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Resumen

Este trabajo tiene como finalidad conocer la manera en la que se obtienen y tratan
los datos relativos a las dosis de radiacion a pacientes en intervenciones cardioldgicas guiadas
por rayos X. Estos datos, proporcionados por el equipo de fluoroscopia Siemens Artis Zee,
nos han sido facilitados por el Servicio de Radiofisica y Proteccién Radiolégica del Hospital
Clinico Universitario de Valladolid. Veremos que mediante una medida directa a través de
una camara de ionizacién a la salida del tubo de rayos X se podra estimar la dosis en
un punto cualquiera en la direccion del haz. Esta estimacion se realizara a una distancia
concreta del tubo, en el llamado punto de referencia intervencionista. Comprobaremos que
este valor estd bastante relacionado con la dosis en piel al paciente, que el equipo estima tras
la intervencién a partir de los datos asociados a la configuracién geométrica. Analizaremos
diversas magnitudes correspondientes a las intervenciones realizadas durante los anos 2014,
2015 y primera mitad del 2016 y compararemos las dosis en piel obtenidas con los umbrales
de lesion y con las producidas por otras técnicas.

Para asegurar que las estimaciones son correctas se recurre a un control de calidad,
donde se comprueba ademas que no haya degradacién de la imagen que pueda conllevar a
la aplicacién de dosis innecesarias. Durante la realizacion de este trabajo se asistio a este
control, que también se describira en el documento.

Abstract

The aim of this report is to know the way in which the data on radiation doses to
patiens in guided cardiology interventions is obtained and treated. This data, generated by a
Siemens Artis Zee fluoroscopy equipment, has been provided to us by the Radiophysics and
Radiological Protection Service of the Hospital Clinico Universitario de Valladolid. We will
see that a direct measurement through an ionization chamber at the exit of the X-ray tube
will allow us to estimate the dose at any point in the direction of the beam. This estimation
will be realized at a specific distance from the tube, in the so-called interventionist reference
point. We will find that this value is quite related to the skin dose to the patient, that
the equipment estimates after the intervention using the data associated to the geometric
configuration. We will analyze some magnitudes corresponding to the interventions carried
out during the years 2014, 2015 and the first half of 2016 and we will compare the skin
doses obtained with the thresholds for radiation injury and with the doses produced by other
techniques.

To ensure that the estimations are correct a quality control is carried out, where
it is also verified that there is no degradation of the image leading to the application of
unnecessary doses. During the development of this report we attended this quality control,
which will also be described in the document.
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3 INTRODUCCION

1. Introduccion

Los procedimientos intervencionistas vasculares guiados por rayos X se han ido per-
feccionando de manera muy importante en las ultimas décadas y han aumentado de manera
notoria ano tras ano. A modo de ejemplo, en EEUU se pasé de la cifra de 2,45 millones de
cateterismos cardiacos en el ano 1993 a 4,6 millones en el 2006. En Europa se estima que ac-
tualmente la cantidad de procedimientos ronda la cifra de 5000 por millén de habitantes/ano
[1]. Cada vez se realizan procedimientos mas complejos y efectivos, lo que ha dado como re-
sultado intervenciones cada vez mas prolongadas y, como consecuencia, con mayor radiacion
no solo para el paciente sino también para los trabajadores ocupacionalmente expuestos. Fre-
cuentemente estas radiaciones implican dosis en piel al paciente considerablemente grandes.
Se sabe que a partir de ciertos umbrales la radiacion causa danos significativos en la piel,
desde pérdidas capilares hasta necrosis, y que de manera estocéastica también puede llevar a
carcinogénesis.

Segtn cifras de la Comisién Cientifica de las Naciones Unidas sobre los efectos de la
radiacién atémica (UNSCEAR), las tomografias computarizadas constituyen el 5% de todos
los exdmenes radioldgicos pero aportan el 35 % de la dosis colectiva recibida, mientras que los
procedimientos de intervencién coronaria percutéanea son el 1% de todos los procedimientos
radiolégicos pero conllevan el 10% de la dosis recibida [2]. En las tltimas décadas se ha
observado con preocupacion el aumento progresivo de la dosis colectiva recibida con fines
médicos. Sin lugar a dudas los rayos X han constituido uno de los avances més importantes de
la historia de la medicina, pero nos enfrentan a un desafio sobre cémo utilizarlos éptimamente
para minimizar la dosis recibida. Existen métodos simples para ello, como reducir el tiempo
de fluoroscopia y la cantidad de imagenes adquiridas, utilizar los tltimos equipos y protocolos
de irradiacion, usar una adecuada geometria del equipo, utilizar blindajes, etc. La revision
regular del equipo y la investigacion de las dosis recibidas por el personal, acompanadas por
los cambios necesarios en la manera en que los procedimientos se realizan, también aseguran
una mejor practica de la proteccion radioldgica en la sala de intervencionismo cardiovascular.

La busqueda de la minimizaciéon de las dosis en piel producidas en procedimientos
de fluoroscopia ha hecho necesaria una manera de cuantificarlas. Estas dosis pueden medir-
se mediante dosimetros colocados en la piel del paciente pero, debido a la variacion de la
orientacién del tubo de rayos X durante las intervenciones, seria necesario un gran nimero
de dosimetros. De aqui que muchos estudios se hayan volcado a calcular las dosis por otros
medios. Como es nuestro caso, aunque estas estimaciones las realiza el equipo de fluoroscopia
una vez acabada la intervencion, gracias a una camara de ionizacién colocada a la salida del
tubo dispondremos en todo momento del valor de una magnitud llamada producto dosis-
area a partir de la cual se puede estimar facilmente la dosis en un punto fijo relativo al tubo
y que dara idea en tiempo real de las dosis que se estan aplicado al paciente durante una
intervencion.

Dicho todo esto, queda clara la importancia del tema que abarca el trabajo. Pasamos
ahora a introducir la pieza clave en torno a la que gira este documento: los rayos X.
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Figura 1: Tubo de Crookes

2. Los rayos X en la medicina

2.1. Breve historia

Los rayos X fueron descubiertos por Wilhelm Roentgen en 1895. Aunque ya se habian
observado sus efectos con anterioridad, fue él quien realizé el primer estudio sobre ellos.
En el momento del descubrimiento, Roentgen estaba estudiando los fenémenos relacionados
con gases a baja presion al circular por ellos una corriente eléctrica de alta tensién. Para
ello utilizaba un tubo de vacio con dos electrodos entre los cuales aplicaba la corriente de
alto voltaje, llamado tubo de Crookes (figura 1). Su aparato estaba cubierto por un cartén
negro para impedir la entrada de la luz visible. A pesar de ello, Roentgen observé un débil
resplandor amarillo-verdoso en una pantalla de platino-cianuro de bario en las proximidades
de la caja, resplandor que desaparecia al apagar el tubo. A menudo se habla del platino-
cianuro de bario como el primer detector de radiacién. Roentgen infirié en que se encontraba
ante una radiacién muy penetrante pero invisible al ojo humano, y usé placas fotogréficas
para demostrar que los objetos eran mas o menos transparentes a los rayos X dependiendo de
su espesor. Dudando de la naturaleza de estos rayos, los denominé rayos X. Casi dos semanas
después, Roentgen tomo la primera radiografia del mundo con la mano de su propia esposa
(figura 2).

El uso de rayos X con fines diagnésticos surgiéo de manera inmediata, naciendo asi el
campo de la radiologia y siendo Roentgen su padre. La radiografia de térax se convirtio en
una técnica clinica establecida pocos anos después del descubrimiento de los rayos X y fue
particularmente 1til para el diagnéstico de la tuberculosis. Los estudios cardiacos fueron una
extension natural de la radiografia de térax.
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Figura 2: Radiografia de la mano Figura 3: Extraccién de balas con fluoroscopio
de la esposa de Roentgen durante la Primera Guerra Mundial

Una de las primeras invenciones en el campo de la radiologia fueron los fluoroscopios.
Estos dispositivos, desarrollados en 1896, eran practicamente embudos de cartén a través
de cuyo extremo estrecho miraba el observador y cuyo extremo ancho se cerraba con una
placa recubierta con una capa de sal fluorescente (figura 3). A finales de la década de los 90
Thomas Edison comenz6 a investigar la fluorescencia de distintos materiales, y por el cambio
de siglo ya habia inventado un fluoroscopio con intensidad de imagen suficiente como para ser
comercializado. El inicial desconocimiento de los peligros de la radiacién resulté en numero-
sas lesiones inesperadas en médicos, pacientes y cientificos. Con ello, algunos investigadores
se lanzaron a publicar limites para la exposicion, naciendo asi el campo de la proteccion
radiolégica.

Debido a las limitaciones de la luz producida por las pantallas fluorescentes, los pri-
meros radiélogos necesitaban realizar las exploraciones en habitaciones oscuras. En 1916 las
gafas de adaptacion al rojo hacen su apariciéon de la mano de Wilhelm Trendelenburg para
abordar este problema. La luz roja resultante de la filtracién de las gafas sensibilizaba co-
rrectamente los ojos del radidlogo antes de la exploracion al mismo tiempo que le permitia
recibir suficiente luz como para realizar otras tareas normalmente.

El siguiente avance significativo aparece unos anos después, en 1953, con la comer-
cializacion del primer sistema intensificador de imagen de rayos X. Estos intensificadores
de imagen utilizan un fotocatodo para convertir la luz fluorescente en electrones que poste-
riormente son acelerados eléctricamente y convertidos de nuevo en luz mediante una lamina
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fosforescente. No se tardé en implementar una camara de video a la ventana de salida del
intensificador, lo que permitia la visualizacién de la imagen en un monitor de forma que el
radiologo podia ver las imagenes en una habitacion separada y lejos del riesgo de exposicion
a la radiacién. Con esto las gafas de adaptacién al rojo quedaban obsoletas.

A principios de los anos 60 aparece la primera imagen generada digitalmente y en
tiempo real en un fluoroscopio. Conforme se mejoraban los equipos de rayos X se iniciaban
otras modalidades de imagen no basadas en radiaciones ionizantes. El uso del ultrasonido de
alta frecuencia en problemas maritimos se inici6 en la Primera Guerra Mundial, pero no es
hasta mediados de los 70 cuando se logran los equipos de ultrasonido a tiempo real. Aparece
también la tecnologia de imagen por resonancia magnética. Su descubrimiento les valié el
premio Nobel de Fisica en 1952 a Bloch y Purcell, aunque no se lleva al campo médico hasta
casi 30 anos mas tarde.

El siguiente hito en la historia de los rayos X en la medicina es la aparicién de la
tomografia axial computarizada en 1972 de la mano del inglés Godfrey Newbold Hounsfield,
lo que le llevé a conseguir el Premio Nobel en Medicina en 1979. Organos nunca antes
visualizados radiol6gicamente se exponian con gran calidad en las pantallas. Los fundamentos
matematicos de la tomografia axial computarizada, sin embargo, habian sido establecidos en
el ano 1917 por el matematico Austriaco J. Radon, quien probd que era posible reconstruir
un objeto bidimensional o tridimensional a partir de un conjunto de infinitas proyecciones. El
primer TAC tenia un tnico detector y cada corte o giro del tubo emisor de radiacién requeria
de 4 minutos y medio para realizarse, ademas de alrededor de un minuto para reconstruir
la imagen. Los tomégrafos actuales, sin embargo, permiten realizar hasta varias decenas de
cortes por segundo, que se reconstruyen instantaneamente.

Seis anos tras la apariciéon del TAC de Hounsfield aparecen los primeros TAC multi-
detectores. Estos, a lo largo de los 80, dieron paso a los tomodgrafos helicoidales, en los que
el giro del tubo emisor pasaba a ser continuo. De esta manera se evitaba la discontinuidad
entre cortes, se reducia el tiempo de exposicién, la cantidad de liquido de contraste necesario
y facilitaba la reconstruccion tridimensional de imagenes.

Los equipos de rayos X han seguido mejorando hasta nuestros dias, siendo cada vez
mas eficientes y més seguros. Asi, el cierre de un siglo de radiologia no ha sido més que la
apertura de un milenio de oportunidades.

2.2. Hemodinamica

La hemodinamica es la parte de la cardiologia que se encarga del estudio anatémico y
funcional del corazén mediante la introduccion de catéteres finos en los vasos sanguineos. Al
tratamiento de las patologias del corazén por este método se le llama cateterismo terapéutico,
y forma parte de la llamada cardiologia intervencionista. En contraposicién al cateterismo
terapéutico nos encontramos con el cateterismo diagnéstico, cuya funcién viene descrita en
su propio nombre.
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Figura 4: Angiografia coronaria

En hemodinamica los catéteres son guiados a lo largo de los vasos sanguineos del pa-
ciente con ayuda de rayos X. El proceso de produccién de imagenes se denomina angiografia
(figura 4). La angiografia se ha convertido, dentro de la medicina cardiovascular, en uno de
los procedimientos invasivos mas ampliamente practicados. Al tener la sangre una densidad
similar a la de los tejidos circundantes se requiere la inyeccion directa de un material de con-
traste radiopaco para hacerla visible, revelandose asi en la imagen radiografica la morfologia
del arbol arterial. Cabe destacar que existen técnicas no invasivas como la angiografia por
tomografia computarizada, que permite detectar un niimero importante de patologias con la
misma precisién pero sin la necesidad de introducir ningin dispositivo al paciente.

Los origenes de la hemodinamica se remontan a 1929, cuando el médico residente
de 25 anos Werner Forssmann realizd, en contra de los deseos de su superior, el primer
cateterismo en su propio sistema vascular. Este consistio en la insercion de un catéter en su
vena cubital anterior y en su avance 65 cm hasta su auricula derecha. Aunque los primeros
cateterismos, concretamente de vejiga, datan del Egipto de hace 5000 anos, este es el primer
cateterismo cardiaco documentado sobre un humano con vida. Una vez con el catéter en su
auricula, Forssmann acudié por su propio pie al servicio de rayos X, donde se realizd una
radiografia de torax que le permitio localizar el catéter. Lo que pretendia con su experimento
era buscar un acceso directo al corazén y, de esa forma, poder tener una via de aplicacion
de medicamentos intracardiacos durante las cirugias, aunque en realidad con ello demostro
la relativa facilidad y seguridad con que se podian introducir catéteres dentro del sistema
cardiovascular y refutd el concepto médico que en ese momento imperaba, por el cual se
consideraba que la entrada de cualquier objeto en el corazén era fatal.
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Figura 5: Angioplastia coronaria

A pesar de ser ridiculizado por la comunidad médica local, durante los dos anos si-
guientes Forssmann continu6 con sus investigaciones, centradas esta vez en el uso de medios
de contraste para obtener imagenes del corazén. Fue poco después, a lo largo de los anos 30,
cuando otros médicos aceptaron su idea y comenzaron a realizar cateterizaciones cardiacas
con éxito. Cournand y Richards emplean por primera vez el cateterismo cardiaco como una
herramienta de diagnoéstico en 1941 gracias al desarrollo de una técnica que permitia describir
diversas alteraciones cardiovasculares. Ambos, junto con Forssmann, son galardonados con el
Premio Nobel de Medicina en 1956. El angiograma de diagndstico coronario no surge hasta
1959 de la mano del doctor Mason Sones.

Dentro de los procedimientos intervencionistas mas habituales destaca la angioplastia
coronaria, que aunque nace en 1964 no es aceptada por la comunidad médica hasta 1977.
Este procedimiento consiste en hacer llegar un pequeno balén inflable a la seccién obstruida
de una arteria. Este baldén, al ser inflado, abre paso a la sangre que circula por ella. En la
mayoria de los casos se coloca un dispositivo llamado endoprétesis vascular o stent en el sitio
de la obstruccién o estrechamiento para mantener la arteria bien abierta (figura 5). Los stents
mas comunes se elaboran con una malla metélica expandible. A pesar de que la angioplastia
surge en 1977, no es hasta 1987 cuando se complementa con el uso del stent.

Otro procedimiento intervencionista, nacido en 1986, es la aterectomia, cuyo fin es
eliminar placas que provocan la obstruccion arterial mediante la insercién de un catéter con
una hoja especializada a través de la guia. Nos encontramos con dos tipos: la aterectomia
rotacional y la direccional. En la aterectomia rotacional, también denominada rotablacion, la
punta del catéter es un perno abrasivo recubierto con diamante que se guia hasta la obstruc-
cién y se hace girar a una velocidad extremadamente alta, triturando la placa endurecida en
particulas minusculas que pueden eliminarse por los mecanismos propios del cuerpo. La ate-
rectomia direccional esta disenada para extraer placas mas blandas. Tras insertar el catéter,
se infla un globo que presiona la hoja hacia la placa. La hoja del cateter corta la placa y la
almacena en una cdmara especial (figura 6).
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Figura 6: Aterectomia rotacional y direccional respectivamente

En sintesis, el aspecto revolucionario de la cardiologia intervencionista es que todos los
procesos mencionados no requieren abrir al paciente. La cirugia abierta y la anestesia general
conllevan un riesgo de mortalidad para operaciones de corazon, riesgo practicamente nulo en
la cateterizacion cardiaca, que solo requiere anestesia local y permite al paciente andar pocas
horas después de la intervencion.

2.3. Tubos de rayos X

Los tubos de rayos X convencionales consisten en un recipiente al que se le ha aplicado
un alto grado de vacio y en cuyos extremos tenemos un catodo (electrodo negativo) y un
anodo (electrodo positivo), ambos sellados herméticamente al tubo. El cdtodo suele consistir
en un filamento de tungsteno que emite electrones al ser calentado, fendmeno conocido como
emisién termoionica. El vacio aplicado, ademas de prevenir la oxidacion del filamento, evita
que los electrones pierdan energia y se frenen en su camino hacia el anodo. Esto haria que el
numero y energia de los electrones que llegan a él variase de forma incontrolada, ademas de
producir iones que podrian danar el filamento. El anodo, por su parte, suele constar de una
barra gruesa de cobre al final de la cual se coloca una pequena pieza de tungsteno que actuara
como blanco. Cuando se aplica un alto voltaje entre dnodo y catodo los electrones emitidos
por el filamento son acelerados hacia el anodo, adquiriendo grandes velocidades antes de
chocar con el blanco. Se producen entonces rayos X por dos métodos bien distintos. Uno da
lugar a la radiaciéon bremsstrahlung (o de frenado) y el otro a los rayos X caracteristicos.
Los primeros son el resultado de la pérdida de energia total o parcial de los electrones al
desviarse (y por ende desacelerarse) debido a la interaccién coulombiana al pasar cerca de un
nicleo, fenémeno predicho por la teoria general de Maxwell de la radiacion electromagnética.
Puede demostrarse que la eficiencia de la radiacion de frenado (i.e. el ratio entre la energfa
de la radiacién emitida y la energia depositada por el electrén) tiene dependencia con Z,
concretamente de la forma F ficiencia = 9 - 107'°ZV [3], siendo V el voltaje del tubo en
voltios. Asi, para un blanco de tungsteno (Z = 74 g/mol) y un voltaje tipico en el campo
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Figura 7: Espectro de rayos X para un anodo de tungsteno

que nos ocupa (en torno a los 100 kV) obtenemos una eficiencia menor al 1%, apareciendo
el 99 % restante en forma de calor. De ahi la importancia de la refrigeracién del dnodo de la
que mas tarde hablaremos.

En cuanto a los rayos X caracteristicos, se producen cuando nuestro electron catodico
emplea su energia en ionizar un atomo del blanco. Es entonces cuando un electréon de un
nivel superior del ion puede ocupar la vacante emitiendo con ello radiacion electromagnética
que puede ser suficientemente energética como para entrar en el rango de rayos X del es-
pectro. Por supuesto, y a diferencia de la radiacién de frenado, esta se emite con energias
discretas, dando lugar en el espectro a los picos caracteristicos del material del blanco. En la
figura 7 se muestra el espectro de rayos X obtenido para un danodo de tungsteno y distintas
diferencias de potencial en el tubo. El origen de la filtracion se explicara mas adelante. Obser-
vamos claramente para cada energia del haz de electrones el continuo asociado a la radiacion
bremsstrahlung, cuya intensidad decrece con la energia, y las lineas producidas por la radia-
cion caracteristica del tungsteno. Notese que la energia maxima de los rayos X generados por
un haz de electrones a 150 kV es precisamente 150 keV, y equivalentemente si el haz tuviera
otra energia. Vemos que haces de 65 kV ya no son capaces de producir radiacién caracteristi-
ca. Esto es debido a que la energia de enlace de los electrones de la capa K del atomo de
tungsteno es de 69 keV. En el campo de la cardiologia intervencionista nos encontraremos
tipicamente por encima de los 69 kV, de manera que la radiacién caracteristica contribuira,
pudiendo llegar a contabilizar hasta el 25 % de la radiacién total.

El haz de rayos X se recoge en la direccién deseada mediante una fina ventana de
cristal en el recipiente. En gran parte de los tubos esta ventana es una lamina de berilio dada
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Figura 8: Esquema de un tubo de rayos X

su baja absorcion de rayos X. En la figura 8 se muestra un esquema sencillo de un tubo de
rayos X.

La elecciéon del tungsteno como material blanco en los tubos de rayos X convencionales
se debe a que el blanco debe tener un alto punto de fusion para soportar el calentamiento
debido al bombardeo electrénico. Ademas, como se ha comentado anteriormente, la eficiencia
de los rayos X producidos depende del nimero atémico. Un elevado ntimero atémico y una
elevada temperatura de fusiéon hacen del tungsteno una buena elecciéon (Z = 74 g/mol,

Tr = 3370°C).

A continuacién vamos a analizar el dnodo y el cdtodo con mas detalle [3], comenzando
por el primero. Una eliminacién eficiente del calor en el blanco, como se ha mencionado, es
un requerimiento imprescindible en estos dispositivos. Es por ello que en algunos tubos se
emplea un anodo grueso de cobre para conducir el calor al exterior, donde se refrigera con
agua, aceite o aire. En otros, sin embargo, se opta por anodos rotatorios, de manera que el
calor generado por la rotacién es radiado a un depdsito de aceite que rodea al tubo y cuya
funcién no es solo la de disipar el calor sino que también aisla la carcasa protectora de los
altos voltajes aplicados al tubo. Ademas, el haz se hace incidir sobre los bordes del anodo
para que la superficie de incidencia no sea siempre la misma. Son los anodos rotatorios los que
encontramos en los equipos de hemodinamica, con una rotacion tipica de 3000 rpm, aunque
puede ser significativamente mayor, superando las 9000 rpm.

El tamano del area del blanco sobre el que incide el haz de electrones, llamado punto
focal, caracteriza la nitidez de la imagen; a menor tamano, mayor nitidez (figura 9). Sin
embargo puntos focales pequenos implican mayor calentamiento por unidad de &area, requi-
riéndose, en consecuencia, una limitacion de la corriente. Por ello, aunque ofrecen una mejor
calidad de imagen, el nimero de electrones que llegan al blanco se reduce y las exposicio-
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Figura 9: Efecto del tamano del foco en la imagen

nes deben tener una mayor duracién para obtener la misma densidad o6ptica en la placa
radiografica o receptor de imagen. El aumento del tiempo de disparo hace aumentar también
la posibilidad de movimiento del paciente y aumenta por tanto el riesgo de penumbra cinéti-
ca. Por el contrario, las imagenes obtenidas con el punto focal grueso presentan peor calidad
pero requieren un menor tiempo de disparo con respecto al que requeriria un foco fino para
obtener la misma exposiciéon en el receptor de imagen. En los tubos de terapia se aceptan
puntos focales més grandes ya que la calidad de la imagen no es la prioridad.

El principio del foco lineal nos ayuda a resolver esta contrariedad. Enuncia que una
angulacion de la superficie anddica resulta en un decrecimiento del punto focal efectivo o
aparente, que corresponde a la proyeccién del punto focal sobre la ventana de salida. Asi,
tal y como puede verse en la figura 10, el lado aparente a y el lado A estan relacionados con
el angulo 6 de la superficie anddica mediante la relacion trigonométrica a = Asinf. Dado

que el otro lado del punto focal es perpendicular al haz de electrones, su longitud aparente
coincide con la original.

Haciendo pequeno el angulo # podemos reducir a al tamano deseado. Las dimensiones
del punto focal suelen elegirse de manera que el punto focal aparente resulte ser aproxima-
damente cuadrado. En radiografia diagndstica los dngulos son muy pequenos (tipicamente
entre 6°y 17°) para producir puntos focales aparentes en el rango entre 0,1 x 1 mm y 2 x 2
mm. En gran parte de los tubos de terapia, por el contrario, el dngulo es mucho mayor (en
torno a los 30°) y el rango de tamanios del punto focal aparente va de los 5 x 5 mm hasta los
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Figura 10: Principio del foco lineal

7 x 7 mm.

Dado que los rayos X se producen a distintas profundidades del blanco, sufren cierta
atenuacion en su interior. La variacion de la intensidad de los rayos X emitidos por el anodo
dependiendo de la direccién de emision se conoce como efecto anddico o de talén. Los rayos
emitidos en la direccién del dnodo son menos intensos que los emitidos en la direccién del
catodo ya que recorren mayor distancia en el interior del blanco hasta conseguir salir (figura
11). Los detectores de imagen modernos son capaces de compensar este efecto, aunque en
ocasiones resulta préactico no hacerlo como es en el caso de las mamografias: la base del pecho
tiene mas tejido y por lo tanto se le aplica la parte mas intensa del haz, correspondiente al
catodo. De esta manera el extremo del pecho, que tiene menos tejido por anatomia, recibe
la radiacién mas atenuada.

En cuanto al catodo, estd compuesto por un filamento de tungsteno, por el circuito
que le aplica la corriente y por una cupula o copa enfocadora cargada negativamente cuya
funcion es dirigir los electrones liberados por el filamento hacia el dnodo de manera que
puedan impactar sobre un &drea del blanco bien definida (i.e. el punto focal). Dado que el
tamano del punto focal depende no solo del tamano y forma de la ctipula sino también del
tamano del filamento, los tubos de diagnostico cuentan habitualmente con dos filamentos
separados para poder seleccionar entre un punto focal grande y otro pequeno (figura 12). La
eleccion del tungsteno se debe a su elevado punto de fusion.

El circuito de los aparatos de rayos X actuales es muy complejo. En la figura 13 se
muestra un diagrama simplificado [5]. Podemos dividir el circuito en dos partes: el circuito de
alta tension, que es el que aplica el potencial de aceleracion de los electrones, y el circuito de
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Figura 13: Esquema del circuito de un tubo de rayos X

baja tension, que aplica la corriente para calentar el filamento. Dado que el voltaje aplicado
entre anodo y catodo sera suficientemente grande como para acelerar a todos los electrones
hacia el blanco, la temperatura del filamento, y por ende su corriente, controla la corriente
del tubo, que es la debida al flujo de electrones a lo largo de este, y por lo tanto controla la
intensidad de los rayos X.

Las variaciones de la tensién que las companias son capaces de suministrar a un
centro hospitalario pueden oscilar hasta en un 5 %. Tales variaciones en la tensién de entrada
conducen a una variacion mayor en la salida de rayos X, lo que resulta incompatible con la
obtencion de imagenes de calidad suficiente. Es por ello que se incorpora un compensador de
linea, el cual incluye un aparato para medir el voltaje que llega a la unidad y un sistema de
control para ajustar esa tension a 220 V exactamente. Un autotransformador convierte los
220 V de entrada en tensiones distintas que son aplicadas al circuito de baja tension por una
parte y al circuito de alta tension por otra.

El voltaje que el autotransformador proporciona al circuito de baja tension es tnico.
Por ello, formando parte de este circuito encontramos una resistencia variable que lo reducira
selectivamente en funcién de cudl sea el valor del miliamperaje deseado por el operador del
equipo. La tension resultante se suministrara después al transformador del filamento. Este es
un transformador reductor, de forma que la tension suministrada al filamento serd mas baja
que la que este recibe.

El alto voltaje del tubo lo proporciona un transformador elevador de tension. El arro-
llamiento primario de este transformador esta conectado al autotransformador, que propor-
ciona al transformador de alta tensién una diferencia de potencial tal que la senal de salida de
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este ultimo tenga el valor, en kV, que el operador ha seleccionado en la consola del equipo. El
autotransformador, que consiste en una bobina de alambre enroscada en un nticleo de metal,
opera mediante el principio de induccién magnética. Cuando se aplica un voltaje de linea
alterno a la bobina el potencial se divide entre las vueltas de esta. Mediante un interruptor
selector puede hacerse contacto con cualquiera de las vueltas variando asi el voltaje de salida,
que se mide entre la primera vuelta y el selector de contacto.

El voltaje de entrada al transformador elevador de tension suele leerse en un voltimetro
conectado a su arrollamiento primario. Este voltimetro estara calibrado de manera que su
lectura indicara el kilovoltaje que sera generado a la salida del arrollamiento secundario del
circuito y, por tanto, el aplicado al tubo de rayos X. La corriente del tubo se leera en la parte
de alta tension del circuito.

La tension alterna aplicada al tubo estara caracterizada por el voltaje de pico y su
frecuencia. Consideremos un voltaje de linea de 220 V. En el campo industrial es comin
hablar de voltaje cuadratico medio o voltaje efectivo para corrientes alternas, cuya relacion
con el voltaje de pico Vj viene dada por

Vo
V2
De esta manera, el voltaje de pico asociado a nuestra corriente serfa 220 - v/2 = 311 V. As,

si se intensifica este voltaje por un transformador de ratio de conversién 500:1, obtenemos
voltajes de pico en el tubo del orden deseado: 311 - 500 = 155,5 kV.

v:

Dado que el anodo es positivo con respecto al catodo solo a lo largo de medio ciclo de
voltaje, la corriente del tubo fluye a su través durante ese medio ciclo. Durante el siguiente
medio ciclo el voltaje estard invertido y no habrd circulacién de corriente al dnodo. La des-
ventaja de esto es que la corriente del tubo, y en consecuencia los rayos X, solo se generaran
durante el medio ciclo correspondiente. Otro problema que surge de esto se produce cuando
el blanco se calienta y sufre emisién termoidénica: durante el ciclo de voltaje invertido los
electrones emitidos por el blanco irdan del anodo al catodo e impactaran contra el filamento,
pudiendo llegar a destruirlo. La solucion consiste en implantar una serie de rectificadores
en la parte de alta tension del circuito. Un rectificador de media onda impedirda que haya
conduccién en el tubo durante el ciclo de voltaje inverso, mientras que uno de onda completa
permitira que en ese intervalo también haya conduccién catodo-anodo, tal y como se muestra
en la figura 14. La intensidad de los rayos X aumenta rapidamente a medida que el voltaje
a través del tubo incrementa desde cero hasta su valor de pico. La implementacion de la lla-
mada rectificacion de onda completa trifdsica, que tiene como resultado la superposicion de
tres ondas rectificadas con un desfase de 1/3 del periodo propio de la tensién alterna (figura
15), conlleva la desaparicién de las caidas a cero de la tension, eliminando gran cantidad
de fotones de baja energia del haz y, con ello, reduciendo significativamente las dosis a los
pacientes.

Ya con una idea general del tubo de rayos X vamos a hablar de la filtracién. Se
diferencian dos tipos de filtracién: la inherente y la anadida. La primera es la producida
por los materiales estructurales del tubo de rayos X (como el dnodo, la envoltura de vidrio,
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la ventana de salida...). Estos materiales absorben fotones de rayos X simplemente por
encontrarse ahi, luego es una filtracion inevitable. Por el contrario, se denomina filtracion
anadida a la originada al colocar materiales a la salida del haz de rayos X, y ya entrando
al campo que nos ocupa, antes de que incida sobre el paciente. El tipo y espesor de dichos
materiales depende del valor del kilovoltaje al que esté operando el tubo. Interesa reducir la
parte del espectro de baja energia ya que son fotones que serdn absorbidos totalmente por
el paciente, luego su eliminacién permitira reducir la dosis en piel sin afectar a la calidad
de imagen. La filtracion anadida mas recurrente son los filtros empleados con esta finalidad.
Hay que tener en cuenta que una filtracion excesiva conlleva una pérdida de contraste debido
a que se potencia el efecto Compton sobre el fotoeléctrico, propiciando asi la produccion de
radiaciéon dispersada. Estos fotones se mueven en una direccion distinta a la del haz y llegan
al detector sin correlacion con las estructuras atravesadas por éste.

La suma de la filtracién inherente y la anadida constituye la filtracién total y, como
cada una de sus componentes, se mide en mm equivalentes de aluminio (mm Al). Existen
recomendaciones para trabajar con una filtracién total minima en funcién del kilovoltaje
utilizado y asi reducir dosis innecesarias.

3. Magnitudes y riesgos de la exposicién a radiaciones
ionizantes

3.1. Magnitudes radiolégicas

La Comision Internacional de Unidades Radiolégicas (ICRU) ha definido, entre otras,
las siguientes cantidades: exposicion, kerma, dosis absorbida, dosis equivalente y dosis efec-
tiva. La exposicién, X, es una medida de la habilidad de la radiacién para ionizar el aire.
Viene dada por:

d
(@

dm
donde d@ es el valor absoluto de la carga total de los iones de un mismo signo producidos en
el aire cuando todos los electrones liberados por los fotones en una masa de aire dm se han
parado completamente. La unidad en el SI para la exposicién es el C/kg, aunque cominmente
se usa el roentgen. Un roentgen es la exposicion recibida por 1 kg de aire cuando se produce
un ntimero de pares de iones equivalente a 2,58 - 10~* C.

El kerma (kinetic energy released per unit mass) se refiere a la suma de las energias
cinéticas transferidas a todas las particulas cargadas liberadas en una pequena masa. Ma-
teméaticamente se expresa como dE/dm, donde dE es la energia transferida por los fotones
a los electrones en una masa dm. Sus unidades son el J/kg, también conocido como gray
(Gy). Dado que el kerma contabiliza la energia cinética recibida por las particulas cargadas
independientemente de que esté destinada a disiparse por interacciones de colisiéon o por
interacciones de tipo radiativo, a veces se habla de componentes radiativa y colisional del
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kerma. El kerma colisional, que es el debido a excitaciones e ionizaciones, puede expresarse

como
Kcol =V <ﬂen>
P )Ez

donde WU es la fluencia energética de fotones (i.e. la energia de los fotones por unidad de
area) v (ten/p)p.z €s el coeficiente masico de absorcion de una energfa de magnitud E en un
material con niimero atomico Z. La relacion entre el coeficiente de absorcion de energia y el
de transferencia puede escribirse como fie, = py-(1 — g), con g siendo la fraccién de la energia
de las particulas cargadas producidas que se pierde por procesos radiativos (bremsstrahlung).

La dosis absorbida se define como la energia depositada por unidad de masa. Sin
embargo, si tomamos un volumen de un medio sobre el que hacemos incidir un haz de fotones,
el kerma y la dosis absorbida en él no tienen por qué coincidir. Esto es consecuencia de que,
mientras que el kerma se produce en cada punto, la dosis depositada se debe principalmente
a los electrones secundarios que se generan. Esto implica que el volumen considerado no tiene
por qué abarcar sus trayectorias, a lo largo de las cuales depositan su energia. También puede
ocurrir que las radiaciones de frenado que son capaces de originar abandonen el volumen de
interés sin generar nuevas particulas secundarias.

La transferencia de energia de un haz de fotones a un medio es un proceso de dos pasos.
Primeramente los fotones interaccionan con la materia formando particulas cargadas con toda
la energia del foton (efecto fotoeléctrico) o parte de ella (efecto Compton y produccién de
pares). Para el rango de energias aplicado en cardiologia intervencionista solo son posibles
los efectos Compton y fotoeléctrico. Una vez formadas las particulas éstas ceden su energia
al medio mediante ionizaciones y excitaciones. En la figura 16 puede verse la importancia de
cada proceso para distintas energias del fotén en un tejido blando (Z = 7 g/mol).

Para haces de fotones de alta energia la dosis en la superficie es generalmente mucho
menor que la dosis maxima, que se encuentra a una profundidad z = 2,4, bajo la superficie
del paciente. La regién comprendida entre la superficie (profundidad z = 0) y la profundidad
donde se presenta el maximo de dosis, 2 = 2,4z, se denomina zona de build-up. El kerma
colisional es maximo en la superficie del material irradiado debido a que la fluencia del haz
de fotones es méxima en ese punto. Sin embargo ahi la fluencia de las particulas cargadas
(y con ello la dosis absorbida) es minima e incrementa en funcién de la profundidad hasta
alcanzar su valor maximo.

Vamos a considerar una serie de volimenes adyacentes, numerados de la A ala G,y a
suponer que los electrones generados por la interaccion con el haz de fotones incidente viajan
en linea recta en una misma direccion (figura 17). Naturalmente esto es una simplificacién ya
que en realidad habra un amplio espectro de energias y direcciones de electrones secundarios,
pero los argumentos serdn los mismos para el caso general [6]. En cada casilla se generard un
electron, luego el kerma sera constante suponiendo que no hay atenuacion del haz de fotones.
Solo una fraccién de la energia del electrén generado en A quedard en esa casilla, lo que
implica una baja dosis. En B aparece un nuevo electron que dejara ahi parte de su energia.
Ademas, parte de la energia del electron generado en A también quedara en B, produciéndose
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una dosis mayor que en la casilla anterior. Lo mismo ocurre para C. Pero al llegar a D el
electron creado en A acaba su trayectoria y nos encontramos todos los fragmentos de una
trayectoria completa de un electrén abarcados en esa casilla. Esto significa que la suma de
las energias cinéticas que entran y se depositan en el volumen es igual a la suma de las
energias cinéticas que se forman en él (en forma de electrones) y lo abandonan. Se dice
entonces que en el volumen D se ha alcanzado el equilibrio de particulas cargadas (CPE).
Dado que las posteriores casillas tienen idénticos fragmentos de las trayectorias electronicas
también se encuentran en CPE. Por lo tanto, a partir de la distancia dada por la casilla
D, kerma colisional y dosis absorbidas son iguales. En el razonamiento que precede no se
han tenido en cuenta las pérdidas radiativas que sufren los electrones. Sin embargo se puede
considerar que cualquier interaccion radiativa que sufra un electréon después de abandonar
un pequeno volumen serd compensada por una interacciéon idéntica que ocurra dentro del
mismo. En resumidas cuentas se alcanza un equilibrio entre dosis absorbida y kerma cuando,
para cada electron que acaba en un pequeno volumen, otro electrén se crea y sale de ese
mismo volumen. Un equilibrio de este tipo solo podria alcanzarse en un medio infinito y
homogéneo que contuviera una fuente radiactiva distribuida uniformemente. No obstante, si
el recorrido libre medio de las particulas no cargadas es mucho mayor que el alcance maximo
de las particulas cargadas liberadas se obtiene este equilibrio de forma aproximada en puntos
a profundidades mayores que el alcance maximo de las particulas cargadas.

Una situacion maés realista requiere considerar la atenuacion de los fotones. El niimero
de ellos ird disminuyendo conforme aumenta la profundidad y en consecuencia también lo
hara el nimero de electrones secundarios, de manera que a partir del maximo la dosis sera
cada vez menor. En esta region se alcanza una relacion practicamente constante entre el
kerma colisional y la dosis absorbida (figura 18). Esta relacién practicamente constante se
debe a que la energia media de los electrones generados, y con ello su alcance, no varia
apreciablemente con la profundidad del medio. En este caso se habla de equilibrio transitorio
de particulas cargadas (TCPE).
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Tipo e intervalo de energias Factor ponderal de radiacion, wg
Fotones, todas las energias 1
Electrones y muones, todas las energias 1
<10 keV 5
10 keV a 100 keV 10
Neutrones, energia 100 keV a 2 MeV 20
2 MeV a 20 MeV 10
>20 MeV 5
Protones distintos de los de retroceso (Energia >2 MeV) 5
Particulas alfa, fragmentos de fisién y nicleos pesados 20

Tabla 1: Factores ponderales de radiacion

La dosis equivalente es una magnitud fisica que describe el efecto de los distintos tipos
de radiaciones ionizantes sobre los tejidos vivos y su unidad de medida es el J/kg, con el
nombre especial de sievert (Sv). Esta magnitud es un valor con mayor significado biolégico que
la dosis absorbida. Para entender su significado tenemos que definir la efectividad bioldgica
relativa (RBE de sus siglas en inglés), cuyo origen se debe a que dosis iguales de distintos
tipos de radiaciéon no producen los mismos efectos bioldgicos. La RBE representa el cociente
de las dosis necesarias para alcanzar un mismo nivel de efecto (igual mortandad en el caso de
que el efecto de interés sea la muerte celular) cuando empleamos dos radiaciones distintas.
Normalmente la RBE se expresa respecto a una radiacién de referencia, que suelen ser rayos
X de 250 keV. Llamando Dx a la dosis absorbida de esta radiacion de referencia en un tejido
y llamando D; a la dosis absorbida de una radiacién distinta tal que produce el mismo dano
bioldgico en dicho tejido, se define la RBE como:

RBE = D
Da:
La dosis equivalente se calcula multiplicando la dosis absorbida por un factor de peso que
depende del tipo y de la energia de la radiacién aplicada. Este factor representa precisamente
la efectividad bioldgica relativa de la radiacion que en resumidas cuentas es el efecto que esta
energia produce en las células vivas y no meramente la energia depositada. Sea Dr p la dosis
de una radiacion R absorbida por un tejido Ty wg el factor de peso, la dosis equivalente
viene dada por:

Hrr=>_ Drprwg
R

donde el sumatorio permite generalizar al caso en el que se hayan aplicado diversas radia-
ciones. En la tabla 1 podemos ver el factor de peso de distintas radiaciones o, dicho de otra
forma, su potencial de dano [5].

Dado que ademas distintos tejidos tienen distintas sensibilidades a la radiacion, se
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Tejido u organo Factor ponderal de tejido, wr
Gonadas 0,20
Médula ésea (roja) 0,12
Colon 0,12
Pulmén 0,12
Estéomago 0,12
Vejiga 0,05
Mama 0,05
Higado 0,05
Eséfago 0,05
Tiroides 0,05
Piel 0,01
Superficie dsea 0,01
El resto 0,05

Tabla 2: Factores ponderales de tejido

define la magnitud dosis efectiva para tener en cuenta este efecto. Viene dada por:
E = Z U)THT
T

donde wr es el factor de peso de la sensibilidad del tejido. La tabla 2 muestra los valores
recomendados de wr para distintos tejidos [5].

La dosis efectiva, tal y como como la equivalente, se mide en sieverts. Aunque un
sievert es equivalente a un J/kg debe quedar claro que el Sv mide una dosis de radiacién
absorbida por la materia viva corregida por los posibles efectos biolégicos producidos. Una
unidad frecuente en la literatura, aunque ya obsoleta, es el rem, bajo la relacién 1 Sv = 100
rem.

El producto dosis-drea, en adelante PDA (o DAP de sus siglas en inglés), es una
magnitud de medida de la radiaciéon a la que nos referiremos muiltiples veces a lo largo del
documento. Como su nombre indica es la dosis de un haz multiplicado por su éarea, siendo el
Gy-m? su unidad. La importancia del PDA se debe a que la dosis decrece con el cuadrado de
la distancia a la fuente mientras que el area incrementa con esa misma proporcién, haciendo
de ella una magnitud independiente de la distancia (figura 19). Conocido el drea del haz a
una cierta distancia permite obtener la dosis en dicho punto. A veces se habla de KAP, kerma
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Figura 19: Invarianza del producto dosis-area con la distancia

area product, donde

PDA = KAP (1 — g)

siendo g, como ya se defino anteriormente, la fraccién de la energia de las particulas cargadas
producidas que se pierde por procesos radiativos. El pequeno valor de este factor para el caso
que nos ocupa permite hablar de PDA y KAP indistintamente.

Para cuantificar el PDA se emplea una camara de transmision, que consiste en una
camara de ionizacién de placas plano-paralelas de gran superficie conectadas a los electrome-
tros adecuados. Las camaras de transmisién son de poco espesor y estan construidas de
materiales ligeros para disminuir la interaccion con el haz.

El PDA, como veremos mas adelante, es una cantidad que nos permite estimar las dosis
en piel. Ademds da una idea de los riesgos estocasticos (que definiremos en la siguiente seccién)
a través de la dosis efectiva. Encontramos dos modos de obtener las dosis efectivas: midiendo
directamente sobre maniquies antropomorficos usando dosimetros o bien mediante cédigos de
simulaciéon de Monte Carlo, que funcionan al proporcionarles una gran cantidad de pardmetros
asociados a los rayos X producidos, dngulos de proyeccion y diversos datos del paciente. En
la practica un tercer método consiste en multiplicar el PDA por un factor de conversién que
dependera de muchos elementos, como del tipo de intervencién o de la edad del paciente.
Podemos encontrar facilmente una gran cantidad de factores de conversiéon obtenidos por
distintos autores de la literatura, pero en lo que se refiere a cardiologia intervencionista todos
estdn muy préximos a 0,2 mSv/Gy-cm?, valor que nosotros utilizaremos posteriormente [7].

3.2. Mecanismos de dano de las radiaciones ionizantes

En su paso por los tejidos la radiacion produce ionizaciones y excitaciones de las
moléculas que lo conforman. El dano al tejido puede producirse mediante dos mecanismos:
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Tiempo de fluoroscopia

L. X para alcanzar el umbral Tiempo hasta la
Efecto de la radiacién Dosis umbral (Gy)

Tasa de dosis tipica Tasa de dosis alta manifestacion del efecto

de 20 mGy/min de 200 Gy/min

Eritema temprano transitorio 2 1 h 42 min 10 min horas
Caida temporal del cabello 3 2 h 30 min 15 min 3 semanas
Eritema principal 6 5h 30 min 10 dias
Caida permanente del cabello 7 6h 35 min 3 semanas
Descamacién seca 10 8h 50 min 4 semanas
Atrofia cutédnea 11 9h 55 min >14 semanas
Telangiectasia 12 10 h 1h >52 semanas
Descamacion himeda 15 12 h 30 min 1 h 15 min 4 semanas
Eritema tardio 15 12 h 30 min 1 h 15 min 6-10 semanas
Necrosis cutdnea 18 15 h 1 h 30 min >10 semanas
Ulceracién secundaria 20 17h 1 h 40 min >6 semanas

Tabla 3: Dosis umbral y periodo de latencia para distintas lesiones debidas a la radiacion

por accion directa o indirecta. Bajo la accién directa se genera un electrén libre que interac-
ciona con la molécula de ADN, alterandola de alguna forma. La accién indirecta consiste en
que los electrones producidos interaccionan con las moléculas de agua produciendo radicales
libres, que son los que danan a las moléculas de ADN. Para los rayos X, este es el mecanismo
predominante. Cuando una molécula de ADN es danada ésta puede repararse, morir o mutar.
Los efectos producidos por la radiacién pueden manifestarse dias, meses o incluso anos des-
pués de la exposicién. Dichos efectos son clasificados en deterministas y estocasticos. Si como
consecuencia de la irradiacién se produce la muerte de un nimero suficientemente elevado de
células de un organo o tejido habrd una pérdida de su funcién. Este efecto se conoce como
determinista. Los efectos deterministas se producen alcanzado cierto valor de la dosis y su
gravedad es proporcional a la dosis de radiacién recibida, siempre y cuando ésta sea mayor
que la dosis umbral. En la tabla 3 se muestran algunos de los efectos deterministas, su dosis
umbral y su periodo de latencia aproximado [8].

Como consecuencia de la exposicién a la radiacion la célula puede no morir sino verse
modificada (mutada), habldndose entonces de efectos estocasticos. La gravedad de los efectos
estocésticos no es proporcional a la dosis recibida pero si lo es la probabilidad de que tengan
lugar. Los efectos estocdasticos son cancer o efectos bioldgicos hereditarios. Aunque la radiacién
fue descubierta a finales del siglo XIX, la relaciéon directa entre cancer y radiaciéon no surge
hasta después de la Segunda Guerra Mundial, principalmente tras los estudios evolutivos a las
personas que sobrevivieron a las explosiones de Hiroshima y Nagasaki, a los trabajadores de
plantas nucleares alrededor del mundo y a supervivientes de desastres nucleares, aceptandose
que una dosis efectiva mayor a 100 mSv conlleva un riesgo significativo de cancer. De todos
modos la Comisién Internacional de Proteccién Radiolégica (ICRP) promueve el concepto
de que no hay una dosis segura. Cuanto mayor es la dosis mayor es el riesgo para cualquier
efecto. Algunos estudios concluyen que si un conjunto de personas reciben 100 mSv, lo que
equivale a 5000 radiografias de térax, el 1% de ellos tendrd un céncer radioinducido con
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Figura 20: Equipo Artis Zee. El punto (1) corresponde al sistema de colimacién del equipo,
(2) al detector, (3) al tubo de rayos X y (4) al tablero de mandos. La marca roja sobre (3)
es el punto focal. La consola de control se encuentra fuera de la sala.

cierto margen de inseguridad, luego cada exposicion a esta cantidad de radiaciéon aumenta
en un 1% la probabilidad de desarrollar cdncer por radiacién [1]. Una anécdota pertinente es
que en los viajes espaciales, y debido a que en el espacio existe radiacion a causa del viento
solar y de los rayos césmicos, la NASA tiene la norma por la cual en 10 afios de servicio
un astronauta no deberfa recibir mayor radiacién que la que incrementaria en un 3% la
probabilidad de sufrir un cancer mortal. Usando esta norma la NASA estima la cantidad de
radiaciéon maxima que un astronauta deberia recibir en 10 anos de servicio.

4. Equipo de hemodinamica

4.1. Arco quiruargico

El equipo que utilizaremos para la posterior estimacion de dosis es el Artis Zee, de la
compania Siemens (figura 20).

Consiste en un detector y un tubo de rayos X unidos mediante un arco en C en el
interior del cual se sitia al paciente. De esta manera el tubo y el detector quedan enfrentados
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Figura 21: Giros y desplazamientos del equipo de hemodinamica

para cualquiera de los movimientos del sistema, que podemos ver en la figura 21. Las rotacio-
nes del arco se realizan en torno a un punto llamado isocentro, situado en este modelo a 106
cm sobre el suelo y 75 cm sobre el foco. El punto focal se encuentra separado entre 90 y 120
cm del detector, que puede desplazarse a una velocidad de hasta 9 cm/s. Es interesante que el
detector pueda desplazarse ya que al decrecer la intensidad de los rayos X con el cuadrado de
la distancia conviene situarlo lo mas cerca posible del paciente, requiriendo asi menor dosis.
La profundidad del arco es de 92,5 cm. Otro dato interesante es su velocidad de rotacion:
hasta 25°/s en torno al eje longitudinal a la mesa y de 18°/s en torno al transversal.

La altura de la mesa y su posicién longitudinal y transversal pueden ajustarse en todo
momento. Ademads, la mesa puede rotarse. Estos mecanismos permiten posicionar facilmente
la zona de interés en el isocentro del arco.

El detector es de tipo plano y tiene forma cuadrada con 25 cm de diagonal. Esté com-
puesto por una lamina de silicio amorfo y un centelleador de yoduro de cesio. El Csl absorbe
la energia de los fotones RX que le llegan y la reemite en forma de luz, que a continuacién es
absorbida y convertida en carga eléctrica por el panel de a-Si. Este panel estd compuesto por
una matriz de fotodiodos, representando cada uno un pixel. Un sistema electrénico se encarga
de leer las cargas producidas, convertirlas en datos digitales y mandarlos al procesador de
imagen. El tamano del pixel de nuestro detector es de 184 pum.

El tubo de rayos X cuenta con dos focos seleccionables, de 0,4 y 0,8 mm, y con un
angulo anddico de 8°. Como ya se comentd anteriormente una buena refrigeracién del anodo
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INFLUENCIA DE LOS MODOS DE OPERACION

Porcentaje
wu
[w]

Tiempo de irradiacion Dosis absorbida

M Escopia M Adquisicion

Figura 22: Comparacion de dosis en escopia y adquisicién

es fundamental. Para conseguirlo se emplea un anodo rotatorio con frecuencias comprendidas
entre los 150 y 180 Hz. El generador puede aplicar pulsos a frecuencias entre los 0,5 p/s y los
100 p/s con duraciones entre 0,5 y 800 ms, aunque también cuenta con un modo continuo.
Las corrientes y voltajes en el tubo van, respectivamente, desde los 0,5 hasta los 1000 mA en
saltos de 0,01 mA y hasta los 125 kV en saltos de 0,1 kV.

Mediante unos pedales inalambricos se puede elegir en qué modo se quiere que trabaje
el equipo: escopia o adquisicion. El segundo tiene una mayor calidad de imagen a costa
de aplicar mayores dosis, aproximadamente 10 veces superiores. Es por ello que el uso de
este modo se limita a instantes donde es totalmente necesario. A pesar de que en cardiologia
intervencionista aproximadamente el 90 % del tiempo se recurre al modo de escopia, alrededor
del 44 % de la dosis recibida procede del modo adquisicién (figura 22). En la figura 23 se
muestra la diferencia de calidad de imagen entre dichos modos de operacién.

Ademas de en la calidad de imagen ambos modos tienen una diferencia fundamental,
y es que las imdgenes tomadas en adquisicién se pueden almacenar, sirviendo como referencia
para futuras intervenciones. Por el contrario las imagenes en escopia se pierden al finalizar
la intervencion, sirviendo tnicamente para guiado.

En la pantalla pueden verse en todo momento una serie de magnitudes: el tiempo de
escopia acumulado, el tiempo de intervencién, los angulos del arco en las distintas direcciones,
el voltaje y amperaje del tubo, el producto dosis-area y la dosis acumulada en un punto ideal
de la piel del paciente, del cual hablaremos mas adelante. Cuando la radiacion estd activada,
esta ultima magnitud es sustituida por su tasa.
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Figura 23: Imégenes tomadas en modo escopia y adquisiciéon respectivamente

Mediante un colimador a la salida del tubo podemos reducir el tamano del campo
cuadrado en las dos direcciones, acortandose asi la imagen observada. Una colimacion éptima
sobre el area de interés permite reducir las dosis significativamente, proporcionalmente a la
reduccion de la imagen. Otra prestacion interesante en el caso de deslumbramientos es la
posibilidad de oscurecer una parte de la imagen mediante la introduccién de una cuna fisica
en el haz a través de la consola de control.

4.2. Sistema de control automatico de la tasa de dosis

El equipo cuenta con un sistema de control automatico de la tasa de dosis, el cual
realiza un ajuste automatico de una serie de parametros en tiempo real en funcién de la ra-
diacion que recibe el detector con el fin de mantener la dosis a su entrada constante. Mientras
que otros equipos modifican inicamente dos pardmetros (a saber, el kV y el mA del tubo) el
Artis Zee adapta también el tamano del foco, la filtracién y el tiempo de exposicién (i.e. la
anchura del pulso). Esto permite que el operador no tenga que hacer los ajustes manualmen-
te, consiguiendo un equilibrio 6ptimo entre calidad de imagen y dosis recibida. Estos ajustes
automaticos se realizan de acuerdo al protocolo de imagen seleccionado. Podemos pensar en
los protocolos de imagen como curvas que relacionan el voltaje y la corriente en el tubo, y son
diferentes para cada equipo y fabricante. A medida que la atenuacion del paciente o bien el
tamano del campo cambia, el brillo de la imagen varia y el generador de rayos X debe respon-
der. Estas curvas se encargan de definir exactamente cémo el generador debe ajustar el kV y
mA para mantener la senal de salida. El protocolo aplicado dependera de los requerimientos
del operador. Seleccionar unos u otros sera equivalente a seleccionar una mejor o peor calidad
de imagen a costa de modificar la dosis recibida. Aunque los protocolos de nuestro equipo
no se facilitan al usuario, en la figura 24 se muestra un ejemplo ilustrativo. La curva inferior
aumenta el mA mas rapidamente que el kV, luego mantiene el contraste a expensas de una



DOSIS A PACIENTES EN HEMODINAMICA 30

120
110 ¢ POWER LIMIT
S -
= 100 |
S 90| /
g 80 | / Low Dose //\
] F e
e+ / -
g 70 F = NormatContrast /\
2 60+ / _— -
= r / /
g 50 + //——"‘_—‘; h Contrast
¢ 4%/ igh Contras
40
30 :II»\III\II lllllllll PR A SO O ST B N O N AN N SN AU N TN TN T U SN SN N TN U AN N NN U0 N O A A O A MR AN T La1

] 1 2 3 4 5 6 7
X-ray Tube Current (mA)

Figura 24: Ejemplo de protocolos de irradiacion

mayor dosis. Por el contrario la curva superior aumenta el kV maés rapidamente que el mA,
de manera que incrementa menos la dosis pero empeora el contraste. La del medio puede
ofrecer un compromiso contraste-dosis.

5. Dosis a pacientes en hemodinamica

5.1. El estandar DICOM

Con el aumento del uso de la tomografia computarizada, la resonancia magnética y
otras modalidades digitales en las décadas de 1970 y 1980 empezaron a surgir problemas
relativos a que a menudo los archivos requeridos para la reconstruccion de los campos de
radiacién sélo podian ser descodificados por la maquina en la que eran producidos. Este
problema fue rdpidamente identificado por los médicos, que interesados por ejemplo en utilizar
una tomografia computarizada para la planificacion de un tratamiento no eran capaces de
descifrar el archivo con el formato del vendedor. En respuesta a este problema el American
College of Radiology (ACR) y la National Electrical Manufacturers Association (NEMA)
formaron en 1983 un comité conjunto para desarrollar un estandar. El primer estandar se
lanza en 1985 con el nombre ACR-NEMA, aunque no es hasta 8 anos después cuando se
lanza la revisién que se utiliza a dia de hoy, renombrada como DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine) [9]. Este estdndar es reconocido casi universalmente por los
desarrolladores de dispositivos médicos y define tanto la forma de codificar ficheros como
la informacién que deben contener y su protocolo de transferencia. Los ficheros DICOM se
diferencian de otros ficheros en que éstos agrupan la informacién dentro de un conjunto de
datos. Es decir, una radiografia de térax contiene junto con ella el ID del paciente, su nombre
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y la fecha de adquisicion entre otros datos, de manera que la imagen no puede ser separada
por error de su informacién.

Para la reconstruccién precisa de las dosis se necesitan una gran cantidad de parame-
tros, incluyendo pardametros de exposicion (kVp, material de filtracién, espesor de la filtracién,
KAP...) y factores geométricos (distancia fuente-piel, tamano del campo, dngulos, ubicacién
de la tabla...). El reto presentado en la fluoroscopia es que las condiciones de irradiacién
cambian continuamente durante el procedimiento. Es por ello que se da la necesidad de un
sistema que monitorice estas condiciones y produzca un informe automatizado. El estandar
DICOM provee de dichos informes de dosis, en los cuales consta cada evento de irradiacion
durante una intervencion. Se refiere a estos informes como Radiation Dose Structured Report
(o por sus siglas RDSR).

Habitualmente los datos contenidos en estos ficheros son meramente archivados sin
procesar. La herramienta CARE Analytics de Siemens incorporada en el equipo de hemo-
dinamica sobre el que trata este documento, el Artis Zee, presenta la informacién relevante
en formato de tablas Fxcel para su posterior andlisis. Es precisamente sobre estos ficheros
sobre los que vamos a trabajar a continuacion.

5.2. Radiation Dose Structured Report

En esta secciéon se expone el trabajo realizado y al mismo tiempo se explican y aclaran
algunos conceptos asociados a la estimacion de la dosis. Se ha empleado la hoja de dosis a pa-
cientes relativa a las intervenciones realizadas durante el mes de mayo del 2016 en el Hospital
Clinico Universitario de Valladolid (HCUV). En la tabla 4 se muestran los datos arrojados
de cada uno de los 18 eventos de irradiaciéon durante una intervencion seleccionada al azar.
No todos seran relevantes para el trabajo pero se adjuntan para permitir al lector conocer
la estructura real de los Radiation Dose Structured Report en el campo de la hemodinamica.
Para cada evento se muestra el ID del paciente, su género y la fecha y hora a la que se ha
producido ademads del tipo de irradiacién (i.e. escopia o adquisicién) y del tipo de protocolo
aplicado. El ID del paciente y la fecha de la intervencién se han ocultado por privacidad. Co-
mo ya se dijo anteriormente el PDA de cada evento es una medida directa realizada por una
camara de ionizacion colocada entre los colimadores y el paciente. Considerando que el haz
incidente esta totalmente confinado al paciente este valor puede proveer de una medida del
limite superior de la dosis absorbida en él. Sin embargo el PDA como tal no es una magnitud
indicadora de la dosis sino més bien de la cantidad de radiacién y, por tanto, de los riesgos de
producir efectos estocasticos en el paciente. Un valor de PDA alto no implica necesariamente
una dosis puntualmente alta sino una cantidad de radiacion alta. Supongamos un paciente al
que se le ha dado una dosis de radiaciéon normal con un campo pequeno y siempre sobre un
mismo punto del cuerpo. La dosis puntual serd alta porque esta concentrada en dicho punto
pero el PDA puede que sea sorprendentemente pequenio. Por el contrario para un paciente al
que se la ha aplicado un campo de radiacién extenso y con multiples orientaciones el PDA
puede ser del orden de 10-20 veces superior pero la dosis puntual puede ser considerablemente
baja porque ha estado muy repartida.
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- F - Fluoroscopy FL LD 0,000018 0,00183 0 0 0,2 10 132 81 87,9 448,88 34 39449 0,4 1029 -1214 5416 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000011 0,00108 0 0 0,9 10 110 72 2289 902 82 206467 04 1029 -129,1  520,1 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000012 0,00132 -14,8 -23,7 0,2 10 62 81 96,2 316,2 5,1 30418 0,4 1070 -162,7 513,2 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD  0,000001 0,00036 -14,8 -23,7 0,6 10 28 74 146 2296 8,2 33521 0,4 1025 -150,1 504,9 100,1 25 0
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000015 0,00372 -14,8 -23,7 0,2 10 54 79 359,2 280,8 5,2 100863 0,4 1025 -150,1 504,9 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD  0,000005 0,00111 -1,7 30,4 0,2 10 59 81 96,5 3009 5,1 29036 0,4 1125 -139 551,3 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FLLD 0,000003 0000054 -1,7 304 0,6 10 39 74 1789 3198 82 57212 04 1125 -1394 560,6 100,1 25 0
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000028 0,00493  -1,7 30,4 0,1 10 49 82 346,6 2548 52 88313 04 1125 -139,4 560,6 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000041 0,00685 46,2 23,7 0,2 10 103 81 232,5 844,6 8,2 196369 04 1053 -88,7  558,5 100,1 25 0
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000067 0,01171 462 237 0,1 10 51 96 2983 4692 9,2 139962 04 1053  -88,7 5585 100,l 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000014 0,00311 46,3 -23,9 0,2 10 41 82 2428 336,2 82 81629 0,4 1053 -80,1  491,1 100,1 25 0
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000038 0,00996 46,3 -23.9 0,1 10 40 97 2974 368 9,2 109443 04 1053 -80,1  491,1 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FLLD 00000031 000324 475  -0,9 0,2 10 109 81 118,6 806,6 7.4 95662 04 1053  -53,3 4724 1001 25 0O
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000041 0,0043 47,5 -0,9 0,3 10 124 78 203,8 1016,8 8,2 207223 04 1053 -31,9 5153 100,1 25 0
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000055 0,00903 47,5 -0,9 0,1 10 49 92 3144 4508 9,2 141731 04 1053 -31,9  532,6 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FLLD 0,000004 0,00068 1,7 29,2 0,2 10 30 81 1032 216 7.2 22291 04 1086 -1102 559,6 100,1 25 0
- F - Fluoroscopy FL LD 0,000014 0,00232 1,7 29,2 0,3 10 95 78 98 769,5 8,1 75411 0,4 1086 -110,2  559,6 100,1 25 27
- F - Stationary Acquisition Coro LD 0,000041 0,00694 1,7 29,2 0,1 10 50 84 337,7 270 54 91179 0,4 1086 -110,2  559,6 100,1 25 27
Tabla 4: Datos exportados de cada una de las irradiaciones durante una intervencion
=)
] ) —_ L} .- S
o) ,m 9 3 2m @ e o m = = % m
—_~—~ @ @ — —~ A~
A % §H A > 2B 5 ° g S S§E o> 2 g o
A = o o U @) o O Ao — N R = U ATy =
Q < m — S — =~ - Q -m m -m — — -m Qo - ®
s 5 F EEpy  2f 2EZ 2RF fE FREs RS fE: f:f
-~ p— p— .- op—
- F - 0,00043706 0,07305 0,00019397 0,02675 92  0,00024309 0,0463 29 0,027

Tabla 5: Valores totales de la intervencién
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Figura 25: Para calcular el angulo sélido de una superficie, se proyecta el objeto sobre una
esfera de radio conocido

Aunque debido a la falta de informacién sobre la distribucion de la dosis en el paciente
el PDA no da idea de los riesgos deterministas, combinado con la informacién del tamano
del campo de rayos X y la geometria permite obtener una estimacién de la dosis a cualquier
distancia bajo la camara. Dado que durante una intervencion el haz de radiacion incide sobre
distintas areas de la piel del paciente, para estimar la dosis total absorbida en piel se hace
necesario definir un punto que se mueva con el tubo de rayos X y que esté préximo a la
piel del paciente, de manera que independientemente del angulo del tubo la radiacién pase
por ese punto. Para sistemas de fluoroscopia dicho punto estd situado a una distancia de
15 cm del isocentro en direcciéon al punto focal y recibe el nombre de punto de referencia
intervencionista o PRI por sus siglas (IRP en inglés).

Se define la dosis en el punto de referencia intervencionista como el kerma en aire en
ese punto cuando no hay paciente. Es decir, son las dosis que daria el haz de radiacion al
aire sin tener en cuenta la retrodispersion y la atenuacion que produciria el paciente. Para
calcularlo se recurre a la geometria de dngulo sélido (figura 25). Sean A; el area del haz
en la cdmara de ionizacién y R; la distancia desde el foco de rayos X y sean Ay y Ry los
correspondientes al PRI tenemos que el angulo solido viene dado por
A A

N=—=—5
R® R

Despejando obtenemos que Ay = A;R2/R?. Dado que el PDA es constante, la dosis en el

PRI sera:

_ PDA PDAR;*

D =
Ay Ay Ry?
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En la tabla se muestran los valores del PDA para cada evento asi como la estimacién de la
dosis en el punto de referencia intervencionista. Uno de los objetivos del control de calidad
del que se hablara posteriormente es comprobar que esta estimacién es correcta, con una
desviacién menor o igual al 20 %.

Una de las columnas del Radiation Dose Structured Report hace referencia a la dosis
maxima en piel. La dosis en el PRI no depende para nada del paciente, de la orientacion
del haz ni de la posicién de la camilla. Es un valor de kerma en aire, sin atenuacién y a
una distancia fija, luego es un valor que puede conocerse en tiempo real. Por el contrario,
para conocer el valor de la dosis en piel es necesario conocer la posicién del paciente, su
grosor, la posicién de la camilla y la orientacién del haz entre otros. Esto suponen calculos
bastante complejos sobre ciertos maniquies. En el caso de nuestro equipo estos céalculos se
realizan siempre tras la intervencion. Una vez acabada el equipo muestra los valores maximos
de dosis en piel, pero al no conocerlos en tiempo real son valores que no le sirven al médico
para saber si, durante la propia intervencién, los niveles de dosis estan superando ciertos
umbrales. Asi, este valor sirve para conocer a posteriori qué dosis en piel ha resultado y, por
tanto, a qué determinado paciente es conveniente hacerle un seguimiento por posibles riesgos
de efectos deterministas en la piel.

En la tabla podemos encontrar también todos los detalles en cuanto a la geometria
del evento: los angulos sobre cada uno de los ejes de rotacion, la posicién tridimensional de
la tabla del paciente respecto a una referencia dada y la distancia foco-detector.

Por ultimo, se nos ofrecen una serie de parametros de exposicion: la corriente y voltaje
en el tubo, el nimero y ratio de pulsos, la anchura de éstos, la filtracién anadida en el tubo
y el punto focal utilizado. Aunque practicamente todos estos parametros se seleccionan au-
toméaticamente al elegir un protocolo, tenerlos registrados puede resultar necesario a aquellos
interesados en realizar estimaciones de las dosis por otros métodos.

Ademas de todo esto, CARFE Analytics nos facilita una tabla con los valores totales
del PDA, de la dosis en el PRI y del tiempo de fluoroscopia de cada intervencién, tal y como
se muestra en la tabla 5. Vemos que estos tres valores aparecen desdoblados en distintas co-
lumnas en funcién de que correspondan a irradiaciones de tipo escopia o adquisicién. Hay que
recalcar la diferencia entre el tiempo de exposicion y el tiempo de escopia o el de adquisicion.
Dado que la irradiacion es pulsada el tiempo de exposicion solo cuantifica los intervalos en los
que hay emision de radiacion, mientras que los tiempos de escopia y adquisicién contabilizan
la totalidad. Con las tablas de valores totales de todos los pacientes se realiza un registro
mensual como el mostrado en la tabla 6.

En los préximos parrafos se van a comentar unas graficas que presentan los valores
totales de las magnitudes mas significativas para las intervenciones realizadas a lo largo
del mes. Los graficos de dispersion muestran los valores de dichas magnitudes para cada
intervencion y los histogramas recogen estos valores en intervalos. Comencemos con el PDA
(figura 26). Vemos que nos encontramos con una distribucién concentrada en dosis bajas. El
valor de la mediana es de 0,0018 Gy-m? y 0,0044 Gy-m? para el tercer cuartil. Dado que una
radiografia de térax equivale a unos 0,08 Gy-m? [10], esos 0,0044 Gy-m? (valor del PDA por
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Procedimiento Dosis efectiva Periodo de radiacion Riesgo adicional de cancer
diagnéstico tipica (mSv) de fondo equivalente terminal por examen
Extremidades y articulaciones <0,01 <1,5 dias 1 en unos pocos millones
Dental (mordida) <0,01 <1,5 dias 1 en unos pocos millones
Dental (panordmico) 0,01 1,5 dias 1 en dos millones
Térax 0,02 3 dias 1 en un millén
Créaneo 0,07 11 dias 1 en 300000
Columna cervical 0,08 2 semanas 1 en 200000
Caderas 0,3 7 semanas 1 en 67000
Columna dorsal 0,7 4 meses 1 en 30000
Pelvis 0,7 4 meses 1 en 30000
Abdomen 0,7 4 meses 1 en 30000
Columna lumbar 1,3 7 meses 1 en 30000
CT de créneo 2 1 ano 1 en 10000
CT de térax 8 3,6 anos 1 en 2500
CT de abdomen/pelvis 10 4,5 anos 1 en 2000

Tabla 7: Informacién sobre varios procedimientos de diagndstico con rayos X [13]

debajo del cual se encuentran tres cuartas partes de las intervenciones) equivaldran a unas
550 radiografias de térax.

Aplicando el factor de conversion mencionado al final del apartado 3.1 se obtiene
aproximadamente un valor de dosis efectiva de 9 mSv a partir de los 0,0044 Gy-m? corres-
pondientes al tercer cuartil. Tomando como valor de la radiacién de fondo media en Espana
1,6 mSv/ano [11] estos procedimientos equivaldrian en torno a 5 afios y medio de radiacién
natural. Ademéas 9 mSv corresponde a casi una décima parte de la dosis efectiva limite a
la que un profesional puede estar expuesto en un intervalo de 5 anos y casi a la mitad de
dosis a la que puede estar expuesto durante un mismo ano. El limite de dosis efectiva para
el personal no expuesto o el publico general es de 1 mSv al ano, luego es 9 veces mas que la

dosis que puede recibir. Nuestro valor de dosis efectiva se ajusta bastante al de otros autores
[12].

En la tabla 7 se muestran las dosis efectivas para distintos exdmenes de rayos X, su
equivalente en tiempo de radiacién de fondo y el riesgo adicional aproximado de sufrir un
cancer terminal, que se estima 2 veces mayor para pacientes pedidtricos y 5 veces menor
para pacientes geriatricos [13]. Los valores mds elevados del PDA entre las intervenciones de
mayo corresponden a 0,0205, 0,0225 y 0,0249 Gy-m?, que traducido a dosis efectivas permiten
hablar aproximadamente de 41, 45 y 50 mSv respectivamente. Vemos que son unas dosis efec-
tivas altisimas, superando ampliamente a las aplicadas en cualquier exploracién radiologica
existente. Con esto queda comprobado que los equipos de hemodindmica pueden llegar a
producir danos severos. Sin embargo la gente que entra en un quiréfano de hemodinamica a
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Figura 29: Tiempo total de fluoroscopia y adquisicién por intervenciéon respectivamente

menudo tiene graves problemas de corazén, de manera que se les salva la vida a cambio de
unos pocos mSv. Visto de esta manera es un precio mas que razonable.

Vamos con las dosis en PRI (figura 27). Vemos que se alcanzan valores maximos en
torno a los 3,4 Gy, aunque la mediana queda en 0,2607 Gy y el tercer cuartil en 0,6545 Gy.
Dado que los primeros efectos deterministas debidos a la radiacion se esperan en torno a los
2 Gy, solo para 8 de las 172 intervenciones (i.e. menos del 5 %) se requeriria un seguimiento.
No obstante recordemos que las dosis en el PRI son solo una aproximaciéon a los valores de
las dosis en piel, que se muestran en la figura 28. Se alcanza un maximo en torno a los 2 Gy
y la mediana queda en 0,115 Gy, correspondiendo al tercer cuartil un valor de 0,248 Gy. Por
ello solo un paciente tendria riesgo potencial de sufrir efectos deterministas, en concreto un
eritema transitorio. Por supuesto, y aunque impredecible, en todas las intervenciones esta el
riesgo de sufrir efectos estocasticos.

En cuanto a los tiempos totales de irradiacién (figura 29) tenemos un promedio de 9
minutos y medio para escopia y 54 segundos para adquisicién, aunque se alcanzan maximos
de 48 minutos y 195 segundos respectivamente.

El no abuso del modo cine es indicador de buena praxis, aunque una cantidad alta
no necesariamente implica lo contrario: podemos encontrarnos ante un procedimiento que
fue especialmente complicado. Cabe esperar que, en general, las intervenciones con mayores
tiempos de adquisicion correspondan a aquellas con mayores dosis en piel ya que recordemos
que la tasa de dosis en adquisicién es aproximadamente 10 veces superior a la tasa de dosis
en escopia.

Se cuenta con los registros mensuales desde enero del 2014 hasta mayo del 2016. Los
resultados se muestran en las figuras 30 a 33. Vemos que mientras que los valores promedio
llevan una tendencia clara los valores maximos son de lo més dispersos. Esto es légico dado
que ni todos los meses se realizan las mismas intervenciones sobre los mismos pacientes ni
son siempre igual de complicadas. Los valores resultantes de promediar a lo largo de estos
dos anos y medio no son significativamente distintos a los obtenidos solamente en el mes
de mayo: encontramos un PDA de 0,0046 Gy-m?, un tiempo de escopia de 10 minutos y 17
segundos, una dosis en PRI de 0,6293 Gy y una dosis en piel de 0,35 Gy. Hay que fijarse
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Figura 32: Dosis en piel maxima y promedio de cada mes desde enero del 2014
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Figura 33: Tiempo de escopia maximo y promedio de cada mes desde enero del 2014
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Figura 34: Comparacion de dosis en escopia y adquisicién

que se realizaron intervenciones con tiempos de escopia mayores de una hora, llegandose a
alcanzar las dos horas y media. Sin embargo las dosis en piel maximas rara vez superaron los
3 Gy, hallandose el valor més alto en los 6,3 Gy. Esto conllevaria pérdida temporal del vello
y eritemas.

Vamos ahora a comparar las dosis en piel con las dosis en el PRI (figura 34). Los
valores de la dosis en el PRI suelen ser siempre mayores. Por supuesto la diferencia entre las
dosis en el PRI y las dosis en piel dependen de muchos factores, como de la orientacion del
haz, de la posicién del paciente, de su morfologia, etc. Vemos que, en hemodinamica, la dosis
en el PRI suele ser el doble que la dosis en piel. Por lo tanto el valor de la dosis en el PRI le
sirve al médico para saber a tiempo real de qué orden de magnitud es la dosis en piel que va
a tener el paciente. Sabemos que los primeros efectos deterministas ocurren a valores de dosis
en piel de 2 Gy. Asi, cuando el valor de la dosis en PRI sea del orden de 2-4 Gy el médico
sabrd que va a estar muy cerca de producir algin dano y puede intentar evitarlo variando
la orientacion del haz, recolocando al paciente o utilizando escopia de méas baja calidad.
Por supuesto, aunque se requiere de una justificacién (i.e. que las exposiciones aplicadas
produzcan un beneficio neto frente a los riesgos que conllevan) y de una optimizacion de las
dosis, ninguna intervencion debe interrumpirse por haber superado cierto nivel de dosis. Sin
embargo las exposiciones a los profesionales y al publico no pueden sobrepasar unos valores
establecidos por encima de los cuales se encuentran los umbrales de dosis para radiolesiones
locales o unos riesgos de induccion de cancer inaceptables.



41 CONTROL DE CALIDAD

6. Control de calidad

Tras la instalacién y aceptacion de un equipo se establece un estado inicial de refe-
rencia de acuerdo con las pruebas de aceptacién y de aquellas pruebas adicionales que se
crean necesarias, ya que éste debe ser evaluado de manera periédica. El propésito de estos
controles es detectar desviaciones de ciertos parametros fuera de las tolerancias -tomadas de
la legislacién vigente y del protocolo espanol de control de calidad en radiodiagndstico, al
que se refiere el Real Decreto 1976/1999 (B.O.E. 29.12.99)- y que puedan resultar en una
degradacion de la imagen o en un incremento innecesario de la exposicion. Ademés, dado
que las dosis se estiman a partir de los datos que arroja la maquina, comprobar que opera
adecuadamente es de vital importancia.

El conjunto de condiciones bajo las que se somete al paciente a la exposicion se deno-
mina técnica. Esto incluye el protocolo de imagen, el modo de operacién, la distancia fuente
detector, el voltaje y corriente de la fuente, los pulsos por unidad de tiempo y su duracién y
el tamano de campo. También incluye el grosor de los filtros de cobre que se encuentran en
el colimador y de todos aquellos materiales que se anadan a la salida del tubo. Dicho esto,
comencemos a ver en qué consisten estos controles.

6.1. Parametros geométricos

Tamano del campo de entrada del detector de imagen y distorsién geométrica

Se coloca una cuadricula en el detector y para distintos tamanos de campo se observa
si el tamano medido desde la cuadricula visualizada en la pantalla se corresponde al tamano
del campo seleccionado. Ademads, se comprueba a simple vista que no haya distorsién de las
lineas. En la figura 35 se muestra el objeto test utilizado. Cocientes del tamano medido entre
el nominal mayores o iguales a 0,85 entran en el rango de tolerancia.

Coincidencia del campo de radiaciéon con el area visualizada

Permite asegurarse de que el tamano del campo es el que entra en el detector. Si
no fuese asi el campo sobresaldria del detector y habria una irradiaciéon innecesaria. Para
comprobarlo se usa un chasis digital CR. Muchos sélidos cristalinos cuando son expuestos a
radiacion electromagnética absorben energia que se almacena en forma de electrones excita-
dos ubicados en otros niveles orbitales de los atomos que conforman la red cristalina. Con
frecuencia dichos materiales se desexcitan de manera espontanea e inmediata, devolviendo la
energia absorbida en forma de luz visible o ultravioleta. Sin embargo algunos de ellos con-
servan parte de la energia almacenada hasta que reciben un determinado tipo de estimulo.
Este es el caso del chasis CR. Tras colocarlo a la entrada del detector y hacer incidir sobre
él haces de rayos X de distintos tamanos se introduce en un digitalizador CR. Aqui un léser
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Figura 35: Objeto test para la medida del ~ Figura 36: Imagen extraida del chasis CR,
tamano del campo de entrada en el donde se observa el tamano de los cuatro
detector y de la distorsién geométrica campos empleados

hara un barrido a la pantalla. Cuando los electrones de la pantalla absorben la energia del
laser emiten fotones de luz y retornan a su estado de energia original. Esta luz, recogida y
convertida a senal digital, nos permite conocer el tamano real de los campos aplicados, que
deben coincidir con los seleccionados. Se encuentran dentro de la tolerancia cocientes del area
seleccionada entre la visualizada menores o iguales a 1,15. La imagen recogida por el chasis
CR se muestra en la figura 36. Por supuesto, tras la desexcitacion las placas CR pueden
volver a utilizarse. Otra alternativa seria emplear una pelicula radiocréomica, aunque estas no
cuentan con esa ventaja.

Verificacién del funcionamiento del sistema de medida: estimaciéon del producto
dosis-area

Dado que es sobre esta magnitud sobre la que se sustentan todos los datos relativos a
dosis que figuran en los RDSR, comprobar que el medidor de PDA funciona correctamente
es, cuanto menos, esencial. Para ello hemos empleado el detector de estado sélido R100B
(figura 37) con ayuda del multimetro Barracuda, de la compania RTI Electronics (figura 38).
En la tabla 8 se muestran las especificaciones del detector.

Para la técnica de referencia establecida el valor del PDA obtenido por la camara
de transmision del Artis Zee y el obtenido por nuestro detector se muestran en la tabla 9.
Estos valores se comparan con los de revisiones anteriores y se comprueba que no ha habido
degeneracion. Aun pudiendo parecer una desviacién grande, la tolerancia admite valores
<20 % y nos encontramos dentro del rango.
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Figura 37: Detector de estado Figura 38: Detector MPD junto al multimetro
sélido R100B Barracuda
Tamano 20 x 45 x 7,4 mm
Peso 85 g
Area activa del detector 10 x 10 mm
Rango de dosis 0,1 nGy - 100 kGy
Rango de tasa de dosis 1 nGy/s - 76 mGy/s

Tabla 8: Especificaciones del detector R100B

Dosis medida PDA Barracuda PDA Siemens
(1Gy) (uGy-m?) (uGy-m?)
2346 35,2 39,43 12%

Desviacién

Tabla 9: Verificacion del funcionamiento de la estimacion del PDA
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Tasa de dosis medida Tasa de dosis Siemens L
Desviaciéon
(mGy/min) (mGy/min)
5,78 6,0 4%

Tabla 10: Verificacién del funcionamiento de la estimacion de la dosis en el PRI

Valor de la dosis en el punto de referencia intervencionista

Recordemos que el PRI estaba definido a 15 cm sobre el isocentro en direccion al foco.
Dado que en el Artis Zee la distancia foco-isocentro es de 75 cm la camara debera colocarse
a 60 cm del foco. Bajo la técnica de referencia dada se obtuvieron los valores mostrados en
la tabla 10. El valor obtenido cumple mas que razonablemente las expectativas ya que la
maxima desviacién permitida es del 20 %.

6.2. Calidad de imagen

Visualizacion de la escala de grises

Se coloca un material con una escala de grises entre el detector y la fuente (figura 39).
Bajo una técnica de referencia se debe distinguir toda la escala.

Umbral de sensibilidad a bajo contraste

Se usa un material con una serie de discos de distinto contraste (figura 40). Se observa
cuantos pueden distinguirse con una técnica de referencia para distintos valores de su tamano
de campo.

Umbral de sensibilidad contraste-tamano del detalle

En esta ocasion tenemos varios grupos de discos de distintos tamanos, teniendo los
discos de un mismo grupo el mismo tamano pero distintos contrastes (figura 41). Se deben
contar, para una técnica de referencia a distintos tamanos de campo, el nimero de circulos
que se visualizan.

Resolucién espacial

Se coloca un material con grupos de pares de lineas radiopacas (figura 42). Deben
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Figura 39: Objeto test para evaluar la Figura 40: Imagen visualizada durante la
visualizacién de la escala de grises prueba de bajo contraste
Figura 41: Imagen visualizada durante la Figura 42: Imagen visualizada durante la

prueba de sensibilidad contraste-tamano prueba resolucion espacial
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contarse cuantos grupos se resuelven para una técnica de referencia a distintos tamanos de
campo. Todas estas pruebas se observan mejor en modo dinamico ya que el ojo promedia
bien el ruido. Se debe obtener que la resolucién resulta practicamente constante. Esto se debe
a que tenemos un detector digital, luego la resolucion esta determinada por el tamano del
propio pixel.

Uniformidad de la resolucion

Usando un patrén de rejilla debe comprobarse que en toda la extension del campo, y
para distintos tamanos de este, el patrén que se observa es regular.

Visualizacién de objetos en movimiento

Para esto recurriremos a un maniqui dindmico. Este maniqui no es antropomorfico
sino que esta compuesto por varios bloques de PMMA (polimetilmetacrilato) apilados, con
el bloque central conteniendo cinco alambres radiales numerados de distintos diametros que
giran mediante un motor a unas 30 revoluciones por minuto. Que los bloques sean de PMMA
se debe a que sus propiedades de absorcion y dispersion son similares a las del tejido blando.
Se anotara si puede distinguirse la seccién interna, media y externa de cada hilo para distintas
técnicas y el tipo de remanencia observada. En la figura 43 se muestra una imagen adquirida
del maniqui dindmico. Para la técnica aplicada en ese momento se observan las tres secciones
del alambre y una tenue remanencia. Por supuesto cuanto menor sea el niimero de pulsos
que se apliquen por unidad de tiempo (i.e. imagenes por segundo) més alejada se visualizard
la remanencia, aunque se trabajara con dosis menores.

6.3. Medidas de dosis a pacientes

Se determinaran las tasas de dosis de los distintos protocolos mediante un detector
de radiacion colocado en la superficie del paciente y en la periferia del campo. La geometria
utilizada para realizar las medidas se muestra en la figura 44. El paciente serd simulado
mediante una serie de bloques de PMMA apilados. La razén por la que la cdmara dosimétrica
R100B se coloca en la periferia del campo es que al ser metélica situarla en el centro produciria
una modificacion automaética de la técnica. Se usé un campo de 25 cm y se obtuvieron los
resultados reflejados en la tabla 11.

El margen de tolerancia para escopia se fija para valores < 50 mGy/min y el margen
de tolerancia para adquisicién para valores < 100 mGy/min. Vemos que la tasa de dosis al
aplicar adquisicion en lugar de escopia es del orden de 10 veces mayor. Ademas observamos
que el uso del protocolo LD (Low Dose) permite reducir las tasas de dosis en torno a la
mitad. Convendra entonces, en el caso de que se requiera una mejor calidad de imagen que
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Figura 43: Imagen visualizada del maniqui dindmico

DETECTOR
TUBO RX
FOCO PACIENTE SUPERFICIE DE
ENTRADA AL
*|_~ DETECTOR
R100B
P 70 cm . 20cm N ‘5_ ‘5_

Figura 44: Montaje experimental para las medidas de dosis a pacientes
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ESCOPIA ADQUISICI()N
TASA DE DOSIS MEDIDA (mGy/min) TASA DE DOSIS MEDIDA (mGy/min)
FL LD, 10 p/s 2,2 Coro LD*, 10 i/s 13,7
PROTOCOLO CARD LD
FL LD (-), 7,5 p/s 0,9 Coro LD*, 15 i/s 20,8
(CARDIO LOW DOSE)
FL LD (+), 10 p/s 3,9 Coro LD*, 30 i/s 41,2
Coro 2020*, 15 i/s 53,8
PROTOCOLO CARD FL CARD, 15 p/s 6,7
Coro 2020%, 30 i/s 106,4

Tabla 11: Resultados de la prueba de medida de dosis a pacientes

la proporcionada por los protocolos FL. LD en escopia, probar con el protocolo FL. CARD
antes que pasar directamente a adquisicion.

6.4. Tasa de dosis en el detector

Se mide la tasa de dosis que llega al detector para distintas técnicas mediante un
dosimetro colocado en su periferia. Se busca que sea aproximadamente constante. Esta prueba
es equivalente a evaluar el funcionamiento del sistema de control automatico de dosis, cuyo
fin es, como ya se comentd, el ajuste de ciertos parametros de fluoroscopia para conseguir
una dosis constante a la entrada del detector.

6.5. Tension

El multimetro Barracuda equipado con el MPD (Multi-Purpose Detector, ver en la
figura 38), el cual estd compuesto de multiples detectores y filtros, no solo nos permite
conocer el valor de las dosis y tasas de dosis sino que ademas nos mide la tensién, la dosis
por pulso, su ratio, el tiempo de exposicién, la filtracién total y el HVL (half-value layer,
valor del espesor tal que reduzca la energia incidente del haz a la mitad). En la tabla 12 se
muestran las especificaciones del detector.

En esta parte del control de calidad debe comprobarse la exactitud de la tensién, su
repetibilidad (cercania entre los resultados de mediciones sucesivas efectuadas en las mismas
condiciones de medicién) y su reproducibilidad (cercania entre los resultados de las mediciones
efectuada bajo condiciones de medicién diferentes). Los valores medidos de la tension deben
ajustarse a la tolerancia, que abarca desviaciones de hasta el 10%. Para el HVL se debe
comprobar que, para tensiones superiores a los 70 kV, su valor es mayor de 2,5 mm Al.
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Tamano

Peso

Area activa del detector

Rango de tensién

Rango de tiempo de exposicién
Rango de pulsos

Rango de dosis

Rango de tasa de dosis

Rango de filtracion total
Rango de HVL

122x 55 x 14 mm

250 g

3 x 21,1 mm

35 - 155 kVp

0,1 ms - 2000 s

1 - 65535 pulsos

30 nGy - 1000 Gy

15 nGy/s - 450 mGy/s
1,5 - 38 mm Al

1,2 - 14 mm Al

Tabla 12: Especificaciones del detector MPD

6.6. Verificacion de niveles de dosis ambientales

Las medidas de las dosis ambientales se toman con una cdmara de ionizaciéon en
distintos puntos de la sala y zonas colindantes (ver figura 45) mientras se aplica una técnica
de referencia. En algunos puntos se cubrird el detector con mandiles de plomo y/o con
distintas mamparas. En la trayectoria del haz se colocé un maniqui dispersor, concretamente
un bloque de PMMA de 20 cm de espesor.

Para referirse a la dosis de radiacion recibida por el personal se habla de dosis anual
estimada. Para obtenerla se definen una serie de factores:

= Carga de trabajo: es una medida del rendimiento de la radiacién. Se define como W =
I-t'/At, llamando ¢’ al tiempo de emisién de radiacion durante el intervalo At e I a la
corriente del tubo. Suele considerarse At = 1 semana. Se supuso una carga de trabajo
de 10000 mA-min/semana.

» Factor de uso: factor entre 0 y 1 que representa el porcentaje de carga de trabajo semanal
para una determinada direccién del haz primario de rayos X. Dado que nuestra técnica
se aplica para una posicién fija del arco, se tomé U = 1.

= Factor de ocupacion: este factor, ponderado entre 7' = 0 y T" = 1, corresponde a la
proporcion de tiempo de permanencia del personal en un punto dado durante el tiempo
de operacion del equipo.
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Con esto, podemos obtener la dosis semanal estimada como sigue:

uSv 1 Tasa de dosis {%} R
}_ ITmA] - 60 2] vt W{

mA - min
Dosis semanal estimada { ]

semana semalna

En ocasiones se multiplica también por un factor de calibracion de la camara de
ionizacion. La dosis anual estimada, considerando que un ano laboral consta de 48 semanas,
sera la dosis semanal multiplicada por este valor.

Resulta que en la sala de control y protegidos por el cristal plomado (punto 1 de la
figura 45) las tasas de dosis medidas son menores de 0,2 uSv/h, a lo que le corresponden dosis
anuales menores de 0,1 mSv. Lo mismo detras de las paredes y puertas plomadas (puntos 2,
3, 5y 6). Sin embargo, sin proteccién de la puerta plomada en el punto 4 se registran tasas
de 7 uSv/h y dosis anuales de 3,9 mSv.

Dentro de la sala y sin blindaje ninguno se registran 340 uSv/h en el punto 7 (a
1 m de la fuente) y 50 uSv/h en el punto 11 (a 2 m de la fuente). Mediante mandiles o
mamparas pueden reducirse las tasas de dosis por debajo de 10 uSv/h a solo 1 m de la
fuente, conllevando dosis anuales menores de 3 mSv.

Mientras que la dosis aplicada a pacientes no tiene limites establecidos, por el Real
Decreto 783/2001 del 6 de julio del 2001 el limite de dosis efectiva para trabajadores expuestos
es de 100 mSv para un periodo de cinco anos consecutivos, no pudiéndose superar los 50 mSv
en un unico ano. Adicionalmente el limite de dosis equivalente para el cristalino es de 150
mSv por anio y el de piel, manos, antebrazos, pies y tobillos es de 500 mSv por ano. Cabe
mencionar que se espera un cambio en la normativa para el ano 2018.

7. Conclusiones

Hemos obtenido que el valor promedio de la dosis total en piel es de 0,35 Gy, su-
perandose en muy pocas ocasiones (menor al 1% para el mes de mayo del 2016) los 2 Gy,
umbral a partir del cual aparecen los primeros efectos deterministas. Podemos decir que las
intervenciones cardiolégicas guiadas por rayos X a baja dosis son una realidad médica. Sin
embargo recordemos que también existen efectos estocasticos. La pregunta que surge es si
podria sustituirse la fluoroscopia por otros métodos de imagen donde no existiesen los riesgos
propios a la radiacion ionizante, métodos como la resonancia magnética o los ultrasonidos.
Para estas intervenciones se requiere de una buena calidad de imagen y, dado que el corazéon
es un érgano en movimiento, de una alta resolucién temporal, requisitos que de momento
solo nos puede aportar la fluoroscopia. Sin embargo estamos ante un campo en continua
evolucién, luego cabe esperar que los equipos sean capaces de aplicar cada vez dosis menores
sin reduccion de la calidad de imagen, tal y como ha venido pasando en los ultimos anos.
No obstante las intervenciones de hemodinamica no deben verse actualmente como algo que
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conlleva muchos riesgos sino méas bien lo contrario: el riesgo asociado en cuanto a dosis es
realmente pequeno. Incluso para las intervenciones en las que se superaron los umbrales po-
demos hablar de un balance positivo ya que se ha salvado una vida a cambio de unos pocos
grays. Por otra parte, no cabe duda de que las intervenciones con arco de hemodinamica son
una opcion mucha mas segura que sus predecesoras, las operaciones a corazon abierto.

La necesidad o no de valores de referencia para las magnitudes indicadoras de dosis
sobre las que se ha trabajado es algo que se esta discutiendo actualmente en el mundo de la
radiologia intervencionista ya que es algo complicado de evaluar. Esto se debe a que dichas
magnitudes no solo dependen de la calidad del equipo y del médico sino también del espesor
del paciente y de lo complicada que sea la intervencién entre otros factores. Ahi es donde
cobra importancia el trabajo mensual que realiza el Servicio de Radiofisica y Proteccién
Radiolégica, que establece unos niveles de referencia propios del hospital, niveles promedios
que se dan en su Servicio de Hemodinamica, lo que los hace mucho mas efectivos y ttiles.
No es demasiado ilustrativo compararse con EEUU o con la totalidad de la Uniéon Europea
yva que las técnicas pueden ser diferentes y el equipamiento también. Al hacer un analisis
mensual la estadistica es suficientemente grande como para recoger todo tipo de pacientes
(gordos y delgados, jovenes y ancianos) y de intervenciones (mas complicadas y mas sencillas).
Hemos visto que en el HCUV el PDA promedio suele estar mensualmente en torno a los 50
Gy-cm?. Todo lo que esté muy por encima de ese valor son intervenciones a las que se
les debe prestar especial atencion. Eso no quiere decir que sean intervenciones mal hechas,
pueden ser intervenciones magnificas pero excesivamente complicadas y que han necesitado
una gran cantidad de tiempo de escopia. Hay que revisarlas con cuidado pero nunca hay
que tomar los niveles de referencia como limites de dosis ya que a los pacientes no se les
aplica esta limitacién, un paciente necesita la dosis justa para la intervencién que requiera. Si
determinada intervencién requiere un nivel muy superior a nuestro nivel de referencia hay que
verlo siempre como un coste necesario para salvar la vida del paciente. Podemos encontrar
algunos autores que ofrecen niveles de referencia, como los presentados por E. Vané para
intervencionismo (no solo para hemodindamica) en Espana [14].
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