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Objetivos docentes:

Explicar por qué debemos optimizar la dosis de radiacion en los estudios de
tomografia computarizada (TC).

Resumir las magnitudes empleadas en la dosimetria de la TC.

Describir los factores relacionados con la dosis y la calidad de imagen en TC.

Analizar como podemos optimizar la dosis de radiacion en TC.
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Revision del tema:

 Introduccion:

El incesante aumento de los estudios de TC ha generado preocupacion por los efectos de la radiacion ionizante
en los pacientes. Es importante que el/la radidlogo/a entienda la relacion entre la dosis de radiacion, los riesgos
que conlleva y como afecta a |la calidad de |la imagen. El conocimiento de los factores implicados en la
adquisicion y calidad de la imagen de la TC, asi como de las herramientas disponibles para el control de la dosis,
resulta fundamental para optimizar los estudios y adecuarlos a la finalidad diagndstica.

* ¢Por quée debemos optimizar la dosis? Efectos bioldogicos de las radiaciones ionizantes:

La radiacidn ionizante interacciona con la materia pudiendo causar dano en las células que componen los
tejidos. Se conocen dos tipos de efectos relacionados con la radiacion ionizante:

o Efectos deterministas: Aparecen siempre a partir de una dosis conocida (umbral) y su gravedad depende de la
dosis (relacion lineal dosis-efecto). Son secundarios a lisis celular y suelen aparecer precozmente tras la
irradiacion. Aparecen tras una dosis alta. Por ejemplo, las cataratas agudas aparecen a partir de 0,5Gy (5Sv).

o Efectos estocasticos: Pueden aparecer o no a partir de cualquier dosis (sin umbral) y su gravedad es
independiente de |la dosis, si bien la probabilidad de que aparezcan aumenta con la dosis (fig. 1). Son
secundarios a dano celular no letal, aparecen tardiamente y la complicacion mas temida es la carcinogénesis.

Efectos estocasticos

Probabilidad

Dosis

Fig. 1 Relacion entre la dosis y la probabilidad de efectos estocasticos.
A medida que aumenta la dosis aumenta la probabilidad, sin dosis umbral.

En TC preocupan los efectos estocasticos pues los estudios habituales emplean una dosis muy inferior al umbral
determinista. El modelo de riesgo de cancer mas aceptado para la dosis que se emplea en TC es el modelo lineal
sin umbral recogido en el informe BEIR VII [1], segun el cual incluso |la dosis mas baja tiene riesgo de cancer
asociado. La poblacidon pediatrica es especialmente sensible a |la radiacidn ionizante; estudios recientes han

puesto de manifiesto los riesgos de la TC en ninos [2,3].
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* Dosimetria en TC:
Las magnitudes que se emplean para medir la dosis en TC son:

* CTDIvol: Representa la dosis de radiacion absorbida promedio estimada dentro del volumen de exploracidn,
calculado en base a fantomas estandarizados (habitualmente uno de 16cms de diametro para la cabeza de los
adultos vy la cabeza y cuerpo de los nifos, y otro de 32cms para el cuerpo adulto). Su unidad es el mGy. No
tiene en cuenta la longitud del estudio.

* DLP: Representa la dosis absorbida teniendo en cuenta la longitud del estudio. Se calcula a partir del CTDIvol:
DLP=CTDIvol (mGy) x Longitud del estudio (cms).

La dosis absorbida describe la cantidad de radiacion recibida por los tejidos: Mide la energia depositada en un
tejido por unidad de masa. Es importante saber que el CTDIlvol es una medida independiente del tamano del
paciente y por tanto no representa la dosis absorbida real por el paciente: Para un mismo CTDIlvol, un paciente
pequeno tendra mayor dosis absorbida real que un paciente mas grande.

Para estimar el riesgo de carcinogénesis derivado de las pruebas de TC se emplea la dosis efectiva, que tiene en
cuenta la radiosensibilidad de cada organo. Se calcula en base al DLP por un factor de conversion especifico para
cada region [4].

Los escaneres modernos muestran el CTDIvol y DLP de manera prospectiva en la consola del operador, de
manera que si excede la dosis deseada se pueda manipular los parametros de adquisicion para reducir la dosis
antes de realizar la prueba. Asi mismo, al final de cada estudio el TC emite un informe con el CTDIvol y el DLP
que debera quedar recogido en el historial del paciente (Fig. 2) [5].

Informe de Dosis

Scan Range CIDlvol DLP Phantom

series  Type (mm) (mGLy) (MmGy-cm) cm

Scout - - - -
Helical 13.500-1225.500 /.54 202.22 Body 32

|

2

3 Helical 1131.000-1548.000 /.97 368.91 Body 32

8 Helical 164.750-590.250 9.68 172.17 Body 32
Total Exam DLF: /43.31

Fig.2 Informe de dosis tras el estudio de TC en el que se refleja el CTDIvol y €l DLP.

Recientemente se ha desarrollado software de monitorizacion de dosis que recoge la informacion relativa a la
dosis de cada estudio, facilitando su analisis, y permite establecer niveles de alarma para dosis excesivas. Se
recomienda revisar los protocolos periddicamente para comprobar que las dosis se mantienen en los niveles
deseados, especialmente cuando se realizan modificaciones en los protocolos.
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* Fundamentos basicos de la proteccion radiologica: Justificacion, optimizacion vy
limitacion:

La optimizacion de la dosis de radiacion es uno de los 3 pilares fundamentales de |la proteccidon radiologica. Se
basa en el principio ALARA (As Low As Reasonably Achievable) que establece que |la dosis de radiacion a un
paciente debe ser tan baja como sea razonablemente posible.

Pero antes de optimizar un estudio, el/la radidlogo/a debe considerar si la prueba esta justificada: Toda
exploracion que implique el uso de radiaciones ionizantes debe suponer un beneficio mayor para el paciente
que el riesgo que implica la exposicion. Se ha de decidir si la TC cumple criterios clinicos para su realizacion v,
especialmente en ninos y poblacion joven, valorar una prueba alternativa que no utilice radiaciones ionizantes
(ecografia, RM).

No existe ninguna duda de que los beneficios de una TC clinicamente justificada superan ampliamente los
riesgos de una exposicion a las dosis de radiacion que se emplean en la TC. Sin embargo, se estima que
alrededor de un 30% de las TC realizadas no estarian justificada. Es tarea de los radiologos y de los médicos
prescriptores reducir al minimo el numero de exploraciones innecesarias. El empleo de guias vy
recomendaciones publicadas [6] puede resultar de gran utilidad. En este sentido, |la SERAM recogio en 2014 una
serie de recomendaciones de “no hacer” entre las que se incluyen varias relativas a la TC [7].

Comision de Asuntos Profesionales de la SERAM

Recomendaciones de
“no hacer”

Para médicos prescriptores, radiélogos y pacientes

>

SEeRam

Sociedad Espanola de Radiologia Médica

Imagen de portada del documento “Recomendaciones de no hacer” de
la SERAM.

En cuanto a la limitacion de la dosis, al contario que en los trabajadores expuestos y la poblacion general, los
pacientes no tienen establecido un limite de dosis. Sin embargo, es recomendable emplear niveles de dosis de
referencia para diagnostico publicados [8] o establecer niveles propios en cada centro con el fin de no
sobrepasar dosis excesivas.
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Optimizacidon de la dosis de radiacion:

Una vez que hemos considerado que una TC esta justificada, el siguiente paso es adecuar la exploracion al
interés clinico de la prueba. Para optimizar los estudios, debemos conocer los principales parametros que
influyen en la dosis, los componentes de |la calidad de |la imagen, entender la relacion entre ambos y estar
familiarizados con las herramientas de optimizacion disponibles. Lo primero que debemos valorar es:

o Longitud del estudio:

Ajustar la longitud de la exploracion a la region de interés del estudio es la manera mas sencilla de ahorrar
dosis. Por ejemplo, para un control de adenoma es suficiente examinar desde las cupulas diafragmaticas hasta
los polos renales inferiores.

o NUmero de fases necesarias:

Debemos valorar (sobre todo en estudios abdominales) qué fases nos aportaran informacion y prescindir de las
series innecesarias (omitir fase pre-contraste si es posible; en estudios hepaticos en pacientes jovenes valorar
necesidad de fase retardada). En algunos casos urolégicos podremos combinar distintas fases utilizando la
técnica de “split-bolus” para reducir la dosis [9]. De manera similar, los procedimientos intervencionistas
guiados por TC pueden beneficiarse de una reduccidon en la dosis si ésta se ajusta al minimo necesario,
especialmente si van a adquirirse multiples series (por ejemplo, para comprobar la colocacion de catéter de
drenaje en una coleccion conocida).

 Parametros de la TC que influyen en la dosis de radiacion durante la adquisicion:

Los principales parametros implicados son el potencial del tubo, la corriente del tubo, el tiempo de rotacion y
el pitch:

" Potencial del tubo: Expresado en kV. Determina la calidad del haz de rayos X: a mayor kV mayor energia de
los rayos X y mayor capacidad de penetracion.

" Corriente del tubo: Expresado en mA. Determina el numero de rayos X emitido por el tubo. A mayor mA
mayor cantidad de rayos X.

" Tiempo de rotacion: Medido en segundos. El numero de fotones adquiridos por una rotacion de 3602 del
tubo es proporcional al producto de los mA por el tiempo de rotacion, o mAs. Como generalmente el tiempo de

rotacion es fijo, el numero de fotones usados para crear la imagen de TC es directamente proporcional a los
mA.

" Factor de paso (“pitch”): Es la razon entre el avance de la mesa de exploracidon por cada rotacion de 3602 (en
mm) vy el ancho del haz de rayos X. Un pitch = 1 significa que no hay solapamiento anatomico de la regién a
explorar ni “huecos” en la espiral de adquisicion. Con los otros parametros constantes, un pitch <1 aumenta la
dosis (por solapamiento) y un pitch >1 disminuye la dosis, a cambio de perder informacion. Aunque es muy
dependiente del escaner y del tipo de estudio, el rango mas empleado se encuentra entre 1y 1.5

.
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* Componentes de la calidad de imagen:

La calidad de imagen puede definirse como el grado de exactitud con el que se reproducen en la imagen las
caracteristicas del objeto examinado. Obviando los artefactos, la calidad de la imagen viene determinada
fundamentalmente por la resolucidon espacial, la resolucion de contraste y el ruido.

* Resolucion espacial: Define |la capacidad de distinguir entre dos estructuras pequenas proximas entre si.

* Resolucion de contraste: Describe la habilidad de la TC de discriminar pequenos cambios de densidad en los
tejidos. Por ejemplo, discriminar una lesion focal hepatica respecto al resto del parénquima.

* Ruido: Se define como las fluctuaciones aleatorias del valor estimado para el coeficiente de atenuacion.
Puede medirse como la desviacion estandar de los valores del numero TC para regiones anatdmicas

uniformes.

El ruido es una de las principales limitaciones para la reduccion de dosis. Cuando tenemos 2 voxeles de un tejido
idéntico, esperariamos medir el mismo coeficiente de atenuacion para cada uno de ellos y que sus numeros TC
sean iguales, pero esto no es asi (fundamentalmente debido al llamado “ruido cuantico”). Esta desviacion
estadistica es la que se visualiza en la imagen como un patréon granular irregular que degrada la calidad de Ia

Imagen.

Cuando aumenta el ruido disminuye la resolucion de contraste, afectando a la visualizacion de pequenas
diferencias de densidad en los tejidos. El ruido depende fundamentalmente de la cantidad de fotones que hay
en los voxeles, por lo que si aumentamos los mAs de manera que mas fotones alcancen los detectores

disminuiremos el ruido, pero a costa de aumentar la dosis de radiaciéon al paciente (Fig. 3).

1: max=150,0 av=2,6 sd=53,0 'ﬁ" 1B » 1l: max=105,0 av=2,8 sd=26,3

160 mA 320 mA

1: max=47,0 av=1l,2 sd=12, 4 sd=8, 7 1: max=23,0 av=1l,0 sd=6,1

Fig. 3 Relacion mA - Ruido:
Imagen de un fantoma de cabeza con distintos mA (120kV; 1.25mm de espesor de corte). Se observa como al aumentar los mA dismi-
nuye el ruido (reflejado en la disminucion de la desviacion estandar en la region de interés).

P
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Existen otras formas de disminuir el ruido sin aumentar la dosis:

= Algoritmo de reconstruccion (kernel):

Cuando se reconstruyen las imagenes, podemos usar diferentes algoritmos para acentuar, realzar, mejorar o
atenuar ciertos aspectos de los datos. El algoritmo de reconstruccion afecta al ruido y a la calidad de imagen en
general. Reconstrucciones suaves se utilizan para imagenes que no requieren una alta resolucion espacial de
imagen; suprimen el ruido a costa de perder detalles de la imagen. Reconstrucciones mas duras mantienen las
estructuras pequenas pero no reducen el ruido de la imagen de manera efectiva (fig. 4).

B

Fig. 4 Efecto del algoritmo de reconstruccion en la calidad de imagen. En la 1zquierda se ha empleado un
algoritmo “blando” y a la derecha uno “duro”, mas granulado (mayor ruido) aunque con bordes mas nitidos.

= Grosor de corte:

Ya hemos mencionado que el ruido depende del numero de fotones en cada voxel. Por tanto, al aumentar el
grosor de los cortes disminuimos el ruido (cada pixel representara un voxel de mayor tamano y por ende,
contendra mas fotones) (fig. 5). El grosor de corte se relaciona inversamente con la resolucion espacial: a

menor grosor de corte mayor resolucion espacial. Aunque el grosor no influye directamente en la dosis, si
gueremos disminuir el grosor de corte manteniendo el mismo ruido hemos de aumentar la dosis.
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1.25mm

1l: max=47,0 av=1l,2 sd=12, 4 1l: max=26,0 av=1l,0 =sd=5,08

Se:3d [A] Se:2 [A]
Im: 183 Im: 39
SL:-92.0mm SL:-92.3mm

7 | Estadisticas de pixeles (1) X BT el DR " Y " Y N ¥ ' Estadisticas de pixeles (1)

: . A7 SNBSS At : 1 | % Perimetro: 213.70 mm
Perimetro: 213.70 mm SO SRR ¥t Ty U ' SR &
Area: 2853 52 mm?® ‘ & . R " o NS P . Area: 2853.52 mm

> .‘ . ) . R ‘: ..-.‘. »\_ ¥, » o e - ,T' - .: 4 » A P
Estadisticas de pixeles 1o ®ni ek s ad? i RN N e floo | Estadisticas de pixeles

NO: 4224 b\t -.. o ' i ,:::' ' "< . ‘ . -.:-‘..-.‘.. :-: ;.:;.‘” "' ," ':.;.,'-' o" 5y :\:T 422414
Minimo: -42 o N N S A ; . R vinimo:
3Ximo: Ao I g ’ 3 o ST a2 2 2 Maximo: 109
Maximo: 156 N S A e i
Desvest: 26.9 - ;’_ ) ‘« - 1 . = esvest: 13.

120 KV T 120 KV

ST 0.6mm - i sk i ST 5.0mm

512x%512 512x512

VOLUMEN O.Bmm ABDOMEN 5/3 S5IN CIV

Fig. 5 Relaci6n entre grosor de corte y ruido. Se observa como al aumentar el grosor de corte disminuye el ruido. Arriba, fantoma con misma dosis
(200kV y 160mA) y diferente grosor. Abajo 1zquierda, adquisicién volumeétrica de 0.6mm de TC abdomuinal; a la derecha reconstruccién de Smm.

También influyen en la calidad de imagen el campo de visidn a reconstruir (FOV) y la matriz de visualizacion. El

tamano del pixel resulta de dividir el tamano del FOV (en mm) entre la matriz.

1 Pixel: Inversamente relacionado con la resolucion espacial, cuanto mas pequeino mejor (fig. 6).
. Matriz: directamente relacionado con la resolucidon espacial, cuanto mas grande mejor.

. FOV: inversamente relacionado con la resolucidn espacial, cuanto mas pequefio mejor.

Fig. 6 Influencia del tamaiio del pixel en la resolucion espacial. Simulacion del tamafio del pixel de una TC abdominal; a medida que aumenta el
tamafio del pixel, disminuye la resolucion espacial.
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Optimizacion de los parametros y herramientas disponibles:

 Modificacion del potencial del tubo:

Disminuir el kV puede tener un gran efecto en la reduccion de dosis: Con mA constante, disminuir el potencial
de 120 a 100kV puede resultar, en algunos estudios, en una reduccidon aproximada del 33% [10]. Ademas,
disminuir el kV aumenta la atenuacion del contraste iodado, mejorando el contraste tisular en la imagen.

Sin embargo, si los otros parametros se mantienen constantes, disminuir el kV puede aumentar
considerablemente el ruido (fig. 7) de un modo no lineal (si el kV es insuficiente, los fotones no atraviesan los
tejidos), de manera que los estudios dejen de ser diagnosticos. Como resultado, cuando se utiliza un potencial
del tubo bajo, debe aumentar los mA para preservar la calidad de la imagen. A pesar de ello, ciertos estudios
obtenidos con un potencial de tubo bajo (100 u 80 kV) con un mA ajustado apropiado puede tener calidad
diagnostica con una reduccion significativa de la dosis. Esto ultimo, es especialmente valido para la poblacién
pediatrica y pacientes delgados. Por lo general, 100-80 kV es adecuado para ninos. Por el contrario, en pacientes
obesos puede ser necesario aumentar los kV hasta los 140kV con el fin de obtener una imagen con calidad

diagnostica.

1l: max=34,0 av=,6 sd=11,1

80 kV

1: max=78,0 av=,1 sd=20,7
1l: max=42,0 av=1,0 sd=13,6 WARTHQL AUl ‘

Fig. 7 Relaci1on entre el potencial del tubo y el ruido. En la imagen del fantoma puede observarse como al
disminuir el kV aumenta el ruido (resto de parametros constantes; 200mA, espesor de corte 1.25mm)

No obstante, modificar el potencial del tubo no es una practica habitual ya que obliga al radiélogo a revisar el
habito constitucional de cada paciente, la region a estudiar y la importancia del contraste iodado para
determinar si la disminucién del kV es apropiada (aparte de reajustar los mA necesarios para el nuevo voltaje).
La falta de guias en el manejo del kV dificulta aun mas su modificacion.
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o Seleccion automatica del potencial del tubo:

Recientemente ha aparecido una herramienta que permite la automatizacidon de la seleccion de los kV. La
herramienta calcula la combinacion 6ptima de corriente y potencial del tubo para obtener una calidad de
imagen deseada, dependiendo del tipo de estudio a realizar, la region del cuerpo y el habito del paciente. Es
esperable que con el tiempo se generalice esta herramienta (hasta ahora solo disponible en un fabricante).

e Modificacion de la corriente del tubo:

La corriente del tubo guarda una relacion lineal con la dosis de radiacion cuando los otros factores son
constantes. De esta manera, si los mA se reducen en un 50%, la dosis disminuye en la misma medida. Sin
embargo, como ya hemos explicado, disminuir los mA puede conllevar un aumento significativo del ruido.

o Modulacion automatica de la corriente del tubo (control automatico de la exposicion):

Hasta la llegada del control automatico de la exposicion (CAE), los mA venian determinados por la region con
mayor atenuacion del estudio, de manera que el resto de las regiones exploradas recibian una dosis mayor de la
necesaria. El CAE es una herramienta que modula la dosis de radiacion impartida (cambiando los mAs) en base
al tamano del paciente y la atenuacion: Aumenta los mAs en las partes del cuerpo con mayor atenuacién (como
los hombros) y la disminuye en las partes con menor atenuacion (como en el resto del torax). Puede ayudar a
reducir la dosis hasta en un 40-50%.

Existen distintos tipos de CAE, que en algunos casos se combinan con mayor rendimiento:

- Basado en el tamano del paciente: realiza un ajuste general de los mAs en funcion del tamano general del
paciente determinado por la radiografia de planificacion (scout). Es importante realizar el scout con el mismo
kV que el que se va a emplear en el estudio.

- Modulacion en el eje Z: la corriente del tubo se adapta para mantener una calidad de imagen constante a lo
largo de la region explorada, basandose en los datos obtenidos del scout (fig. 8).

- Angular (ajuste en el plano X-Y): Ajusta los mAs mientras el tubo rota 3602 alrededor del paciente.

- Modulacion 3D: combina el ajuste en los ejes Z, X e Y.

Fig.8 Automodulacion de la corriente. Simmlacion de la modulacion de mAs por rotacion a lo largo
del eje Z en un scout lateral.
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Factores a tener en cuenta en la modulacion automatica de la corriente:

v’ Ajuste de la calidad de imagen deseada:

Para usar el CAE, el operador debe seleccionar la calidad de imagen deseada en términos de ruido o mAs de
referencia (segun fabricante). Es imperativo ajustar la calidad de imagen deseada a la finalidad diagnostica del
estudio: En estudios que precisan de una alta calidad de imagen (como los estudios hepaticos), debemos
seleccionar un nivel de ruido mas bajo (0o mAs de referencia mas alto) que en estudios que precisan de menor
calidad (como deteccion de litiasis renal) (fig. 9). Por otro lado, si no se establece un limite maximo apropiado,
pacientes obesos pueden recibir una dosis exagerada sin que ello suponga un beneficio diagnodstico (anadir que,
por lo general, aceptamos mas ruido en pacientes obesos que en pacientes delgados).

Fig. 9 Importancia de seleccionar un nivel apropiado de calidad de imagen. 1zqda: TC abdominal de alta calidad en paciente
con neoplasia de sigma conocida: sutiles lesiones hepaticas (flechas) que podrian haber pasado desapercibidas en un estudio con
mayor ruido. Dcha: Estudio abdominal de baja dosis en paciente con colico renal persistente: se identifica con claridad la litiasis
ureteral 1zquierda: mayor dosis no hubiera supuesto una diferencia diagnostica.

v’ Centrado del paciente:

Algunos tipos de CAE utilizan el scout para determinar el tamano general del paciente y calcular la dosis
necesaria. Un centrado inadecuado puede modificar el tamano del scout y afectar a la dosis de mA (demasiado
cerca del tubo magnificara el scout, de manera que aumenta la dosis y viceversa) (fig. 10).
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Fig. 10 Importancia del centrado del paciente en el gantry. Simulacion de distintos centrajes en el gantry: En el medio,
centrado correcto. A la 1zquierda el paciente esta demasiado cerca del tubo de rayos X (representado por la flecha) lo que
magnifica el scout; a la derecha demasiado lejos. La utilizacion del indicador laser es util para centrar al paciente.

v’ Posicidn de los brazos:

En los estudios que requieran modificar la posicion de los brazos (como en un estudio cérvico-toracico), es
preferible realizar un scout para cada region (si se emplea el mismo scout para las dos regiones puede resultar
en un exceso o defecto de dosis en una de las regiones en aquellos CAE que emplean el scout como referencia).

v Regiones no incluidas en el scout:

Si ampliamos el estudio a regiones no incluidas en el scout, hemos de tener en cuenta que la herramienta no

dispondra de informacion de tales regiones, y por defecto suele impartir una dosis elevada que puede resultar
excesiva.

v’ Protesis metalicas:

Las protesis metalicas de gran tamano atenuan significativamente los rayos X, de manera que el software de
automodulacion puede sobreestimar la dosis necesaria para el estudio (sin aportar informacion adicional), por

lo que debemos vigilar la dosis prevista antes de |a realizacion del estudio o en su defecto seleccionar una dosis
fija de mA adecuada.
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Hay que recalcar la importancia del centrado del paciente en el eje X-Y, no solo por la automodulacion de |la
corriente:

La mayoria de los escaneres actuales utilizan un filtro en forma de pajarita (filtro bowtie) para corregir la
intensidad del haz de rayos con el fin de producir rayos X basados en las caracteristicas de atenuacion de las
regiones escaneadas; en las areas de gran atenuacion un segmento mas fino del filtro es usado para aumentar
la intensidad de los rayos X mientras que en las areas de baja atenuacidn se usa un segmento mas grueso para
reducir la intensidad. Si el paciente no esta correctamente centrado, la modificacion de la intensidad de los
rayos X por el filtro no se hara correctamente, aumentado l|la dosis en zonas de baja atenuacion
(sobreexposicion innecesaria) y disminuyéndola en las de alta atenuacion (aumentando el ruido) (fig. 11).

Fig. 11 El filtro “bowtie” y la importancia del centrado del paciente.

e Reconstruccion iterativa:

La reconstruccion iterativa (RI) es un algoritmo de reconstruccidon que procesa matematicamente los datos
proyectados de manera diferente al método convencional de retroproyeccion filtrada (FBP), de manera que
consigue una reduccion del ruido mas eficiente que el algoritmo de FBP [11].

La RI, por si sola, no reduce la dosis de radiacion. La gran ventaja de la Rl frente a la FBP es su capacidad de
disminuir el ruido y mejorar la calidad de la imagen, incluso con dosis de radiacion significativamente menores.
De esta manera, permite disminuir la dosis de radiacion sin repercusion en la calidad de imagen, pudiendo
reducir la dosis hasta en un 40-60% segun los fabricantes.

®

P



n,;. ,‘.' a \ .';.‘\,.O . [N

» ; -
- . - rl . ’ -
: “ 4 :‘ . B p-l‘ » -, y 3 e ‘- ""
- » > A ".i % 45
, y . o - . . - & .
3 ?4, ' & '-) “ _ Y

» B ri's.‘

Congreso Nacional

Palacio de Congresos Baluarte

La mayoria de los métodos de Rl que se emplean actualmente consisten en un método “hibrido” en el que se
combina la FBP y la Rl. Esto permite al usuario seleccionar distintos niveles de reconstruccion iterativa, lo cual
presenta dos ventajas: Por un lado, reduce el tiempo necesario para la reconstruccion de los estudios (los
modelos de Rl “puros” pueden tardar cerca de 1 hora en procesar una TC abdominal), y por otro, las imagenes
obtenidas con los métodos “hibridos” se parecen mas a las tradicionales de la FBP (las imagenes reconstruidas
con Rl tienen una apariencia mas “artificial” comparada con la FBP). Conforme se incrementa el grado de RI
presente en la reconstruccion disminuye el ruido de la imagen (fig. 12).
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Fig 12. Reconstruccidn iterativa. Efecto de la RI sobre el ruido en una
misma 1magen de una TC abdominal aplicando diferentes grados de RI
(de arriba abajo: 10%, 40% y 60%).
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Cuadro de referencia rapida en la optimizacion de la dosis en TC:

REVISAR RECOMENDACIONES

- Evitar exposiciones innecesarias
Justificacion - En ninos y jovenes, si es posible, cambiar por prueba sin radiacion (RM, ecografia)

Longitud del estudio - Limitar a la region requerida segun la indicacion clinica.

- Prescindir de fases innecesarias (¢ necesito fase pre-contraste?éretardada?)

Numero de fases - Valorar split-bolus
- Considerar bajar dosis en procedimientos intervencionistas

- Ajustar kV al tamano del paciente

Voltaje del tubo - En nifios, valorar 80-100 kV

- Utilizar modulacion automatica

Corriente del tubo - Adecuar calidad de imagen deseada a la finalidad diagndstica
- Evitar sobreexposicion en pacientes obesos; centrar bien al paciente

- Emplear reconstruccion iterativa

Calidad de imagen - Ajustar grosor de corte, tamano del FOV y matriz

- Establecer alarmas para dosis excesivas

Monitorizacion de dosis . .
- Revision protocolos periédicamente

= Conclusion:

El aumento en el numero de estudios de TC genera preocupacion por los posibles efectos de
la radiacion ionizante en los pacientes. Como radidlogos, debemos estar familiarizados con las
herramientas que permiten optimizar la dosis. El entendimiento de los factores que influyen
en |la dosis de radiacion y la calidad de imagen de la TC es fundamental para adecuar la

exploracion al interés clinico de la prueba.
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