque entre

dos esferas elásticas. El electrón secundario adquiere sólo parte de la enerǵıa del fotón y el

resto se la lleva otro fotón de menor enerǵıa y desviado.

c) Cuando un fotón energético se acerca al campo eléctrico intenso de un núcleo puede su-

ceder la producción de pares. En este caso el fotón se transforma en un par electrón-positrón.

Como la suma de las masas del par es 1,02MeV , no puede suceder si la enerǵıa del fotón es

http://bibliotecadigital.ilce.edu.mx/sites/ciencia/volumen2/ciencia3/094/htm/sec_6.htm.
http://bibliotecadigital.ilce.edu.mx/sites/ciencia/volumen2/ciencia3/094/htm/sec_6.htm.
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menor que esta cantidad. Si la enerǵıa del fotón original es mayor que 1,02MeV , el excedente

se lo reparten el electrón y el positrón como enerǵıa cinética, pudiendo ionizar el material.

El positrón al final de su trayecto forma un positronio y luego se aniquila produciéndose dos

fotones de aniquilación, de 0,51MeV cada uno.

Figura 1-11.: efecto fotoeléctrico, efecto Compton y producción de pares. Dispo-

nible en: http://radiobiologiayproteccionradiologica.blogspot.com/2016/08/

introduccion-la-fisica-de-las 9.html

Cada uno de los efectos predomina a diferentes enerǵıas de los fotones. A bajas enerǵıas

(rayos X) predomina el fotoeléctrico; a enerǵıas medianas (alrededor de 1MeV ), el Compton;

a enerǵıas mayores, la producción de pares.

Pero el efecto fotoeléctrico permite visualizar mejor algo, entonces hay un cambio de

paradigma con lo que se quiere lograr con un CT. Se quiere bajar la dosis y comparar

el kV con la radioloǵıa convencional. Si variamos el kV para hacer visibles ciertas zonas y

estructuras, este comportamiento se debe al efecto fotoeléctrico en menor medida y en mayor

medida se debe al efecto Compton.

El mA influye en la dosis. En rayos X convencionales de tórax se utiliza un mA bastante

pequeño a diferencia de CT porque se necesita generar un mayor flujo de fotones para tener

además del tema de la penetración, una mayor información. A diferencia de la radioloǵıa

convencional tiene una ventana muy estrecha para la radiograf́ıa. Desde el punto de calidad

de imagen (no sub o sobre expuesta) en CT ocurre todo lo contrario, mientras más dosis

mejor, desde el punto de la calidad de imagen, porque hay menos ruido.

http://radiobiologiayproteccionradiologica.blogspot.com/2016/08/introduccion-la-fisica-de-las_9.html
http://radiobiologiayproteccionradiologica.blogspot.com/2016/08/introduccion-la-fisica-de-las_9.html
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1.12. Parámetros que afectan la dosis en tomograf́ıa

computarizada

1.12.1. Potencial del tubo

La enerǵıa media del espectro de 80kV p es de aproximadamente 40keV y la enerǵıa máxi-

ma es 80keV . Los tomógrafos normalmente funcionan a potenciales de 80 a 140kV p, las

opciones de voltaje de tubo en CT dependen del proveedor. El potencial del tubo (kV p) de-

termina la aceleración de los electrones emitidos por efecto termoiónico y se puede explicar

cómo la diferencia de potencial pico entre el ánodo y el cátodo en el tubo de rayos X. El

kV p define la enerǵıa máxima y la enerǵıa media del espectro resultante (Bushberg et al.,

2011)(Podgorsak, 2006).

La reducción del potencial de tubo disminuye la enerǵıa de los rayos X, lo que reduce

su capacidad de penetración y aumenta el ruido. El ruido de la imagen es proporcional al

potencial de 1/tubo, de tal manera que una reducción en el potencial de tubo de 120 a 100kV

resulta en un aumento del 20% en el ruido de la imagen. Al igual que con la corriente del

tubo de rayos x, el potencial de tubo de rayos x se puede ajustar de acuerdo con el tamaño del

paciente para evitar la exposición innecesaria en los pacientes más delgados. Los potenciales

tubo más altos de 120 a 140kV se utilizan para la digitalización de los pacientes obesos;

los potenciales de tubo inferiores de 80 a 100kV están reservados para la digitalización de

pacientes delgados niños(Suess and Chen, 2002).

En la práctica, la selección de un potencial tubo inferior puede requerir un aumento de la

corriente del tubo en algunos pacientes para minimizar el efecto negativo sobre el ruido de

imagen, manteniendo una disminución neta de exposición a los rayos x (Halliburton et al.,

2011).

1.12.2. Tiempo de rotación

El tiempo de exposición tiene el mismo impacto en la dosis de radiación y en la calidad

de imagen que la corriente del tubo, por lo que se usa el producto corriente tiempo (mAs).

1.12.3. Pitch

Este concepto solo es aplicable en la tomograf́ıa helicoidal y se define como el radio de

desplazamiento de la mesa(mm) por rotación de gantry a un total del ancho del haz nominal

(Mahesh and et al, 2001).

La dosis de radiación es inversamente proporcional a pitch, aśı un aumento de dos veces

en el pitch resulta en una reducción del 50% en la dosis, manteniendo todos los demás

parámetros constantes. Por lo tanto un pitch de 1 significa que se realiza un barrido continuo

sin dejar zonas sin irradiar. Cuando el pitch es mayor a 1, existen zonas entre dos proyecciones
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sucesivas sin irradiar, por lo tanto, disminuye la dosis y reduce el tiempo de exploración. Y

cuando el pitch es menor a 1, existe sobrexposición de zonas irradiadas, por tanto, incrementa

la dosis al paciente y aumenta la información para la reconstrucción.

1.12.4. Matriz de reconstrucción

La matriz de reconstrucción es el arreglo de filas y columnas de pixeles correspondiente

a la imagen reconstruida. Si el tamaño de la matriz aumenta, aumenta el nivel de detalle

de la imagen reconstruida, y también aumenta el tiempo de reconstrucción y el tamaño del

archivo que la contiene. Usualmente la matriz de reconstrucción es de 512 x 512 pixeles.

1.12.5. Espesor de corte

El espesor o tamaño de corte, se refiere al espesor efectivo de la sección irradiada y se mide

como el ancho a la mitad del máximo (FWHM) full width at half maximum en un perfil de

dosis en el centro del tomógrafo, y es igual a la colimación del haz de radiación.

1.12.6. Modos de exploración

En tomograf́ıa computarizada se tienen dos modos de exploración uno helicoidal y uno

axial , en el primero la mesa del tomógrafo ,se mueve continuamente, mientras el tubo de

rayos X y los detectores giran alrededor formando una adquisición de datos en forma espiral,

en este modo de exploración se necesita menos tiempo para realiza run examen que en

modo axial y la dosis al paciente es menor ya que en el modo axial la mesa del paciente se

mantiene estática durante cada rotación del sistema tubo de rayos X y los detectores, y se

mueve después de completar un giro hacia la posición de la siguiente imagen. Como ciertas

areas no son irradiadas, no hay datos de transmisión para su reconstrucción y por tanto

ciertas lesiones pueden perderse.(Garćıa, 2019)

1.12.7. Tiempo de rotación

El tiempo de rotación es el intervalo de tiempo necesario para completar una rotación

completa del tubo y detectores alrededor del paciente. El tiempo de exposición tiene el

mismo impacto en la dosis de radiación y en la calidad de imagen que la corriente del tubo,

por lo que se usa el producto corriente - tiempo(mAs). En el modo de exploración axial,

el tiempo de exploración es igual al tiempo de exposición, en el modo espiral el tiempo de

exposición es igual al tiempo de exploración dividido para el pitch (Garćıa, 2019).
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1.12.8. Corriente del tubo

Es el número de electrones acelerados a través de un tubo de rayos X por unidad de tiempo

y es uno de los principales factores que se pueden modificar para reducir la exposición a

radiación. El producto de la corriente de tubo y el tiempo de exploración es el producto

corriente-tiempo del tubo, expresada en miliamperes segundo (mAs). Tanto la corriente de

tubo y el producto corriente-tiempo del tubo afectan la dosis TC de una manera directa y

lineal; estos factores también afectan el ruido de la imagen (Mahesh, 2012).Si la corriente

del tubo se reduce mientras que todos los otros factores técnicos se mantienen constantes, la

dosis de radiación se reducirá, pero la imagen de la TC se vuelve granulada (ruidosa) debido

a que menos rayos X se utilizan en su formación(Mahesh, 2012).

Durante el examen se ajusta la corriente del tubo mediante el control de la fuente del

filamento, esto permite variar el flujo de electrones en el tubo de rayos X y por tanto el

número de fotones emitidos. La corriente a escoger depende de la región del cuerpo y el tipo

de examen a realizar, los valores t́ıpicos van desde 35mA a 280mA(Garćıa, 2019).

1.13. Magnitudes y unidades dosimétricas en CT

Las magnitudes y unidades dosimétricas utilizadas en CT se explican a continuación:

El ı́ndice de dosis en tomograf́ıa computarizada (CTDI) mGy: Se basa en la medición

de una adquisición, donde suma los perfiles de dosis en un corte, y se mide en un

determinado rango en el eje Z, porque se tiene mayor información en el plano Z y se

basa en la corriente.

CTDI volumétrico (vol): Quiere decir que este ı́ndice de dosis que se compara a una

determinada corriente para una determinada exposición está en relación con cuanto se

está desplazando la camilla, el parámetro que se relaciona con el desplazamiento de

la camilla es el pitch. Está en unidades de mGy, que desde el punto de expresión de

dosis nos da la dosis efectiva que recibió, nos dice cuál es la unidad de la exposición

de rayos.

Dosis producto longitud (DLP ) (mGy cm): Es la dosis recibida, el volumen irradiado.

El CTDI que corresponde a una rotación, sin embargo, esa única rotación no nos da

toda la estructura que queremos irradiar, sino que son varias rotaciones y eso es el

DLP que es producto de la longitud en el eje axial, de la dosis y se expresa en mGy

multiplicado por los cent́ımetros (cm).

Para encontrar la dosis de radiación que recibe un paciente en un tomógrafo computariza-

do es necesario tener en cuenta dos conceptos fundamentales y especialmente definidos para

esta modalidad de imagen. Las magnitudes relacionadas con la dosis en CT son: el CTDI

(́ındice de tomograf́ıa computarizada) y sus variantes operativas (CTDIaire, CTDI100), el
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ı́ndice ponderado de dosis de CT (CTDIW ), el producto dosis longitud (DLP ) y la dosis

efectiva E, definidos más adelante.

El CTDI se define como la integral del perfil de dosis de un único corte, a lo largo de una

dirección z paralela al eje de simetŕıa, dividida por el espesor nominal de corte T (Calzado,

A., 1997).

CDTI =
1

T

∫ +∞

−∞

D(z) dz (1-6)

Con esta definición se pretende ajustar la dosis del perfil real de radiación (Figura 1-12)

a un perfil ideal rectangular de base igual al espesor de corte seleccionado T y de altura el

valor del CTDI. Además, el valor del CTDI se acercará teóricamente al valor medio de la

dosis a lo largo de esa dirección cuando se efectúan muchos cortes contiguos de espesor T .

En general se dispone de información sobre la dosis en un intervalo finito, por lo que se

han establecido distintas definiciones prácticas. De todas ellas, la más difundida es la del

“Centre for Devices and Radiological Health” (FDA, 2018; Gavrielides and et al., 2010):

CDTIFDA =
1

nT

∫ 7T

−7T

D(z) dz (1-7)

donde se introduce n, el número de barridos por corte, y los ĺımites de integración depen-

dientes simétricamente del espesor de corte. Cuando se irradia en aire, la dosis fuera de los

ĺımites de corte decrece rápidamente (Figura 1-12); en las medidas con maniqúı estándar de

cuerpo o cabeza, debido a que hay mucha más radiación dispersa que en aire (Figura 1-13),

los valores que se obtienen dependen fuertemente de los ĺımites de integración, por lo que es

muy dif́ıcil estimar el CTDIFDA, sin conocer el perfil de dosis. Por ello se ha popularizado

el uso de una magnitud denominada originalmente CTDI práctico y que ha pasado a ser

denominado CTDI10cm y definido como el CTDI original, pero con ĺımites de integración

fijos de (−5 cm a 5 cm). Con esto se pretende utilizar la información de la mayoŕıa de las

cámaras de ionización tipo lápiz o cámaras CT, que tienen una longitud activa de 10 cm.

Se recomienda expresar sus valores en términos de dosis absorbida en aire (Calzado, A., 1997).

En general si se conoce el perfil de dosis, se puede estimar el CTDI aplicando cualquiera

de las definiciones. En aire ya sabemos que es sencillo, porque las colas de radiación dispersa,

decrecen rápidamente fuera del espesor nominal. En maniqúıes puede resultar más compli-

cado, porque hay que disponer de la posibilidad de conocerlo bien en intervalos cort́ısimos

(por ejemplo, si T = 1 mm; 14T = 1, 4 cm) o muy largos (T = 10 mm; 14T = 14 cm); por

ello se miden únicamente con fines de calibración o para verificar la colimación. Es mucho

más frecuente no conocer los perfiles de dosis y efectuar las medidas, mediante cámara de

ionización (Calzado, A., 1997).
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Figura 1-12.: Irradiando en aire la dosis fuera de los ĺımites decrece rápidamente. Tomado

de (Calzado, A., 1997).

Figura 1-13.: Los valores que se obtienen dependen de los ĺımites de integración. Tomado

de (Calzado, A., 1997).

A partir de medidas con la cámara puede obtenerse, bien el CTDIaire que coincide con el

CTDI10cm si la medida se realiza en dicho medio. El valor del CTDIaire en el eje se emplea

como parámetro de entrada para estimar dosis en órganos y dosis efectiva de pacientes.

Cuando se mide en maniqúıes estándar, al colocar la cámara en el centro y la periferia se

obtienen los valores del CTDI10cmcentro y el CTDI10cmperiferia que pueden combinarse para

dar una estimación del ı́ndice ponderado de dosis de tomograf́ıa computarizada CTDIW
mediante la siguiente expresión:

CDTIW =
1

3
CTDI10cmcentro +

2

3
CTDI10cmperiferia (1-8)

Esta magnitud es útil para estimar las dosis que reciben los pacientes y si se combina con

la longitud irradiada en un paciente durante un examen, sirve para obtener el producto

dosis longitud (DLP ), que se va mostrando como un buen indicador de riesgo para las

diferentes áreas anatómicas irradiadas. Antes de definir el DLP es conveniente decir que
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los ı́ndices de dosis se suelen expresar normalizados con respecto a la carga de los equipos

(nCTDI = CTDI/mAs).

El DLP se define como:

DLP = nCTDIW ·mAs · T ·Nc (1-9)

siendo nCTDIW el valor normalizado del ı́ndice promedio de dosis en CT ; mAs representa

la carga del tubo; T es el espesor del corte y Nc es el número total de cortes (Calzado, A.,

1997).

1.14. Dosis efectiva

La dosis efectiva E pondera las dosis equivalentes recibidas por los diferentes órganos y/o

tejidos del cuerpo humano. En un procedimiento diagnóstico por imagen donde se utilicen

radiaciones ionizantes, esta es la magnitud utilizada. HT es la dosis equivalente recibida por

los diferentes órganos y/o tejidos del cuerpo humano y WT es un cierto factor de peso según

la radiosensibilidad de cada órgano o tejido.

En la publicación 103 de la Comisión Internacional (ICRP) aparecen los valores más

actualizados de dichos factores de peso1-3.

E =
∑

T
WTHT (1-10)

Factores de Ponderación de Tejido

Tejido WT

Médula ósea, pulmón, colón, estómago, mama, resto de los tejidos* 0,12

Gónadas 0,08

Vejiga, esófago, h́ıgado, tiroides 0,04

Superficie del hueso, cerebro, glándulas salivales, piel 0,01

Tabla 1-3.: Factores de ponderación de tejidos de acuerdo al ICRP 103: *Resto de los teji-

dos: Adrenales, región extra torácica (ET), veśıcula, corazón, riñones, nódulos

linfáticos, músculo, mucosa oral, páncreas, próstata, intestino delgado, bazo,

timo, útero/cérvix.

Desde la introducción de la tecnoloǵıa multimodal en el área cĺınica (SPECT/CT en

1999 PET/TAC en 2001), el número de aplicaciones en este campo ha ido en aumento. Sin

embargo, existe la preocupación de un aumento de dosis de radiación en los pacientes, debido

a la contribución de la radiación del CT y a la contribución de la radiación del radiofármaco

utilizado.
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En Medicina Nuclear en exploraciones multimodales como es el caso del SPECT/CT, la

dosis efectiva tiene dos oŕıgenes: dosis por irradiación interna (imagen SPECT) y dosis por

irradiación externa (CT).

1.14.1. Dosis por irradiación interna

La dosis efectiva Eint causada por la administración de un radiofármaco de cierta actividad

(A) se estima como:

Eint = ΓA (1-11)

donde Γ son los coeficientes de dosis dados por la ICRP en las diferentes publicaciones

(53, 80 y 106), que han sido calculados para un maniqúı estándar que simula un paciente

adulto.

1.14.2. Dosis por irradiación externa

En una exploración CT la dosis efectiva depende de parámetros de adquisición como:

La corriente del tubo mA

El kilovoltaje

El tiempo de exposición

La colimación del haz y el pitch

Caracteŕısticas técnicas del equipo CT (filtración del haz, la forma del filtro o el algo-

ritmo de adquisición) y de la longitud del cuerpo y zona explorada.

En consecuencia, los datos dosimétricos de las exploraciones en las diferentes instituciones y

en los diferentes equipos arrojan datos diferentes.

El CTDIvol es un factor de corrección que toma en cuenta el desplazamiento de la camilla

y la colimación utilizada, de esta forma se tiene que CTDIvol =
CTDIW
PITCH

, como el CTDIvol
ofrece una aproximación de dosis en Gray en un solo corte, se utiliza además un indicador

de la longitud del volumen a irradiar en el estudio, cuyo caso es el DLP y se obtiene aśı:

DLP (mGy · cm) = CTDIvol(mGy) · Largoescaner(cm) (1-12)

donde CTDIvol es el ı́ndice de dosis CT ponderado, CTDIW dividido por el Pitch y da

una estimación de la dosis media por rotación y por corte del equipo CT, cuando el pitch

no es igual a la unidad.

En la estimación de dosis del estudio de CT para este caso, no se ha incluido el parámetro

del tamaño del paciente en ninguna parte.
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La suma de las dosis originadas externa e internamente corresponde a la dosis efectiva

global de una exploración multimodal, cuya ecuación es:

E = Eint + Eext (1-13)

La dosis efectiva en un CT también puede ser interpretada y estimada por la definición

de factores de peso obtenidos a través de una dosis efectiva normalizada, utilizándose la

siguiente ecuación:

E = E(DPL) ·DLP(mSv) (1-14)

aśı, E representa la dosis efectiva expresada en milisieverts (mSv), DLP es el producto

dosis–longitud expresado en mGy · cm y EDLP es la dosis efectiva normalizada expresada

en mSv · mGy−1 · cm−1 en una región espećıfica, ver Tabla 1-4

Región
Dosis Efectiva Normalizada

EDLP[mSv·mGy−1·cm−1]

Cabeza 0,0023

Cuello 0,0054

Tórax 0,0017

Abdomen 0,0015

Pelvis 0,0023

Tabla 1-4.: Valores de dosis efectiva según la región.
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Este trabajo se desarrolló utilizando el equipo de Medicina Nuclear Symbia Truepoint

SPECT/CT, marca SIEMENS MEDICAL, MODELO SYMBIA T2.

Las imágenes se han adquirido en una gammacámara h́ıbrida SPECT/CT (Symbia T2

True Point SPECT/CT, Siemens Medical Solutions USA, Inc) que consta de un CT y una

gammacámara acoplados que comparten un mismo gantry y una misma mesa de explora-

ciones. El componente del CT consta de 2 detectores. El componente de la gammacámara

consta de 2 detectores de campo amplio y de ángulo variable. Inmediatamente después de la

realización del estudio de emisión, la mesa de exploraciones se mueve automáticamente para

la realización del CT. La adquisición del CT se inicia con la realización de un topograma

axial que cubre una extensión ligeramente superior a la de las imágenes realizadas en el

SPECT (datos de adquisición del topograma: 40mA, 110kV , duración 5, 3s, corte 1, 0mm,

dirección craneocaudal). Sobre ese topograma se selecciona la zona del paciente de la que se

realiza el CT. El CT se realiza en la dirección craneocaudal, en modo espiral, usando una

adquisición continua, con unos parámetros de adquisición de 92mA (modo effect CARE dose

4D), 110kV , colimación de 4mm, anchura de corte de 5, 0mm, un movimiento de la mesa

de 8mm, con una rotación de 0, 8s, un pitch de 1, 5 y un espacio entre corte de 2, 4mm.

La adquisición del CT se realizó sin contraste oral ni endovenoso y sin ningún protocolo

espećıfico de respiración. En conjunto, el tiempo total requerido para la realización de un

SPECT/CT es de aproximadamente 35 minutos.

2.1. Caracteŕısticas del CT (Tomógrafo Computarizado)

Como el CT (Tomógrafo Computarizado) es de dos cortes tiene las siguientes caracteŕısti-

cas f́ısicas:
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Figura 2-1.: Equipo de Medicina Nuclear Symbia Truepoint SPECT/CT, marca SIEMENS

MEDICAL, MODELO SYMBIA T2.

2.2. Control de calidad del CT (Tomógrafo

Computarizado)

Los controles de calidad pueden desarrollarse con distintos niveles de complejidad, esto

depende de lo que se persiga, también de los medios y de los materiales que se tengan en el

momento, se distinguen tres categoŕıas de pruebas: las de aceptación, las de estado y las de

constancia.

El control de calidad de los equipos de tomograf́ıa computarizada es muy importante

porque de esto depende su buen funcionamiento y lo más importante es que la dosis de

radiación que reciben los pacientes se puede medir y saber que está dentro de los niveles

permitidos y optimizarlos teniendo en cuenta la calidad de las imágenes para un diagnóstico

adecuado del médico nuclear.

2.3. Calidad de imagen

2.3.1. Evaluación del número UH (número Hounsfield)

Los números UH son el resultado final de la reconstrucción del computador en una matriz

de números, la cual no es conveniente para su visualización en pantalla de modo que un

procesador se encarga de asignar a cada número o rango de números un tono gris para formar

la imagen en pantalla. Los valores numéricos de la imagen en tomograf́ıa computarizada

están relacionados con los coeficientes de atenuación porque el haz de rayos X disminuye

al atravesar un objeto y esto depende de los coeficientes de atenuación lineales locales del

objeto. Por esto se definen diferentes escalas, la mayoŕıa asigna el valor cero a la escala del
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Caracteŕısticas Descripción

Gantry Angulación de ±30◦ mayor, apertura de mı́nimo 70cm.

Reconstrucción de imagen 1,5 segundos o menor o un corte por segundo.

Capacidad de espiral o exploración 60 segundos y con una longitud de 100cm o mayor.

Campo de reconstrucción o FOV de 10cm o menor a 50cm o mayor.

Colimación 2× 1,0mm a 2× 5mm.

Rapidez del tiempo de rotación 0,8s.

Resolución temporal 400ms.

Adquisición (slices/rot) 2.

Generador con capacidad de 40Kw.

Tubo de voltaje 80, 110, 130Kv.

Tubo de corriente 30− 240Ma.

Ancho de corte reconstruido 1− 10mm.

Velocidad de reconstrucción 5 images/s.

Tabla 2-1.: Caracteŕısticas f́ısicas del Symbia Truepoint SPECT/CT, marca SIEMENS ME-

DICAL, MODELO SYMBIA T2.

agua, algunos ejemplos de los números UH son: Hueso compacto 1000, 800, 600, 400, 200,

sangre coagulada 56− 76, grasa −100, −200, −400, −600, −800 Charlton (2014).

2.3.2. Criterio de bajo contraste

El criterio de bajo contraste en la calibración del CT (Tomógrafo Computarizado) para

la calidad de las imágenes es muy importante ya que les permite a los médicos radiólogos

definir y diferenciar pequeñas estructuras y el tamaño del detalle que puede reproducirse

visiblemente cuando solo hay una pequeña diferencia en densidad relativa con relación al

área circundante, se pueden determinar en UH de la señal en comparación con su entorno.

Existe una limitación fundamental para la resolución de bajo contraste, el ruido, el cual se

puede disminuir aumentando la corriente mA o incrementando el grosor del corte, pero esto
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a su vez reduce la resolución espacial.

2.3.3. Uniformidad

De acuerdo con el protocolo de la ACR, el módulo 3 se utiliza para encontrar la uni-

formidad del número UH, que se puede evaluar al mismo tiempo que se evalúa el ruido,

colocando cuatro ROIs adicionales en posiciones norte, sur, oeste y este. En posiciones cerca

del borde de la imagen del simulador f́ısico. El número medio UH se anota a continuación

para las cuatro regiones y para la central. Se calcula la desviación respecto del valor central,

es importante indicar que valores se encuentran dentro de la tolerancia aceptada (±5UH)

algunas veces vale la pena comprobar la uniformidad del número UH para campos de visión

grandes.

La linealidad del número UH se evalúa con un maniqúı que contenga inserciones de dife-

rentes materiales (que debeŕıan cubrir un amplio margen de números UH). Como el gammex

que estamos utilizando que contiene cuatro insertos con números UH desde −1000UH hasta

1000UH.

2.3.4. Resolución espacial (alto contraste)

Se utiliza el módulo 4 del simulador f́ısico GAMMEX. el cual tiene 8 patrones de resolución:

4, 5, 6, 7, 8, 9, 10 y 12 lp/cm, cada región cuadrada mide 15mm×15mm. La profundidad de

cada patrón es de 3, 8cm, comenzando la interface en el módulo 3. Los patrones de resolución

de aluminio proveen un alto contraste relativo al fondo del material.

2.4. Evaluación de la calidad de imagen

Para evaluar la calidad de la imagen del CT (Tomógrafo Computarizado) de dos cortes

del SPECT/CT marca Siemens Somatom se utilizó el simulador f́ısico GAMMEX 464–ACR

que fue diseñado para examinar el rango general de los parámetros del escáner. Entre estos

se incluyen: La precisión del posicionamiento, precisión del número UH, resolución de bajo

contraste, resolución de alto contraste (resolución espacial), uniformidad del número UH y

ruido en la imagen.
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Figura 2-2.: Simulador f́ısico GAMMEX 438–ACR. Posicionamiento sobre el isocentro del

gantry, utilizando los láseres del CT (Tomógrafo Computarizado).

2.4.1. Simulador f́ısico de la ACR para tomograf́ıa computarizada

modelo 464 GAMMEX

El simulador f́ısico de la ACR 464 GAMMEX es sólido, construido con un material equi-

valente a agua y tiene cuatro módulos. Cada módulo tiene 4cm de profundidad y 20cm

de diámetro. Tiene marcas externas de alineamiento escritas en blanco para reflejar la luz

del alineamiento en cada módulo que permite centrar el simulador en el eje z (posición

cráneo/caudal) eje y (coronal anterior/posterior) y eje x (dirección izquierda/derecha). Tie-

ne dos marcas en los extremos cabeza y pies para ayudar a posicionar el simulador.

El simulador está construido principalmente por un material equivalente al agua. Tiene

4 módulos que tienen diferentes funciones. El módulo 1 se utiliza para el posicionamiento,

espesor de corte y evaluación de números UH para diferentes materiales que se han insertado

en el simulador. El módulo 2 se usa para evaluar la resolución de bajo contraste. El módulo 3

se utiliza para estimar la distancia en el corte y para estudiar la uniformidad de los números

UH y finalmente el módulo 4 evalúa la resolución de alto contraste:
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Figura 2-3.: Módulos del simulador f́ısico. Tomado de: (McCollough et al., 2004).

2.4.2. Metodoloǵıa para el análisis de las imágenes

Para analizar las imágenes se utilizó el software libre RadiAnt DICOM Viewer 1.1.8 DI-

COM (2012) que permite dibujar ROIs de diferentes tamaños para encontrar los valores de

los números UH, su desviación estándar, señal, ruido, permite cambiar brillos, tamaños de

ventanas, con el fin de analizar las imágenes según los criterios del protocolo de la ACR con

el simulador f́ısico GAMMEX 464 McCollough et al. (2004):
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Figura 2-4.: A. Módulo 1: Posicionamiento del simulador f́ısico y espesor de corte. Mate-

rial de agua equivalente con insertos ciĺındricos de diferentes materiales: Hueso,

polietileno, agua equivalente, acŕılico y aire. Mide los números UH. B. Módu-

lo 2: Resolución de Bajo contraste. Son una serie de cilindros que tienen los

siguientes diámetros: 2, 3, 4, 5 y 6mm. El espacio entre cada cilindro es igual

al diámetro del mismo, tiene un cilindro de 25mm de diámetro para verificar

el nivel de contraste. C. Modulo 3: Uniformidad, ruido, distancia. Tiene un

material uniforme de tejido equivalente para valoración de la uniformidad del

número UH. Tiene 2 balines pequeños para verificar la precisión de la distancia

sobre un plano de medida. D. Módulo 4: Resolución de alto contraste, reso-

lución espacial. Tiene 8 conjuntos de ĺıneas de 4, 5, 6, 7, 8, 9, 10 y 12pl/cm,

en un cuadrado de 15× 15mm2.

2.4.2.1. Posicionamiento del simulador f́ısico

Utilizando los láseres del CT (Tomógrafo Computarizado) se ubica el simulador en el

isocentro del gantry, de tal forma que la posición axial y sagital esté alineada con el láser:
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Figura 2-5.: ROIs dibujados en el módulo 1 del simulador para verificar valores de los

números UH, con el programa Radiant DICOM Viewer 1.1.8.

Figura 2-6.: Alineación correcta del simulador f́ısico.

2.4.2.2. Calibración del número UH

Utilizando el módulo 1 del simulador f́ısico y el programa Radiant DICOM Viewer 1.1.8

se dibujaron los ROIs de 200mm2, manejando el protocolo que utilizan para gammagraf́ıas,

es decir, con un kV p = 100V y variando el mAs, para un corte de 2mm y un corte de 3mm,

con un FOV de 500mm, Pitch de 1, 05. Se obtuvo los valores de los números UH para cada
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material y se hizo la respectiva comparación con los valores aceptados para comprobar si el

CT está calibrado adecuadamente.

2.4.2.3. Resolución de bajo contraste

Se utilizó el módulo 2 del simulador f́ısico, para visualizar la mejor imagen, se ubican el

ancho de ventana(WW ) y el nivel de ventana (WL) en 100 y 100 respectivamente, se dibujó

un ROI de aproximadamente 100mm2 en el interior del ćırculo de 25mm y afuera sobre el

diámetro de 25mm como se muestra en la Figura 2-7.

Figura 2-7.: Resolución de bajo contraste.

2.4.2.4. Uniformidad

En este caso con corte para 2mm y el módulo 3 del simulador f́ısico con ventanas de

WW = 100 y WL = 0, dibujando un ROI de aproximadamente 400mm2 en el centro de la

imagen y en 4 diferentes posiciones (3, 6, 9 y 12) como se muestra en la Figura 2-8.
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Figura 2-8.: ROIs de 400mm2 para analizar la uniformidad del CT (Tomógrafo Computari-

zado), para kV p = 110V , mAs = 52 y un corte de 2mm.

2.4.2.5. Resolución de alto contraste (resolución espacial)

Se utilizó el módulo 4, utilizando el mismo protocolo que en las pruebas anteriores para

un corte de 2mm y uno de 3mm como se muestra en la Figura 2-9, observando los pares de

ĺıneas por cent́ımetro para cada caso.

2.4.2.6. Artefactos

Se realizó observando las imágenes para buscar anillos, rayas o cualquier tipo de artefacto

que pudiera afectar la calidad de las imágenes.

2.5. Metodoloǵıa para el análisis de la dosis de radiación

Fue importante el equipo interdisciplinar de tecnólogos, f́ısicos médicos y los radiólogos que

son finalmente los que evalúan si las imágenes obtenidas son convenientes para su diagnóstico.
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Figura 2-9.: Módulo 4: Pares de ĺıneas por cent́ımetro para una imagen de kV p = 110V ,

mAs = 52 y corte de 2mm.

Para evaluar la dosis de radiación se utilizó el equipo TNT 12000 De Fluke, que constituye

un equipo que se emplea para asegurar la calidad y la seguridad de los sistemas de diagnóstico

por imágenes de rayos X. Consta de un detector todo en uno de estado sólido que incluye

dośımetro, cámaras de iones, shunt mA/mAs invasivo opcional o dispositivo de pinza no

invasivo y la posibilidad de elegir entre la pantalla o la interfaz para el PC portátil (ambos

inalámbricos). El detector de estado sólido se selecciona en cuestión de segundos y mide kV p,

dosis, tasa de dosis y tiempo en una sola exposición. El dośımetro y las cámaras de iones

complementarias del DoseMate TNT 12000 proporcionan la medición precisa de la dosis y

la tasa de dosis para sistemas de imagen de tomograf́ıa computarizada (CT).
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2.5.1. Componentes del sistema

Figura 2-10.: a) Obtiene todas las mediciones en una sola exposición y la comunicación

inalámbrica ZibBee permite su configuración en segundos. b) El TNT 12000

DoseMate con cámaras de iones proporciona medidas de precisión de la dosis

para la integridad de la dosis absoluta. c) La pantalla inalámbrica muestra

los resultados de todas las medidas.

Figura 2-11.: Cámara de ionización 10cc

Las especificaciones técnicas del detector inalámbrico TNT 12000 y del dośımetro TNT

12000 se pueden ver en los anexos.

Para evaluar la dosis de radiación se tiene diferentes criterios y magnitudes espećıficas

para CT (Tomógrafo Computarizado) como lo son el CTDIvol, CTDIW , entre otros, que se

han explicado anteriormente.
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En general para encontrar el CTDI se utiliza un simulador f́ısico ciĺındrico de acŕılico

(PMMA) que tiene orificios ciĺındricos a 1cm de los bordes y uno en el centro, el simulador

f́ısico está compuesto por el de cabeza CTDI que mide 16cm de diámetro y el de cuerpo

que mide 32cm de diámetro. Una cámara de ionización tipo lápiz de 10cm de longitud

sensible Fluke TNT 1200-M100 que al realizar las lecturas dosimétricas corrige la presión,

temperatura y factor de calibración, por lo cual no se deben corregir esos factores.

Figura 2-12.: a) Montaje con el simulador f́ısico de acŕılico PMMA, el TNT 12000 dose-

mate. b) Montaje con la cámara de ionización de 10cm3.

Para determinar las dosis entregadas a los pacientes en el equipo Symbia Truepoint

SPECT/CT, marca SIEMENS MEDICAL, MODELO SYMBIA T2, se trabajó con la si-

guiente metodoloǵıa:

a. Se adquirieron los datos de los protocolos utilizados con los pacientes a través del siste-

ma impax que es el sistema de almacenamiento de imágenes (PACS, del inglés Picture

Archiving and Communication System), de Agfa. Mediante este sistema cuando se

adquieren imágenes de tomograf́ıa computarizada nos proporciona información acerca

del CTDI y DPL que son datos dosimétricos de los pacientes que son de gran utilidad

para el estudio.

b. Se evaluó retrospectivamente el protocolo utilizado en gammagraf́ıa ósea con SPECT/CT

en los últimos cuatro años, veinte estudios fueron analizados para la valoración de la

calidad de imagen en el SPECT/CT que es usado para localizar neoplasias y metásta-

sis de lesiones óseas que son diagnosticadas y detectadas por estudios gammagráficos.

Después de la adquisición de las imágenes se realiza una fusión de ellas para comparar

la imagen funcional con la anatómica dada por el CT.

Inicialmente obtuvimos los datos de los protocolos de los exámenes realizados a cada

paciente, como se muestra en la Tabla 3-1, esto desde el año 2010 hasta el 2013.
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c. Se realizó el montaje mostrado en la Figura 2-12 para encontrar la dosis en un si-

mulador f́ısico standard CTDI PMMA y en el aire. Para determinar el ı́ndice de dosis

en aire se posiciona la cámara de ionización tipo lápiz de 10cm3 en el isocentro del

gantry del CT (Tomógrafo Computarizado) de tal manera que la camilla quede por

fuera del gantry, paralela al eje axial y perpendicular al plano XY del CT (Tomógrafo

Computarizado).

d. Se utilizan los protocolos para gammagraf́ıas óseas analizados retrospectivamente,

además se hacen las medidas para diferente mAs, para cortes de 2mm y 3mm, se

tiene en cuenta el Pitch utilizado y el factor de corrección de la cámara de ionización.

e. Se registran los datos, se hacen promedios y se utiliza la ecuación para encontrar el

CTDI en aire.

f. Luego se hace el montaje con el simulador f́ısico de acŕılico (PMMA) mostrado en la

Figura 2-12 de tal forma que se pueda medir el CTDIvol en mGy, CTDIW en mGy,

DLP enmGy−cm y la dosis efectiva enmSv. Se ubica el simulador f́ısico en el isocentro

del gantry del CT (Tomógrafo Computarizado) y la cámara de ionización de 10cm se

ubica en el inserto del centro del simulador f́ısico, se toma el dato, luego en la posición

de las 12, 3, 6 y 9, estos pasos se repiten utilizando los protocolos de las gammagraf́ıas

óseas y también para otros valores de mAs, para un corte de 2mm y de 3mm.



3. Análisis y Resultados

3.1. Análisis de las dosis de radiación encontradas en el

Tomógrafo Computarizado

En este caṕıtulo se muestran los datos y el análisis obtenido en las diferentes pruebas

realizadas, comenzando por los datos de los protocolos de los exámenes aplicados a los

pacientes desde el 2010 hasta el 2013.

# Fecha mAs/ref CDTIvol(mGy) DLP (mGy · cm)

1 15/02/2010 180/180 12,14 497

2 11/02/2010 140/180 9, 43 383

3 22/04/2010 158/180 10, 62 464

4 09/03/2010 152/180 10, 21 396

5 19/01/2011 120 8, 02 244

6 19/01/2011 130 8, 69 325

7 06/05/2011 130 8, 69 354

8 04/05/2011 130 8, 69 212

9 05/05/2011 120 8, 02 329

10 09/05/2012 120 8, 02 253

11 10/05/2012 120 8, 02 259

12 11/05/2012 120 8, 02 542

13 17/05/2012 120 8, 04 326

14 14/05/2012 120 8, 02 291

15 14/05/2013 120 8, 02 228

16 22/04/2013 120 8, 02 326

17 08/05/2013 120 8, 02 329

18 26/04/2013 107/180 7, 17 291

19 03/05/2013 120 8, 02 257

20 22/04/2013 120 8, 02 293

Tabla 3-1.: Datos de los protocolos de los exámenes dorsolumbar y sacro (óseo) realizados

a los pacientes en el SPECT/CT de Medicina Nuclear con kVp de 110, Espesor

de corte 2mm.
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Se escogieron los datos de los protocolos de los exámenes dorsolumbar y sacro (óseo), los

más realizados en Medicina Nuclear, con frecuencia variable cercana al 40% y 60% de todos

los exámenes.
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Gráfica 3-1.: Relación entre los valores de CTDI vol y los pacientes.

Los datos de la grafica 3-1 son tomados de los protocolos de los exámenes aplicados a los

pacientes del estudio, se muestra que el CTDI vol esta por debajo de los niveles de referencia

internacional para la comisión europea (ver tabla C-1 de los anexos) y según los datos del

informe Diagnostic Reference Levels From the ACR CT Accreditation Program (McCollough

et al., 2011) (ver Tablas C-2C-3 de los anexos)

Los siguientes datos se obtienen de las imágenes DICOM, siendo importantes el CTDI y el

DLP para cada estudio realizado, también se tienen los datos de las pruebas experimentales

que se realizaron con la cámara de ionización 10 cm3 y el Phantom de control de calidad marca

gammex 464 con el protocolo de la ACR. Aśı mismo, los datos iniciales de los protocolos son

nuevamente analizados en conjunto con otros valores de exposición. Los datos encontrados

en la fase experimental se resumen en la tabla3-2.

La Gráfica 3-2 muestra un comportamiento lineal de la dosis con respecto al mAs, el au-

mento en su valor produce un incremento en la dosis. La posición de la cámara de ionización

en el Phantom evidencia un cambio en la dosis recibida, los más altos valores se encuentran

en la posición de las 12 según las manecillas del reloj. El valor central es menor que el de la

periferia, debido a la mayor atenuación.

Con los datos anteriores se obtuvo la dosis ponderada Cw :
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Dosis Experimental (±5%), kV p de 110.

mAs 3(mGy) Centro(mGy) 12(mGy)

40 5, 149 2, 76 3,147

60 6, 325 2, 94 8, 840

80 8, 566 4, 34 11, 95

100 10, 64 5, 48 13, 64

120 12, 82 6, 55 16, 33

140 14, 96 7, 63 21, 01

160 17, 11 8, 72 21, 88

180 19, 24 9, 81 28, 52

200 21, 35 10, 9 29, 02

220 23, 53 11, 21 31, 36

Tabla 3-2.: Dosis experimental.

Gráfica 3-2.: Dosis experimental vs. corriente con un kV p de 110.

Cw =
1

3
(C100, c+ 2C100, p)

0,9 · Cal ·Kt, p ·
L(mm)

N × T (mm)

mGy
(3-1)

La dosis ponderada encontrada fue: Cw = 29, 2mGy

La ecuación del ajuste lineal para la Gráfica 3-2 nos muestra el Cw normalizado a 100mAs.
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nCw[mGy/100mAs] = 0, 292mGy

Aśı mismo, en las siguientes gráficas podemos ver los valores de las dosis experimentales

desagregados en 3 diferentes posiciones:
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Gráfica 3-3.: Relación entre la dosis de radiación y la exposición en mAs para un simulador

f́ısico con un corte de 2mm cuya medición se realizó en la posición del centro

con un kV p de 110.

Como utilizamos el Pitch de 1 podemos concluir que el Cw es igual al Cvol.

Las gráficas anteriores nos muestran una tendencia lineal de la dosis de radiación, es decir

siempre va en aumento con respecto a la exposición dada en el equipo.

En la gráfica 3-5 se observa que los datos de dosis de radiación encontrados en esta posición

son los más dispersos, a bajos mAs. Los valores de la dosis encontrada son mayores que en

las otras dos posiciones. La dosis en la periferia resulta aproximadamente un 30% mayor

que en el eje central, ver gráfica 3-2. El máximo de dosis se encuentra en la periferia ya que

los rayos X son atenuados en mayor medida hacia el centro del fantoma.
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Gráfica 3-4.: Relación entre la dosis de radiación y la exposición en mAs para un simulador

f́ısico con un corte de 2mm cuya medición se realizó en la posición de 3 horas

con un kV p de 110.
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Gráfica 3-5.: Relación entre la dosis de radiación y la exposición en mAs para un simulador

f́ısico con un corte de 2mm cuya medición se realizó en la posición de 12 horas

con un kV p de 110.
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Gráfica Pendiente Intercepto

3,2 0, 05274 0, 2778

3,3 0, 10126 0, 72454

3,4 0, 16479 −3, 06947

Tabla 3-3.: Ajustes lineales de los datos

3.2. Análisis de las imágenes del CT (Tomógrafo

Computarizado)

Para hacer el análisis de las imágenes se desarrolló una metodoloǵıa basada en el protocolo

de la ACR sobre el control de calidad de imágenes del CT (Tomógrafo Computarizado),

utilizando el simulador f́ısico GAMMEX 464 de la ACR (American College Radiology), que

se muestra en la Figura 3-6.

Figura 3-6.: Simulador f́ısico GAMMEX 464 de la ACR (American College Radiology).

Para realizar el control de calidad se utilizaron los valores de los protocolos de los últimos

4 años variando los cortes. Se tuvo en cuenta cortes de 2, 0mm y 3, 0mm para concluir

qué sucede con el cambio del corte y los parámetros de calidad de imágenes. Todas las

adquisiciones se hicieron con un kV p de 110 que es el más utilizado. El campo de visión

o FOV fue de 500mm y el Pitch de 1, 05. La colimación de 2 × 1, 5mm. Los valores de la

exposición (mAs) se muestran en la Tabla 3-4.
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Exposición para un corte de 2mm y 3mm

kilovoltaje (kV p) 110 110 110 110 110 110 110 110 110

Exposición (mAs) 43 45 52 100 107 120 130 140 152

Tabla 3-4.: Exposición para corte de 2mm y 3mm.

3.2.1. Calibración del número UH

El primer criterio que se utilizó para el control de calidad de las imágenes según el protocolo

de la ACR fue la calibración del número UH, que se realiza usando el módulo 1 del simulador

f́ısico. El protocolo utilizado es el de gammagraf́ıa ósea que es un rastreo óseo.

El topograma o rastreo se hizo con un mA de 100, kV p de 130, tiempo 5,9s, corte 1, 0mm,

longitud del topograma 512mm, en posición craneocaudal.

Se utiliza un ROI circular de aproximadamente 200mm2 dentro de cada cilindro. El cilindro

de agua se ve sutilmente gris. Los criterios de la calibración del número UH se muestran en

la Tabla 3-5.

Material Referencia Rango

Polietileno (UH) −95 (−107,−84)

Agua (UH) 0 (−7,+7)

Acŕılico (UH) 120 (110, 135)

Hueso (UH) 910 (850, 970)

Aire (UH) −1000 (−1005,−970)

Tabla 3-5.: Criterios de calibración del número UH.

En la Figura 3-7 se observa el simulador f́ısico de la ACR con los diferentes materiales

que nombramos para definir los números UH y además una de las imágenes obtenidas en el

control de calidad.

Para hacer los análisis se dibujaron los respectivos ROIs centrados en cada material de

las imágenes que se tomaron con técnica de kV p = 110 y mAs que se muestran en la

Tabla 3-6, para calcular el valor promedio del material en UH y su desviación estándar

utilizamos el software libre RadiAnt DICOM Viewer 1.1.8 como la Figura 3-8, que se ilustra

a continuación:



54 3 Análisis y Resultados

Figura 3-7.: a) Imagen obtenida en el control de calidad. b) Simulador f́ısico de la ACR.

Figura 3-8.: La imagen muestra los ROIs de 30mm2 centrados en cada material a eva-

luar hasta 2mm. Arriba a la izquierda hueso, área 3cm2(318px2). Arri-

ba a la derecha polietileno, área 3cm2(310px2).Abajo izquierda aire, área

3cm2(318px2).Abajo derecha acŕılico,área 3cm2(312px2) y centrado a la de-

recha agua, área 3cm2(312px2). Todo lo anterior según el simulador f́ısico

GAMMEX 438 ACR y el protocolo de la ACR.

Los resultados obtenidos en las imágenes del CT para los ROIs de cada material (corte

2mm y 3mm) se resumen en las siguientes Tablas 3-6, 3-7:
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Exposición (mAs) material y valores (UH) con su desviación estándar (SD) para un corte de 2mm

mAs Polietileno SD Agua SD Acŕılico SD Hueso SD Aire SD

43 −99,22 11,85 −0,80 12,61 113,72 13,01 978,35 14,64 −984,59 9,96

45 −99, 80 11, 10 −0, 93 11, 85 114, 30 12, 20 980, 92 15, 77 −984, 80 9, 22

52 −100, 45 10, 32 −2, 23 10, 14 115, 10 10, 57 977, 49 13, 14 −984, 84 9, 11

100 −99, 16 8,00 −0, 76 7, 80 114, 62 8, 45 973, 81 9, 40 −983, 76 6, 09

107 −98, 70 7, 51 −1, 39 7, 33 114, 25 7, 47 974, 25 9, 06 −984, 29 6, 34

120 −98, 46 6, 66 −1, 62 6, 49 114, 51 7, 37 974, 17 8, 69 −984, 94 6, 82

130 −99, 10 6, 10 −1, 48 6, 29 114, 40 6, 86 973, 67 9, 18 −984, 68 6, 29

140 −99, 23 6, 85 −1, 25 6, 60 115, 33 6, 90 973, 14 8, 18 −984, 15 5, 71

150 −99, 36 6, 06 −1, 72 6, 04 114, 82 6, 77 972, 65 8, 82 −984, 5 5, 31

152 −99, 74 5, 62 −2, 12 6, 20 114, 48 6, 02 972, 87 8, 31 −984, 38 5, 68

Tabla 3-6.: Valores de los números UH obtenidos en las imágenes para un corte de 2mm.

Exposición (mAs) material y valores (UH) con su desviación estándar (SD) para un corte de 2mm

mAs Polietileno (UH) SD Agua (UH) SD Acŕılico SD Hueso SD Aire SD

43 −100,09 9, 74 −1, 77 9, 87 114, 73 10, 96 980, 46 12, 55 −984, 71 8, 40

45 −100, 27 9, 26 −0, 72 9, 47 115, 42 10, 63 979, 60 12, 56 −985, 55 8, 89

52 −99, 09 8, 07 −0, 63 9, 03 116, 31 9, 23 980, 27 11, 61 −985, 26 7, 67

100 −100, 41 5, 64 −1, 32 6, 44 115, 03 6, 60 974, 66 8, 15 −984, 4 6, 09

107 −100, 55 6, 43 −1, 26 6, 09 115, 25 6, 20 974, 20 8, 06 −984, 78 5, 75

120 −99, 18 5, 58 −1, 75 6, 28 114, 67 6, 61 974, 73 7, 17 −984, 89 5, 29

130 −100, 37 5, 82 −1, 40 6, 09 115, 07 6, 52 973, 65 7, 38 −984, 25 5, 14

140 −101, 11 4, 85 −1, 09 5, 57 115, 33 5, 80 972, 95 7, 47 −984, 1 5, 72

150 −100, 26 5, 31 −1, 80 5, 72 114, 52 5, 98 972, 93 6, 87 −984, 87 4, 67

152 −101, 07 5, 48 −2, 01 5, 65 114, 61 5, 42 973, 15 6, 93 −984, 7 5, 09

Tabla 3-7.: Valores de los números UH obtenidos en las imágenes para un corte de 3mm.

Las gráficas que muestran el número UH para diferentes materiales nos indican si el equipo

CT (Tomógrafo Computarizado) está dentro de la tolerancia exigida por la ACR.

Los valores obtenidos para el número UH en el polietileno se encuentran representados

por los triángulos, Gráfica 3-9. Los triángulos hacia arriba representan el corte de 2mm y

los triángulos hacia abajo el corte de 3mm. Las ĺıneas horizontales representan los rangos
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Gráfica 3-9.: Número UH para el polietileno en los cortes 2mm y 3mm.

de tolerancia, que para este material van desde −107UH a −84UH, ver Tabla 3-5. La ĺınea

horizontal ubicada en el medio representa la referencia para el polietileno que corrresponde

a −95UH.

Los valores UH del polietileno se encontraron dentro de los rangos de tolerancia esperados.

La gráfica muestra que para un corte de 2mm los valores están más proximos a la referencia

que los de un corte de 3mm.

Los valores obtenidos para el número UH en el agua están dentro del rango demarcado

entre las ĺıneas horizontales cuyo valor de referencia es la ĺınea central, para este caso 0UH,

los valores para el corte de 2mm se acercan más a la referencia que los del corte de 3mm.

La Gráfica 3-10 muestra las ĺıneas horizontales que representan los ĺımites de este rango

el ĺımite mı́nimo y el ĺımite máximo. La ĺınea central representa el valor nominal que para

el agua es cero.

La Gráfica 3-11 muestra el rango de tolerancia para el acŕılico que va desde 110UH hasta

135UH, representado por las ĺıneas horizontales y el nivel de referencia que es 120UH. Los

valores encontrados en el control de calidad están indicados por los triángulos hacia arriba

y hacia abajo. Los valores encontrados para los números UH en el material acŕılico cumplen

con la referencia que es 120UH, y además, están dentro del rango establecido para una buena

calibración del equipo CT.
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Gráfica 3-10.: Número UH para el agua en los cortes 2mm y 3mm, muestra el rango de

tolerancia para el agua que va desde -7 a +7.

Gráfica 3-11.: Número UH para el acŕılico en los cortes 2mm y 3mm.

La Gráfica 3-12 muestra el rango de tolerancia para el aire que va desde −970UH a

−1005UH y el nivel de referencia es −1000UH determinado por una ĺınea horizontal. El

número UH para el aire está dentro del rango de tolerancia para el corte de 2mm y el corte

de 3mm.

La Gráfica 3-13muestra el rango de tolerancia para el hueso que va desde 850UH a 970UH.
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Gráfica 3-12.: Número UH para el aire en los cortes 2mm y 3mm.

Gráfica 3-13.: Número UH para el hueso en los cortes 2mm y 3mm.

La ĺınea central muestra el nivel de referencia de 910UH. Los valores de los números UH

para el hueso están sobre el ĺımite superior de la tolerancia que se tiene para este material,

lo que indica que el equipo está bien calibrado a pesar de que los valores estén en el ĺımite.

3.2.2. Resolución de bajo contraste

De acuerdo con el protocolo de la ACR (American College Radiology) el módulo 2 del

simulador f́ısico es el que nos permite analizar los criterios de bajo contraste, cuyo criterio

más importante es la razón contraste ruido (CNR). Donde la señal es el valor promedio de

números UH en un ROI y el ruido de interés es la desviación estándar de números UH en el

ROI.
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Se puede obtener la razón o relación contraste ruido para cada imagen calculada mediante

la ecuación:

CNR =
|A− B|

σ
(3-2)

donde |A−B| es el valor absoluto de la diferencia de señales dentro y fuera del ćırculo de

25mm2 y la desviación estándar del ROI de 25mm2 de la señal por fuera del ćırculo.

Figura 3-14.: a) CNR para un corte de 2mm utilizando 120mAs. b) CNR para un corte

de 3mm utilizando 120mAs.
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Tiempo de Exposición (mAs) y CNR para un kV p de 110

mAs CNR(corte 2mm) CNR(corte 3mm)

43 0,31 0,38

45 0,28 0,51

52 0,30 0,64

100 0,75 0,78

107 0,62 0,69

120 0,71 0,67

130 0,74 0,77

140 0,57 0,70

150 0,56 0,81

152 0,71 1,14

Tabla 3-8.: Valores de CNR en las imágenes para un kV p de 110.
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Gráfica 3-15.: Relación contraste ruido para diferentes exposiciones en cortes de 2mm y

3mm para un kV p de 110.

Se puede observar, gráfica 3-15, que para valores de mAs entre 100 y 160 para un corte

de 2mm, los valores de CNR(relación contraste ruido)se mantienen casi que constantes, no

hay diferencia significativa, pudiendo concluir que se pueden realizar exámenes utilizando
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un mAs de menor valor como es de 100 y aśı es probable que el paciente reciba menor

dosis, manteniendo la calidad de la imagen, poruqe al reducir el valor del mAs disminuye la

cantidad de fotones y por lo tanto disminuye el ruido.

En medicina nuclear no es significativo la calidad de imagen, el ruido es aceptable en

medicina nuclear, las imágenes en medicina nuclear son una forma de imagen funcional que

en lugar de dar información acerca de la anatomı́a del paciente, proporcionan información

relativa a las condiciones fisiológicas.

Existen cambios en la gráfica según el corte, para el de 2mm se registran valores menores

en la relación contraste ruido a diferencia del corte de 3mm, recomendándonos utilizar un

corte de 3mm. Un valor elevado en la relación contraste ruido indica una imagen que distin-

gue tejidos al ojo, y por tanto, con una buena calidad de imagen. Es muy dif́ıcil definir qué

es una buena imagen debido a que la calidad de la misma no solo es muy subjetiva, sino que

también depende mucho de las necesidades de una aplicación determinada y del tejido en si

que no tiene porque ser homogéneo.

Cuando aumenta la exposición, es decir, el mAs, aumenta la cantidad de fotones y dismi-

nuye el ruido que afecta principalmente las estructuras de bajo contraste.

Los valores de la relación contraste ruido son proximos a 1 que es el valor propuesto por

el protocolo de la ACR utilizado en el trabajo.

3.2.3. Uniformidad

En cualquier momento que se realice un barrido de un material uniforme el valor de los

pixeles debe ser uniforme en toda su superficie.

Para verificar la uniformidad se utiliza una WW = 100 y WL = 0. Se dibuja un ROI

de aproximadamente 400mm2 en el centro de la imagen y cuatro ROIs alrededor como se

muestra en la Figura 3-16. La desviación máxima de los números UH no debe ser mayor a

±4UH.

Describiendo la tabla 3-9 para la uniformidad el error tiene que ver con la longitud y se

calcula a partir del dato de la longitud asi 100 menos el dato de la longitud multiplicado por

100 dividido el dato de la longitud.

El valor de la longitud hace referencia a la exactitud de la medida de las distancias en

el plano es decir la exactitud de la distancia ente dos puntos, para la verificación de la

precisión de la distancia el Phantom tiene un material de tejido equivalente con dos balines

muy pequeños (BBs-Ball Bearings) distanciados 100mm uno del otro. Para las imágenes

evaluadas, la precisión de estos no vario significativamente y se puede aceptar bajo una

incertidumbre de 1%.
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Figura 3-16.: Se dibuja un ROI de aproximadamente 400mm2 en el centro de la imagen y

cuatro ROIs alrededor.

Uniformidad con diferentes exposiciones para un corte de 2mm con un kV p de 110.

mAs Centro 12 3 6 9 Longitud %Error

43 0,45 0,03 −0,04 1,72 0,28 97,3 2,77

45 4,35 0,21 0,88 1,71 0,23 99,8 0,20

52 0,76 −0,24 −0,12 0,20 −0,34 98,1 1,94

100 0,86 −0,32 0,38 0,74 0,11 99,3 0,70

107 2,45 0,04 0,54 0,70 0,11 99,6 0,40

120 2,55 0,21 −0,34 0,72 −0,10 99,8 0,20

130 2,75 −0,09 −0,16 0,64 0,08 99,8 0,20

140 1,23 0,08 0,04 0,73 −0,61 99,8 0,20

150 0,91 −0,01 0,13 0,47 0,02 99,8 0,20

152 1,24 −0,43 −0,22 0,11 −0,30 99,4 0,60

Tabla 3-9.: Uniformidad con diferentes exposiciones para un corte de 2mm con un kV p de

110.

La Figura 3-18 muestra la tendencia de la uniformidad para cada adquisición evaluada.

En la figura se observa que a medida que aumenta y se modifican los valores de mAs, cambia

el valor de los números CT, con la particularidad de que vaŕıan dentro del rango ≤ ±5UH,

concluyendo que existe una uniformidad aceptable dentro de los ĺımites de rango establecidos,

según el criterio del protocolo de la ACR.
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Figura 3-17.: Uniformidad para diferentes exposiciones con un corte de 2mm.

Uniformidad con diferentes exposiciones para un corte de 3mm

mAs Centro 12 3 6 9 Longitud %Error

43 3,95 0, 14 0, 24 1, 30 −0, 07 100 0

45 4, 17 0, 42 0, 76 0, 47 0, 97 99, 3 0, 70

50 4, 02 0, 84 0, 26 0, 87 0, 63 99, 4 0

52 3, 47 0, 18 −0,12 0,20 −0,34 98,1 0, 60

100 2, 92 −0, 04 0, 16 0, 65 0, 21 99, 8 0, 20

107 3, 53 0, 27 −0, 07 0, 32 −0, 41 99,6 0, 40

120 2, 94 0, 54 0, 17 0, 10 −0, 42 99,8 0, 20

130 2, 82 −0, 04 −0, 02 0, 20 −0, 52 99,8 0,20

140 1,23 0,08 0,04 0,73 −0,61 99,8 0,20

150 3, 22 −0, 57 −0, 28 −0, 17 −0, 97 99, 3 0, 70

152 3, 04 −0, 95 −0, 45 −0, 15 −0, 97 100 0

Tabla 3-10.: Uniformidad con diferentes exposiciones para un corte de 3mm con un kV p

de 110..
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Figura 3-18.: Uniformidad para diferentes exposiciones con un corte de 3mm.

3.3. Análisis de Imágenes de los Pacientes

Para realizar el análisis de las imágenes de los pacientes se toman los criterios del protocolo

de la ACR que se utilizó en las imágenes obtenidas en el CT.

3.3.1. Comparación de números UH vs. mAs en imágenes de

pacientes y Phantom

El mAs vaŕıa aproximadamente entre 90mAs y 140mAs, utilizando mayormente 120mAs

y 130mAs.

En la Gráfica 3-19 se observa que al aumentar el mAs, los valores de los números UH

disminuyen y se estabilizan, es decir, conservan cierta linealidad. Por ejemplo, en mAs 130

y mAs 140 el valor de UH en médula es el mismo y no hay necesidad de aumentar el mAs,

logrando una menor exposición en el paciente y una reducción de la dosis de radiación,

optimizando el protocolo utilizado.

En la Gráfica 3-20 de los pacientes los valores de los números Hounsfield son menores que

en la imagen del Phantom, presentando los mAs de 110 y 130 con valores UH más bajos,

toda vez que los tejidos en seres humanos no son totalmente uniformes, y por tanto, los

valores de los números UH no están dentro de un rango especifico como en el Phantom, esto

significa que es más dif́ıcil analizar las imágenes en los pacientes pero mucho más realista
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Gráfica 3-19.: Comparación entre el valor del número UH en médula para pacientes y el

mAs utilizado en el CT.

Gráfica 3-20.: A la izquierda UH en hueso vs. mAs en imágenes de pacientes. A la derecha

UH en hueso vs. mAs en el Phantom de imágenes.

que en el caso del Phantom.

Los números Hounsfield (UH), representan las densidades de los tejidos, es decir, la canti-

dad de rayos X que absorbieron, en este caso en las imágenes en pacientes el hueso se puede

representar como un hueso esponjoso o la densidad ósea que se encuentra en un rango entre

+400 hasta +700, observando en la gráfica de la izquierda que los valores de las unidades

Hounsfield están dentro de este rango. Los valores de la gráfica de la derecha corresponden
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a las unidades Hounsfield en el maniqúı de prueba de calidad de imagen y se encuentran

por encima del rango que va desde 850 hasta 970, se encuentran valores desde 970 hasta 980

aproximademente, aunque los valores están por encima del rango, el CT está bien calibrado

y permite ver imágenes de buena calidad.

Gráfica 3-21.: A la izquierda UH en aire vs. mAs en imágenes de pacientes. A la derecha

UH en aire vs. mAs en el Phantom de imágenes.

El análisis en las imágenes de los pacientes nos muestra que si el valor del tiempo de

exposición aumenta, el valor del número UH también lo que significa que la relación entre

la señal contraste ruido y el mAs utilizado es importante porque de esta forma se puede

analizar y optimizar el protocolo para utilizar menor mAs y obtener la mejor imagen, no

existe un porcentaje alto de diferencia entre utilizar un mAs de 110 y uno de 130, aśı que se

puede optimizar el protocolo utilizando un mAs de 110, inclusive uno de 120 para obtener

una mejor imagen.

La Relación Contraste Ruido (CNR) o Criterio de Bajo Contraste está definido como la

relación existente entre la señal dentro de un ROI (Región de Interés) de hueso (H) y un

ROI afuera, es decir, en médula (M) y la desviación estándar del ROI de la médula.

Se utiliza la siguiente ecuación según el protocolo de la ACR: CNR = |H−M |
SD

, utilizando

el valor absoluto de la diferencia para no tomar en consideración si el CNR es un número

positivo o negativo.
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Figura 3-22.: La imagen muestra los ROI que se dibujaron en hueso, médula y aire para

encontrar el CNR en la imagen de un paciente, cuyo examen CT fue realizado

con un mAs 120, corte de 6mm y kV p de 110.

Gráfica 3-23.: Comparación entre CNR vs. mAs para la desviación estándar en hueso y

en médula en las imágenes de los pacientes estudiados.
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La Comparación de estas dos gráficas permite establecer que los valores de CNR en

médula son mayores que en hueso, es decir, que el valor encontrado en la relación contraste

ruido genera la utilización de un mAs mayor para la médula y aśı poder visualizar mejor las

imágenes.

Gráfica 3-24.: A la izquierda desviación estándar en Hueso vs. mAs en imágenes de pa-

cientes. A la derecha desviación estándar en hueso vs. mAs en el Phantom

de imágenes.

En la gráfica de desviación estándar en Hueso vs mAs en el Phantom de imágenes, el ruido

disminuye al aumentar la exposición. Como los valores de desviación estándar representan

el ruido, se determina que en el análisis realizado en la gráfica de desviación estándar de

las imágenes de pacientes, los valores del ruido son mayores y al aumentar la exposición

aumenta el ruido.

La desviación estándar en hueso en el Phantom de imágenes con respecto al mAs se

comporta de una manera más uniforme que la relación encontrada en las imágenes de los

pacientes.

Gráfica de desviación estándar Pendiente Intercepto

Hueso vs Imágenes en pacientes 0,90162 14,19092

Hueso vs Phantom de imágenes en pacientes −0,06026 17,12344

Tabla 3-11.: Datos de ajuste lineal desviación estándar en hueso vs imágenes en pacientes

y versus en el phantom de imágenes
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3.3.2. Correlación entre la dosis experimental realizada con el

protocolo de la ACR y la dosis del equipo CT

Esta correlación es importante porque permite establecer el grado de confiabilidad de los

datos arrojados por el equipo.
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Gráfica 3-25.: Relación entre dosis experimental con el protocolo de la ACR y la dosis del

equipo CT.

Los errores porcentuales encontrados 3-12 son muy grandes debido a que se utilizó un

mAs de referencia y se usó la selección automática de corriente que es una recomendación

del OIEA, se optimiza el protocolo. Esto significa que la corriente no fue seleccionada en el

protocolo sino por el equipo que tiene una función de CAE(control automático de exposi-

ción), denominada CARE DOSE, la cual modula la corriente del tubo en la dirección del

movimiento de la camilla (modulación en z), estableciendo el valor de corriente del tubo ba-

sado en un topograma previo. Tiene una corriente de calidad y una corriente de referencia la

cual permite minimizar la dosis de radiación, modulando el mAs dependiendo del grosor del

paciente. El CTDI es calculado teniendo en cuenta esta modulación estando activada esta

función de CARE DOSE, se registraron los valores del CTDI vol calculados por el equipo

para cada nivel de corriente.

Teniendo en cuenta que el CARE DOSE del equipo estaba activado, lo que produce la

modulación de los valores del CDTIvol encontrado, se intentaba reproducir los valores del

equipo para hacer la comparación, pero al estar activada esta función de CARE DOSE, lo

que se obtuvo fue valores de pacientes.

La Gráfica 3-25 se realizó utilizando los mismos mAs para establecer una correlación

apropiada, encontrando la siguiente Tabla 3-12 de valores:
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Exposición mAs CTDIvol CTDIwexp %Error CTDIvol

107/180 7,17 10,92 52,30

120 8,02 13,07 62,96

140/180 9,43 16,55 75,50

158/180 10,62 17,49 64,68

180/180 12,14 22,28 83,52

Tabla 3-12.: Correlación entre la dosis del equipo y la dosis experimental.

3.3.3. Estimación de dosis efectiva a pacientes en Medicina Nuclear

diagnóstica (SPECT/CT)

En tomograf́ıa computarizada se utilizan tres parámetros en dosimetŕıa: CTDI, DLP y

Dosis Efectiva.

Sin embargo, la dosis de los órganos depende de muchos factores que no pueden ser cuan-

tificados fácilmente, como el tamaño del paciente y la distribución de sus órganos. Además,

la radiosensibilidad de los órganos del paciente puede resultar de dif́ıcil evaluación ya que la

radiosensibilidad de cada órgano vaŕıa entre los individuos en una población determinada,

por ejemplo, puede existir un espectro de probabilidades distribuidas.

Por lo tanto, la mayoŕıa de las estimaciones de la dosis en Tomograf́ıa Computarizada se

basan en factores de conversión, en datos medibles y cuantificables reflejados por los paráme-

tros CTDI y DLP . Estos parámetros se utilizan para estimar la dosis efectiva, lo cual brinda

una aproximación del riesgo relativo a la radiación.

Como hay cierta dificultad en pacientes individuales tanto en la dosis de los órganos como

su radiosensibilidad, se utilizan estos tres parámetros para caracterizar la dosis.

Cuando hablamos de las dosis de radiación impartidas en pacientes hacemos referencia

a la dosis efectiva que incluye parámetros de estimación dados en las tablas dadas por el

ICRP, con valores estudiados en poblaciones grandes.

En el protocolo de Gammagraf́ıa ósea, se utiliza el Tc − 99m que es un isótopo trazador

radiactivo. La enerǵıa de sus rayos gamma de aproximadamente 140KeV , es adecuada para

la detección. La semivida f́ısica y la semivida biológica son muy cortas, esto sirve para que

se elimine rápidamente del cuerpo después de un proceso de formación de imágenes. Una

ventaja adicional es que el rayo gamma es de simple enerǵıa, sin acompañamiento de emi-

sión beta, y esto permite una alineación más precisa de los detectores de imágenes. El valor

de la actividad administrada aproximado para realizar las gammagraf́ıas oseas en pacientes
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Examen Dosis efectiva (mSv)

Cerebro 2

Tórax 8

Abdomen 10

Pelvis 10

Tabla 3-13.: Valores de estudios diagnósticos estándar de CT (Tomógrafo Computarizado).

Dosis en estudios SPECT/CT pueden estar entre el 50% y 80% de este valor.

adultos es 25mCi, es dif́ıcil obtener este valor preciso debido a que estos valores cambian

según el peso, hora, y otros factores que no se consideraron en el presente estudio.

Utilizando un libro de cálculo en Excel, elaborado por Pedro Ruiz Manzano y Maŕıa Ánge-

les Rivas Ballerin del Hospital Cĺınico Universitario de Zaragoza, España (Charlton, 2001),

al realizar un estudio completo en un SPECT/CT, se estimó la dosis efectiva debida a estu-

dios de CT y la dosis efectiva en Medicina Nuclear.

El libro de cálculo en Excel permite modificar el isótopo, el fármaco utilizado, la actividad

administrada, y muestra las dosis en mGy en cada órgano, finalmente la dosis efectiva en

mSv y a cuantos meses equivale de exposición a la radiación natural.

En la Tabla 3-14muestra los resultados encontrados con los valores utilizados en el estudio.

La dosis efectiva encontrada en mSv Medicina Nuclear es de 5, 273mSv que equivale a 63

meses de exposición a la radiación natural.

La dosis efectiva en el CT y la dosis efectiva total, es decir, la suma de la dosis efectiva

encontrada en medicina nuclear y la dosis efectiva del CT, se muestran en las siguientes

Tablas 3-15, 3-16, cuyos valores se modifican en el libro de cálculo de Excel que se utiliza

para hacer los cálculos.

Por ejemplo, para un DLP de 244mGy · cm y la región del cuerpo abdomen, con un kV p

de 120, la dosis efectiva por CT (Tomograf́ıa Computarizada) es de 3, 73mSv que equivale

a 44 meses expuesto a la radiación natural. La dosis efectiva total será la suma de la dosis

efectiva encontrada en medicina nuclear más la dosis efectiva en CT, cuyo valor es 9, 01mSv

que equivale a 107 meses expuesto a la radiación natural. En las Tablas 3-15, 3-16, se pue-

den ver los valores de dosis efectiva total para los valores de DLP y de kV p que se utilizaron

en el estudio.

La dosis efectiva también se puede calcular por medio de la ecuación (1-14), con los datos
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Órgano Dosis mGy

Glándulas Suprarrenales 1,9× 100

Vejiga 4,4× 101

Superficies Óseas 5,8× 101

Cerebro 1,6× 100

Mama 6,6× 10−1

Veśıcula Biliar 1,3× 100

Estómago 1,1× 100

Intestino Delgado 2,1× 100

Colon 2,5× 100

Intestino Grueso S 1,8× 100

Intestino Grueso In 3,5× 100

Corazón 1,1× 100

Riñones 6,8× 100

Hı́gado 1,1× 100

Pulmones 1,2× 100

Músculo 1,8× 100

Esófago 9,3× 10−1

Ovarios 3,3× 100

Páncreas 1,5× 100

Médula Ósea Roja 8,5× 100

Piel 9,3× 10−1

Bazo 1,3× 100

Test́ıculos 2,2× 100

Tiroides 1,2× 100

Útero 5,8× 100

Glándulas Salivales ND

Médula Espinal ND

Timo 9,3× 10−1

Otros Órganos 1,8× 100

Tabla 3-14.: Dosis absorbida en cada órgano.

de la Tabla 3-14 y con los datos de los protocolos de los exámenes realizados a los pacientes

en el SPECT/CT de Medicina Nuclear que se pueden referenciar en la Tabla 3-1.
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Los cálculos realizados se resumen en las Tablas 3-15 y 3-16

Región
Dosis efectiva normalizada

EDLP [mSv ·mGy−1 · cm−1]
DLP mAs kV p Dosis efectiva (mSv)

Abdomen 0,015 497 180 110 7,45

0,015 464 158 110 6,96

0,015 396 152 110 5,94

0,015 325 130 110 4,87

0,015 244 120 110 3,66

0,015 291 107 110 4,36

Tabla 3-15.: Dosis efectiva en la región del abdomen de los pacientes.

Región
Dosis efectiva normalizada

EDLP [mSv ·mGy−1 · cm−1]
DLP mAs kV p Dosis efectiva (mSv)

Pelvis 0,019 497 180 110 9,44

0,019 464 158 110 8,82

0,019 396 152 110 7,52

0,019 325 130 110 6,17

0,019 244 120 110 4,64

0,019 291 107 110 5,53

Tabla 3-16.: Dosis efectiva en la pelvis de los pacientes.
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3.3.4. Análisis de calidad desde el punto de vista cĺınico de las

imágenes de los pacientes

Los resultados de la evaluación de la calidad de las imágenes desde el punto de vista cĺınico

se realizaron con base en los criterios de imagen propuestos en la Gúıa Europea de Calidad

en CT (EUR 16262, 1999), ver Anexo B, los resultados y la información sobre los parámetros

que se analizaron y parámetros de dosis se pueden observar en las Tablas 3-15 y 3-16.

Los radiólogos evaluaron, y no los médicos nucleares porque ellos teńıan mejor disposición

y tiempo de realizar esta evaluación, de forma independiente el cumplimiento de los criterios

de imagen en los exámenes seleccionados, dichos criterios son: a) de visualización que se

cumplen si los órganos o estructuras anatómicas indicados están incluidos dentro del volumen

del examen y b) de reproducción cŕıtica que se verifican cuando los detalles de las estructuras

anatómicas se ven claramente definidos o son visualmente ńıtidos, con una validez diagnostica

de:

1: Excelente; 2:Aceptable; 3:Probablemente no; 4:deficiente

En cuanto a estos criterios los resultados muestran que los radiólogos observaron que en

un 90% las imágenes muestran un alto cumplimiento de los criterios de imagen, ya que las

estructuras anatómicas indicadas están incluidas dentro del volumen del examen. Además, se

analizaron los determinantes de calidad de imagen tomográfica computarizada cuyos criterios

son: resolución espacial, resolución de contraste, ruido, linealidad y uniformidad de campo.

Los determinantes de calidad de imagen tomograf́ıa computarizada tienen un criterio de

valoración de la siguiente manera:

1: bien; 2: regular; y 3: mal

Son 7 imágenes analizadas, de gammagraf́ıas óseas, exámenes dorso lumbar y sacro en el

SPECT/CT que también fueron utilizadas para analizar la dosis de radiación recibidas y los

parámetros de control de calidad de las imágenes.

Los resultados muestran un alto cumplimiento global de los criterios de calidad y las me-

diciones realizadas de criterios dosimétricos, han servido para estimar los valores de dosis en

CT (CTDIw ) y DLP (producto dosis longitud).

Si comparamos los porcentajes de calidad de imagen con el CTDI que hace referencia a la

dosis encontramos que la imagen 1 y la 7 tienen buena calidad de imagen y buen contraste

y sin embargo, el mAs utilizado es diferente, siendo menor para la imagen 1 y mayor para

la imagen 7, concluyendo que si se puede disminuir la dosis de radiación sin comprometer la

calidad de la imagen desde el punto de vista cĺınico. Los resultados confirman que es factible
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disminuir la dosis de radiación, utilizando un protocolo de baja dosis con 107 mAs y un kV p

de 110 sin que esto influya en la calidad de imagen.

Figura 3-26.: mAs utilizado en las imágenes CT. a) mAs 158. b) mAs 152. c) mAs 120.

Para el proceso de evaluación de imágenes cĺınicas el soporte ha sido en imagen DICOM

y en el programa IQ-LITE DICOM CD Viewer para que todos los observadores valoren las

mismas imágenes.

La Tabla 3-17 muestra los resultados obtenido en la calificación de los radiólogos a 7

imágenes escogidas de acuerdo a los protocolos utilizados en los exámenes del SPECT/CT.

Criterio A B C D E

IMÁGENES Y CALIFICACIÓN

R1 2 2 1 1 1 1 1 1 1 2 2 1 1 1 1 1 1 1 2 2 1 1 1 1 1 1 1 1 1 2 1 1 1 1 1

R2 2 2 2 1 1 1 1 1 1 2 1 1 1 1 1 1 2 2 2 2 1 1 1 1 1 1 1 1 1 2 1 1 1 1 1

R3 1 1 1 1 1 1 1 1 1 2 1 1 1 1 1 1 1 2 2 2 1 1 1 1 1 1 1 1 1 2 1 1 1 1 1

Tabla 3-17.: Resultados de análisis de imágenes por radiólogos.

Designación de criterios de calidad de imágenes:

Los datos de la Tabla 3-19 son extráıdos de la Tabla 3-1. Datos de los protocolos de los

exámenes dorsolumbar y sacro (óseo) realizados a los pacientes del SPECT/CT de Medicina

Nuclear.

Es importante la explicación de los criterios de calidad de imagen en tomograf́ıa compu-

tarizada que se tuvieron en cuenta para el análisis cĺınico de las imágenes de los pacientes

se describen a continuación:
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Criterio Calificación Designación radiólogos

A Resolución espacial.
1 BIEN R1

B Resolución de contraste.

C Ruido.
2 REGULAR R2

D Linealidad.

E Uniformidad de Campo.
3 MAL R3

Tabla 3-18.: Designación de criterios de calidad de imágenes.

Imagen kV p mAs CTDI DLP

1 110 107 7,17 291

2 110 120 8,02 329

3 110 130 8,69 354

4 110 140 9,43 383

5 110 152 10,21 396

6 110 158 10,62 464

7 110 180 12,14 497

Tabla 3-19.: Datos de los protocolos de las imágenes de los pacientes.

Resolución espacial.

Es la capacidad de todo método de imagen, de discriminar en ella objetos muy cercanos en-

tre śı. Depende del: Tamaño del pixel, a menor tamaño mayor resolución espacial, algoritmo

de reconstrucción y grosor de corte (voxel). Permite medir la precisión de la representación

de estructuras anatómicas.

Resolución de contraste.

La capacidad para distinguir estructuras de diferente densidad. En el CT la resolución

de contraste se evidencia en que la diferencia entre hueso, grasa y musculo es notoria. La

resolución de bajo contraste está limitada por el tamaño, la uniformidad del objeto y por el

ruido en la imagen.

Ruido.

El ruido del sistema es la variación de los sistemas de representación de cada pixel sobre

un mismo tejido por encima o por debajo del valor medio. El ruido del sistema seria cero si
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todos los valores de pixeles fueran iguales. Es el granulado que existe en la imagen, puede

oscurecer y difuminar los bordes de las estructuras representadas con la siguiente perdida de

definición y depende del número de fotones que llegan a los detectores. Las imágenes produ-

cidas por sistemas de bajo ruido se ven muy lisas y en sistemas de ruido elevados parecen

manchadas.

Linealidad.

Es la calibración que se hace frecuentemente para comprobar que la imagen de agua co-

rresponda a un número UH igual a cero y que otros tejidos están representados con su valor

adecuado.

Uniformidad de campo.

Cada pixel debe tener el mismo valor, porque cada pixel representa el mismo objeto y si el

sistema de imagen del CT está correctamente ajustado, el valor del CT debe ser cero. Pero

tal precisión no es posible en forma constante debido a que el sistema de imagen de CT es

un mecanismo electrónico y mecánico complejo.

3.4. Equilibrio entre la calidad de imagen y la exposición

del paciente

El estudio realizado permite concluir que se tienen opciones de perfeccionamiento y se

puede diseñar una propuesta de mejora en el protocolo que se puede utilizar en las cĺınicas

donde se utilice este tipo de equipos h́ıbridos y en particular en el uso del CT como medio

para realizar exámenes de imágenes diagnósticas, que facilitarán el diagnostico que realizan

los médicos.

En este estudio particular se analizan los datos obtenidos en el control de calidad del

equipo utilizando el simulador f́ısico GAMMEX 464-ACR de imágenes y el protocolo de la

ACR. Estos datos se correlacionan con los datos obtenidos en las imágenes de pacientes,

concluyendo que es posible modificar el mAs de tal forma que se baje la dosis y se mantenga

la calidad de las imágenes diagnosticas.

3.4.1. Optimización del protocolo

El conocimiento de los factores implicados en la adquisición y calidad de la imagen de la

CT, aśı como de las herramientas disponibles para el control de la dosis, resulta fundamental

para optimizar los estudios y adecuarlos a la finalidad diagnóstica.

Numerosos parámetros de adquisición de datos pueden ser modificados para reducir la dosis

de radiación. Estos se pueden agrupar como factores primarios y secundarios. Los principales

factores primarios incluyen los modos de adquisición de exploración, potencial del tubo de
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rayos X, la corriente de tubo de rayos X, y el pitch (para exploración helicoidal)(Mahesh,

2012). Los factores secundarios incluyen la longitud de exploración y exploración de campo de

visión (en algunos sistemas). Ambos factores primarios y secundarios pueden ser modificados

automática o manualmente para reducir directamente la dosis de radiación.

La esencia de la optimización consiste en lograr el equilibrio critico entre la calidad de

la imagen y la exposición del paciente. Si bien existen diversos ajustes que afectan a este

equilibrio, dos de éstos son especialmente importantes: el de la tensión eléctrica (o diferencia

de potencial) aplicada al tubo de rayos X, que se expresa en kilovoltios (kV ), y el de la

carga del mismo (también llamada “producto de la intensidad de corriente por el tiempo de

exposición”), que se expresa en mAs.

La optimización del proceso se basa en gran medida en el adecuado equilibrio entre kV

y mA para cada exploración de rayos X. Si bien existen algunos principios de protección

que son comunes a todos los métodos de imagen por rayos X, gran parte de las principales

cuestiones y medidas de protección dependen de los métodos y modalidades mencionados

anteriormente.

Se dejan propuestas de mejora para la práctica como lo son: Analizar las imágenes obte-

nidas con el phantom y las imágenes de los pacientes para determinar la mejor relación de

parámetros para lograr una imagen con dosis de radiación adecuada, preferiblemente baja.

En tomograf́ıa computada, el protocolo mejorado es aquél que proporciona la información

que se necesita en la imagen con la menor exposición posible del paciente a la radiación.

En el estudio realizado se encontró que: Al comparar las imágenes de pacientes y las imáge-

nes obtenidas en el phantom en cuanto a los números hounsfield y la exposición utilizada,

analizando médula se visualiza en la gráfica 3-19 que los valores de 130mAs y 140mAs,

corresponden al mismo valor de UH, optimizando esta situación se propone utilizar 130mAs

sin afectar la calidad de imagen para que la dosis de radiación del paciente sea menor. Conse-

cuente con lo anterior, el valor de dosis de radiación encontrada en la consola del equipo para

el protocolo utilizado con los pacientes, el valor de CTDIvol para una exposición de 130mAs

es 8, 69mGy y para una exposición de 140mAs es 9, 43mGy, al hacer el control de calidad

del equipo se encontraron valores de dosis, en la gráfica 3-3 para una exposición de 130mAs

de 7, 03mGy y para una exposición de 140mAs de 7, 63mGy, afirmando que utilizando el

valor de exposición de 130mAs, la dosis recibida por los pacientes será menor, sin afectar la

calidad de imagen.

Para completar el análisis en cuanto a dosis de radiación, se tiene que para una exposición

de 130mAs la dosis efectiva encontrada en el área de la pelvis es de 6, 17mSv y para el ab-

domen de 4, 87mSv, los valores de dosis efectiva están por debajo de los niveles de referencia

establecidos internacionalmente y que por lo tanto es adecuado utilizar el valor de exposición

de 130mAs para optimizar el protocolo.

Y en cuanto al análisis de calidad de las imágenes desde el punto de vista cĺınico, según la

gúıa Europea de calidad en CT(EUR 162662,1999)realizado por los radiólogos en la sección

3.3.4, las imágenes de pacientes con una exposición de 130mAs cumplen con estos criterios,
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confirmando que si es posible la propuesta de optimización del protocolo en esta dirección.

En el análisis realizado en el caṕıtulo 4 se evidencia que las imágenes con mAs de 130,

140 y 152 tienen un puntaje similar por parte de los radiólogos, revalidando que se puede

optimizar el protocolo utilizando un valor de exposición de 130mAs para tener una imagen

adecuada para diagnóstico médico.

La relación contraste ruido para las imágenes analizadas al realizar el control de calidad

del equipo cuando el valor de exposición es de 130mAs evidencia un valor de 0, 74 para un

corte de 2mm, (ver tabla 3-8) lo cual es un valor adecuado, ya que el protocolo de la ACR

nos dice que este valor debe estar por debajo de 1. En cuanto al protocolo utilizado, por

la cĺınica para realizar los exámenes, se utilizó el valor de pitch = 1, 05 y se analizaron los

datos en cortes de 2 y 3mm y el kilovoltaje de 110 porque era el más utilizado en todos los

protocolos, un campo de visión de o FOV de 500mm, la colimación de 2 × 1, 5mm, estos

parámetros se dejaron fijos para realizar todo el estudio, sólo se modificó la exposición para

poder analizar el camino a seguir en la optimización de los protocolos.

3.4.2. Opciones de mejora y recomendaciones

Las recomendaciones no son imposiciones ŕıgidas, sino conceptos de prácticas correctas,

que pueden tomarse como referencia para evaluar las necesidades de cada paciente. No son

reglas absolutas, pero tiene que estar bien justificado el no tomarlas en cuenta. Funcionan

mejor si se usan en el caso de la medicina, junto con el diálogo clinico-radiológico. Para que

tengan una distribución y aceptación amplias, es importante la educación y la capacitación.

El análisis de las imágenes diagnosticas en CT permite identificar los parámetros adecuados

para utilizar bajas dosis de radiación y con optimización de calidad de imagen, siendo este

concepto un poco subjetivo, pero que se puede parametrizar con criterios que se utilizan

en los diferentes protocolos y en este caso el de la AAPM . En f́ısica medica es importante

verificar la certeza de los datos con los criterios de calidad de imagen.

Se recomienda aplicar el protocolo optimizado mencionado anteriormente para verificar la

optimización de la dosis y la calidad de las imágenes.

También se recomienda cambiar el kV p utilizado para encontrar relaciones que permitan

evidenciar una menor dosis recibida y una buena calidad de imagen, teniendo en cuenta que

este se refiere a la enerǵıa del tubo que a diferencia del mAs que tiene una dependencia lineal

con la dosis, la enerǵıa del tubo tiene una dependencia exponencial en la dosis de radiación.

La disminución del flujo total de enerǵıa va a ser el responsable del aumento del ruido de la

imagen y por tanto, va a producir un deterioro de la calidad percibida, siendo el principal

factor limitante a la hora de aplicar la reducción de kilovoltaje.

Disminuyendo el valor de kV p aumentará el ruido de la imagen como resultado de la

disminucion del flujo y de la enerǵıa de los fotones. Para compensar el aumento del ruido,

podemos aumentar el valor de los mAs, lo que compensa parcial, aunque no totalmente,

la reducción de la dosis derivada de bajar el kilovoltaje. Esta estrategia (técnica de bajo
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kilovoltaje y alto miliamperaje, es eficaz para disminuir la dosis de radiación manteniendo

la calidad de la imagen en pacientes pequeños y de tamaño medio.

Para los pacientes más grandes, bajar los kV p condiciona un aumento del ruido que no

puede ser compensado mediante el incremento de la corriente del tubo. En este tipo de

pacientes grandes un mayor kilovoltaje seŕıa la estrategia más eficiente desde el punto de

vista de la dosis porque permite una mejor penetración en los órganos de interés.



4. Correlación de la dosis de radiación

óptima en la calidad de una imagen

médica

Una imagen tiene buena calidad si posee un buen contraste, bajo nivel de ruido, buena

resolución espacial, poca o ninguna distorsión y que no presente artefactos.

Para que un especialista médico, en este caso radiólogo, aprecie las estructuras cĺınicas

que necesite explorar y analizar, requiere: que exista un buen contraste de las estructuras,

buena resolución espacial que permita apreciar los pequeños detalles, bajo niveles de ruido

que no entorpezcan la visualización de los objetos pequeños, o de muy bajo contraste, que

exista poca o ninguna presencia de artefactos, a fin de que todo lo anterior no afecte su juicio

evaluador.

Los radiólogos consultados analizaron 7 imágenes de pacientes en cuanto a los criterios

de calidad de imagen como la resolución espacial, la resolución de contraste, la linealidad y

el ruido. Encontraron que las evaluaciones de los criterios de calidad de imagen estudiados

cambiaban al reducir el mAs, pero no intervienen en el criterio de obtener una imagen de

calidad para un estudio patológico determinado.

La información obtenida al realizar las pruebas de control de calidad con el protocolo,

el Phantom de la ACR, la información de las imágenes de los pacientes, la información

del equipo estudiado y el análisis de los radiólogos a las imágenes, permiten alcanzar los

siguientes resultados:

Cuando se analizan las pruebas verificadas con el Phantom y el análisis de las imágenes

de los pacientes, se concluye que si el tiempo de exposición mAs aumenta, el número

UH también lo hace, lo que implica un cambio en la relación contraste ruido. Al analizar

la relación contraste ruido existe la ausencia de un alto porcentaje de diferencia entre

los valores de mAs, espećıficamente entre un mAs de 110 y 130, optimizándose el

protocolo con la propuesta de utilizar un mAs de 120 para obtener una imagen con

calidad diagnostica.

El estudio, revisión y análisis de los datos del Phantom de imágenes, los datos de los
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pacientes y el criterio de los radiólogos permite establecer puntos de convergencia y

correlación entre la emisión de fotones de enerǵıa y la calidad de la imagen médica, es

decir, la reducción de la dosis de radiación no evidencia una pérdida importante en la

calidad de la imagen.

La utilización de unmAs de cierto valor, influye también en la dosis, a menor exposición

de mAs el valor de la dosis disminuye, y por tanto, una forma de optimizar la dosis de

radiación en la toma de exámenes en CT, consiste en dismuir el mAs de tal manera

que las imágenes cumplan con los criterios de calidad que requieren los radiólogos.

kV p mAs CTDI DLP A B C D E Unif. Centro 3mm CNR UH

mGy mGy.cm Poli Agua Acri Hueso Aire

110 120 8, 02 329 2 1 1 1 2 2,94 0, 67 −99, 18 −1, 75 114, 67 974, 73 −984, 89

110 130 8, 69 354 1 2 1 1 1 2,82 0, 77 −100, 37 −1, 40 115, 07 973, 65 −984, 25

110 140 9, 43 383 1 2 1 1 1 1,23 0, 70 −101, 11 −2, 01 115, 33 972, 95 −984, 10

110 152 10, 21 396 1 2 1 1 1 3,04 1, 14 −101, 07 −2, 01 114, 61 973, 15 −984, 87

Tabla 4-1.: Dependencia lineal entre el mAs utilizado, el CTDI y el DLP: A. Resolución

Espacial. B. Resolución de Contraste. C. Ruido. D. Linealidad. E. Uniformidad

de Campo. El número 1 correponde a Bien. 2. Regular y 3. Mal.

Analizando los datos de la Tabla 4-1 observamos que existe una dependencia lineal entre

el mAs utilizado, el CTDI y el DLP.

El criterio de los radiólogos que analizaron las imágenes indican que el mAs, emisión de

fotones en un examen, interfiere en la calidad de imagen. Según el cuadro anterior, para un

mAs de 120 la calidad de la imagen es la menos optima, comparando con la puntuación que

le dieron a los mAs de 130 hasta 152. Evidenciando que a mayor mAs se tienen imágenes de

mejor calidad y los protocolos se pueden optimizar con el resultado que a menor cantidad de

emisión de fotones (mAs), las imágenes siguen siendo de buena calidad. Para los radiólogos,

ninguna imagen analizada tiene una calidad de imagen baja, el porcentaje de imágenes de

buena calidad es de aproximadamente 98%.
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En cuanto a las imágenes los radiólogos le dieron un puntaje similar a la mAs de 130, 140

y 152, concluyendo que el protocolo se puede optimizar al utilizar un mAs de menor valor

para obtener la misma calidad de imagen.

Para optimizar los protocolos y controlar la dosis de radiación que reciben los pacientes,

los radiólogos concluyen que es conveniente hablar de calidad de imagen aceptable y no ca-

lidad de imagen optima.

Los radiólogos analizaron las imágenes y concluyeron que la calidad de imagen depende

de varios factores que actúan simultáneamente como uniformidad, linealidad y resolución

espacial y que estos se miden con Phantomas que se construyen con materiales plásticos, en

este trabajo se utilizaron los de la American Association of Physicists in Medicine (AAPM).

De los datos obtenidos en la relación contraste ruido se puede inferir una tendencia lineal

creciente, a medida que aumenta el mAs aumentan los valores de esta relación.

Si relacionamos el UH del polietileno con el mAs, observamos un comportamiento que no

es directamente lineal, toda vez que para un mAs de 152 el valor de UH disminuye en 0, 4.

La información analizada para la Tabla 4-1, fue extráıda de la Tabla 3-19 utilizada por

los radiólogos para analizar las imágenes.

4.0.1. Lineamientos y prácticas para la toma de datos en una examen

CT

Las mejores prácticas radiológicas se hacen siguiendo los protocolos de protección ra-

diológica establecidos en cada cĺınica, además de los protocolos de toma de exámenes y

según las conclusiones obtenidas con el estudio que realizamos, no es necesario hacer los

exámenes con valores de mAs altos, es decir, valores como el mAs de 140 muestra imágenes

de alta calidad, esto según los parámetros del equipo que se utilice.

Cada centro de imágenes diagnósticas debeŕıa determinar sus niveles t́ıpicos de dosis

CTDIvol y DLP para cada tipo de examen y su indicación cĺınica asociada, utilizando los

valores medios observados en muestras representativas como se realizó en el presente trabajo,

clasificando en adultos y niños de diferentes tamaños, estos valores deben ser comparados

con los niveles de referencia establecidos mundialmente, los valores que sobrepasen los niveles

deben ser reestudiados y justificados o reducidos, modificando las prácticas con el fin de me-

jorar la protección de los pacientes, y a su vez, deben ser comparados con otras instituciones,

realizar auditorias locales para comparar valores y observar tendencias. Se sugiere realizar

cada tres años o cuando se produzca un cambio significativo en los equipos o en la técnica
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aplicada.

Un lineamiento importante para las imágenes es elegir un corte de 2mm, entre menor es

el corte, se evidencia que los datos obtenidos son más acertados y cercanos a los valores

referencia para el control de calidad de imágenes. Otro lineamiento importante es revisar

sistemáticamente los valores de las dosis que reciben los pacientes y las dosis que emiten los

equipos, lo cual permite identificar desviaciones inesperadas debidas al mal funcionamiento

del equipo o a errores en los protocolos utilizados.

En todos los protocolos de CT que se realicen con los parámetros CTDIvol y DLP estos

deben especificarse, son reconocidos e interpretados universalmente.

En cada paciente dependiendo de la edad y el tamaño se debe elegir los valores de CTDIvol
que se van a utilizar.

Es importante calcular la dosis efectiva porque compara las dosis con otros estudios ra-

diológicos y de CT, teniendo en cuenta los niveles establecidos por organismos especializados

en el tema a nivel internacional y para valorar los resultados obtenidos.

Se debe lograr un equilibrio entre la exposición de los pacientes, el tiempo de exploración

requerido y la calidad de imagen, para ello se escoge el pitch adecuado, esta selección proce-

de del uso de gúıas nacionales e internacionales, referencias adecuadas, la experiencia de las

prácticas y toma de exámenes.

Otro lineamiento importante para reducir la dosis de radiación consiste en que los radiólo-

gos, junto con los técnicos en radioloǵıa y asesorados por un f́ısico médico interpreten los

datos dosimétricos que muestra el equipo utilizado y entender en qué forma se manipulan

estos parámetros técnicos y ser capaces de identificar rangos de dosis que sobrepasen lo ac-

tualmente aceptable y la afectación a la dosis de radiación efectiva.

El mAs se refiere a la emisión de fotones y equivale al producto del tiempo de exposición

(en segundos), por la corriente del tubo (en miliamperios), entonces la dosis de radiación es

directamente proporcional al mAs, como lo hemos comprobado en este trabajo.

El lineamiento es que, si se logra disminuir en un 50% el valor del mAs la dosis de radia-

ción disminuye en un 50%.

Un protocolo optimizado es aquél en el que se ha ajustado el valor de mAs de manera que

se logre un nivel de ruido en la imagen que sea el máximo aceptable para la interpretación

cĺınica.



5. Conclusiones

El propósito de este trabajo es promover una conciencia sobre la importancia de intentar

disminuir las dosis de radiación, aplicando los principios básicos de la protección radiológica,

calculando la dosis efectiva, entre otras dosis y comparar los resultados obtenidos con los

niveles de referencia diagnósticos establecidos por organismos internacionales.

El trabajo se centra en una propuesta de reducción de dosis en CT, dejando de lado el

análisis en medicina nuclear debido a que en esta área las dosis son mayores y las imágenes

son más puntuales y la dosis es justificada para pacientes espećıficos, además en medicina

nuclear no es significativo la calidad de imagen, el ruido es aceptable y algunos de los criterios

de calidad de imagen difieren en los que analizamos en este estudio.

El análisis realizado por los radiólogos nos permite concluir que es posible plantear alter-

nativas que permitan disminuir la dosis, conservando la capacidad diagnostica al modificar

los parámetros del protocolo con valores de 130mAs, un kV p de 110, un corte de 2mm y

un pitch de 1 y se comprueba que se conserva la calidad de imagen, que no se refiere a la

imagen perfecta pero si a la más adecuada para diagnóstico.

Con relación al análisis que hicieron los radiólogos, los métodos para la evaluación subje-

tiva de la calidad de la imagen son los que nos ofrecen un resultado más preciso de la calidad

de la imagen pues se sacan directamente de la opinión del observador. Sin embargo, presen-

tan varios inconvenientes, llevan más tiempo para ser realizadas, no siempre las opiniones

son coincidentes, entre otras a la hora de implementarlas.

La medición de control de calidad del CT cumple con los criterios establecidos por el

protocolo utilizado de la ACR, concluyendo que el equipo utilizado en el estudio esta fun-

cionando bien y dentro de las tolerancias establecidas. Es importante tener en cuenta que

es complejo mejorar la calidad de imagen, pero si mantenerla dentro de unos parámetros

adecuados para que los médicos radiólogos puedan dar un diagnostico adecuado, es decir con

capacidad diagnóstica y a bajas dosis de radiación.

A partir de los estudios realizados se recomienda como condiciones óptimas de adquisición

del tomógrafo computarizado marca SIEMENS MEDICAL, MODELO SYMBIAT2, para

tener adecuada resolución de contraste con la menor dosis posible, para una tomograf́ıa de
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abdomen un mAs = 152, kV p = 110 y un espesor de corte de 3mm, cuyos datos se pueden

observar en la Tabla 3-8.

Los valores encontrados para las UH están dentro de los rangos de tolerancia adecuados,

por ejemplo para el polietileno va desde menos 97 hasta 107, esto para el corte de 2mm que

resulta ser mejor porque los valores encontrados se acercan más al valor de referencia.

La dosis efectiva encontrada en mSv en medicina nuclear es de 5, 273mSv que equivale a

63 meses de exposición a la radiación natural.

Para un DLP de 244mGy − cm y la región del cuerpo abdomen, con un kV p de 120, la

dosis efectiva por CT es de 3, 73mSv que equivale a 44 meses expuesto a la radiación natural.

La dosis efectiva total es la suma de la dosis efectiva encontrada en medicina nuclear mas

la dosis efectiva en CT, cuyo valor encontrado es de 9, 01mSv que equivale a 107 meses

expuesto a la radiación natural.

La aplicación de protocolos optimizados, para adultos, como el tipo e indicación del estudio

supondŕıa reducir la exposición al paciente sin perdida significativa de información.

Es más complicado analizar las imágenes en pacientes que las imágenes realizadas con el

Phantom, porque las imágenes en pacientes muestran irregularidades debido a la composición

y tejidos de los órganos que se observan.

En la práctica diaria es muy importante el uso de un protocolo optimizado en CT, para

que las dosis de radiación que reciban los pacientes sean las mı́nimas. Sin embargo, también

es importante establecer parámetros apropiados para asegurar la calidad de la imagen con

el mismo criterio de minimizar la dosis de radiación.

Los resultados muestran que, a menor exposición, menor dosis, como era de esperar, pero

esto no significa necesariamente una perdida de calidad de imagen, tanto en las imágenes

del Phantom como en las de los pacientes.
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A. Anexo: Especificaciones técnicas del

equipo FLUKE para dosimetŕıa

Detector Inalámbrico TNT 12000WD

Figura A-1.: Detector Inalámbrico TNT 12000WD.
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Especificaciones técnicas del dośımetro TNT 12000 DoseMate

Figura A-2.: Especificaciones técnicas del dośımetro TNT 12000 DoseMate.



B. Anexo: Formato 1

FORMATO N◦1. CUESTIONARIO PARA RADIOLOGOS CON CRITERIOS

DE IMÁGENES DIAGNOSTICAS EN TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA

Radiólogo: 1 – 2 – 3

Las siguientes son imágenes de Gammagraf́ıas óseas realizadas a pacientes con el SPECT/CT

Symbia T True Point Siemens, es importante determinar los criterios que sirven para deter-

minar un buen diagnóstico con la imagen obtenida.

Los criterios de calidad de imagen y valores dosimétricos de referencia para los exámenes

de Tomograf́ıa Computarizada (CT) dorso lumbar y sacro de la gúıa europea son:

Determinantes de calidad de imagen en tomograf́ıa computarizada:

CRITERIO 1 2 3 OBSERVACIONES

Resolución espacial

Resolución de contraste

Ruido

Linealidad

Uniformidad de campo

Determinantes de calidad de imagen (1:bien; 2:regular; 3:mal)
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CRITERIOS DE IMAGEN Y VALORES DE REFERENCIA DE DOSIS PROPUESTOS

EN LA GUIA EUROPEA DE CALIDAD PARA LOS EXAMENES DE COLUMNA LUM-

BAR

1. Criterios de imagen. 1 2 3 4

1.1 Visualización de:

1.1.1 La región donde se sospecha la patoloǵıa.

1.1.2 La médula y ráıces nerviosas.

1.2 Reproducción cŕıtica (Reproducción visualmente ńıtida

de):

1.2.1 Los bordes de los discos intervertebrales.

1.2.2 El saco tecal.

1.2.3 La grasa peritecal.

1.2.4 Los agujeros de conjunción.

1.2.5 Las ráıces nerviosas.

1.2.6 El hueso cortical y trabecular.

1.2.7 Las articulaciones vertebrales interapoficiarias.

1.2.8 Los ligamentos paravertebrales.

Validez diagnostica (1: Excelente; 2: Aceptable; 3: Probablemente no; 4: deficiente).

2. Criterios de dosis de radiación.

2.1 CTDIw: 35 mGy.

2.1 DLP : 800 mGY · cm.
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CRITERIOS DE IMAGEN Y VALORES DE REFERENCIA DE DOSIS PROPUESTOS

EN LA GUIA EUROPEA DE CALIDAD PARA LOS EXAMENES DE TORAX GENERAL

1. Criterios de imagen. 1 2 3 4

1.1 Visualización de:

1.1.1 La pared torácica completa.

1.1.2 Toda la aorta torácica y la vena cava.

1.1.3 El corazón completo.

1.1.4 El parénquima pulmonar completo.

1.2 Reproducción cŕıtica (Reproducción visualmente ńıtida

de):

1.2.1 La aorta torácica.

1.2.2 La tráquea y los bronquios principales.

1.2.3 El tejido paratraqueal.

1.2.4 El esófago.

1.2.5 El borde pleuromediastinico.

1.2.6 Los vasos pulmonares grandes y medianos.

1.2.7 El borde entre la pleura y la pared torácica.

2. Criterios de dosis de radiación para el paciente en el examen de tórax general.

2.1 CTDIw: 35 mGy.

2.1 DLP : 800 mGY · cm.
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CRITERIOS DE IMAGEN Y VALORES DE REFERENCIA DE DOSIS PROPUESTOS

EN LA GUIA EUROPEA DE CALIDAD PARA LOS EXAMENES DE ABDOMEN GE-

NERAL

1. Criterios de imagen. 1 2 3 4

1.1 Visualización de:

1.1.1 Diafragma.

1.1.2 Todo el h́ıgado y el bazo.

1.1.3 Aorta abdominal y porción proximal de iliacas comunes.

1.1.4 Pared abdominal incluyendo todas las hernias.

1.2 Reproducción cŕıtica (Reproducción visualmente ńıtida

de):

1.2.1 Parénquima hepático y de los vasos intrahepáticos.

1.2.2 Parénquima esplénico.

1.2.3 Intestino.

1.2.4 Contornos pancreáticos.

1.2.5 Duodeno.

1.2.6 Aorta.

1.2.7 Bifurcación aortica y las iliacas comunes.

1.2.8 Ramas de la aorta abdominal.(cuatro como mı́nimo).

1.2.9 Vena cava.
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CRITERIOS DE IMAGEN Y VALORES DE REFERENCIA DE DOSIS PROPUESTOS

EN LA GUIA EUROPEA DE CALIDAD PARA LOS EXAMENES DE PELVIS GENERAL

1. Criterios de imagen. 1 2 3 4

1.1 Visualización de:

1.1.1 Huesos iliacos completos.

1.1.2 Hueso isquiático completo.

1.1.3 Vejiga urinaria completa.

1.1.4 Músculos pelvianos.

1.2 Reproducción cŕıtica (Reproducción visualmente ńıtida

de):

1.2.1 Pared de la vejiga.

1.2.2 Porción distal de los uréteres.

1.2.3 Recto.

1.2.4 Espacio perirrectal.

1.2.5 Útero.

1.2.6 Próstata.



C. Anexo: Diagnostic Reference Levels

Figura C-1.: DRLs para la comisión europea(McCollough et al., 2011)

Figura C-2.: DRLs para CTDIvol(mGy) y DLP(mGy.cm)(McCollough et al., 2011)
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Figura C-3.: DRLs para CTDIvol(mGy) y DLP(mGy.cm)(McCollough et al., 2011)



Optimización de las dosis de radiación en

función de calidad de imagen en SPECT/CT

para medicina nuclear.

fue compuesta en LATEX,

usando los caracteres CM (Computer Modern Fonts).




