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Resumen

El silencio es el ruido más fuerte,
quizá el más fuerte de todos los ruidos.

Miles Davis

Desde la publicación el 17 de enero de 2014 de la nueva Directiva 2013/59
EURATOM en el diario oficial de la Unión Europea, que debió haberse trans-
puesto a las legislaciones nacionales de los países miembros antes del 6 de
febrero de 2018, la comunidad científica relacionada con la Protección Radio-
lógica en Medicina, en general, y los Servicios de Física Médica, en particular,
han tratado de estudiar sus implicaciones y consecuencias, adaptándolas en
muchos casos al medio hospitalario concreto en el que se desarrolla la ac-
tividad. En el ámbito de la Radiología, tres son las principales novedades
incluidas en la Directiva: en primer lugar, la reducción del límite del equi-
valente de dosis en cristalino de los trabajadores expuestos, de 150 mSv a
20 mSv al año, que recoge lo recomendado por ICRP en su declaración de
abril de 2011 y en su Publicación 118; segundo, el registro de los parámetros
relacionados con las exposiciones médicas de los pacientes y su inclusión en el
informe radiológico, determinando la distribución de los indicadores de dosis
y la revisión regular y uso de los DRLs, al menos por rangos de edad, con
objeto de realizar procesos de optimización dosimétrica sin dilación cuando
fuere necesario; y tercero, la ampliación y concreción de las responsabilidades
del físico médico (también llamado en España “radiofísico hospitalario”) en
los procedimientos radiológicos especiales, que incluyen, además de los pro-
gramas de screening y la tomografía computerizada, las exposiciones médicas
pediátricas y los procedimientos de Radiología o Cardiología Intervencionis-
tas, ya que pueden implicar altas dosis de radiación a los pacientes. Esta
tesis doctoral describe las actuaciones realizadas para adaptar a la práctica
clínica diaria los requerimientos de la Directiva en el ámbito de la Cardiolo-
gía Intervencionista y la Radiología Digital, ambas aplicadas a la pediatría,
constituyendo por tanto un intento de sintetizar algunas de sus novedosas
implicaciones.
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xiv Resumen

En referencia a la Cardiología Intervencionista pediátrica, la primera mo-
tivación fue la de obtener los niveles de dosis en cristalino de los trabajadores
expuestos en la sala de Hemodinamia del Servicio de Cardiología Infantil del
Hospital Universitario La Paz —centro hospitalario público de tercer nivel
dependiente de la Comunidad de Madrid, con más de 1300 camas—, dotada
de un equipo fluoroscópico digital biplano, y comprobar si dichos niveles son
inferiores al nuevo límite de dosis anual de 20 mSv. Para ello se realizaron
en sala simulaciones con maniquí antropomórfico, y se estimaron las dosis
en términos de Hp(0.07) utilizando un sistema dosimétrico de fotoluminis-
cencia (OSL) basado en detectores de estado sólido de Al2O3:C. Dada la
fuerte dependencia con la energía que presentan estos detectores en el rango
de energías habituales en radiodiagnóstico e intervencionismo, se analizaron
las fuentes de incertidumbre asociadas tanto al proceso de lectura como a la
calibración utilizada, y se estimó la influencia en la exactitud de la medida de
la selección de diferentes factores de corrección por la energía y angularidad
del haz incidente, en función de las diferentes calidades de haz habitualmente
utilizadas en los procedimientos intervencionistas. Una vez validado el siste-
ma dosimétrico, se obtuvo la cota superior de la dosis anual acumulada en
cristalino simulando procedimientos con técnicas de alta dosis, sin considerar
elementos de protección radiológica ni proyecciones oblicuas, y se aplicó el
tercer cuartil de las distribuciones de los tiempos de escopia y del número
de imágenes de más de 800 estudios realizados durante aproximadamente 3
años. Asimismo, se consideró la carga de trabajo anual del cardiólogo con el
mayor número de procedimientos realizados en esos mismos años. El resulta-
do obtenido fue que la máxima dosis anual estimada fue de 12.0 ± 2.3 mSv,
recibida en el cristalino del ojo izquierdo, inferior al límite anual considerado
en la Directiva.

Este valor es inferior a lo reportado en la literatura relacionada con pro-
cedimientos en pacientes adultos, a pesar de que los procedimientos inter-
vencionistas pediátricos son habitualmente más complejos, y por lo tanto
generalmente más largos. Además en pediatría el cardiólogo suele estar más
cerca del paciente, y no es común el uso de mamparas plomadas. Una posi-
ble explicación del resultado está relacionada con el menor espesor relativo
de los pacientes pediátricos, especialmente en niños de corta edad. Otra
explicación es que el resultado obtenido fuera debido a que los protocolos
de adquisición no estuvieran convenientemente optimizados, proporcionan-
do una pobre calidad de imagen a consecuencia de una dosis de radiación a
paciente excesivamente baja. Sin embargo, dicha explicación fue rechazada
porque posteriormente a la simulación con maniquí se caracterizó comple-
tamente el sistema biplano empleado, en términos tanto de dosis como de
calidad de imagen, incluyendo la contribución de la angiografía rotacional
3D. Los resultados demostraron que los protocolos utilizados habitualmen-
te estaban convenientemente ajustados, presentando una calidad de imagen
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adecuada para la correcta realización de los procedimientos. En el estudio
también se analizó el impacto de la adquisición de imágenes rotacionales de
CBCT (Cone Beam Computed Tomography), demostrando que el incremento
en dosis a paciente en relación a la adquisición planar, utilizando los pro-
tocolos habituales —se observó un aumento del 32% en términos del PKA

al utilizar el CBCT—, es compensado con la mayor información diagnóstica
proporcionada por las imágenes volumétricas.

Posteriormente, con objeto de tener en cuenta el impacto en la dosis en
cristalino de la distribución espacial de los campos de radiación generados
por las proyecciones oblicuas y laterales correspondientes al uso de uno o
dos planos —o del CBCT—, así como de analizar las posibles correlaciones
entre las magnitudes dosimétricas involucradas, se consideró necesario reali-
zar medidas en sala durante los procedimientos reales. Para ello se colocaron
dosímetros OSL en las proximidades de los ojos de los dos cardiólogos in-
tervencionistas del Servicio de Cardiología Infantil que actúan en primera
posición, sobre la parte externa de las gafas plomadas, así como sobre el
delantal plomado, en el lado izquierdo del tórax. De acuerdo también a lo
requerido por la Directiva, se registraron todos los parámetros de las exposi-
ciones y los indicadores de dosis de los procedimientos realizados utilizando
un sistema automático de gestión, y se relacionaron con las estimaciones
de las dosis en cristalino realizadas con los dosímetros OSL. Las medidas
se tomaron en todos los procedimientos efectuados por ambos cardiólogos
durante un año de trabajo, obteniendo una estimación de la dosis anual en
cristalino, en términos de Hp(0.07), de 4.13 ± 0.93 mSv y 4.98 ± 1.28 mSv,
siendo dichos valores inferiores a la cota superior estimada en ojo izquierdo
en la simulación inicial. Sobre delantal plomado, se obtuvieron unas dosis
de 10.83 ± 0.99 mSv y de 11.97 ± 1.44 mSv, respectivamente. Dado que el
valor de la cota superior de la dosis en cristalino obtenido en la simulación
es compatible con la dosis sobre delantal plomado, la medida realizada sobre
el lado izquierdo del tórax de los cardiólogos situados en primera posición
se puede considerar una buena aproximación a la máxima dosis esperada
en cristalino en los procedimientos intervencionistas pediátricos. Además,
se demostró que el equivalente de dosis personal medido en el tórax es un
buen estimador de la dosis en cristalino, obteniéndose una buena correlación
(R2=0.89), aunque la relación entre las dosis fue muy inferior a la unidad.
Sin embargo, la correlación entre la medida de Hp(0,07) en las proximida-
des del cristalino y el PKA, aunque estadísticamente significativa (p<0.001),
fue menor (R2=0.40). Finalmente, las dosis por procedimiento estimadas en
cristalino y en paciente fueron menores que las reportadas en la literatura
en procedimientos realizados en pacientes adultos; sin embargo, el valor de
la dosis en cristalino normalizado al valor del indicador de dosis a paciente
fue mayor. Este resultado indica que el uso regular de la mampara plomada
suspendida del techo, que no es habitual en pediatría, debe ser optimizado.
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Por otra parte, el sistema de gestión de dosis utilizado para registrar el
PKA por procedimiento fue también usado para realizar una segunda simu-
lación con maniquí antropomórfico y dosímetros OSL que tuvo en cuenta las
proyecciones oblicuas y laterales en la estimación de la dosis en cristalino
de los trabajadores expuestos. El objetivo último de este nuevo trabajo era
comprobar si era posible estimar la dosis en cristalino con exactitud utili-
zando simulaciones con maniquí, no solamente obtener una cota superior.
En tal caso, podría evitarse la realización de medidas en las proximidades de
los ojos del trabajador expuesto durante la práctica clínica, lo que ahorra-
ría un tiempo considerable a los Servicios de Física Médica y les permitiría
evaluar los niveles de dosis con mayor rapidez y eficacia, pudiendo por tan-
to implementar procedimientos de optimización sin dilación, tal y como la
Directiva requiere. Dado que los sistemas de gestión de dosis permiten ob-
tener las distribuciones de los indicadores de dosis por modalidad de haz
—escopia y adquisición— y plano —en caso de utilizar un sistema fluo-
roscópico biplano—, es posible ajustar dichas distribuciones a una función
conocida y multiplicar sus valores esperados por los valores de dosis obteni-
dos en los ojos del maniquí con dosímetros de estado sólido, normalizados
a los indicadores correspondientes. Además, ya que la simulación se basa en
utilizar distribuciones de probabilidad, es posible evaluar la exactitud del
resultado aplicando el método Monte Carlo de estimación de las incertidum-
bres y comparar el valor final de la dosis anual en cristalino con el obtenido
en las medidas en sala realizadas durante un año en cada uno de los proce-
dimientos clínicos. La simulación simple realizada obtuvo un valor esperado
de la dosis anual en cristalino en cada cardiólogo de 5.77 mSv y 5.43 mSv,
con unos intervalos de confianza del 95% de [1.94, 12.23] mSv y [1.65, 12.10]
mSv, respectivamente. Estos resultados son compatibles con las estimacio-
nes anuales realizadas con dosímetros colocados en las proximidades de los
ojos de los cardiólogos en cada uno de los procedimientos, con las medidas
realizadas con los dosímetros colocados en el lado izquierdo del tórax, y con
la cota superior obtenida en la primera simulación.

De los resultados anteriores puede inferirse que resulta improbable que
en Cardiología Intervencionista pediátrica pueda superarse el nuevo límite de
dosis en cristalino de 20 mSv al año requerido por la Directiva, siempre que
el equipo está convenientemente optimizado en términos de dosis y calidad
de imagen. Por lo tanto, aunque se detectaron posibles áreas de mejora y
optimización, como el uso de protocolos pediátricos de baja dosis por rango
de peso o el uso regular de pantallas plomadas, dadas las bajas dosis estima-
das tanto en pacientes como en trabajadores expuestos dichas actuaciones
no se consideraron una prioridad. En cambio, la aplicación del requerimiento
de la nueva Directiva de registrar los parámetros de la exposición y obtener
las distribuciones de los indicadores de dosis motivó que se instalara en una
sala de radiología convencional pediátrica del Servicio de Radiodiagnóstico
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un sistema de gestión de dosis que detectó un problema de protección radio-
lógica del paciente, lo que obligó a realizar sin dilación un procedimiento de
optimización dosimétrica. El análisis de las distribuciones de los valores del
Ka,e calculados por el equipo y recogidos por el software mostró que tanto la
mediana como el tercer cuartil de las distribuciones obtenidas en estudios de
tórax realizados en niños menores de 1 año eran superiores a los Niveles de
Referencia Diagnósticos (DRL) europeos. En el caso de los neonatos, el tercer
cuartil superaba al DRL correspondiente en un 113%. Previamente, dichos
valores hubieron de ser convenientemente calibrados respecto de una cámara
de ionización, al encontrarse discrepancias de hasta el 62% en los estudios
realizados en pacientes neonatos. Este hecho mostró la necesidad de que los
especialistas en Radiofísica Hospitalaria auditen y validen los indicadores de
dosis que proporcionan los equipos radiológicos, y que posteriormente tra-
tan estadísticamente los sistemas automáticos de gestión. Tras establecer el
estado de referencia inicial, en términos tanto de dosis a paciente como de
calidad física de la imagen, se realizó un análisis de los procedimientos ra-
diológicos empleados, encontrándose que las técnicas seleccionadas en modo
manual por el operador en las proyecciones antero-posterior de los estudios
de tórax realizados en mesa no se ajustaban convenientemente a los pe-
queños espesores propios de los niños menores de 1 año. Debido a que se
consideró que existía una falta de seguridad en la aplicación de protocolos
manuales definidos por rango de peso o espesor de paciente, se modificaron
los protocolos en vigor para que trabajaran por defecto en modo automático
—activando la cámara central—, se disminuyó el kVp aplicado y se ajustaron
algunos parámetros de procesado de la imagen —como el nivel de ventana y
el algoritmo de detección de bordes—. Una vez finalizada la actuación en la
sala, se procedió a realizar un nuevo análisis de la calidad de imagen física,
en términos de los mismos parámetros de imagen estudiados previamente.
Además, tres radiólogos pediátricos suficientemente experimentados realiza-
ron un test ciego de calidad de imagen clínica basado en el propuesto en
1996 por la Comisión Europea, adaptado a las condiciones específicas de la
sala de radiología digital utilizada. En el test se presentaron aleatoriamente
imágenes obtenidas antes y después de realizar el ajuste de las técnicas de
exposición y del procesado de imagen. El resultado final de la optimización
mostró una reducción de dosis del 54% —valores medios— en niños menores
de 1 año, sin encontrarse diferencias en el test de imagen clínica que com-
prometieran la capacidad diagnóstica de las imágenes. Sin embargo, el test
fue capaz de detectar las correcciones efectuadas en sala, con una mayor per-
cepción del ruido tras la reducción de la dosis y una posible disminución de
la valoración de la calidad general de las imágenes. Análogamente, los test
de imagen físicos mostraron un reducción de la relación señal-ruido y de la
resolución de contraste del 37% y del 68%, respectivamente. En cambio, el
análisis de la figura de mérito, que evalúa la relación entre la calidad de la
imagen y la dosis, mostró un aumento del 42%.





Summary

Silence is the loudest noise,
perhaps the strongest of all noises.

Miles Davis

On the 17th of January 2014, the European Union published in its official
journal the new 2013/59 EURATOM directive, which was to be transposed
to the national laws of the member countries before February 6, 2018. Since
then, the scientific community related to Radiation Protection in medicine in
general, and the departments of medical physics in particular, have studied
the directive’s implications and consequences, adapting it in many cases to
the specific hospital setting in which the activity is conducted. The 3 main
developments in the radiology setting included in the directive were 1) redu-
cing the limit of the equivalent dose for the lens of the eye of exposed workers
from 150 mSv to 20 mSv per year, which covers the recommendation by the
International Commission on Radiological Protection (ICRP) in its April
2011 statement; 2) the registration of parameters related to the patients´
medical exposures and the inclusion of these data in the radiological report,
determining the distribution of the dose indicators and the regular review and
use of diagnostic reference levels (DRLs), at least by age range, in order to
conduct dosimetric optimisation processes without delay when necessary; 3)
the broadening and specification of the responsibilities of medical physicists
(also called “radiofísico hospitalario” in Spain) in special radiological proce-
dures, which include screening programs, computed tomography, paediatric
medical exposures and radiology and cardiology interventional procedures,
that can involve patient exposure to high doses of radiation. This doctoral
thesis describes the actions performed by a medical physics department to
adapt the directive’s requirements to daily clinical practice in the interven-
tional cardiology and digital radiology suits, both of which are applied to
paediatrics, thereby constituting an attempt to synthesise a number of its
new implications.

In terms of paediatric interventional cardiology, the initial motivation
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was to obtain dose levels for the lens of the eye of workers exposed in the
Haemodynamics room of the Department of Paediatric Cardiology of La Paz
University Hospital —third-level public hospital dependent on the Commu-
nity of Madrid, Spain, with more than 1300 beds—, which is equipped with
a biplane digital fluoroscopic system, and to determine whether these levels
are lower than the new annual dose limit of 20 mSv. To this end, simulations
were performed in the laboratory with an anthropomorphic phantom. We es-
timated the dose in terms of Hp(0.07), using a dosimetric photoluminescence
system (optically stimulated luminescence, OSL) with Al2O3:C solid-state
detectors. Given the strong dependence on the energy presented by these
detectors in the typical energy range in radiology and interventionism, we
analysed the source of uncertainty associated with the measurement process
and the calibration employed. We estimated the influence on the measure-
ment accuracy of the selection of various correction factors by the energy
and angle of the incident beam, depending on the differing beam qualities
typically used in interventional procedures. Once the dosimetric system had
been validated, we obtained the upper limit of the cumulative annual dose
in the lens by simulating procedures with high-dose radiological techniques,
without considering radiological protection elements or oblique projections.
We applied the third quartile of the distributions of the fluoroscopy times
and of the number of frames obtained in more than 800 studies performed
over the course of approximately 3 years. Furthermore, we considered the
annual workload of the cardiologist with the most procedures performed du-
ring those 3 years. The result was that the maximum estimated annual dose
was 12.0 ± 2.3 mSv, received in the lens of the left eye, which is below the
annual limit considered in the directive.

This value is lower than that reported in the literature related to proce-
dures performed on adult patients, despite the fact that paediatric interven-
tionist procedures are typically more complex and therefore generally take
longer. Cardiologists are also usually in closer proximity to the patient in
paediatrics, and protective lead screens are usually not employed. A possible
explanation for the result is related to the lesser relative thickness of paedia-
tric patients, especially young children. Another explanation could be that
the imaging protocols were appropriately optimised, providing poor quality
as a result of an excessively low radiation dose to the patient. However, this
explanation was rejected because, after the simulation with the phantom,
a complete characterisation of the biplane system employed was performed,
both in terms of dose and image quality, including the contribution of the 3D
rotational angiography. The results of the analysis showed that the protocols
typically employed were appropriately adjusted, presenting a physical image
quality appropriate for the correct implementation of the procedures. The
study also analysed the impact of the acquisition of rotational cone beam
computed tomography (CBCT) images. The results showed that the increase
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in patient dose compared with planar acquisition, using the common proto-
cols —a 32% increase was observed in terms of PKA when using the standard
protocol for CBCT—, is offset by the increased diagnostic information pro-
vided by the volumetric images.

We performed measurements in the room during the actual procedures to
account for the effect of the special distribution of the radiation fields gene-
rated by the oblique and lateral projections corresponding to the use of 1 or
2 planes —or of the CBCT—. Using this approach, we also aimed to analy-
se the potential correlations between the dosimetric magnitudes involved.
To this end, OSL dosimeters were placed near the eyes of the 2 interven-
tional cardiologists from the Paediatric Cardiology Department who work
closest to the patient, on the external part of the leaded goggles, as well as
on the lead apron on the left of the chest. As required by the directive, all
exposure parameters and dose indicators of the conducted procedures were
recorded using an automatic dose management software and were related to
the lens dose estimates performed with the OSL dosimeters. Measurements
were taken for all procedures performed by both cardiologists over one year
of work, obtaining an estimate of the annual lens dose, in terms of Hp(0.07),
of 4.13 ± 0.93 mSv and 4.98 ± 1.28 mSv. These values were lower than the
estimated upper limit in the left eye in the initial simulation. On the lead
apron, we obtained a dose of 10.83 ± 0.99 mSv and 11.97 ± 1.44 mSv. Given
that the value of the upper limit of the dose in the lens of the eye obtained
in the simulation is compatible with the dose measured on the lead apron,
the measure performed on the left side of the chest of the cardiologists who
work closest to the patient can be considered a good approximation to the
maximum expected dose in the lens of the eye in paediatric interventional
cardiology procedures. We also showed that the personal dose equivalent
measured on the chest is a good estimator of the lens dose and obtained a
good correlation (R2=0.89), although the ratio between the doses is much
lower than 1. However, the correlation between the personal dose equivalent
Hp(0.07) in the lens and PKA was lower (R2=0.40), although it was statisti-
cally significant (p<0.001). Lastly, although the estimated lens and patient
doses by procedure were lower than those reported in procedures performed
on adult patients, the value of the lens dose normalised to the value of the
patient dose indicator was higher. This result indicates that the regular use
of leaded suspended screens, which is not standard in paediatrics, should be
optimised.

The automatic dose management software employed for recording the
PKA per procedure was also employed for a second simulation performed
with an anthropomorphic phantom and OSL dosimeters that accounted for
the oblique and lateral projections in the calculation of the lens dose in the
exposed workers. The ultimate objective of this new study was to determine
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whether it was possible to accurately estimate the lens dose using phantom
simulation, and not just to obtain an upper limit. In this case, we can skip
performing measures in the proximity of the eyes of workers exposed during
clinical practice, which would save considerable time for medical physics de-
partments and allow them to assess dose levels faster and more effectively,
thereby allowing them to implement optimisation procedures without de-
lay, as required by the directive. Given that automatic dose management
softwares help obtain the distributions of dose indicators by beam modality
—fluoroscopy and acquisition— and plane —when using a biplane fluorosco-
pic system—, these distributions can be adjusted to a known function, and
their expected values can be multiplied by the dose values obtained in the
phantom eyes with solid-state dosimeters, normalised to the corresponding
indicators. Since the simulation is based on using probability distributions,
it is possible to assess the accuracy of the result by applying the Monte Car-
lo method for estimating uncertainties, and compare the final value of the
annual lens dose with that obtained from the measurements performed in
the room in each of the clinical procedures. The simple simulation achieved
an expected value of the annual lens dose in each cardiologist of 5.77 mSv
(95% CI 1.94 – 12.231 mSv) and 5.43 mSv (95% CI 1.65 – 12.10 mSv).
These results are compatible with the annual dose estimates performed with
dosimeters placed in the proximity of the cardiologistséyes for each of the
procedures, with the measurements performed with the dosimeters placed
on the left side of the chest and with the upper limit obtained in the first
simulation.

We can infer from the previous results that it is unlikely that the new
dose limit for the lens of the eye of 20 mSv per year required by the directive
will be exceeded in paediatric interventional cardiology, provided that the
equipment is appropriately optimised in terms of dose and image quality.
Although potential areas of improvement and optimisation were detected,
such as the use of low-dose paediatric protocols by weight range and the
regular use of protective leaded screens, these actions are not considered a
priority given the low estimated doses both in patients and in exposed wor-
kers. In contrast, the implementation of the new directive’s requirement for
recording the exposure parameters and obtaining the distributions of the do-
se indicators motivated the installation of a dose management software in a
conventional paediatric radiology room of the Radiology Department. This
management system detected a problem with the patient’s radiation pro-
tection, which compelled the implementation of a dosimetry optimisation
procedure without delay. The analysis of the distribution of the Ka,e values,
that were calculated by the equipment and recorded by the software, showed
that both the median and the third quartile of the distributions obtained
in the chest studies performed on children younger than 1 year of age were
higher than the European DRLs. In the case of newborns, the third quartile
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exceeded the corresponding DRL by 113%. Previously, these values would
have been appropriately calibrated against an ionisation chamber upon fin-
ding discrepancies of up to 62% in the studies performed on infant patients.
This finding showed the need for medical physicists to audit and validate
the dose indicators provided by the equipment and that are subsequently
treated statistically by the automatic management systems. After establis-
hing the initial reference state, in terms of patient dose and the physical
image quality, we conducted an analysis of the radiological procedures em-
ployed. We found that the exposure parameters selected manually by the
operators in the anterior-posterior projections of the chest studies perfor-
med on table were not appropriately adjusted to the thinner dimensions of
children under 1 year of age. Given this lack of safety in the application of
manual protocols defined by patient weight range or thickness, the protocols
were modified to work in automatic mode by default, activating the central
ionisation chamber. The applied kVp was reduced, and a number of ima-
ge processing parameters were adjusted —window level and edge detection
algorithm—. Once these modifications had been completed in the room, we
proceeded to conduct a new analysis of the physical image quality, in terms
of the same parameters studied previously. Also, three experienced paedia-
tric radiologists performed a blind test of the clinical image quality based on
that proposed in 1996 by the European Commission, adapted to the specific
conditions of the digital radiology room employed. During the test, images
that were obtained before and after performing the adjustment of the expo-
sure and image parameters were presented randomly. The end result of the
optimisation process showed a 54% dose reduction —mean values— in the
younger-than-1-year age range, with no differences in the blind test of the
clinical images that could jeopardise the images´ diagnostic capacity. Howe-
ver, the test was able to detect the corrections performed in the room, with
a greater perception of noise after the dose reduction and a possible decrease
in the assessment of the images´ general quality. Analogously, the physical
image tests showed a reduction in the signal-noise ratio and contrast reso-
lution of 37% and 68%, respectively. However, the figure of merit analysis,
which evaluates the relationship between the image quality and the dose,
showed an increase of 42%.
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ADMS: Automatic Dose Management Software.

AP: Anteroposterior.

CAE: Control Automático de la Exposición.

CBCT: Cone Beam Computed Tomography.

CI: Cardiología Intervencionista.

CR: Computed Radiography.

CT: Computed Tomography.

CTDI: Computed Tomography Dose Index.

EC: European Commission.

ED: European Directive 2013/59/EURATOM.

DICOM: Digital Imaging and Communication in Medicine.

DQE: Digital Quantum Efficiency.

DOCACCI: Dosimetría y criterios de calidad en cardiología interven-
cionista.

DSA: Digital Substraction Angiography.
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DRL: Diagnostic Reference Level.

DSR: Dose Structured Report.

FOM: Figure of Merit.

FOV: Field of View.

Gy: Gray. Unidad de dosis absorbida.

HCSR: High-Contrast Spatial Resolution.

Hp(0.07): Dosis equivalente personal a 0,07 mm de profundidad. Su
unidad en el sistema internacional es el Sv.

Hp(10): Dosis equivalente personal a 10 mm de profundidad. Su uni-
dad en el sistema internacional es el Sv.

HU: Hounsfield Units.

ICRP: International Commission on Radiological Protection.

Kerma: Kinetic Energy Released per Unit of Mass. Es la energía ciné-
tica de las partículas cargadas liberada por la radiación indirectamente
ionizante que interacciona con la materia. Su unidad en el sistema in-
ternacional es el Gy.

Ka,i: Kerma en aire incidente. No tiene en cuenta la radiación retro-
dispersada.

Ka,e: Kerma en aire a la entrada. Es el kerma en aire medido a la en-
trada de la superficie del paciente o del maniquí, e incluye la radiación
retrodispersada.

Ka,r: Kerma en aire en el punto de referencia intervencionista, estima-
do a 15 cm del isocentro hacia el foco de la radiación.

NPS: Normalized Noise Power Spectrum.
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OSL: Optically Stimulated Luminiscence.

ORAMED: Optimization of Radiation for Medical Staff.

PA: Posteroanterior.

PACS: Picture Archiving and Communication System.

PKA: Producto kerma-área, o integral del kerma en aire en el área del
campo de radiación. También denominado como producto dosis-área
o PDA, define la cantidad de radiación emitida por un tubo de rayos-X.

PMMA: Polimetilmetacrilato.

PSD: Peak Skin Dose. Máxima dosis absorbida en piel de los pacientes
en procedimientos intervencionistas.

RD: Radiología Convencional Digital.

RDSR: Radiation Dose Structured Report. Informe estructurado de
dosis de radiación.

RI: Radiología Intervencionista.

ROI: Region of Interest.

SD: Standard Deviation.

SFM: Servicio de Física Médica.

SNR: Signal-Noise Ratio.

Sv: Sievert, unidad de dosis equivalente y dosis efectiva.

TC: Tomografía Computerizada.

TLD: Thermoluminescent dosimeter.
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UI: Uniformity Index.
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Capítulo 1

Introducción

El conocimiento es un aliado mortal
cuando nadie conoce las reglas.

King Crimson

1.1. Antecedentes generales y situación actual

En el ámbito de sus competencias, el Servicio de Física Médica (SFM) del
Hospital Universitario La Paz ha estado actuando en materia de protección
radiológica, tanto de pacientes como de trabajadores expuestos, de acuerdo
a lo requerido por los Reales Decretos 1976/1999, de 23 de diciembre (BOE,
1999), 815/2001, de 13 de julio (BOE, 2001b) y 783/2001, de 6 de julio (BOE,
2001a). Dichos Reales Decretos emanan de las Directivas Europeas 96/29 y
97/43 (EURATOM, 1997, 1996), que a su vez recogen las recomendaciones
de la Comisión Internacional de Protección Radiológica (ICRP en sus siglas
en inglés) ICRP-90 (2003) e ICRP-73 (1996). Las modalidades afectadas in-
cluyen Radiología Intervencionista (RI), Cardiología Intervencionista (CI),
Tomografía Computerizada (TC), Mamografía Digital y Radiología Digital
(RD). El Hospital Universitario La Paz es un centro hospitalario público de
tercer nivel dependiente de la Comunidad de Madrid, con más de 1300 ca-
mas, 235.000 m2, 20 edificios y 4 Hospitales —General, Maternal, Infantil y
de Traumatología—.1 Por tanto, debido a que La Paz es también un impor-
tante hospital pediátrico —4.165 partos vaginales, 1.509 cesáreas y 95.368
consultas, datos de 2016—, en las modalidades intervencionistas, TC y RD
se realizan estudios en niños, en algunos casos compartiendo sala con los
pacientes adultos. En particular, de acuerdo al Real Decreto anteriormente

1http://www.madrid.org/cs/Satellite?cid=1142399368017&language=es&
pagename=HospitalLaPaz%2FPage%2FHPAZ_contenidoFinal

1

http://www.madrid.org/cs/Satellite?cid=1142399368017&language=es&pagename=HospitalLaPaz%2FPage%2FHPAZ_contenidoFinal
http://www.madrid.org/cs/Satellite?cid=1142399368017&language=es&pagename=HospitalLaPaz%2FPage%2FHPAZ_contenidoFinal
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citado (BOE, 1999), en RD se evaluaban anualmente las dosis a los pacientes
pediátricos realizando estrictamente 10 estimaciones de la dosis superficial
a la entrada Ka,e (ICRU, 2005), en pacientes estándar, lo que corresponde
aproximadamente a niños de 5 años de edad (Kohn et al., 1996). En los pro-
cedimientos intervencionistas complejos, el Real Decreto 1976/1999 indica
que basta con realizar un mínimo de 5 determinaciones de los indicadores de
dosis PKA, tiempo de escopia y número de adquisiciones o frames de cine. No
se hacen consideraciones adicionales para el caso de procedimientos pediá-
tricos. Por otra parte, en intervencionismo se estimaba la dosis en cristalino
de los trabajadores expuestos, en términos de Hp(10), colocando dosímetros
de termoluminiscencia (TLD) acreditados sobre el delantal plomado, en el
bolsillo de la solapa. Esta colocación del dosímetro se consideraba adecuada,
ya que el límite de dosis en cristalino era de 150 mSv/año (valor relativa-
mente alto respecto del límite anual personal de 20 mSv/año), y no resultaba
esencial realizar las medidas en regiones anatómicas más próximas al ojo. Sin
embargo, debido a la publicación el 17 de enero de 2014 de la nueva Directiva
Europea 2013/59 (EURATOM, 2013), que deroga las Directivas anteriores,
y que recoge, entre otras recomendaciones, la publicación ICRP 118 (ICRP-
118, 2012) relacionada con la disminución del límite de dosis en cristalino
a 20 mSv/año, el SFM consideró necesario evaluar las implicaciones de la
nueva Directiva en el ámbito de la CI pediátrica. La motivación inicial fue
la escasa información encontrada en la literatura relacionada con los niveles
de dosis implicados, tanto para los trabajadores expuestos como para los
pacientes. Como consecuencia de los estudios realizados a este respecto, se
publicaron Niveles de Referencia Diagnósticos (DRLs en sus siglas en inglés,
ver ICRP-135 (2017)) locales en los procedimientos de CI pediátrica, inclu-
yendo un análisis de la contribución a la dosis a paciente de las adquisiciones
rotacionales 3D o CBCT (Cone Beam Computed Tomography, ver Corredoira
et al., 2015). Los resultados obtenidos en relación con el estado de referencia
inicial del equipo intervencionista utilizado, en términos tanto de dosis como
de calidad de imagen, así como los métodos desarrollados y los resultados
obtenidos en la estimación de los niveles de dosis en cristalino de los cardió-
logos intervencionistas pediátricos, se presentan en esta tesis doctoral. Dado
que los DRLs locales obtenidos eran similares a los hallados en la literatura,
y a que los niveles de dosis en cristalino de los trabajadores expuestos eran en
todos los casos inferiores al nuevo límite anual, no se consideró prioritaria la
realización de procedimientos de optimización dosimétrica en CI pediátrica.

Otra de las exigencias de la nueva Directiva 2013/59, incluida en su ar-
tículo 58 (EURATOM, 2013), es que se debe proceder a realizar revisiones
locales adecuadas de los procedimientos radiológicos siempre que se superen
de manera constante los DRLs, y que en tal caso se deben tomar medidas
correctoras sin dilación. Este requerimiento supone registrar los indicadores
de dosis de todos los procedimientos radiológicos y calcular sus distribucio-
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nes de forma rápida y eficaz, con objeto de poder comparar el estadístico
elegido de la distribución —habitualmente la mediana— con los correspon-
dientes DRLs nacionales o europeos. Para poder cumplir con lo exigido, el
SFM consideró prioritaria la implantación de sistemas automáticos de ges-
tión de los datos dosimétricos (ADMS en sus siglas en inglés), al menos en las
áreas relacionadas con la pediatría. De los resultados obtenidos en el análisis
de las distribuciones de los Ka,e de los estudios de tórax en niños menores
de 1 año, estimados por el equipo de RD instalado en nuestro hospital, con
valores de las medianas y tercer cuartiles superiores a los DRLs europeos,
resultó imperativo realizar a la mayor brevedad un procedimiento de opti-
mización dosimétrica. Dado que la aplicación estricta de lo requerido por
el Real Decreto 1976/1999 (BOE, 1999) no había sido capaz de detectar el
referido problema de protección radiológica del paciente pediátrico, se consi-
deró necesaria la publicación en una revista internacional de los trabajos de
optimización realizados, así como su inclusión en la presente tesis doctoral.

En los siguientes apartados se describen en profundidad los correspon-
dientes antecedentes de los dos procedimientos radiológicos especiales consi-
derados, la CI y la RD pediátricas, en relación a la nueva Directiva 2013/59,
así como de las anteriores Directivas que ésta deroga.

1.2. Cardiología Intervencionista pediátrica

1.2.1. Antecedentes generales y motivación

En la actualidad existen numerosos documentos, tanto europeos como
norteamericanos, que señalan que las imágenes médicas son la principal fuen-
te de radiación artificial a la población (UNSCEAR, 2013; EURATOM, 1997;
NCRP, 2009), alcanzando en promedio aproximadamente el 80% de la radia-
ción debida a fuentes naturales (UNSCEAR, 2008). En los últimos 26 años,
la dosis per cápita en EE.UU. proveniente de la medicina ha aumentado en
un 630 por ciento (Schauer y Linton, 2009). Si bien los procedimientos in-
tervencionistas guiados con escopia son el tercer mayor contribuyente a la
dosis poblacional en medicina (sólo por debajo de la Medicina Nuclear y de
la Tomografía Computerizada), tanto la Radiología como la Cardiología in-
tervencionistas son las especialidades en las que los pacientes son sometidos
a las mayores dosis de radiación para propósitos diagnósticos (UNSCEAR,
1993). De hecho, en algunos procedimientos intervencionistas complejos la
dosis recibida en la piel del paciente puede superar incluso el umbral de
aparición de efectos deterministas (ICRP-60, 1990). Además, los trabaja-
dores pueden estar expuestos a una radiación ocupacional significativa: los
médicos intervencionistas y el personal sanitario (enfermeros y técnicos de
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Radiología) permanecen cerca de la fuente de rayos X en un campo intenso de
radiación dispersa mientras se realizan las intervenciones, a menudo durante
varias horas al día. En condiciones normales de trabajo, si los dispositivos de
protección radiológica no se utilizan sistemáticamente, algo que ocurre con
relativa frecuencia (Sanchez et al., 2012), la exposición a los rayos X en los
ojos de los médicos intervencionistas y del personal sanitario que trabaja en
las salas de cateterismo y de intervencionismo puede llegar a ser alta (Vano
et al., 2008a). Los riesgos asociados a la radiación recibida por el personal
involucrado en procedimientos intervencionistas han sido estudiados amplia-
mente en la literatura (Niklason et al., 1993; Faulkner y Moores, 1982), y se
ha demostrado la existencia de cataratas radioinducidas en dicho personal
(ICRP-85, 2000; Vano et al., 1998). La ICRP publicó en 2003 y 2007 unos
valores umbrales de dosis absorbida en cristalino para la aparición de opa-
cidades (efecto determinista) de 5Gy en exposiciones prolongadas y de 0.5
a 2 Gy en exposiciones breves, estableciéndose de este modo un límite de
dosis equivalente ocupacional anual de 150 mSv (ICRP-90, 2003; ICRP-103,
2007). No obstante, en los últimos años han aparecido informes que indican
la prevalencia de opacidades en cristalino del personal expuesto a niveles de
radiación por debajo de los umbrales citados (Blakely et al., 2010; Chodick
et al., 2008), y se han presentado informes de alteraciones subcapsulares
posteriores del cristalino detectadas en el personal de descontaminación de
Chernobyl, típicas de las exposiciones a la radiación, con un umbral en la
relación entre dosis y efecto significativamente inferior a 1 Gy (Shore et al.,
2010; Worgul et al., 2007). En realidad, en sus recomendaciones de 2007, la
ICRP ya señalaba que se esperaban nuevos datos sobre la sensibilidad de
los ojos a la radiación y el desarrollo de patologías asociadas (ICRP-103,
2007). De hecho, tras la reunión del 21 de abril de 2011, la ICRP emitió un
comunicado en el que manifestaba haber revisado los datos epidemiológicos
recientes, y estableció un nuevo umbral de dosis absorbida en el cristalino de
0.5 Gy, además de recomendar una reducción del límite de dosis equivalen-
te en cristalino para la exposición ocupacional en situaciones de exposición
planificada a 20 mSv al año, promediados sobre periodos de 5 años, de ma-
nera que no se superen 50 mSv en un único año (ICRP, 2011). Estas y otras
recomendaciones fueron incluidas en ICRP-118 (2012), así como en la nueva
Directiva 2013/59 EURATOM de diciembre de 2013 (EURATOM, 2013). La
aplicación de este nuevo límite supone un reto para la Protección Radioló-
gica operacional en Medicina, ya que las estimaciones indican que las dosis
acumuladas que reciben los médicos intervencionistas y algunos miembros
del personal sanitario durante su vida profesional pueden ser superiores, a
menos que se adopten medidas concretas (Ciraj-Bjelac et al., 2010; Balter,
2010). Estudios más recientes indican que las lecturas dosimétricas realiza-
das con dosímetros colocados sobre el delantal plomado son habitualmente
mayores que los nuevos límites de dosis equivalente a cristalino (Sanchez et
al., 2012), aunque medidas más exactas requieren la colocación de los do-
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símetros en regiones anatómicas más próximas al ojo (Vano et al., 1998).
Existen también estudios que indican que ligeros aumentos de las cargas de
trabajo habituales en las salas intervencionistas pueden implicar superar el
límite de dosis anual en cristalino en un 10 por ciento (Korir et al., 2012).
Por otra parte, varios autores afirman que el límite de dosis a cristalino pue-
de ser fácilmente superado si no se utilizan pantallas plomadas suspendidas
del techo y gafas plomadas en procedimientos realizados en pacientes adul-
tos (Ferrari et al., 2015; Principi et al., 2015a; Vanhavere et al., 2011). Sin
embargo, la problemática de las dosis ocupacionales en procedimientos inter-
vencionistas pediátricos ha sido mucho menos estudiada en la literatura, con
muy pocos trabajos publicados anteriormente a la realización de los estudios
que forman parte de la presente tesis doctoral (Ubeda et al., 2015; Vano et
al., 2011; Ubeda et al., 2010; Li et al., 1995), aunque se observa un creciente
interés en los últimos años (ver Figura 1.1). En CI pediátrica los pacientes
presentan habitualmente menores pesos y espesores que los adultos, por lo
que podría inferirse que se requieren menos dosis de radiación para obtener
suficiente calidad de imagen, y que por tanto el nivel de dosis en cristalino
de los trabajadores expuestos puede ser menor. Sin embargo, como puede
apreciarse en la Figura 1.2, los cardiólogos intervencionistas pediátricos ne-
cesitan habitualmente permanecer más cerca del paciente en comparación
con los procedimientos realizados con pacientes adultos (Ubeda et al., 2010),
por lo que la intensidad del campo de radiación puede ser alta en las proxi-
midades de sus ojos. Además, los equipos fluoroscópicos empleados pueden
no estar convenientemente ajustados para trabajar en pediatría (Ubeda et
al., 2015). Pero existen otros muchos factores que no permiten asegurar a
priori que los niveles de dosis en cristalino sean inferiores al nuevo límite
exigido, como la gran variabilidad de la morfología de los pacientes pediá-
tricos, quienes a cierta edad pueden tener espesores similares a los adultos
(WHO, 2014), los usualmente altos tiempos de escopia observados en estos
procedimientos y la complejidad de los mismos (Corredoira, 2015; Lock et
al., 2000; Li et al., 1995), o el habitualmente deficiente uso de las herramien-
tas de protección radiológica y de la dosimetría personal (Vano et al., 2016;
Principi et al., 2015a; Vano et al., 2011). Por lo tanto, habida cuenta de que
la escasa información relacionada encontrada en la literatura no aseguraba
el cumplimiento de la Directiva 2013/59 EURATOM en relación al nuevo
límite de dosis en cristalino, y en previsión de que hubiera que optimizar
los procedimientos “sin dilación”, se consideró prioritaria la estimación de los
niveles de dosis anuales obtenidos en las proximidades del cristalino de los
cardiólogos intervencionistas pediátricos de nuestro centro.
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(a) dose/lens/interventional (b) dose/lens/interventional/pediatric

Figura 1.1: Búsqueda en Web of Science de términos relacionados con la dosis
en cristalino. Resultado por número de artículos publicados en 1998-2018.

1.2.2. La dosimetría de fotoluminiscencia en la estimación
de la dosis en cristalino

Actualmente existen diferentes métodos dosimétricos disponibles para
estimar la dosis en cristalino, siendo habitual el uso de dosímetros personales
colocados sobre el delantal plomado de los trabajadores expuestos (ICRP-85,
2000), o el uso de dosímetros de termoluminiscencia (TLD) situados en las
proximidades de los ojos (Bilski et al., 2011). Se han estudiado recientemente
los métodos más apropiados para estimar las dosis recibidas en el cristalino en
los procedimientos intervencionistas, incluyendo tanto el tipo de dosímetro
empleado como su posición (Principi et al., 2015a; Vanhavere et al., 2011).
Análogamente, se ha analizado el uso de dosímetros de fotoluminiscencia
(OSLD) para monitorizar la dosis en cristalino (Sanchez et al., 2014a; Alejo et
al., 2014), y sus características han sido comparadas con la TLD (McKeever
y Moscovitch, 2003).

La primera vez que se propuso dosimetría OSL fue en una nueva técnica
de datación de sedimentos (Huntley et al., 1985), y fue la compañía nor-
teamericaba Landauer Inc.2 la primera en comercializar OSLDs basados en
Al2O3:C (Askelrod et al., 1998). La dosimetría OSL ha sido recientemente
introducida en radiodiagnóstico como una alternativa a la tradicional do-
simetría TLD (Yukihara y McKeever, 2008; Aznar et al., 2005), y aunque
todavía no es de uso común, presenta una serie de ventajas que la hacen
interesante, tales como su alta sensibilidad y la capacidad de leer rápida-
mente la dosis absorbida sin destruir la información dosimétrica almacenada
(AlSenan y Hatab, 2011; Reft, 2009; Yukihara y McKeever, 2008; Jursinic,
2007). Además, aunque los dosímetros OSL más habitualmente utilizados
presentan poca equivalencia a tejido humano, y por tanto una alta depen-

2https://www.landauer.com/

https://www.landauer.com/
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Figura 1.2: Cardiólogos intervencionistas pediátricos en la sala de Hemodi-
namia Infantil del Hospital Universitario La Paz.

dencia energética en las calidades de haz típicas del radiodiagnóstico, dicha
dependencia puede ser corregida (AlSenan y Hatab, 2011). En el campo
particular de la Cardiología Intervencionista pediátrica, la alta sensibilidad
de los OSLDs los hacen especialmente interesante para estimar la dosis en
cristalino de los trabajadores expuestos, ya que los equipos fluoroscópicos
suelen estar ajustados a bajas tasas de radiación en este tipo de procedi-
mientos (Vano et al., 2008b), y además los pacientes pediátricos presentan
gran variabilidad morfológica, con espesores habitualmente inferiores a los
pacientes adultos (WHO, 2014). Estas características de los OSL hacen de
esta dosimetría una elección atractiva para un SFM. En las contribuciones I,
III y IV presentadas en esta tesis doctoral se ha utilizado un sistema OSL
Landauer MicroStar dotado de dosímetros nanoDot e InLight para estimar
las dosis en cristalino (ver Figura 1.3).

La cantidad operacional recomendada para estimar la dosis en cristalino
es Hp(3) (Carinou et al., 2015; Allisy et al., 1993). Sin embargo, actualmente
no existen en los estándares internacionales coeficientes de conversión, y los
dosímetros diseñados para medir en términos de Hp(3) aún no están sufi-
cientemente extendidos (Carinou, 2016; IAEA, 2014a). Algunos autores han
proporcionado recientemente coeficientes de conversión Kerma-Hp(3) para
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(a) Lector manual OSL microStar. (b) Dosímetro InLight.

(c) Dosímetros nanoDots y adaptador para
lector microStar.

(d) Componentes de los dosímetros InLight.

Figura 1.3: Instrumentación OSL utilizada (Landauer Inc).

calidades de haz RQR, típicas de CI (Principi et al., 2016). Sin embargo, otros
autores afirman que estimar la dosis en cristalino en términos de Hp(0.07)
proporciona resultados con suficiente exactitud en el rango de energías carac-
terístico del radiodiagnóstico y de la CI (Cantone et al., 2017; IRPA, 2017;
IAEA, 2014a; Sanchez et al., 2014a; Behrens et al., 2012; ICRP-103, 2007).
En los trabajos I, III y IV de esta tesis doctoral se han estimado las dosis
en cristalino utilizando el sistema OSL anteriormente descrito, calibrado en
términos de Kerma y Hp(0.07).

1.2.3. Sistemas de gestión de dosis en Cardiología Interven-
cionista pediátrica

Aunque en la legislación española vigente, anterior a la transposición de
la nueva Directiva, ya es obligatorio que los equipos de CI pediátrica regis-
tren los indicadores de dosis del procedimiento (BOE, 1999), la Directiva
2013/59 EURATOM requiere que se revisen y utilicen los DRLs, además de
que se determine la distribución de la estimación de las dosis individuales,
estableciendo rangos por edad y peso (EURATOM, 2013). Los fabricantes
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de los equipos intervencionistas están incorporando los indicadores de dosis
globales del procedimiento Ka,r y PKA en la información de la cabecera de las
imágenes digitales o en los informes estructurados de dosis (SR), además de
los tiempos de escopia y número de imágenes de adquisición o frames, así co-
mo el establecimiento de indicadores parciales Ka,r y PKA correspondientes a
los eventos de dosis de radiación en escopia y adquisición (IEC-60601, 2017),
lo que permite el estudio de las contribuciones de dichos modos de trabajo a
la dosis total del procedimiento (Sanchez et al., 2011; Bogaert et al., 2009).
Toda esta información sólo puede ser manejada eficazmente por sistemas
informáticos automáticos de gestión que recogen y tratan estadísticamen-
te tanto los datos dosimétricos generados por los equipos intervencionistas
durante los procedimientos, como los datos demográficos de los pacientes in-
volucrados en los mismos (Fernandez-Soto et al., 2015; Vano et al., 2013; Ten
et al., 2011). Además, algunos sistemas permiten obtener la dosis máxima
absorbida en piel (PSD, en sus siglas inglesas; ver Figura 1.4), en tiempo real
o al finalizar el procedimiento, y predecir por tanto la aparición de efectos
deterministas (Sanchez et al., 2015; Fernandez-Soto et al., 2015). Existe in-
formación publicada en relación al uso de sistemas automáticos de gestión de
dosis (ADMS, en sus siglas inglesas) en protección radiológica del paciente
en procedimientos intervencionistas (Sanchez et al., 2016, 2014b); sin embar-
go, la literatura relacionada con el uso de dichos sistemas en CI pediátrica
es prácticamente inexistente, y no se ha explorado aún su utilización como
herramienta para la estimación de las dosis absorbidas en cristalino de los
trabajadores expuestos. En las contribuciones III y IV de esta tesis doctoral
se ha utilizado el sistema de gestión de dosis Siemens CARE Analytics3.

1.2.4. Procedimientos realizados en la sala de Hemodinamia
del Hospital Infantil

En la sala de Hemodinamia del Hospital Infantil del Hospital Universi-
tario La Paz de Madrid se instaló en 2008 un equipo digital intervencionista
biplano Siemens Artis Zee VC14 capaz de realizar adquisiciones angiográ-
ficas rotacionales en modo CBCT (ver Figura 1.5) en el que se realizan
procedimientos cardíacos guiados con escopia en pacientes pediátricos, tanto
diagnósticos como terapéuticos. Los procedimientos diagnósticos consisten
habitualmente en evaluaciones hemodinámicas o anatómicas del paciente,
como por ejemplo el preoperatorio de una cardiopatía congénita, el estudio
de la fisiología pericárdica o de la función miocárdica sistólica/diastólica.
Ejemplos de procedimientos terapéuticos son el cierre percutáneo de defec-
tos intracardíacos y de ductus arteriosos persistentes, las embolizaciones, etc.

3https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/
2011\/imaging_therapy/him201103015.htm

https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/2011\/imaging_therapy/him201103015.htm
https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/2011\/imaging_therapy/him201103015.htm
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Figura 1.4: Mapa de dosis acumulada en piel, o mapa de incidencias, obteni-
do de un sistema intervencionista biplano por el software de gestión de dosis
DoseWatch (General Electric Healthcare).

Sin embargo, existen otras áreas donde las intervenciones cardíacas pediátri-
cas guiadas por escopia son necesarias, como por ejemplo la estenosis/atresia
valvular pulmonar, la estenosis de la arteria pulmonar o la coartación/reco-
artación de la aorta, además de la implantación de marcapasos y la ablación
por radiofrecuencia. Entre los años 1990 y 2018, la Sociedad Española de
Cardiología ha reportado incrementos de hasta el 97 por ciento en el número
de embolizaciones realizadas en pacientes pediátricos (Jiménez-Quevedo et
al., 2016). Como se ha comentado anteriormente, los cateterismos cardíacos
infantiles tienen unas características que los diferencian de los cateterismos
realizados en adultos, resultando en la mayoría de los casos en estudios lar-
gos y complejos que además pueden requerir altas dosis de radiación. Por
ejemplo, un procedimiento estándar en adultos en izquierda del corazón y
arterias coronarias puede suponer una intervención de aproximadamente 60
minutos, mientras que en pacientes pediátricos el mismo procedimiento pue-
de alargarse hasta las 4 horas (Lock et al., 2000). Por lo tanto, aunque
en CI pediátrica los equipos intervencionistas deben estar convenientemente
ajustados en términos de dosis y calidad de imagen, y además los pacientes
presentan espesores generalmente inferiores a los adultos, los habitualmente
largos tiempos de escopia y adquisición por procedimiento obligan a evaluar
cuidadosamente las consecuencias relacionadas con la Protección Radiológica
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Figura 1.5: Equipo angiográfico biplano Artis Zee VC14 (Siemens Healthca-
re).

tanto de los pacientes como de los trabajadores expuestos.

Respecto de los trabajadores expuestos, desgraciadamente no está sufi-
cientemente extendido entre los médicos intervencionistas el uso regular y
adecuado de los dispositivos de vigilancia personal. En encuestas realizadas
por el Organismo Internacional de la Energía Atómica (IAEA, en sus siglas
inglesas) en diversos cursos de capacitación, en las que participaron cardió-
logos de más de 56 países, las respuestas revelan que sólo el 33-77 por cien-
to de los cardiólogos intervencionistas utilizan regularmente sus dosímetros
(IAEA, 2014b; Vano et al., 2011, 2009a). Otros estudios reportan resultados
similares (Duran et al., 2013; Padovani et al., 2011; Vano et al., 2001). Por
tanto, la inclusión de un dosímetro adicional para estimar la dosis anuales
en el cristalino de los cardiólogos puede suponer un problema añadido. Con
objeto de evitarlo, numerosas publicaciones han explorado en CI realizada
en pacientes adultos las posibles relaciones entre los niveles de dosis en cris-
talino estimados con dosímetros puntuales en las proximidades de los ojos
y las magnitudes operacionales obtenidas en otras localizaciones donde se
deberían actualmente utilizar dosímetros personales, o incluso las relaciones
de las dosis en cristalino con los indicadores de dosis a paciente PKA o Ka,r
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(Principi et al., 2015a; Antic et al., 2013; Farah et al., 2013). Sin embargo, la
literatura relacionada con la CI realizada en pacientes pediátricos, de nuevo,
es prácticamente inexistente. En la contribución III de esta tesis doctoral se
analizan las relaciones citadas en procedimientos de CI pediátrica realizados
en la sala de Hemodinamia Infantil de nuestro centro.

1.2.5. Caracterización del equipo en dosis y calidad de ima-
gen

La caracterización del equipo en términos de dosis y calidad de imagen
debe ser realizada para obtener un estado de referencia durante las pruebas
de aceptación (EC, 2012), y sirve tanto para evaluar la constancia del funcio-
namiento del sistema en el tiempo (BOE, 1999), como para realizar ulteriores
procedimientos de optimización dosimétrica, en caso de que fuera necesario
(Prieto et al., 2011; Vano et al., 2009c,b). Las pruebas correspondientes se
realizan en condiciones normales de operación, aplicando los diferentes mo-
dos de imagen (fluoroscopia, cine y angiografía rotacional 3D o CBCT). Las
magnitudes dosimétricas establecidas por ICRU (2005) se miden con los co-
rrespondientes detectores de radiación (ver Figura 1.6), utilizando cuando
corresponde maniquíes que simulan pacientes de diferentes espesores, cons-
truidos normalmente de polimetil-metacrilato o PMMA (ver Figuras 1.7a y
1.7b). Para evaluar la calidad de imagen, en intervencionismo es habitual
utilizar objetos de test estándar que permiten objetivar dicha calidad en los
protocolos más habituales de la práctica clínica (ver Figuras 1.7c y 1.7d).
Una correcta caracterización de los protocolos empleados ayuda también a
los cardiólogos a seleccionar aquellos que resulten más adecuados de acuerdo
al propósito clínico (Vano et al., 2008b). Esta manera de evaluar la ima-
gen, utilizando métricas objetivas obtenidas por medio de objetos de test,
se denomina habitualmente calidad de imagen "física", y se resume en la
próxima sección. En la contribución II de esta tesis doctoral se presentan
los resultado obtenidos en la caracterización del equipo intervencionista de
la sala de Hemodinamia del Hospital Infantil de nuestro centro (ver 1.2.4),
en términos de dosis y calidad física de la imagen, así como los materiales y
métodos utilizados.

1.2.6. Caracterización de la calidad de imagen física

Desde un punto de vista operacional, los SFM utilizan habitualmente
los siguientes métodos para caracterizar la calidad física de la imagen radio-
lógica: la obtención y evaluación de la eficiencia de detección cuántica del
detector (DQE, en sus siglas inglesas) o de su función de transferencia de
modulación (MTF) y del espectro de potencia de ruido (NPS), aplicando
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(a) Analizador de haces habitualmente
utilizado en la medida de dosis a la en-
trada de detector (Unfors Raysafe X2).

(b) Cámara de ionización habitual-
mente utilizada en la medida de dosis
a paciente (Radcal 10x6-60).

Figura 1.6: Algunos detectores de radiación utilizados en la caracterización
de equipos fluoroscópicos.

la teoría de análisis de los sistemas lineales (LSA, en sus siglas en inglés),
y la obtención de medidas cuantitativas en las imágenes, como la relación
señal-ruido (SNR) o la figura de mérito (FOM), aplicando en este caso el
modelo de Rose.

1.2.6.1. Análisis de Sistemas lineales - DQE, MTF y NPS

Con objeto de evaluar de manera objetiva un sistema de imagen médica,
independientemente del proceso radiológico concreto y de la percepción sub-
jetiva del observador, es común la aplicación de la teoría de sistemas lineales
(Cunningham, 2000). Este proceso se justifica en la suposición de que po-
sibles cambios en los parámetros definidos por dicha teoría y que describen
las propiedades del sistema de imagen tienen una influencia en el funcio-
namiento clínico o radiológico del sistema en su conjunto (Bath, 2010). La
magnitud más utilizada para cuantificar la eficiencia de los detectores de ra-
diación es la DQE, tanto en Radiología convencional (Granfors y Aufrichtig,
2000; Dobbins et al., 1995), como en TC (Tward y Siewerdsen, 2008) y Me-
dicina Nuclear (Starck et al., 2005). Dicha magnitud se define como la tasa
de las fluctuaciones de la señal a la salida respecto de la entrada (Dobbins,
2000), aunque habitualmente dicha relación suele expresarse en términos de
la SNR:

DQE =
SNR2

out

SNR2
in

, (1.1)

donde SNRout es la relación señal-ruido en la etapa de salida de la cadena de
detección, y SNRin es la relación señal-ruido en la etapa de entrada. De esta
forma, comparando la SNR a la entrada y a la salida, eliminamos las fluc-
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(a) Maniquí de diferentes espeso-
res de PMMA.

(b) Maniquí de medida de dosis
en TC y CBCT (JRT Associates).

(c) Maniquí de calidad de imagen
en escopia TOR 18FG (Leeds Test
Objects).

(d) Maniquí de calidad de imagen
en TC y CBCT CATPHAN (The
Phantom Laboratory).

Figura 1.7: Algunos maniquís utilizados en la caracterización de equipos fluo-
roscópicos.

tuaciones inherentes de la radiación. La magnitud se define por comparación
con la que tendría un detector ideal, que es aquel capaz de detectar todos
los cuantos de radiación incidentes sin añadir ruido a la señal. Es habitual
escribir la expresión 1.1 en términos de la frecuencia espacial para tener en
cuenta la resolución del sistema detector:

DQE(u, v) =
SNR(u, v)2out
SNR(u, v)2in

, (1.2)

donde u y v denotan las frecuencias espaciales de un sistema bidimensional de
imagen. Así, la DQE representa la eficiencia que tiene un sistema de imagen
en detectar una determinada frecuencia espacial en relación a la que tendría
un detector ideal. Si quisiéramos incluir las propiedades de sensibilidad y
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resolución del sistema detector de manera más explícita, la expresión de la
DQE podría escribirse como:

DQE(u, v) =
MTF (u, v)2

NPS(u, v)SNR2
in

, (1.3)

donde MTF es la función de transferencia de modulación del sistema, que
describe en qué medida se preserva la amplitud de una determinada fre-
cuencia espacial al atravesar el sistema detector, y NPS es el espectro de
potencia de ruido normalizado, que describe la varianza de la intensidad de
la señal distribuida a todas las frecuencias espaciales de la imagen (Samei et
al., 2001).

Aunque la DQE es el parámetro más utilizado habitualmente para descri-
bir las propiedades del sistema de imagen, siendo incluso capaz de describir
la resolución espacial de manera más eficaz que la MTF en presencia de rui-
do, paralaje o blurring (Moy, 2000), es necesario tener presente que no es
un descriptor global de las características de la imagen final, obtenida tras
la cadena de imagen completa, sino sólo del sistema detector. Por tanto, la
DQE aporta poca información sobre el efecto de la aplicación de filtros de
post-proceso en la imagen final, así como de la calibración del monitor de vi-
sualización. De hecho, trabajos como el de Sund et al. (2004) han demostrado
que la DQE no es capaz de predecir los resultados de evaluaciones visuales
subjetivas realizadas por radiólogos sobre imágenes clínicas reales, siendo el
procesamiento de la imagen más importante para la calidad de imagen clí-
nica que el nivel de ruido existente descrito por la DQE. Además, la DQE
no tiene en cuenta el sustrato anatómico de la imagen radiológica, también
llamado “ruido” anatómico, que según algunos autores es el verdadero fac-
tor limitante en la evaluación del observador (Burgess, 2011; Burgess et al.,
2001; Bochud et al., 1999). Por lo tanto, esto significa que los parámetros de
funcionamiento del equipo o técnicas radiológicas seleccionadas que produz-
can imágenes con la mayor DQE pueden sin embargo no ser los óptimos para
obtener la calidad de imagen clínica requerida (Bath, 2010). Es decir, una
DQE máxima no garantiza un óptimo diagnóstico. Esto es especialmente así
en aquellos casos en los que la anatomía del paciente es la causa principal
que perturba la percepción del observador, como ocurre en los estudios de
tórax en Radiología convencional planar (Samei et al., 1999). Es de esperar
que el efecto sea incluso mayor con pacientes pediátricos, debido a su gran
variabilidad morfológica y a los artefactos producidos por su movimiento, lo
que incluye la pérdida de resolución debida a las altas frecuencias cardíacas
y respiratorias, especialmente en pacientes neonatos.

Por último, varios autores han reportado que pueden existir desviaciones
significativas en el valor de la DQE (superiores al 15%) debido a diferencias
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en las determinaciones de la MTF y del NPS (Illers et al., 2005; Neitzel et
al., 2004). Para evitar tales problemas, existen actualmente estándares inter-
nacionales muy utilizados que pretenden unificar la metodología de cálculo
de la DQE en términos de calidades de haz concretas, para las diferentes mo-
dalidades (IEC-62220-1-3, 2008; IEC-62220-1-2, 2007; IEC-62220-1-1, 2003).

1.2.6.2. El modelo de Rose y las medidas cuantitativas en imáge-
nes - SNR y FOM

Otra metodología habitualmente utilizada en Física Médica para la eva-
luación objetiva de la calidad de la imagen radiológica es la basada en la
obtención de métricas a partir de la realización de medidas del valor de píxel
en imágenes clínicas o con objetos de test. Por ejemplo, puede describirse la
visibilidad de un objeto en términos de la SNR de ese objeto respecto del
fondo de la imagen (Gagne et al., 2003):

SNR =
VMPobjeto − VMPfondo√

SD2
objeto+SD2

fondo

2

, (1.4)

donde VMP denota el valor medio de píxel obtenido en una región de interés
(ROI) de la imagen, y SD es la desviación estándar de los valores de píxel
de la ROI correspondiente.

Además de la SNR, suelen utilizarse habitualmente magnitudes que tra-
tan de relacionar la calidad de la imagen con la dosis a la entrada del paciente
o maniquí, recibiendo el nombre de “figura de mérito” (FOM en sus siglas
inglesas). Así, Vano et al. (2008b) utiliza en Cardiología Intervencionista
pediátrica la siguiente expresión:

FOM =
SNR2

Ka,e
, (1.5)

donde Ka,e es el kerma en aire en la superficie de entrada medido en el punto
donde el eje del haz de radiación incide en el paciente o maniquí, e incluye la
retrodispersión. Existen sin embargo en la literatura otras definiciones para
la FOM, aplicadas a otras modalidades de imagen, que pueden incluir la
dosis efectiva (Doyle et al., 2006).

En realidad, la SNR es una magnitud que deviene del modelo de Rose
en el caso especial de un objeto de exactamente un píxel de tamaño (Rose,
1948). Dicho modelo es un intento de describir la respuesta de un observador
humano ante un estímulo o señal plano de área A y bordes definidos embebido
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en un fondo uniforme que contiene ruido no correlacionado de Poisson. En
tal caso, se puede definir el contraste C de un objeto como:

C =
< ∆ns >

< nb >
, (1.6)

donde <nb> es el número de fotones por unidad de área del fondo, y <∆ns>
es el número de extra de fotones por unidad de área correspondientes al
objeto o señal (Burgess, 1999). Por tanto, la SNR del objeto de acuerdo al
modelo de Rose se define como:

SNRRose = C
√
A < nb >. (1.7)

Habitualmente se considera que la SNR debe tener un valor umbral de 5
para que el objeto sea detectado por un observador humano.

Como se ha comentado anteriormente, la expresión SNR utilizada en la
ecuación (1.4) está relacionada con el modelo de Rose, siendo estrictamente
igual a la SNRRose cuando se cumplen los requisitos del modelo y el objeto
tiene un píxel de tamaño. En tal caso, es posible decir que la SNR describe
correctamente la posibilidad de que un observador humano detecte un objeto
de un píxel de tamaño en un fondo con ruido no correlacionado de Poisson.
De todo ello pueden inferirse las siguientes limitaciones del modelo (Bath,
2010):

La correlación de la SNR con la respuesta del observador humano es
generalmente baja, ya que la SNR no tiene en cuenta el tamaño del
objeto.

Pueden existir en la imagen otros ruidos además del ruido no corre-
lacionado de Poisson, incumpliendo los requerimientos del modelo de
Rose. Sin embargo, el observador humano es sensible a otras texturas
de ruido diferentes a la simple fluctuación del valor de píxel, determi-
nada por la desviación estándar de los valores de píxel obtenidos en
una región de interés.

La afirmación de que menores tamaños de píxel implican mayores dosis
puede no ser cierta para un observador humano. Aunque la SNR es
menor para menores tamaños de píxel —en imágenes obtenidas en las
mismas condiciones—, el observador humano no atiende a los valores
de píxel individuales, sino que integra la información en un área extensa
de la imagen y raramente se ve afectado por fluctuaciones entre píxeles.
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Es habitual encontrar grandes variaciones en la SNR si la SD se mide en
un ROI situado en regiones anatómicas no homogéneas. Sin embargo,
al observador humano convenientemente entrenado raramente le afecta
el ruido anatómico de baja frecuencia a la hora de evaluar patologías
o lesiones en la imagen (Bath et al., 2005; Bochud et al., 1999).

En resumen, la SNR está relacionada con un observador que decide si
una señal está presente en la imagen atendiendo a la desviación del valor
de un único píxel respecto del de sus vecinos, sin tener en cuenta el tamaño
del objeto, el tamaño de los píxeles y la textura del ruido del fondo. Tal
observador está muy alejado del observador humano real, y por lo tanto au-
tores como Bath (2010) afirman que la magnitud SNR y sus derivadas no
debe ser utilizada para comparar diferentes sistemas de imagen o técnicas
de procesamiento, aunque sí pueda ser válida para controlar la constancia
de la calidad de la imagen. Sin embargo, al contrario que los métodos de
análisis de la calidad de la imagen basados en la teoría de los sistemas li-
neales —como la obtención de la DQE—, el uso de parámetros relacionados
con la SNR permiten evaluar y comparar de manera sencilla tanto imágenes
de objetos de test como imágenes clínicas reales, o bien obtenidas con ma-
niquís antropomórficos, resultando una herramienta eficaz en la verificación
de procedimientos de optimización dosimétrica.

1.3. Radiología Digital pediátrica

1.3.1. Antecedentes generales y motivación

En el Artículo 61 de la nueva Directiva 2013/59 (EURATOM, 2013) se
definen como prácticas especiales a las exposiciones médicas pediátricas, a
las que forman parte de un programa de screening o cribado sanitario y
aquellas que implican altas dosis al paciente, lo que puede suceder en la
Radiología Intervencionista, la Medicina Nuclear, la Tomografía Compute-
rizada o la Radioterapia. En dichas prácticas especiales se requiere que los
Estados miembros garanticen que se emplean los equipos médico-radiológicos
adecuados y las prácticas clínicas correctas. Además, se exige especial aten-
ción a los programas de garantía de calidad y a la evaluación de la dosis
de radiación impartida a los pacientes. Sin menoscabo de lo anterior, en el
Artículo 58, dedicado a los Procedimientos, se requiere en su apartado b)
que la información relativa a la exposición del paciente sea parte del informe
del procedimiento médico-radiológico, en el apartado d) que el experto en
Física Médica esté implicado directamente en los procedimientos radiológi-
cos especiales, y en el apartado f) que se debe proceder a realizar revisiones



1.3. Radiología Digital pediátrica 19

locales adecuadas, así como tomar las medidas correctoras correspondientes,
siempre que se superen de manera constante los DRLs, y que además dichas
actuaciones deben realizarse sin dilación. El Artículo 56 se refiere explícita-
mente a la optimización dosimétrica, afirmando que se debe velar para que
las dosis debidas a exposiciones médicas con fines de diagnóstico radiológico
se mantengan lo más bajas que sea razonablemente posible, que se deben es-
tablecer, revisar y usar regularmente los DRLs, y que los procedimientos de
optimización deben incluir la valoración y evaluación de las dosis a pacientes,
así como los aspectos prácticos de los procedimientos médico-radiológicos y
la garantía de calidad. Por último, en el Artículo 64 se afirma que se debe
determinar la distribución de la estimación de las dosis individuales debi-
das a exposiciones médicas con fines radiodiagnósticos e intervencionistas,
teniendo en cuenta cuando proceda la distribución por edad y sexo de la
población expuesta. De todo lo anterior se puede deducir que:

1. Los procedimientos de Radiología Digital convencional pediátrica son
procedimientos radiológicos especiales en los que debe prestarse espe-
cial atención a la evaluación de la dosis a los pacientes.

2. En dichos procedimientos debe determinarse la distribución de la esti-
mación de las dosis individuales de los pacientes pediátricos, teniendo
en cuenta al menos rangos por edad y peso. Además, los parámetros
radiológicos y dosimétricos de las exposiciones realizadas deben quedar
registrados, incluyendo los indicadores de dosis.

3. Se deben realizar procesos de optimización dosimétrica sin dilación en
caso de que en los procedimientos de Radiología Digital convencional
pediátrica se superen de manera constante los DRLs europeos, con el
fin de garantizar que las dosis de radiación sean tan bajas como sea
posible, sin detrimento de la capacidad diagnóstica de las imágenes.

4. El especialista en Física Médica es el responsable de detectar posibles
problemas de protección radiológica del paciente en los procedimientos
radiológicos convencionales pediátricos, así como de la planificación y
realización de los correspondientes procesos de optimización dosimétri-
ca.

Por tanto, con objeto de cumplir eficazmente los requerimientos de la
nueva Directiva, el SFM instaló en 2014 el ADMS DoseWatch4 (General
Electric Healthcare Systems, Buc, France) en el equipo convencional digital

4https://www.gehealthcare.com/products/dose-management/
dosewatch-dose-monitoring-software--ge-healthcare

https://www.gehealthcare.com/products/dose-management/dosewatch-dose-monitoring-software--ge-healthcare
https://www.gehealthcare.com/products/dose-management/dosewatch-dose-monitoring-software--ge-healthcare
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Figura 1.8: Equipo de Radiología Digital convencional DEFINIUM 8000 (Ge-
neral Electric Healthcare).

DEFINIUM 80005 (General Electric Healthcare, ver Figura 1.8) de la sala
de radiología digital convencional pediátrica del Hospital Infantil.

Una vez instalado el sistema, se procedió a calcular las distribuciones de
los indicadores de dosis a paciente, en términos de Ka,e y PKA, obtenien-
do el correspondiente DRL local en los rangos de edad típicos de pediatría,
más tres adicionales para niños menores de 1 año (ICRP-135, 2017). Da-
do que se observó que los DRL locales en algunos exámenes y rangos de
edad superaban los DRLs propuestos por la Comisión Europea (Kohn et al.,
1996), se procedió a realizar sin dilación un procedimiento de optimización
dosimétrica utilizando el ADMS instalado en el equipo, tratando de no com-
prometer la capacidad diagnóstica de las imágenes. Por último, se realizó
una investigación con objeto de comprender por qué la aplicación estricta
de la legislación española en vigor (BOE, 1999) no fue capaz de detectar el
problema de protección radiológica del paciente que en cambio sí detectó el
ADMS en aplicación de la nueva Directiva. Todos estos trabajos se detallan
en la contribución V de la presente tesis doctoral.

5http://www3.gehealthcare.co.uk/en-gb/products/goldseal_-_refurbished_
systems/goldseal_radiography_and_fluoroscopy/goldseal_definium_8000

http://www3.gehealthcare.co.uk/en-gb/products/goldseal_-_refurbished_systems/goldseal_radiography_and_fluoroscopy/goldseal_definium_8000
http://www3.gehealthcare.co.uk/en-gb/products/goldseal_-_refurbished_systems/goldseal_radiography_and_fluoroscopy/goldseal_definium_8000
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1.3.2. La sala de Radiología Digital pediátrica del Hospital
Infantil y los Niveles de Referencia Diagnósticos

En la actualidad se realizan aproximadamente 3.6 billones de exámenes
radiológicos anuales en el mundo (UNSCEAR, 2008). Sin embargo, la ra-
diografía planar simple es el examen más común en Radiología, con una
estimación de 129 millones de radiografías de tórax realizadas en los Estados
Unidos en 2006, incluyendo adultos y niños (Don et al., 2011). Aunque en
los últimos años ha habido un debate sobre los efectos de las dosis muy bajas
de radiación (Cohen, 2016), numerosos informes han enfatizado que incluso
dosis bajas pueden conducir a un aumento en el riesgo de malignidad (Voss
et al., 2009; Willis y Slovis, 2004). En niños de corta edad, los exámenes
radiodiagnósticos conllevan un mayor riesgo de aparición de cáncer por uni-
dad de dosis en comparación con los adultos (ICRP-121, 2013), y el riesgo
promedio también es mayor en bebés y niños pequeños en comparación con
niños más mayores (Preston et al., 2007). Algunos autores han estimado que
el número promedio de exámenes de rayos X realizados en una unidad de
cuidados intensivos neonatales en pacientes de menos de 720 g es de 26 ad-
quisiciones por paciente (Ono et al., 2003). Siguiendo la llamada a la acción
recomendada por la IAEA y la Organización Mundial de la Salud (OMS)
en su declaración de Bonn (IAEA-WHO, 2012), es imperativo que todos los
exámenes radiológicos se justifiquen y optimicen con respecto a la protección
radiológica para cada paciente pediátrico. En todo proceso de optimización
dosimétrica se requiere el uso de DRLs de referencia, que serán comparados
con las distribuciones de los indicadores de dosis obtenidos por procedimien-
to y rangos de edad o peso (EC, 1999). La ICRP ha publicado recientemente
su documento “Diagnostic reference levels in medical imaging” (ICRP-135,
2017), en el que trata en profundidad el uso de los DRLs en imagen médica,
estableciendo las siguientes definiciones:

DRL. Nivel de investigación definido en términos de un valor de un
indicador de dosis que es utilizado como herramienta para ayudar en
la optimización de las exposiciones médicas en procedimientos radio-
lógicos e intervencionistas. Se utiliza en imagen médica realizada con
radiación ionizante para indicar si en la práctica habitual de un de-
terminado procedimiento radiológico o intervencionista la cantidad de
radiación aplicada es inusualmente alta o baja para ese tipo de proce-
dimiento. Los DRLs no se aplican a pacientes individuales.

Indicador de dosis o magnitud del DRL.Métrica de uso común fá-
cil de medir o calcular por la modalidad que evalúa la cantidad de radia-
ción ionizante utilizada para realizar imágenes médicas. Con excepción
de la dosis glandular media, utilizada en mamografía, los indicadores
de dosis no son dosis absorbidas en órganos o tejidos del paciente, ni
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cantidades derivadas, ya que estas dosis no puedes ser medidas o cal-
culadas fácilmente. Por razones similares, tampoco se aconseja el uso
de la magnitud dosis efectiva. En caso de que se utilicen dos modali-
dades de imagen para el mismo procedimiento (por ejemplo, PET-CT,
SPECT-CT), se deben presentar los indicadores de ambas modalidades
independientemente.

Valor del DRL. Valor arbitrario de un indicador de dosis, estable-
cido como el tercer cuartil de una distribución de medianas que han
sido obtenidas de las distribuciones de los indicadores de dosis obser-
vadas en: (a) unos pocos centros médicos (DRL Local); o (b) muchos
centros médicos de un país determinado o de un conjunto de países
(DRL Nacional o Regional). Los valores de los DRLs deben obtener-
se de distribuciones de indicadores de dosis por procedimiento en una
muestra apropiada de pacientes. El uso de maniquís habitualmente no
es suficiente, ya que en tales casos los efectos de la acción del operador
no son tenidos en cuenta.

Proceso DRL. Proceso cíclico de establecimiento de valores de DRL
actualizados para que puedan ser utilizados como herramientas para la
optimización. La aplicación de un proceso DRL no es suficiente por sí
mismo para la completa realización de un procedimiento de optimiza-
ción dosimétrica. Ya que tanto la tecnología implicada en los procedi-
mientos radiológicos e intervencionistas, como los propios procedimien-
tos radiológicos, están en continuo proceso de mejora y adaptación, los
valores de los DRLs deben actualizarse regularmente. Además, en caso
de que se introduzcan nuevas técnicas de imagen deben obtenerse dis-
tribuciones suficientemente significativas de los indicadores de dosis y
establecer los valores de los DRLs tan pronto como sea posible.

Procedimiento de optimización. Procedimiento de establecimiento
de valores de DRL actualizados en el que se evalúa también la calidad
de la imagen, o de manera más general, la información diagnóstica pro-
porcionada por el examen (incluyendo los efectos del post-procesado).
Debe realizarse sin dilación si en un determinado procedimiento ra-
diológico o intervencionista se supera de manera habitual un valor de
DRL previamente establecido, o bien si la calidad de la imagen no es la
requerida por el procedimiento. En el primer caso, la optimización tra-
ta de mantener la calidad de la información diagnóstica proporcionada
por el examen, de acuerdo con el propósito médico, mientras que al
mismo tiempo busca reducir la exposición del paciente a la radiación a
un nivel tan bajo como sea razonable conseguir. En el segundo caso, el
procedimiento de optimización puede requerir un aumento de la dosis
de radiación.
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Además, ICRP-135 establece las siguientes distinciones en cuanto a los
DRLs, clasificándolos por niveles:

1. DRLs Locales. Son DRLs establecidos en salas de centros médicos por
procedimiento clínico, basados en el tercer cuartil de la distribución de
los indicadores de dosis correspondientes a la modalidad, o en el tercer
cuartil de la distribución de las medianas de dichos indicadores en casos
en que se hayan obtenido de un número significativo de centros. Pueden
obtenerse en procedimientos para los que no existen DRLs nacionales
o regionales, o también para los casos en los que, aun existiendo dichos
DRLs, el equipamiento local o las técnicas aplicadas permiten conseguir
un mayor grado de optimización, de manera que pueda implementarse
un valor del DRL menor que el correspondiente al DRL nacional o
regional.

2. DRLs Nacionales. Valores de DRLs establecidos por país y procedi-
miento radiodiagnóstico o intervencionista, basados en el tercer cuartil
de la distribución de las medianas de los indicadores de dosis obtenidos
en cada centro médico.

3. DRLs Regionales. DRLs establecidos por procedimiento clínico en
una única región, basados en la mediana de una muestra representativa
de valores de DRLs nacionales.

En los procedimientos en los que se dispone de pocos datos, como por
ejemplo en Radiología Intervencionista pediátrica, o cuando los datos pro-
vienen de uno o muy pocos centros, puede requerirse cierta flexibilidad en los
requisitos estadísticos para el establecimiento de los DRLs. Los DRLs Nacio-
nales o Regionales deben ser revisados con una periodicidad no superior a los
5 años, o incluso más frecuentemente en caso de que se produzca una mejora
sustancial en la tecnología o en el post-procesamiento de las imágenes, o bien
se establezcan nuevos protocolos de imagen.

En los procesos de optimización, la Publicación 135 de ICRP afirma que
las medianas de las distribuciones de los indicadores de dosis correspondien-
tes a la modalidad, por procedimiento y sala radiológica, deben ser compara-
das con los valores de los DRLs Locales, Nacionales o Regionales, con objeto
de identificar si son sustancialmente mayores o inferiores que dichos DRLs.
Se considera que un valor de DRL para un procedimiento concreto excede el
DRL Local, Nacional o Regional, cuando el valor de la mediana de la distri-
bución del indicador de dosis obtenido en la sala o salas del centro médico,
para una muestra representativa de pacientes de un rango apropiado de edad
o peso, es mayor que los mencionados DRLs. En tal caso, se debe realizar sin
retraso indebido una investigación para determinar las causas. Si se requie-
ren acciones correctivas, se debe documentar e implementar sin dilación un
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plan de acción en la sala que incluya tanto un ajuste de los parámetros de
la exposición como un análisis de la calidad de la imagen. También pueden
requerirse acciones formativas a los operadores de la modalidad.

Por otra parte, el establecimiento de valores de DRLs en pacientes pe-
diátricos es más difícil que para los adultos, debido a que los niños presentan
unos tamaños mucho más variables. El peso de los niños, por ejemplo, puede
variar en un factor de más de 100 de un prematuro a un adolescente obeso
(WHO, 2014). Por lo tanto, no debería utilizarse un único paciente estándar
para definir valores de DRLs en imagen pediátrica. La cantidad de radia-
ción utilizada en los exámenes de niños puede ser muy diferente debido a su
gran variación en peso y tamaño. Sin embargo, no es apropiado que dichas
variaciones en la exposición se deban a una selección incorrecta de las téc-
nicas radiológicas, o a un fallo en la adaptación del protocolo de imagen al
tamaño del paciente o al propósito clínico. Se recomienda establecer rangos
de peso para el establecimiento de los valores de los DRLs: <5 kg, 5-<15
kg, 15-<30 kg, 30-<50 kg, y 50-<80 kg. En caso de que sólo se disponga
de datos de edad del paciente, se recomienda establecer rangos en forma de
bandas agrupadas en torno de 0, 1, 5, 10 y 15 años. En caso de exámenes
de cabeza, se recomienda utilizar rangos de edad en lugar de rangos de peso
para establecer los valores de los DRLs: <3 meses, 3 meses-<1 año, 1-<6
años y ≥6 años (EC, 2015).

1.3.3. El sistema de gestión de dosis como herramienta para
la optimización

Aunque en el texto de la nueva Directiva no se exige explícitamente la ins-
talación y uso de los ADMS, numerosos autores han reportado los beneficios
que aporta su utilización en la realización de procedimientos de optimiza-
ción dosimétrica (Boos et al., 2016; EC, 2015; Vano et al., 2005). Dado que
además la nueva Directiva requiere que dichos procedimientos de optimiza-
ción se realicen sin dilación siempre que se superen de manera habitual los
DRLs (ver 1.3.1), la aplicación de los ADMS en las prácticas especiales de
Radiología se hace necesaria. Uno de los objetivos de la contribución V de
la presente tesis doctoral es precisamente demostrar esta afirmación en el
ámbito de la Radiología convencional pediátrica, utilizando el software co-
mercial DoseWatch (General Electric Healthcare). En dicha publicación se
muestra cómo la aplicación estricta de la legislación actualmente en vigor
(BOE, 1999), que considera suficiente la obtención de los indicadores de do-
sis en 10 pacientes estándar (entendiendo como paciente pediátrico estándar
un niño de 5 años de edad), puede sin embargo no detectar problemas gra-
ves relacionados con la protección radiológica del paciente. Por el contrario,
los ADMS son capaces de obtener de manera prácticamente inmediata las
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distribuciones de los indicadores de dosis de la correspondiente población,
permitiendo una mejor eficiencia de la vigilancia dosimétrica de los estudios
radiológicos. Esto redunda en la mayor adecuación a los requisitos básicos
de seguridad establecidos en la “Estrategia de Seguridad del Paciente” que el
Servicio Madrileño de Salud, junto con el Observatorio Regional de Riesgos
Sanitarios, ha querido implantar para los años 2015-2020 (BOCM, 2015).
Esta estrategia de seguridad del paciente en relación con la protección ra-
diológica trata de alcanzar los objetivos planteados por la “Bonn call for
action”, auspiciada por la Organización Mundial de la Salud y la Agencia
Internacional de la Energía Atómica en una conferencia internacional cele-
brada en Bonn, Alemania, en diciembre de 2012 (IAEA-WHO, 2012), al igual
que otras iniciativas como Eurosafe Image6 e Image Gently7. Por otra parte,
en la contribución V también se muestra que el uso simultáneo de la infor-
mación dosimétrica obtenida por el ADMS y de las diferentes herramientas
disponibles de análisis de la calidad de la imagen digital, tanto en términos
de parámetros físicos objetivos como de evaluaciones clínicas subjetivas, per-
mite verificar eficazmente que las acciones realizadas durante el proceso de
optimización han alcanzado el objetivo de reducir la dosis de radiación sin
detrimento de la capacidad diagnóstica (Alves et al., 2016).

1.3.4. Caracterización del equipo en dosis y calidad de ima-
gen

Como se ha indicado anteriormente, en todo proceso de optimización es
necesario caracterizar al sistema radiológico en términos de dosis de radiación
y de calidad de imagen, tanto previamente a la realización de las acciones en
sala requeridas para optimizar —considerándose por tanto que los resultados
obtenidos en ese momento caracterizan el estado inicial—, como posterior-
mente, cuando habrá de evaluarse la reducción de la dosis obtenida y, en su
caso, el detrimento consiguiente de la calidad de la imagen. Dicho detrimento,
aunque esperado y muy posible, no debe en ningún caso ser suficiente como
para comprometer la capacidad diagnóstica de las imágenes radiológicas.

Existen en la literatura diferentes metodologías que permiten alcanzar los
objetivos de la optimización sin menoscabo del requisito diagnóstico (Samei
et al., 2018; Vano et al., 2018; Tack et al., 2014; Suliman y Elawed, 2013).
En términos de la dosis de radiación, en Radiología Digital es recomenda-
ble utilizar los indicadores de dosis producto kerma-área (PKA) y kerma en
aire a la entrada (Ka,e), que son fácilmente accesibles al ser habitualmen-
te proporcionados por el equipo (ICRP-135, 2017; ICRU, 2005), y pueden
por tanto ser recogidos y gestionados estadísticamente por los ADMS (Vano

6http://www.eurosafeimaging.org/
7https://www.imagegently.org/

http://www.eurosafeimaging.org/
https://www.imagegently.org/
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et al., 2013, 2005). En caso contrario, la magnitud Ka,e puede ser obtenida
mediante dosimetría de estado sólido (TLD, OSLD, etc.), o bien a partir
de medidas del rendimiento (output) del equipo (Kumaresan et al., 2011;
Tsapaki et al., 2007). Dichos indicadores deberán ser comparados con los
correspondientes DRLs durante el procedimiento de optimización.

Por otra parte, en términos del análisis de la calidad de la imagen, habi-
tualmente se utilizan dos aproximaciones complementarias, a saber: el aná-
lisis de la calidad “física” de la imagen, basado en el estudio del comporta-
miento de la respuesta del sistema detector ante diferentes estímulos, gene-
ralmente en forma de objetos de test (ver Sección 1.2.6), y el análisis de la
imagen “clínica”, que tiene en cuenta la percepción subjetiva del radiólogo
y que generalmente utiliza imágenes de pacientes reales o maniquís antro-
pomórficos (Barrett et al., 2015). En la sección siguiente se presentan las
metodologías más utilizadas actualmente en Física Médica para evaluar la
calidad clínica de las imágenes.

1.3.5. Caracterización de la calidad de imagen clínica

Las evaluaciones clínicas de la calidad de la imagen radiológica suelen
habitualmente utilizar dos aproximaciones: el análisis de las curvas de ren-
dimiento diagnóstico o curvas ROC (del inglés Receiver-Operating Charac-
teristics), y las evaluaciones visuales subjetivas de las imágenes, obtenidas
en base a test de calidad previamente definidos (también llamados análisis
VGA, del inglés Visual Grading Analysis).

1.3.5.1. Curvas de rendimiento diagnóstico o curvas ROC

Los análisis de las curvas de rendimiento diagnóstico, o curvas ROC, pre-
tenden caracterizar la capacidad diagnóstica del sistema radiológico cuanti-
ficando las patologías detectadas por el observador en una muestra de imá-
genes de pacientes reales, independientemente de la prevalencia de la enfer-
medad (Hajian-Tilaki, 2013; Metz, 2006; Swets, 1979). Para ello se definen
los términos Sensibilidad, o probabilidad de detectar una enfermedad en un
paciente afectado de la misma (también llamada probabilidad de obtener ver-
daderos positivos), y Especificidad, que es la probabilidad de que un paciente
sano sea efectivamente diagnosticado como tal (probabilidad de obtener ver-
daderos negativos). Ya que en la mayoría de los casos tanto la Sensibilidad
como la Especificidad dependen del umbral de decisión (o punto de corte),
para un mismo observador ambos conceptos están relacionados. Las curvas
ROC se construyen precisamente variando dicho umbral, y representando la
sensibilidad frente a la probabilidad de obtener falsos positivos (es decir, el
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(a) Dos distribuciones superpuestas
(modelo binomial: función de densidad
de probabilidad o PDF) para pacientes
enfermos (derecha, en verde) y sanos
(izquierda, en rojo) y cuatro umbrales
de decisión diferentes.

(b) Curva ROC derivada de las distri-
buciones de (a). Las flechas indican los
puntos de la curva que corresponden a
los umbrales de decisión. La línea roja
gruesa representa un test con mayor ca-
pacidad diagnóstica.

Figura 1.9: Concepto e interpretación de las curvas ROC.

valor obtenido de restar a la unidad la especificidad). El área bajo la curva
(AUC, en sus siglas inglesas), que variará de 0.5 a 1, indica el rendimien-
to diagnóstico del sistema radiológico en estudio. Así, un valor de AUC=1
representa un valor diagnóstico perfecto (ningún falso positivo ni negativo),
mientras que AUC=0.5 indica que la capacidad diagnóstica del sistema es
nula, o es debida únicamente al azar. En la práctica radiológica, a cada ima-
gen obtenida en una modalidad aplicando unos protocolos determinados de
adquisición, y evaluada por un radiólogo u observador concreto, le correspon-
de un determinado umbral de decisión. Por tanto, pueden construirse curvas
ROC con diagnósticos realizados sobre un determinado número de casos por
diferentes radiólogos, y evaluar las correspondientes AUC para comparar el
rendimiento diagnóstico de imágenes obtenidas en modalidades diferentes, o
entre equipos correspondientes a una misma modalidad (ver Figura 1.9). A
este tipo de estudios habitualmente se les denomina estudios ROC de ob-
servadores y casos múltiples (Multiple-Reader Multiple-Case, o MRMC), que
además suelen utilizar métodos Jackknife para generalizar sus conclusiones
a la población (Dorfman et al., 1992).

El análisis ROC, sin embargo, presenta debilidades cuando se aplica a
tareas de localización de lesiones (Bath, 2010). Así, por ejemplo, un observa-
dor que no detectara una lesión existente en cierta localización, y en cambio
indicara una lesión no existente en otra, cometería dos errores: un falso nega-
tivo y un falso positivo. Sin embargo, en un estudio MRMC ROC (es decir,
basado en casos) el resultado de la observación se evaluaría como verdadero
positivo. Para tratar de corregir este defecto, se han diseñado test basados
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en lesiones en lugar de casos, los denominados estudios free-response ROC,
o FROC en sus siglas inglesas (Bunch et al., 1977), a los que también se han
aplicado métodos Jackknife para generalizar los resultados obtenidos a la po-
blación, los llamados estudios JAFROC (Chakraborty, 2010; Chakraborty y
Berbaum, 2004).

Los métodos ROC y sus relacionados —como los métodos FROC o los
JAFROC—, se emplean habitualmente en el análisis a gran escala de la
calidad de imagen de diferentes modalidades, con objeto de comparar la
capacidad que dichos sistemas presentan de detectar patologías específicas.
Al contrario que las medidas físicas presentadas en la Sección 1.2.6, estos
métodos tienen en cuenta la cadena completa de imagen, incluyendo la res-
puesta del observador o radiólogo. Sin embargo, los análisis ROC responden
a un paradigma en última instancia binario: el paciente tiene o no tiene
una enfermedad o patología concreta, que el radiólogo puede o no detectar
(Chakraborty, 2010). En otras palabras, aunque los análisis ROC han demos-
trado ser un método preciso para evaluar la calidad diagnóstica de la imagen
radiológica, los resultados obtenidos son sólo válidos para el tipo de lesión
concreto objeto del estudio. Además, la utilización de metodologías ROC
presenta importantes dificultades prácticas: habitualmente son requeridos
un gran número de casos para producir resultados estadísticamente signifi-
cativos, lo que tiene un coste en términos de personal implicado y tiempo
consumido difícil de asumir por parte de los Servicios de Radiología y Física
Médica. Por ello, los métodos ROC no suelen ser utilizados para realizar
procedimientos de optimización dosimétrica locales, donde la tarea principal
es encontrar los parámetros de adquisición o procesamiento óptimos para un
nivel de dosis adecuado en un procedimiento radiológico concreto.

1.3.5.2. Evaluaciones visuales subjetivas o VGA

Otra manera de evaluar la cadena completa de imagen radiológica, te-
niendo en cuenta por tanto la respuesta del observador, es la realización
de evaluaciones visuales subjetivas de la imagen (Visual Grading Analysis
o VGA). Esta metodología consiste en evaluar la calidad de la imagen ra-
diológica realizando test en los que el observador puntúa la visibilidad de
determinados detalles en la imagen, así como las características generales o
globales que ésta presenta. La suposición básica que subyace tras los análisis
VGA es que la reproducción correcta de la anatomía está correlacionada con
la posibilidad de detectar una patología concreta. El uso de las metodologías
VGA se ha convertido en algo habitual en la práctica clínica por diversas
razones:

1. Cuando las estructuras anatómicas evaluadas son relevantes clínica-
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mente, y los observadores que realizan el test son radiólogos suficien-
temente experimentados, se considera que los estudios realizados con
la metodología VGA presentan una gran validez (Bath, 2010).

2. Se ha demostrado que la metodología VGA obtiene resultados en acuer-
do tanto con estudios que utilizan metodologías basadas en la detección
de patologías por parte de observadores humanos, como con trabajos
que evalúan la calidad física de la imagen (Sandborg et al., 2006; Ting-
berg et al., 2005, 2000).

3. Contrariamente a los estudios ROC, los análisis VGA no requieren un
tratamiento estadístico complejo ni necesitan de una selección especial
de casos, siendo suficiente con analizar las adquisiciones habituales
realizadas en la práctica clínica (Bath y Mansson, 2007).

4. Los análisis VGA requieren relativamente poco tiempo para su reali-
zación, al menos para el observador, que no suele tardar más de unas
pocas horas en completar el test. Además las pruebas son sencillas y
no requieren un tiempo de aprendizaje significativo (Mansson, 2000).

Por todo ello, la metodología VGA es habitualmente utilizada por los
Servicios de Radiología y Física Médica para realizar procedimientos locales
de optimización dosimétrica o para comparar diferentes equipos entre sí,
utilizando test previamente validados que tratan de limitar posibles sesgos
en las evaluaciones del observador (ver Tabla 1.1).

Existen sin embargo dos objeciones principales a la metodología VGA.
La primera se refiere a la forma en que se asignan propiedades cuantitativas
a unas escalas ordinales originalmente cualitativas (Smedby y Fredrikson,
2010). Calcular el promedio de los valores pertenecientes a una escala ordi-
nal —como se hace en la metodología VGA—, es una operación prohibida
estadísticamente porque para calcular tales parámetros se requiere conocer
algo más que el mero orden relativo de los datos. En este sentido, existen
algunas variaciones en la metodología VGA que tratan de evitar las limita-
ciones estadísticas citadas, considerando a las escalas de puntuación como
valores ordinales sin realizar suposiciones a priori sobre la distribución de los
datos correspondientes (Smedby y Fredrikson, 2010; Bath y Mansson, 2007).
Otra objeción común a la metodología VGA, compartida con los estudios
ROC, es la baja fiabilidad que presenta, ya que se necesitan habitualmente
un gran número de casos para asegurar resultados estadísticamente signifi-
cativos. Sin embargo, como se ha comentado anteriormente, en los análisis
VGA no se exigen requerimientos especiales a las imágenes radiológicas, sien-
do suficiente presentar aquellas que se obtienen de manera rutinaria durante
la práctica clínica. Por tanto, en general resulta sencillo para un Servicio de
Radiodiagnóstico recopilar tantos casos como sea necesario (Bath, 2010).
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Criterios de imagen Descripción
1. Estudio realizado en inspiración
2. Reproducción del tórax sin rotación ni inclinación
3. Reproducción del tórax desde la tráquea cervical

hasta T12/L1 (puede ser incluido el abdomen en
casos especiales)

4. Reproducción del patrón vascular en la mitad cen-
tral de los pulmones

5. Reproducción nítida de la tráquea y los bronquios
proximales

6. Reproducción nítida del diafragma y ángulos costo-
frénicos

7. Reproducción de la columna y estructuras paraes-
pinales y visualización del pulmón retrocardíaco y
el mediastino

Tabla 1.1: Criterios de imagen establecidos en las Guías Europeas EUR 16261
para las adquisiciones de tórax anteroposterior (AP) en neonatos (Kohn et al.,
1996)

1.4. Justificación de la Tesis Doctoral

La nueva Directiva 2013/59 EURATOM presta especial atención a los
procedimientos radiológicos e intervencionistas que tratan con pacientes pe-
diátricos, al considerarlos casos especiales. Por tanto, desde la entrada en
vigor de la Directiva, el SFM del Hospital Universitario La Paz ha dirigido
sus actuaciones a realizar los trabajos necesarios para cumplir con sus reque-
rimientos en al menos dos ámbitos sensibles: la Cardiología Intervencionista
pediátrica y la Radiología Digital convencional pediátrica. Dichos trabajos
han dado lugar a las publicaciones incluidas en esta tesis doctoral.

En concreto, dado que la Directiva ha disminuido los límites ocupaciona-
les de la dosis equivalente en cristalino de trabajadores expuestos, se consi-
dera justificado el estudio de las implicaciones operacionales de su aplicación
en procedimientos de CI pediátrica, incluyendo la investigación de metodo-
logías que permitan evaluar eficazmente y con exactitud los niveles de dosis
implicados. Además, debido a que la nueva Directiva establece la obligato-
riedad de obtener las distribuciones de dosis en RD convencional pediátrica,
y comparar los resultados obtenidos con los DRLs establecidos, realizando
procedimientos de optimización sin dilación en caso de verse superados, se
considera justificado el estudio de la aplicación en estos procedimientos de
los nuevos sistemas automáticos de gestión de dosis, así como de diferentes
metodologías de evaluación de la calidad de la imagen.
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Hipótesis o Preguntas de
Investigación

Si al principio no tienes éxito,
redefine el éxito.

Robert Fripp

Las Hipótesis o Preguntas de Investigación que se plantean en esta tesis
doctoral son las siguientes:

1. ¿En qué situaciones es posible que las dosis estimadas en cristalino
de trabajadores expuestos en procedimientos de CI pediátrica superen
el nuevo límite de dosis equivalente de 20 mSv al año exigido por la
nueva Directiva 2013/53 EURATOM? En caso de utilizar un sistema
dosimétrico comercial basado en detectores de fotoluminiscencia, lo que
resulta ventajoso para un SFM en términos económicos y de carga de
trabajo, ¿con qué exactitud es posible realizar tales estimaciones?

2. En los procedimientos pediátricos de CI considerados, ¿es posible re-
lacionar las dosis estimadas en cristalino con dosímetros puntuales co-
locados en las proximidades de los ojos de los trabajadores expuestos
con las dosis equivalentes obtenidas con dosímetros personales colo-
cados sobre el delantal plomado? Asimismo, ¿es posible relacionar las
estimaciones de la dosis en cristalino con los indicadores de dosis a
paciente proporcionados por los equipos?

3. En los procedimientos pediátricos de CI considerados, ¿es posible rea-
lizar estimaciones rápidas de la dosis en cristalino de los trabajadores
expuestos utilizando simulaciones simples con maniquí antropomórfi-
co que permitan predecir los niveles de dosis anuales en función de la
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carga de trabajo? En caso afirmativo, ¿dicha metodología es aplicable
a otros procedimientos intervencionistas?

4. En previsión de ulteriores procedimientos de optimización, requeridos
por la nueva Directiva en caso de superar los límites de dosis a los traba-
jadores expuestos, ¿cuál es la metodología adecuada para caracterizar
un sistema intervencionista biplano en términos de dosis y calidad de
imagen, incluyendo la contribución de las adquisiciones rotacionales
3D?

5. La nueva Directiva exige el registro de los parámetros relacionados
con la exposición a la radiación por parte de los pacientes en todas
las exploraciones radiológicas, prestando especial atención a la evalua-
ción dosimétrica de los casos especiales. El uso de sistemas de gestión
de dosis para tal fin en RD digital pediátrica, ¿supone una diferencia
sustancial a lo requerido por Directivas anteriores en relación a los mé-
todos de obtención de los estimadores de las distribuciones de dosis? La
aplicación de dichos sistemas automáticos, ¿puede dar lugar a resulta-
dos imprevistos, que manifiesten problemas de protección radiológica
del paciente que no fueron detectados previamente?

6. Los sistemas automáticos de gestión de dosis, ¿son útiles para realizar
procedimientos de optimización dosimétrica sin dilación en RD pediá-
trica, tal y como la nueva Directiva exige? ¿Permiten obtener DRLs
locales con la suficiente rapidez y flexibilidad? ¿Cuáles son las ventajas
e inconvenientes de su uso? ¿Son fiables los valores de los indicadores
de dosis que proporcionan? Asimismo, ¿pueden servir también para
evaluar y predecir los niveles de dosis anuales de los trabajadores ex-
puestos en intervencionismo?

7. ¿Cuáles son las metodologías de evaluación de la calidad de la imagen
más apropiadas para optimizar sin dilación los procedimientos de RD
pediátrica? ¿Existe correlación entre los resultados obtenidos al realizar
análisis físicos y clínicos de la calidad de la imagen? ¿Cuáles serían las
métricas y los test más adecuados para este propósito?
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Objetivos

En cierto modo, la vida es como el jazz.
Es mejor cuando improvisas.

George Gershwin

A continuación se enumeran los objetivos principales y secundarios de
esta tesis doctoral.

3.1. Objetivos principales

Los objetivos principales de la presente tesis doctoral son los siguientes:

1. Estimar la dosis anual en cristalino de los trabajadores expuestos en
procedimientos de cardiología intervencionista pediátrica, y comparar
los resultados obtenidos con el nuevo límite de 20 mSv al año exigido
en la nueva Directiva 2013/59 EURATOM.

2. Realizar sin dilación un procedimiento de optimización dosimétrica en
aquellos estudios de Radiología Digital convencional pediátrica que su-
peren los correspondientes DRLs europeos, de acuerdo a lo exigido por
la nueva Directiva 2013/59 EURATOM.

3.2. Objetivos secundarios

Los objetivos secundarios de la presente tesis doctoral son los siguientes:
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1. Obtener una cota superior de la dosis anual en cristalino de los traba-
jadores expuestos en Cardiología Intervencionista pediátrica, así como
una estimación de los niveles de dosis mediante simulaciones simples.

2. Caracterizar un equipo biplano de Cardiología Intervencionista pediá-
trica en términos de dosis y calidad de imagen, incluyendo las angio-
grafías digitales 3D, con objeto de establecer un estado de referencia.

3. Evaluar en Cardiología Intervencionista pediátrica las posibles correla-
ciones entre la estimación de la dosis en cristalino de los trabajadores
expuestos, el equivalente de dosis personal y los indicadores de dosis a
paciente.

4. Utilizar un sistema automático de gestión de dosis en Radiología Digi-
tal convencional pediátrica para obtener las distribuciones de los indi-
cadores de dosis de los diferentes procedimientos, así como los corres-
pondientes DRLs locales, evaluando su capacidad de detectar proble-
mas de protección radiológica del paciente.

5. Analizar la correlación de los resultados de las evaluaciones físicas de
calidad de imagen, realizadas en Radiología Digital convencional pe-
diátrica durante un procedimiento de optimización, con aquellos obte-
nidos al estudiar el rendimiento diagnóstico del sistema mediante test
visuales que incluyen la respuesta del observador.
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Materiales, Métodos y
Resultados

Hay muchas maneras de tocar blues, pero
siempre será blues.

Count Basie

Esta tesis está compuesta por 5 publicaciones internacionales indexadas
(JCR en Q2 y Q3), no incluidas en tesis doctorales previas. Todas ellas refle-
jan las acciones desarrolladas desde 2015 por el SFM del Hospital Universita-
rio La Paz en cumplimiento de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM. Las
publicaciones I, II, III y IV están relacionadas con la protección radiológica
de los trabajadores expuestos en CI pediátrica, y se incluirán en la primera
sección de este capítulo. En cada una de las consiguientes subsecciones se
expondrán los materiales, métodos y resultados obtenidos en las estimacio-
nes de la dosis en cristalino de los cardiólogos intervencionistas, realizadas
tanto de manera directa (medidas en sala) como indirecta (simulaciones con
maniquí y correlaciones de la dosis en cristalino con el equivalente de dosis
personal y los indicadores de dosis a paciente), y se corresponden con los
trabajos I, III y IV. Además se incluye la evaluación de la calidad de la
imagen y de la dosis impartida al paciente, realizada utilizando los proto-
colos habituales, lo que permitió asegurar la correcta adecuación de dichos
protocolos a la práctica clínica y establecer el estado de referencia. Dicho
estudio se corresponde con la publicación II. En la segunda sección del ca-
pítulo se incluye la publicación V de la presente tesis doctoral, en la que se
exponen los materiales y métodos utilizados que detectaron un problema de
protección radiológica del paciente en RD pediátrica, así como el desarrollo
del consiguiente procedimiento de optimización, en el que se evaluaron los
resultados tanto en términos de dosis como de calidad de imagen.
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4.1. Cardiología Intervencionista pediátrica

I. Estimación de la dosis máxima anual en cristalino

Estimation of eye lens doses received by pediatric interventional
cardiologists.

L. Alejo, C. Koren, C. Ferrer, E. Corredoira, A. Serrada.

Applied Radiation and Isotopes (2015), 103:43-47.

A continuación se incluye la primera contribución de la presente tesis doc-
toral, que trata del primer trabajo realizado en relación a la aplicación de los
requerimientos de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en CI pediátrica.

En el estudio se obtiene una cota superior de la dosis anual en cristalino
de los trabajadores expuestos que trabajan en la sala de Hemodinamia del
Servicio de Cardiología Infantil, estimada en términos de la magnitud ope-
racional Hp(0.07) con dosímetros de fotoluminiscencia. Dichos dosímetros
fueron colocados en los ojos de un maniquí antropomórfico situado en sala
en el lugar más habitual del cardiólogo que trabaja en primera posición. El
sistema dosimétrico empleado fue validado previamente, y se analizaron las
incertidumbres en la medida de la dosis correspondientes a la dependencia
angular y energética de los dosímetros de Al2O3:C empleados.

Para obtener la cota superior de la dosis anual en cristalino se simularon
los procedimientos aplicando técnicas radiológicas de alta dosis y adquisicio-
nes AP, se obtuvo el tercer cuartil de las distribuciones de los tiempos de
escopia y del número de imágenes obtenidas en más de 800 estudios realiza-
dos durante aproximadamente 3 años, incluyendo las correspondientes a las
adquisiciones rotacionales 3D, y se consideró la carga de trabajo anual del
cardiólogo con el mayor número de procedimientos realizados en ese mismo
intervalo de tiempo. Ninguno de los valores máximos obtenidos excedió el
límite de 20 mSv al año exigido por la Directiva.
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a b s t r a c t

Maximum Hp(0.07) dose to the eye lens received in a year by the pediatric interventional cardiologists
has been estimated. Optically stimulated luminescence dosimeters were placed on the eyes of an an-
thropomorphic phantom, whose position in the room simulates the most common irradiation condi-
tions. Maximum workload was considered with data collected from procedures performed in the Hos-
pital. None of the maximum values obtained exceed the dose limit of 20 mSv recommended by ICRP.

& 2015 Elsevier Ltd. All rights reserved.

1. Introduction

The new directive 2013/59 Euratom of 5 December 2013, which
covers the April 2011 statement of the International Commission
on Radiological Protection (ICRP), reduces the equivalent dose
limit for the eye lens in occupational exposure, in planned ex-
posure situations, to 20 mSv per year, averaged over five year
periods, so 50 mSv in a single year are not exceeded. In inter-
ventional cardiology procedures (IC) performed with adult pa-
tients, eye lens doses are generally monitored for workloads
higher than 400 procedures per year, since in this case the limit
can be easily exceeded if goggles are not used (Vanhavere et al.,
2011). Although in pediatric interventional cardiology lower doses
to patients than in adults have been reported (Martín et al., 2003),
and therefore lower doses in the exposed workers eye lens are
expected, the literature detailing the operational implications of
the application of this limit in pediatric patients is virtually non-
existent. There are different dosimetric methods for estimating the
dose to the lens, from personal dosimeters placed over the lead
apron to thermoluminescent (TLD) dosimeters calibrated in terms
of Hp(3) located at eye level (Bilski et al., 2011). This paper aims to
estimate through simulations with dummy and Optically Stimu-
lated Luminescence Dosimeters (OSLDs) the maximum cumulative
lens dose in a year in terms of Hp(0.07). Although the operational
quantity recommended to monitor eye lens dose is Hp(3) (ICRU
Report no. 51, 1993), Behrens et al. (2012) and Annex B of ICRP 103

(2012) suggest that in the photon energy considered in this paper
Hp(0.07) is sufficiently reliable.

The OSLDs have been recently introduced as an alternative to
traditional TLD dosimetry. The first time that Optically Stimulated
Luminescence (OSL) dosimetry was proposed was in 1985, as a
new technique for sediments dating (Huntley et al., 1985). The
marketing of OSLDs based on aluminum oxide was started in 1998
by Landauer Inc. (OSL Dosimetry online, 2007), and their use in
diagnostic radiology goes back to 2005 (Aznar, 2005). Although
still incipient, the use of OSLDs in medicine is growing because it
has advantages such as high sensitivity, fast reading and the ability
to read successive times the absorbed dose (Jursinic, 2007;
Yukihara and Mckeever, 2008; Al-Senan and Hatab, 2011; Che-
ster, 2009). Moreover, its high dependence on energy in the range
of radiology can be corrected (Al-Senan and Hatab, 2011). These
features make these dosimeters particularly interesting in the field
of radiation protection. In pediatric interventional cardiologists
eye lens dose measurement, some of these features may be par-
ticularly useful, such as high sensitivity, since patients have a high
morphological variability, with generally smaller thickness than in
procedures performed in adults. Usually longer interventions are
observed, and this procedures are performed using equipment
adjusted to low dose rates (Vano et al., 2008).

First, this paper presents the results of the most relevant tests
performed to validate the OSL dosimetry equipment in the energy
range of radiology. Results concerning the stability, reproducibility
and linearity of the reader system and the angular and energy
dependence of OSLDs are presented. Second, the dose rates mea-
sured with the OSLDs placed over the eyes of a high standard
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anthropomorphic phantom positioned in the room in the most
common conditions are shown. Irradiation has been performed
over a PMMA phantom that simulates a pediatric patient. Beams
corresponding to the high dose fluoroscopy and acquisition are
used. Finally, Hp(0.07) for a year is estimated from the equivalent
dose rate in the eyes of the phantom and the fluoroscopy and
acquisition times of interventional cardiology procedures per-
formed during one year.

2. Materials and methods

2.1. Dosimeters and X-ray equipment

The dosimetry equipment used consists of a set of photo-
luminiscent rounded crystal (Al2O3:C) dosimeters embedded in a
squared plastic protective capsule, (screened nanodots, Landauer
Inc., see Fig. 1), a reader (MicroStar, Landauer Inc.), an automatic
eraser (Pocket Inlight Annealer, Landauer Inc.) and an external PC
with custom software. Action is taken immediately and allows the
possibility of repeated readings. During the reading process, a set
of light emitting diodes (LED) continuously stimulate the detector
crystal and the emitted light is detected by a photomultiplier tube
(PMT). The light intensity released during optical stimulation is
directly proportional to the absorbed radiation dose.

To study the dosimetry system reproducibility, a conventional
radiology equipment Philips Digital Diagnost was used. The re-
maining measurements performed, as well as simulations with
Rando anthropomorphic phantom, were performed in the pedia-
tric interventional cardiology room, with a Siemens Artis Zee Bi-
plane. The generator is a Polydoros A 100 model (Siemens), and
the X-ray tube is a Megalix CAT Plus model (Siemens), three fo-
cused (0.3, 0.6 and 1 mm), with a 12.5° Tungsten–Rhenium anode
and 2.5 mm Al inherent filtration. The equipment has four image
modalities (i.e. four quality of beams): high-dose fluoroscopy FLþ
(more usual filtration of 0.3 mm Cu), normal fluoroscopy FL (fil-
tration of 0.6 mm Cu), low-dose fluoroscopy Fl� (filtration of
0.9 mm Cu), and acquisition (or cine, unfiltered). Usually, all
fluoroscopy beams are set to 3 pulses/s. All experimental mea-
surements were performed in the Department of Radiology at the
Hospital Universitario La Paz, Madrid. The statistical analyzes
performed in this work were made using the Wolfram Mathe-
matica v.8 program. A p value less than 0.05 as statistically sig-
nificant has been considered.

2.2. Reading process, stability and reader calibration

The reading process consisted of reading five times each OSLD,
and taking the average of the last four readings (corrected signal
loss by reading or depletion) as the best estimate of the cumula-
tive dose in the dosimeter after any irradiation. Dosimeters were

read within a maximum 24 h after irradiation, so it was not con-
sidered necessary to take into account neither the effect of en-
vironmental background radiation nor signal fading effect. Before
each measurement, dosimeters were deleted using the Landauer
eraser, for 20 s (Landauer, 2012). The set of nanodots used pre-
sented a lower detection limit of 16 μSv. Accumulated counts
during irradiation, C, were considered as accounts read after ex-
posure minus the residual counts obtained after deleting for 20 s.

The stability of the reader was tested every day that it was used
to analyze the response of the PMT after undergoing a series of
external stimuli: a small sample encapsulated 14C (PMT counts), a
set of LEDs (LED counts) and no stimulus present (DRK counts). It
is considered that the system is stable if none of the responses
exceeds mean and variance Control Limits (CL) (Oakland, 2003).

Reader calibration was performed using calibration dosimeters
set provided by Landauer, irradiated with beam quality RQR6
(80 kVp, average energy of 44 keV and HVL of 3.01 mm Al) at
different doses, in terms of Hp(0.07).

2.3. Dosimetry system validation

The ability of OSL dosimetry system for dose measurements in
eye lens was assesed, evaluating reproducibility, signal loss by
repeated readings and dose linearity, as well as angular and energy
dependence of nanodots on the qualities of beams most com-
monly used in clinical practice. The reproducibility of measure-
ments were compared with readings provided by an ionization
chamber, and evaluated using the CoV of the resulting readings
average of 10 consecutive irradiation–erase cycles. To estimate the
signal loss in reading, ten dosimeters previously deleted were ir-
radiated at the same doses, and read eleven times consecutively.
Dose linearity was estimated by performing a linear regression
test of a nanodot response at increasing doses. To assess the
maximum angular dependence of the nanodots in the field of
scattered radiation, for the energies considered, eighteen nanodots
were irradiated varying successively the position by 90° in each
the spatial direction, with respect to the reference position of zero
degrees. The response energy dependence of the nanodots was
evaluated according to the procedure followed by Al-Senan and
Hatab (2011), except that a backscatter material was used. The
mean energies and half-value layers (HVL) of fluoroscopy and ac-
quisition beams have been calculated using a filtered X-ray spectra
generated with the software SPEKTR (Siewerdsen et al., 2004), and
have been compared with the effective energies estimated from
the mass attenuation coefficient of Al (Birch et al., 1979) and with
the measured HVL from a beam analyzer, with good agreement.
The doses measured with the ionization chamber were corrected
for beam quality factors provided by the manufacturer, and the
most appropriate calibration coefficient was used in each case,
according to the calibration certificate. For the calculation of the
correction factor, the energy distribution of the spectrum of the
scattered and direct radiation were assumed to be similar, as
neither ceiling screens nor goggles, that can harden the spectrum,
are considered (Duch et al., 2013).

2.4. Phantom measurements

To estimate the accumulated equivalent dose in a year in the lens
of an interventional pediatric cardiologist, three nanodots were
placed in each eye of a Rando anthropomorphic phantom, as shown
in Fig. 2. Phantomwas positioned so that the eyes were 160 cm from
the floor, which corresponds to an approximate height of 170 cm. As
material dispersion, 10 cm PMMA positioned between the focus and
the image detector was used. The anthropomorphic phantom was
placed next to the examination table, facing the display screen and
diagonally to PMMA (see Fig. 3), which corresponds to interventional

Fig. 1. Nanodot dosimeters. At the right, the rounded photoluminescent crystal is
shown.
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cardiologist's most common working position. The distance from
center of the scattering material to the phantom's left eye was 60 cm.
All measurements were performed with an AP projection. Oblique
incidences were discarded. In this simulation were not considered
neither ceiling screens nor other elements of radiation protection,
like goggles. The nanodots were irradiated in acquisition for 3683 s at
73 kV (without additional filtering), 30 ips and 32 cm field diameter,
using the most common protocol, LV 3040. In fluoroscopy, nanodots
were irradiated using imaging modality Flþ (high-dose fluoroscopy)
for 10926 s at 66.4 kV (added filtration of 0.3 mm Cu), 15 p/s and the
same field diameter and protocol. Dose rate was calculated by di-
viding the measured Hp(0.07) to the total exposure time.

The superficial accumulated equivalent dose in the nanodots
was calculated by the following expression,

H C N S k k0.07 , 1p D Q QQ a, 0 0( ) = · · · · ( )
where C are the accumulated counts during irradiation; ND Q, 0 is
the calibration coefficient in terms of Hp(0.07), obtained with

RQR6 quality beam; S the sensitivity of the nanodots; and kQQ 0 is
the correction factor for the quality of the corresponding beam.
Because the geometry of the simulation, it is not possible to assess
the irradiation angle dosimeters–source of the scattered radiation
accurately. Thus, the correction factor for the angular dependence
ka was considered as unity in all measurements. The maximum
variation of the dosimeter response from normal incidence was
taken into account in estimating the uncertainty of the dose.
Measuring Hp(0.07) rate is obtained by dividing the measured dose
within the acquisition or fluoroscopy time employed. The un-
certainty of the measured dose rate in each eye was estimated
considering that the type A uncertainty is given by the dispersion
of the three nanodots (i.e. not considered variations due to the
distance from dispersion material), while type B is obtained as the
quadratic sum of the individual uncertainties of each nanodot. The
individual uncertainty of each dosimeter includes the type A un-
certainty due to the dispersion of the readings and the type B due
to resolution and stability of the reader.

2.5. Annual equivalent dose estimation

Once the superficial equivalent dose rate in both acquisition
and high-dose fluoroscopy have been obtained, the annual dose is
estimated multiplying the dose rate by fluoroscopy and acquisition
times by procedure, assuming a certain number of procedures per
year. To do this, the procedures performed in the pediatric IC room
have been analyzed over a period of approximately 3 years,
yielding 804 studies. From the total of studies, 325 were made in
2011 and 395 in 2012. From that sample the third quartile of both
fluoroscopy time and acquisition number of images have been
obtained, in order to estimate the maximum expected dose. It has
been considered that the uncertainty of these values is due to the
resolution of the display of the machine. The rate used to estimate
the maximum expected dose is the corresponding to a 30 ips ac-
quisition, and 15 p/s high-dose fluoroscopy FLþ , with their re-
spective uncertainties mentioned above. For the final calculation
of the maximum annual dose to the lens (i.e., the dose received by
a single physician or personal dose), the total number of studies
performed by all the cardiologists during 3 years was taken into
account to obtain the annual proportion corresponding to the
cardiologist who has performed the highest number of studies. It
has been considered that there is a maximum uncertainty of 10%
in the number of procedures assigned to each cardiologist, since it
is possible that several cardiologists have worked in the same
procedure for a time, or may be there has been a miscounting.

3. Results

3.1. Reader stability and calibration

Mean CL applied to ensure the stability of the reader system are
reflected in Table 1. These obtained CL are more strict than those
provided by the manufacturer. The results of the calibration of the
reader are shown in the Table 2.

Fig. 2. Placement of nanodots in the eyes of the anthropomorphic phantom.

Fig. 3. The anthropomorphic phantom was located in the room to simulate the
most common position of the interventional cardiologist.

Table 1
CL supplied by the manufacturer and obtained mean CL. For all stimuli, the control
interval obtained is smaller.

Stimulus CL obtained CL obtained
range

CL manufacturer CL manufacturer
range

DRK (0, 10) 10 (0, 33) 33
PMT (2353, 2684) 331 (2449, 2993) 544
LED (1457, 1706) 249 (1357, 1658) 301
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3.2. Dosimetry system validation

The results of the measurements to validate the dosimetry
system were as follows. Reproducibility of measurements between
0.8% and 1.3% was observed. The correction factor for loss of signal
due to repeated readings was found to be 0.995, with a relative
error of 0.2%. It has been obtained a good linear relationship be-
tween the response of nanodots and dose, with R2 higher than
0.99. The energy correction factors for nanodots, kQ, for the system
beam qualities, with mean energies ranging between 43 and
57 keV (HVL between 3.30 and 8.06 mm Al) are shown in Table 3.
Both in fluoroscopy as in acquisition, the maximum variation in
the angular response was observed in dosimeters placed at 90° of
the scattering phantom, with a maximum correction factor ka of
1.21 for fluoroscopy.

3.3. Phantom measurements

Table 4 shows the results of superficial equivalent dose rates
measures with nanodots in the eyes of the anthropomorphic
phantom, and its uncertainty, due to the acquisition at 30 ips.
Table 5 shows the results of superficial equivalent dose rates
measures with nanodots in the eyes of the anthropomorphic
phantom, and its uncertainty, due to the high-dose fluoroscopy at
15 pulses/s.

3.4. Annual equivalent dose estimation

The estimate of maximum annual superficial equivalent dose to
the lens of a pediatric interventional cardiologist was performed
using dose rates obtained in the previous section and the in-
formation provided by the Pediatric Cardiology Department on
804 studies performed during approximately three years, since
2010–2012. Table 6 shows the mean value and standard deviation
of fluoroscopy time and number of acquisition images corre-
sponding to the 804 studies performed. The maximum, minimum
and quartiles values are also shown. Finally, to estimate the
maximum superficial equivalent dose in eye lens expected in a
year by a pediatric interventional cardiologist, the third quartile
has been used, or 75th percentile, as well as the number of studies
conducted in 2011 and 2012, which were 325 and 395, respec-
tively. To overestimate the number of procedures performed by a
single cardiologist, was used the number of procedures performed
by the cardiologist with higher workload for nearly three years,

which was 313 (see Fig. 4). Table 7 shows the maximum superficial
equivalent dose to the lens, with its uncertainty, for both Cardi-
ologist 1 eyes, for the years 2011 and 2012. A coverage factor of
K¼2 was considered.

Table 2
Reader calibration coefficients, with their uncertainties.

Calibration ND Q, 0 (mSv(mGy)/counts) Nr D Q, 0Δ (%)

Kerma (mGy) 1.35�10�4 2
Hp(0.07) (mSv) 2.02�10�4 2
Hp(10) (mSv) 2.09�10�4 2

Table 3
Correction factors to the dose, with their uncertainties, for different beam qualities
used routinely. kV, added filtration, first half-value layer and the mean energy of
the spectrum is also shown.

Imaging
modality

kV Added
filt.
(mm Cu)

First
HVL
(mm
Al)

Mean
energy
(keV)

k kQ Q Q Q, 0 , 0Δ± kr Q Q, 0Δ (%)

Fl� 73.6 0.9 8.06 57 1.5870.11 7
Fl 65 0.6 6.35 50 1.4670.10 7
Flþ 66.4 0.3 5.43 48 1.3670.10 7
Cine 73 0 3.30 43 1.2570.09 7

Table 4
Results of equivalent dose rates obtained in acquisition, and its uncertainty.

Cine30 fps H 0. 07ṗ ( ) (mSv/h) H 0. 07r pΔ ̇ ( ) (%)

Right eye 0.9970.06 7
Left eye 1.1570.06 5

Table 5
Equivalent doses rates due to the high fluoroscopy, and its uncertainty.

Flþ 15 pps H 0. 07ṗ ( ) (mSv/h) H 0. 07r pΔ ̇ ( ) (%)

Right eye 0.12770.013 10
Left eye 0.14370.009 6

Table 6
Data provided by the Department of Pediatric Cardiology corresponding to the 804
studies conducted over a period of approximately three years, since 2010–2012.

Fluoroscopy time (min) Frames

Number of procedures 804 804
Mean 19.68 1012.38
SD 19.26 1284.13
Minimum 0.1 �
Maximum 176.90 8283
25th percentile 6.90 �
50th percentile 14.20 635
75th percentile 26.28 1431

Fig. 4. The number of procedures performed by each cardiologist for about three
years is shown. The cardiologist with higher workload performed 313 studies out of
804.

Table 7
The maximum superficial equivalent dose in eye lens for cardiologist's eyes with
increased workload, during the years 2011 and 2012, is shown. A coverage factor of
K¼2 was considered.

Eye Year Hp(0.07) (mSv) ΔrHp(0.07) (%)

Left 2011 9.871.9 19
2012 12.072.3 19

Right 2011 8.772.0 23
2012 10.572.5 23
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4. Discussion

In this paper have been estimated the maximum superficial
equivalent dose, Hp(0.07), which can be accumulated over a year in
the lens of a pediatric interventional cardiologist. To obtain this
estimate, accumulated dose in the eyes of an anthropomorphic
phantom due to the acquisition and high-dose fluoroscopy is
measured with nanodots. Ceiling screens, goggles and other ra-
diation protection elements are not considered. The uncertainty of
the equivalent dose was greater in the right eye than the left, as
the accumulated dose in nanodots placed in right eye is lower. This
result is probably due to that exposure in right eye is less to be
further from the scattering material and because exists higher
attenuation of the beam, what may be due to the presence of the
nose of the phantom.

The main approximations made by excess are as follows. First,
Flþ high-dose fluoroscopy has been used at 15 pulses/s and 32 cm
field. This implies an overestimate because only the highest
fluoroscopy dose rate mode has been considered. In addition,
cardiologists usually work at 3 pulses/s (10 p/s sometimes), to re-
duce as far as possible the dose to pediatric patients, and normally
use smaller fields, reducing scattered radiation. Secondly, it has
been taken the 75 percentile in fluoroscopy times and the number
of images of the 804 studies conducted over nearly three years.
Finally, for the final calculation of the cardiologist annual dose, it
has been considered the cardiologist with highest workload in our
center (313 of 804 studies). Because of all these approaches, the
estimated total doses, with their uncertainties, should be con-
sidered as an upper bound.

In the final estimation of the dose was observed a maximum
relative uncertainty of 23% when considering an uncertainty of
10% in the number of procedures performed by each physician.
The evaluation of this uncertainty is arbitrary. However, pretends
to take account of situations in which two or more physicians have
participated for a short time in the same intervention, but only
was assigned it to one of them. If uncertainty in the number of
procedures performed by each physician is not considered, the
maximum uncertainty observed in the dose estimation would be
17%. In this case, the largest contribution to the uncertainty is due
to the inclusion of the beam quality and angularity dose correction
factors.

Since in this study have not been considered leaded structural
barriers nor any radiation protection elements like goggles, the
final results indicate that in pediatric interventional cardiology is
unlikely to exceed the new threshold dose to the lens re-
commended in 2011 by ICRP. Values obtained Hp(0.07) in 2011 and
2012, with its uncertainty, are under 20 mSv/year. This result dif-
fers from that found in radiology and interventional cardiology in
adults, where it is expected that many physicians would exceed
the limit for usual workloads (Vanhavere et al., 2012). The reason
may be due to the low rates of fluoroscopy given by the equipment
as it is configured to reduce the dose as much as possible in pe-
diatric patients (Reinke et al., 2013), as well as to the usual reduced
thicknesses of these patients compared to adults.

Further studies should take into account the influence of the
oblique projections and the use of iodinated contrast. These
working methods may increase the dose to the patient and,
therefore, the dose received by workers in the lens. However, all
the approximations considered overestimates so much the annual
dose than in this study the influence of these effects is compen-
sated. Furthermore, the influence of the height of the doctor is
important because exposure increases as height of the eye de-
creases. For example, the exposure rate increases by a factor of 2 as
operator eye level decreases from 180 cm to 160 cm (Pratt and
Shaw, 1993). However, as the simulation was performed with a
phantom whose eye level to the ground was 160 cm, dose

increases in the same way would result in medical approximate
heights of 150 cm (i.e. eye height of 140 cm). This can be con-
sidered unlikely.

5. Conclusions

It has been estimated with an anthropomorphic phantom an
upper bound of superficial equivalent dose, accumulated in the
lens of pediatric interventional cardiologists during the years 2011
and 2012. Results indicate that it is unlikely to exceed the new
annual dose limit recommended by ICRP in 2011.
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II. Caracterización de los protocolos habituales en términos
de dosis y calidad de imagen

Biplane interventional pediatric system with cone-beam CT: dose and image
quality characterization for the default protocols.

E. Corredoira, E. Vañó, L. Alejo, C. Ubeda, F. Gutiérrez-Larraya, J.
Garayoa.

Journal of Applied Clinical Medical Physics (2016), 17:357-376.

A continuación se incluye la segunda contribución de la presente tesis
doctoral, que trata del segundo trabajo realizado en relación a la aplica-
ción de los requerimientos de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en CI
pediátrica.

El objetivo de este estudio fue evaluar la calidad de imagen y la dosis
de radiación del sistema angiográfico biplano empleado (Siemens Artis Zee
VC14), capaz de adquirir imágenes rotacionales 3D (CBCT), y asegurar que
está correctamente ajustado para realizar procedimientos de CI pediátrica,
estableciendo asimismo el estado de referencia. La calidad de imagen de los
protocolos habitualmente empleados fue evaluada realizando medidas en las
imágenes conforme a las métricas descritas en la teoría de sistemas lineales
y en el modelo de Rose, así como evaluaciones subjetivas del observador. En
los modos de escopia pulsada y adquisición se utilizaron maniquís de PMMA
y test de Leeds TOR 18-FG; para evaluar el CBCT se utilizaron maniquís
estándar de PMMA de cuerpo y cabeza, el maniquí comercial Catphan 504
y un maniquí antropomórfico de cardiología. Los resultados más relevantes
del estudio mostraron un incremento del Ka,e por frame de un factor 3-12
en modo cine respecto de la escopia, con una mayor diferencia en la SNR
para el FOV de 32 cm, y una mayor resolución espacial general para el cine
(excepto precisamente en el FOV de 32 cm, debido al efecto del binning).
Asimismo, se observaron incrementos de hasta el triple de dosis al utilizar
el protocolo estándar frente al de baja dosis, aunque en este protocolo la
cantidad de ruido presente en la imagen fue también mayor (al igual que
la resolución espacial). Respecto del CBCT, se demostró que el incremento
en dosis a paciente en relación a la adquisición planar convencional, utili-
zando los protocolos habituales, es compensado con la mayor información
diagnóstica proporcionada por las imágenes volumétricas.

En resumen, los resultados del análisis demostraron que los protocolos
utilizados habitualmente estaban convenientemente ajustados, presentando
una calidad de imagen física adecuada para la correcta realización de los
procedimientos.
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The aim of this study was to assess image quality and radiation dose of a biplane 
angiographic system with cone-beam CT (CBCT) capability tuned for pediatric 
cardiac procedures. The results of this study can be used to explore dose reduc-
tion techniques. For pulsed fluoroscopy and cine modes, polymethyl methacry-
late phantoms of various thicknesses and a Leeds TOR 18-FG test object were 
employed. Various fields of view (FOV) were selected. For CBCT, the study 
employed head and body dose phantoms, Catphan 504, and an anthropomorphic 
cardiology phantom. The study also compared two 3D rotational angiography 
protocols. The entrance surface air kerma per frame increases by a factor of 3–12 
when comparing cine and fluoroscopy frames. The biggest difference in the signal-
to-noise ratio between fluoroscopy and cine modes occurs at FOV 32 cm because 
fluoroscopy is acquired at a 1440 × 1440 pixel matrix size and in unbinned mode, 
whereas cine is acquired at 720 × 720 pixels and in binned mode. The high-contrast 
spatial resolution of cine is better than that of fluoroscopy, except for FOV 32 cm, 
because fluoroscopy mode with 32 cm FOV is unbinned. Acquiring CBCT series 
with a 16 cm head phantom using the standard dose protocol results in a threefold 
dose increase compared with the low-dose protocol. Although the amount of noise 
present in the images acquired with the low-dose protocol is much higher than that 
obtained with the standard mode, the images present better spatial resolution. A 
1 mm diameter rod with 250 Hounsfield units can be distinguished in reconstructed 
images with an 8 mm slice width. Pediatric-specific protocols provide lower doses 
while maintaining sufficient image quality. The system offers a novel 3D imaging 
mode. The acquisition of CBCT images results in increased doses administered 
to the patients, but also provides further diagnostic information contained in the 
volumetric images. The assessed CBCT protocols provide images that are noisy, 
but with very good spatial resolution.

PACS number(s): 87.59.-e, 87.59.-C, 87.59.-cf, 87.59.Dj, 87.57. uq

Key words: cone-beam CT, dosimetry, image quality, pediatric cardiac catheter
ization, rotational angiography
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I.	 INTRODUCTION

The International Commission on Radiological Protection and the European Commission(1–3) 
require interventional X-ray systems to undergo a series of tests prior to use to ensure that the 
equipment performs satisfactorily in clinical practice. These tests cover two main aspects: 1) the 
entrance surface air kerma (ESAK) of an appropriate phantom under normal operating condi-
tions, simulating various patient thicknesses in the commonly used imaging modes: fluoroscopy, 
cine and, more recently, the three-dimensional rotational angiography (3D-RA), also known as 
cone-beam CT (CBCT); and 2) image quality assessment (using test objects) for the various 
imaging protocols used in clinical practice. This physical characterization helps cardiologists 
select the best protocols and operation modes with sufficient image quality (and appropriate 
dose) to guide and document the procedures.(4,5) This part of the commissioning testing sets 
the baseline values as a reference for future routine quality control tests (constancy tests) to 
monitor the most significant system operation parameters to ensure their stability over time.(2,3,6)

A recent study that included 756 pediatric cardiac catheterization procedures concluded that 
the percentage increases in the median value of the air kerma-area product due to CBCT were 
33% and 16% for diagnostic and therapeutic procedures, respectively.(7) To improve optimization 
and properly manage patient doses with sufficient diagnostic-quality imaging, knowledge of the 
equipment’s performance is necessary. This report presents the results of the physical charac-
terization conducted as part of the commissioning of a biplane angiography system dedicated 
to pediatric interventional cardiology (IC), including the 3D-RA mode as one of the imaging 
options. These tests were performed in addition to the patient dose survey because equipment 
performance and setup are factors contributing to patient dose variability. The results can be 
used to explore optimization strategies to reduce the dose to a level such that the dose does not 
compromise the image quality required for the best clinical outcome.

 
II.	 MATERIALS AND METHODS

The study employed a Siemens Artis Zee VC14 biplane angiographic X-ray system (Siemens 
AG, Munich, Germany), equipped with two 100 kW generators at 125 kV, which was custom-
ized for pediatric IC procedures. The system was equipped with two flat amorphous silicon 
detectors with cesium iodide scintillators consisting of a frontal detector measuring 30 × 38 cm 
(48 cm diagonal), with a pixel size of 154 μm, and a 20 × 20 cm (25 cm diagonal) lateral 
detector, with a pixel size of 184 μm. This system was one of the first installed in Europe and 
it enables the acquisition of CBCT images for pediatric IC. This unit offers a combination of 
real-time fluoroscopic and near real-time tomographic imaging of heart anatomy. Interventional 
cardiologists can combine high-resolution, cross-sectional CBCT morphological data with the 
convenience and speed of standard angiography.

A. 	 Cine and fluoroscopy modes
Two fluoroscopy protocols (Ped < 12 kg and FL3040) and two cine acquisition modes (Card 
< 12 kg and LV3040 [left ventricle]) were selected for pediatric cardiac applications. Those 
modes and protocols were studied using the methodology agreed upon during the SENTINEL 
and DIMOND European programs.(8,9)

The default fluoroscopy mode is 10 pulses per second in both protocols; however, cardiolo-
gists who are trained and certified in radiological protection according to national regulations 
routinely use fluoroscopy modes with 3 pulses per second to reduce patient dose. In general, 
cardiac studies on children require higher pulse rates than those in adults because of the faster 
heart rate of children, but cardiologists can reduce the frame rate when image quality is not a 
concern — for example, during fluoroscopy runs when introducing and manipulating catheters. 
In cine mode, the default configuration is 30 frames per second, which is used routinely. The 
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equipment was adjusted for the “Ped<12 kg” fluoroscopy protocol with an incident air kerma(10) 
at the entrance of the image detector set to 0.036 μGy per frame and to 0.045 μGy per frame 
for the FL3040 protocol. Pediatric cine acquisition was configured with an incident air kerma 
at the entrance of the image detector set to 0.109 μGy per frame, and the left ventricle proto-
col acquisition was set to 0.17 μGy per frame. Additional filtration (automatic in this system) 
from a 0.1–0.9 mm copper filter and virtual collimation were available. The X-ray system 
uses a dynamic copper filtration system to reduce low-energy radiation in the X-ray beam. 
The automatic exposure control adjusts the copper filtration without any user interaction. For 
every fluoroscopic and acquisition protocol, there are settings that determine the desired tube 
potential plateau and the minimum and maximum copper filter thickness. Thus, in addition to 
the copper filtration, the system also adapts the tube potential to the patient thickness to main-
tain a constant image quality. When the protocol is selected, the copper filter is moved into 
position before the first images are taken. During the procedure, the prefilter setting is based 
on a real-time absorption measurement of the object in the beam. Whenever the tube potential 
required for penetrating the patient exceeds the predefined tube potential threshold, copper is 
removed until the given limits are met. This tube potential threshold helps maintain a good 
image contrast.(11) The distance from the isocenter to the floor was 107 cm, and the distance 
from the focus to the isocenter was 75 cm.

B. 	 Cone-beam CT mode
The CBCT acquisition was performed using the frontal detector, acquiring the image of the whole 
volume of interest in a single (partial) rotation of the source and detector. The volumetric image 
acquisition was performed using the following parameters: 200º rotation, with an angulation step 
of 1.5º; projection on a 30 × 40 cm flat-panel detector, with a field of view (FOV) of 48 cm or 
42 cm (diagonal dimension) and an X-ray source detector distance of 120 cm. Two 3D cardiac 
examination modes were set for the system: 5sDRc (standard-dose protocol) and 5sDR-L (low-
dose protocol). For both protocols, the default examination settings were 26.6 frames/s and a 
5 s acquisition time. The tube current, kVp, and pulse width are determined by the equipment 
using fluoroscopy images obtained just before the 3D-RA run. The standard-dose protocol 
employs the large focal size (1 mm), no additional copper filter, and an incident air kerma at 
the entrance of the image detector set at 0.36 μGy per image. The low-dose protocol uses the 
small focal size (0.6 mm), a 0.1 mm copper filter, and an incident air kerma at the entrance of 
the detector set at 0.10 μGy per image. Those are the exam set by the installation engineers.

C. 	 Dosimetry and image quality for cine and fluoroscopy modes 
Various chest thicknesses for patients were simulated using 4 to 20 cm polymethyl methacry-
late (PMMA) plates measuring 25 × 25 × 5 cm (or 1 or 2 cm thickness). According to Rassow 
et al.,(12) the ratio of patient chest thickness to PMMA thickness is approximately 1.5. Thus 
chest thicknesses from 6 to 30 cm in steps of 6 cm were simulated. To evaluate the image 
quality during fluoroscopy and cine acquisitions, a Leeds test object (TO) TOR 18FG(13) was 
employed. The TO contains 18 low-contrast circles each with varying metal thicknesses and 
exponential changes in contrast from one circle to the next. The TO also includes a standard 
metal bar pattern in the center to measure high-contrast spatial resolution (HCSR), with 21 
sets of bars whose resolution ranges from 0.5 to 5 lp/mm. To evaluate the image quality during 
dose measurements (thereby simulating clinical conditions), the TO was always positioned at 
mid-PMMA thickness at the isocenter (the table was lowered when the PMMA thickness was 
increased). The image detector was always positioned approximately 8 cm from the last PMMA 
plate, which is similar to clinical practice with patients (Fig. 1). For an FOV of 22 cm, only 4 
and 8 cm of PMMA were employed to compare fluoroscopy and cine acquisition modes. Due to 
the physical size of the flat ionization chamber used (9.17 cm diameter), smaller fields of view 
could not be measured. For the FOV of 48 cm, the pediatric protocols for patients weighing less 
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than 12 kg were not evaluated because in pediatric cardiac studies, smaller FOVs are selected 
due to the small size of the volume of interest.

A flat ionization chamber (model 10x5-60) with a Radcal 9015 radiation meter (Radcal Corp., 
Monrovia, CA) in contact with the PMMA plates was employed to measure ESAK.(10) The 
flat ionization chamber was duly calibrated by official calibration laboratories. The ionization 
chamber has an energy dependence of less than 5% for the employed energy range. The images 
were recorded simultaneously with the dose measurements. 

To evaluate the changes in image quality for the various PMMA thicknesses and acquisition 
modes, all image series for cine and fluoroscopy were recorded in DICOM format at 1024 × 
1024 pixels and 12 bits.

The image quality assessment was performed using ImageJ(14) software (version 1.48r)(15) 
by averaging three images in each set (specifically, images 5, 8 and 10 in the series). To ensure 
the measurement stability of the tube output, we excluded the first four images. We always 
selected the same region of interest (ROI) to measure mean pixel values and standard devia-
tion (SD). The evaluation was performed specifically in the first rod with the highest contrast 
(Fig. 2) and in an adjacent region outside the rods (background [BG]). The image comparison 
was relative, and the choice of rod was irrelevant; however, we selected the first one to reduce 
the measurement deviations. The spatial resolution was evaluated with an ROI in the seventh 
group of the bars pattern in the HCSR area. As before, the selection of the seventh group was 
irrelevant; we chose an intermediate group for comparison purposes.

The image quality was evaluated using the following numerical parameters: signal-to-noise 
ratio (SNR) for low-contrast evaluation; 1 figure of merit (FOM), which indicates the necessary 

Fig. 1.  Experimental arrangements to measure incident air kerma and image quality using a PMMA slab phantom. A flat 
ionization chamber in contact with the PMMA plates was employed to measure incident air kerma. To evaluate the image 
quality during dose measurements, the test object was always positioned at mid-PMMA thickness at the isocenter (the 
table was lowered when the PMMA thickness was increased).
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dose to obtain a certain image quality, using the SNR2 parameter; and high-contrast spatial 
resolution (HCSR).(16,17) These parameters are defined as:

		  (1)
	
	
			 
		  (2)

	

where, BG is the mean pixel value in an ROI at the background area, ROI is the mean pixel 
value in an ROI in the first rod with highest contrast, SDROI is the standard deviation of the pixel 
values in an ROI in the first circle with highest contrast, and SDBG is the standard deviation 
of the pixel values in an ROI in the background area. As a representative of HCSR we choose 
the standard deviation of the pixel values in an ROI inside the seventh group (ROI7th) in the 
HCSR pattern (SDROI7

th).

D. 	 Dosimetry for the cone-beam CT mode 
In CBCT mode, radiation exposure was assessed with the dose metric (D[0]) proposed by 
Fahrig et al.(18) D(0) is defined as the average dose over the central phantom plane, using the 
same area averaging approximation used in conventional CT (CTDIw). The dosimetry setup is 
illustrated in Fig. 3. The Perspex CT Radcal model 20CT6 head (Radcal Corp.) and 20CT14 
body phantoms (Imperial Chemical Industries, London, U.K.) include five boreholes (labeled 
north, west, south, east, and center in Fig. 3(a)). The phantom was placed with the measurement 
positions at north, west, south, east, and center (Fig. 3(a))) and then rotated 45° to measure at 
northeast, southeast, southwest, and northwest (Fig. 3(b)). The dose measured in the central 
axial hole of the dosimetry phantom (D0) was weighted by one-third and added to the average 
dose measured in eight axial holes of the phantom at a depth of 1 cm from the surface (Dp), 
weighted by two-thirds. These point doses were measured using a PTW UNIDOS electrometer 
(PTW, Freiburg, Germany) and a PTW TM30001 (0.6 cc) ion chamber calibrated at an accredited 
laboratory. The ionization chamber energy dependence was ≤ 2% for all the beam qualities 
measured. All the dose values are represented in phantom doses in units of air kerma.(18,19)

Fig. 2.  Image corresponds to LV3040 acquisition mode 48 cm FOV and 8 cm PMMA.  The image shows the region of 
interest (ROI), background (BG), and ROI inside the seventh group in the high-contrast spatial resolution area (ROI7th) 
employed to perform the objective image quality evaluation.
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E. 	 Dosimetry comparison between cone-beam CT and cine mode
Several runs were acquired to compare the air kerma-area product (Pka) and incident air kerma 
at the patient entrance reference point (Ka,r)

(10) measured with the ionization transmission 
chambers integrated into the collimator housing for the various acquisition modes. The patient 
entrance reference point is a point along the central ray of the X-ray beam, 15 cm back from 
the isocenter toward the focal spot.(20) The 5 s rotational image acquisition run (133 frames) 
was compared with the cine biplane series, acquiring 133 frames per plane. A biplane series is 
the simultaneous acquisition of anteroposterior and lateral projections. To measure the series, 
the head phantom was employed in a clinical practice setup (Fig. 4). For rotational acquisition, 
the center of the phantom was positioned at the C-arm isocenter (source–detector distance, 
120 cm; source–isocenter distance, 75 cm). For biplane acquisition, the table height was kept 
constant, and the image detectors were moved to a source-detector distance of 109 cm and 
94 cm for lateral and anteroposterior acquisition, respectively, to simulate clinical conditions 
commonly used at our facility. A 48 cm FOV and a 25 cm FOV were selected for tubes A and 
B, respectively. Pka and Ka,r were corrected using the appropriate measured calibration factors 
to take into account the radiation attenuation by the table and mattress when the frontal C-arm 
was used. The Pka meter was verified in situ using a calibrated ionization chamber (Radcal 10x5-
60). The calibration procedure and measurement of the beam area were conducted according to 
the recommendations of the International Atomic Energy Agency protocol.(21) The calibration 
coefficients varied by ± 15%, with an uncertainty of less than 2%.

Fig. 3.  Perspex CT Radcal model 20CT6 head phantom (a) with a central axial hole to measure the central dose, and four 
axial holes of the phantom at a depth of 1 cm from the surface to measure the peripheral doses (north, west, south, and east). 
The phantom was rotated 45° (b) to measure another four peripheral doses (northwest, southwest, southeast, and northeast).

(a)

(b)
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F. 	 Cone-beam CT image quality 
The phantom used to evaluate the image quality for CBCT was the 20 cm diameter Catphan 
504 (Phantom Laboratories, Salem, New York).(22) The digital images were analyzed by a set 
of ImageJ macros designed for this purpose.(23) The phantom was divided into several mod-
ules containing various test objects. The Catphan CTP404 module has sensitometer targets 
constructed from Teflon, Delrin, acrylic, polystyrene, polymethylpentene (PMP), low-density 
polymethylpentene (LDPE), and air. In this module, Hounsfield units (HU) are measured as 
the mean pixel value of a circular ROI with a 4 mm radius centered in these materials. The 
CTP528 high-resolution module has a 1 through 21 line pair per cm high-resolution test. At 
10 mm from the center, the CTP528 module has a bead point source to measure modulation 
transfer function (MTF). CTP515 is a low-contrast module with 2 to 15 mm diameter objects 
and nominal contrast levels from 0.3% to 1%. CTP486 is the image uniformity module made 
from solid water to measure spatial uniformity and noise. The integral nonuniformity (UI) is 
defined over five squared ROIs located in the center and periphery of the image in the four 
cardinal points as follows: 

	 UI = ROImax – ROImin	 (3)

where ROImax and ROImin are the maximum and minimum ROI mean pixel values. We evaluate 
another parameter (C) that compares the mean pixel value in the center and periphery of the 
image. C is defined as follows:

	 C = ROIc – ROIp	 (4)

where ROIc and ROIp are the center and periphery ROI mean pixel values. The standard deviation 
is measured in a 128 × 128 pixel ROI placed in the center of the image. A complete descrip-
tion of the CBCT image noise was addressed with the evaluation of the noise power spectrum 
(NPS), using the images of the uniform section of the Catphan phantom and an in-house macro 
programmed in ImageJ,(15) available for free from the authors. NPS provides both the amount 
and spatial correlation of the noise.

To assess the visualization of tiny vessels of varying luminal diameters related to contrast 
medium concentration in CBCT, another anthropomorphic cardio phantom (QRM GMBH, 
Erlangen, Germany)(24) was imaged. The phantom’s dimensions were 30 cm in width, 20 cm in 
height, and 10 cm in length. The phantom was composed of four parts: a thorax with artificial 
lung lobes, a spine insert, a soft-tissue shell of equivalent material, and a cylindrical water tank 

Fig. 4.  Biplane acquisition setup using CT head phantom.
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where rods that simulate vessels can be inserted. The latter are useful for contrast resolution 
measurements. The rods are 1 cm long and have diameters that vary from 1 to 4 mm in 1 mm 
steps. The contrast levels of the rods were 200, 250, 300, and 400 HU (Fig. 5). 

After image acquisition, projection images were sent to a Siemens Leonardo workstation and 
reconstructed with syngo DynaCT software (VB15DP01rev1.0 Siemens). The CBCT images 
were recorded with a 512 × 512 reconstruction matrix (14 bits) and a 0.46 mm slice width. The 
employed reconstruction kernels were a normal convolution kernel for 5sDR-L and a smooth 
kernel for 5sDRc. For the QRM phantom, the axial images were reconstructed with various 
slice thicknesses from 0.5 to 8 mm. 

 
III.	 RESULTS 

A. 	 Dosimetry and image quality for cine and fluoroscopy modes 
Tables 1 to 4 show the most relevant radiographic parameters adjusted by the X-ray system for 
fluoroscopy and cine image acquisition modes for the employed protocols and FOVs. 

Figures 6, 7, and 8 summarize the numerical values of the image quality parameters measured 
for fluoroscopy and cine acquisition modes and examination protocols.

Figure 6(a) shows a slight reduction in SNR for thicker phantoms except for FOV 42 cm 
and PMMA thickness between 4 to 8 cm that the SNR increases. For FOV of 32 cm and 
PMMA thickness between 4 and 12 cm, SNR is almost constant. The best SNR for the 
images taken for the various examination protocols is obtained for Ped < 12 kg for 4 and 8 cm 
PMMA. SNR shows a greater variability in cine mode than in fluoroscopy mode (Fig. 6(b)). 
The highest values for the SNR were obtained for FOV 32 cm for all PMMA thicknesses, 
whereas the poorest values for 4 and 8 cm PMMA correspond to Card < 12 kg protocol and  
FOV 22 cm.

Figure of merit (FOM) relates the necessary dose to obtain a certain image quality. For 
phantom thicknesses ranging from 4 to 8 cm of PMMA (using Ped < 12 kg and FOV 22 cm 
fluoroscopy mode), FOM improves over the other fluoroscopy modes measured (Fig. 7(a)). For 
cine mode this trend is reversed: the poorest FOM is obtained for Card <12 kg and FOV 22 cm 
for 4 and 8 cm PMMA (Fig 7(b)). FOM decreases with the increment of PMMA thicknesses.

Figure 8(a) shows the tendency for fluoroscopy modes of the high-contrast spatial resolution 
parameter to degrade when the thickness of the phantom increases due to increased scatter and 
when FOV increases. For cine mode, the high-contrast spatial resolution parameter worsens 
when the thickness of the phantom increases with a steep descent between 4 and 8 cm of PMMA, 
but without significant differences between FOV 42, 42, and 32 cm and LV3040 cine mode. 
For FOV 22 cm and Card <12 kg cine mode and 4 and 8 cm PMMA, HCSR is almost constant.

Fig. 5.  QRM anthropomorphic cardio phantom. The 1 cm rods had diameters that varied from 1 to 4 mm, in 1 mm steps, 
and contrast levels of 200, 250, 300, and 400 HU.
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Table 1. Parameters of the examination protocols and acquisition modes employed for a field of view of 48 cm. 

					     Tube	 Tube	 Copper	 Pulse
	Examination	 Acquisition	 Frames		  Potential	 Current	 Filtera	 Width	 ESAK
	 Protocol	 Mode	 per s	 PMMA	 (kVp)	 (mA)	 (mm)	 (ms)	 (μGy/fr)

	 FL3040	 FL	 3	 4	 65	 16.1	 0.6	 3.1	 0.45
		  LV3040	 30		  63	 11	 0	 3.0	 5.62

	 FL3040	 FL	 3	 8	 65	 40.5	 0.6	 3.3	 1.19
		  LV3040	 30		  73	 14.2	 0	 3.0	 11.03
	 FL3040	 FL	 3	 12	 65	 75.7	 0.6	 3.3	 2.36
		  LV3040	 30		  73	 28.9	 0	 3.3	 19.16

	 FL3040	 FL	 3	 16	 65	 97.7	 0.6	 7.2	 6.85
		  LV3040	 30		  73	 85.1	 0	 3.4	 49.28

	 FL3040	 FL	 3	 20	 65	 176.6	 0.6	 8.2	 14.06
		  LV3040	 30		  73	 177.3	 0	 3.4	 102.5

a	� The filter indicates the mm of Cu automatically added by the system for each acquisition mode and PMMA thickness.
ESAK =, entrance surface air kerma; FL, = fluoroscopy mode; LV =  cine mode; PMMA =  polymethyl methacrylate. 

Table 2.  Parameters of the examination protocols and acquisition modes employed for a field of view of 42 cm and 
pediatric patients under 12 kg.

					     Tube	 Tube	 Copper	 Pulse
	Examination	 Acquisition	 Frames		  Potential	 Current	 Filter	 Width	 ESAK
	 Protocol	 Mode	 per s	 PMMA	 (kVp)	 (mA)	 (mm)	 (ms)	 (μGy/fr)

	 FL3040	 FL	 3	 4	 65	 15.8	 0.6	 3.1	 0.45
		  LV3040	 30		  63	 11.1	 0	 3.0	 5.57

	 FL3040	 FL	 3	 8	 65	 41.3	 0.6	 3.3	 1.19
		  LV3040	 30		  73	 14.4	 0	 3.1	 11.16

	FL Ped<12kg	 FLPed<12kg	 10	 4	 65	 15.8	 0.6	 3.0	 0.46
		  Carda<12kg	 30		  62	 73.5	 0.6	 3.4	 1.53

	FL Ped<12kg	 FL Ped<12kg	 10	 8	 66	 34.1	 0.6	 3.2	 1.15
		  Card<12kg	 30		  62	 168.9	 0.6	 3.5	 4.02

	 FL3040	 FL	 3	 12	 65	 76.9	 0.6	 3.3	 2.4
		  LV3040	 30		  73	 29.4	 0	 3.3	 18.97

	 FL3040	 FL	 3	 16	 65	 97.8	 0.6	 7.3	 6.75
		  LV3040	 30		  73	 89.3	 0	 3.4	 50.33

	 FL3040	 FL	 3	 20	 65	 185.4	 0.6	 8.2	 15.26
		  LV3040	 30		  73	 186.5	 0	 3.5	 105.67

a	Card indicates cine mode.
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Table 3. Parameters of the examination protocols and acquisition modes employed for a field of view of 32 cm and 
pediatric patients under 12 kg.

					     Tube	 Tube	 Copper	 Pulse
	Examination	 Acquisition	 Frames		  Potential	 Current	 Filter	 Width	 ESAK
	 Protocol	 Mode	 per s	 PMMA	 (kVp)	 (mA)	 (mm)	 (ms)	 (μGy/fr)

	 FL3040	 FL	 3	 4	 65	 24.6	 0.6	 3.2	 0.62
		  LV3040	 30		  67	 11.2	 0	 2.9	 6.56

	 FL3040	 FL	 3	 8	 65	 61.9	 0.6	 3.3	 1.65
		  LV3040	 30		  73	 22.9	 0	 3.3	 14.32

	FL Ped<12kg	 FLPed<12kg	 10	 4	 66	 19.7	 0.6	 3.2	 0.6
		  Card<12kg	 30		  62	 106	 0.6	 3.4	 2.09

	FL Ped<12kg	 FL Ped<12kg	 10	 8	 66	 49.9	 0.6	 3.3	 1.57
		  Card<12kg	 30		  62	 247.6	 0.6	 3.5	 5.55

	 FL3040	 FL	 3	 12	 65	 97.6	 0.6	 4.1	 3.46
		  LV3040	 30		  73	 46.7	 0	 3.4	 26.07

	 FL3040	 FL	 3	 16	 65	 140	 0.6	 8.2	 10.28
		  LV3040	 30		  73	 143.2	 0	 3.4	 74.11

	 FL3040	 FL	 3	 20	 66	 243.1	 0.6	 8.2	 20.77
		  LV3040	 30		  73	 311.2	 0	 3.5	 163.56

Table 4.  Parameters of the examination protocols and acquisition modes employed for a field of view of 22 cm and 
pediatric patients under 12 kg.

					     Tube	 Tube	 Copper	 Pulse
	Examination	 Acquisition	 Frames		  Potential	 Current	 Filter	 Width	 ESAK
	 Protocol	 Mode	 per s	 PMMA	 (kVp)	 (mA)	 (mm)	 (ms)	 (μGy/fr)

	 FL3040	 FL	 3	 4	 65	 36.3	 0.6	 3.3	 0.81
		  LV3040	 30		  73	 12.3	 0	 3.0	 8.47

	 FL3040	 FL	 3	 8	 65	 93.1	 0.6	 3.3	 2.26
		  LV3040	 30		  73	 35.7	 0	 3.3	 18.32

	FL Ped<12kg	 FLPed<12kg	 10	 4	 66	 29.8	 0.6	 3.2	 0.79
		  Card<12kg	 30		  62	 155.4	 0.6	 3.4	 2.85

	FL Ped<12kg	 FL Ped<12kg	 10	 8	 66	 76.4	 0.6	 3.3	 2.16
		  Card<12kg	 30		  62	 397.8	 0.6	 3.5	 8.16

Fig. 6.  Signal-to-noise ratio (SNR) results for (a) the various fluoroscopy examination protocols, and (b) the various cine 
examination protocols, as well as  FOVs evaluated as a function of PMMA thicknesses.

(a) (b)
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B. 	 Cone-beam CT mode dosimetry
Table 5 shows the dose measurement results for the 16 cm and 32 cm diameter dose phan-
toms for the two analyzed 3D acquisition protocols: a standard (5sDRc) and a low-dose mode 
(5sDR-L). Numerical values represent the mean and standard deviation of three measurements 
at each location. 

Fig. 7.  Figure of merit (FOM) (μGy-1 frame) results for: (a) the various fluoroscopy examination protocols, and (b) the 
various cine examination protocols, as well as FOVs evaluated as a function of PMMA thicknesses.

Fig. 8.  High-contrast spatial resolution-related parameter (HCSR) results for: (a) the various fluoroscopy examination 
protocols, and (b) the X-ray system for the various cine examination protocols, as well as FOVs evaluated as a function 
of PMMA thicknesses.

(a) (b)

(a) (b)

Table 5.  Measurements for the 16 cm and 32 cm diameter dose phantoms and cone-beam CT protocols.

				    Total				    Pka	 Ka,r
	Phantom	 Protocol	 kVp	 mAs	 Do (mGy)	 Dp (mGy)	 D(0) (mGy)	  (μGy.m2)	  (mGy)

	 Head	 5sDR-L	 67	 75.9±0.0	 1.01±0.00	 1.76±0.78	 1.52±0.51	 104.3±0.1	 4.6±0.1
		  5sDRc	 90	 50.9±0.2	 2.78±0.00	 5.04±2.19	 4.29±1.46	 305.1 ±0.1	 13.7±0.1

	 Body	 5sDR-L	 87	 402.2±0.0	 5.66±0.01	 14.28±9.57	 11.40±6.38	 1036.6±0.7	 46.6±0.1
		  5sDRc	 95	 789.4±0.8	 19.23±0.05	 54.86±36.59	 42.98±24.40	 4539.4±17.9	 204.0±1.1
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C. 	 Dosimetry comparison between cone-beam CT and cine mode 
Table 6 shows the Pka and Ka,r values measured by the system, corrected by the appropriate 
calibration factor, for 133 frame acquisition with various protocols and head (16 cm diameter) 
phantom for planes A and B. The rotational acquisition was performed with the frontal C-arm 
(plane A). FOVs of 48 cm and 25 cm without collimation were selected for tubes A and B, 
respectively.

D. 	 Cone-beam CT image quality
Table 7 shows the HU of each material in the CTP404 module of the Catphan 504 phantom 
measured in the CBCT images, acquired with standard-dose (5sDRc) and low-dose (5sDR-L) 
protocols (see Fig. 10(a)).

Figure 9 shows the MTF obtained in the CBCT Catphan bead images for a FOV of 48 cm 
(see Fig. 10(b)).

The low-contrast sensitivity module could not be analyzed because the low-contrast inserts 
from the Catphan CTP515 module were indistinguishable from its background in the CBCT 
0.46 mm slice width images. 

Table 8 shows the UI and C parameters and the standard deviation measured in a 128 × 
128 pixel ROI in the image center of the uniform module of the Catphan phantom for the two 
analyzed CBCT protocols (see Fig. 10(c)).

Table 6.  Pka and Ka,r measured by the system if 133 images of the head phantom were acquired in the various cine 
and rotational modes. 

				    Pka	 Ka,r
	 Mode	 Protocol	 Plane	  (μGy.m2)	 (mGy)

	Rotational	 5sDR-L	 A	 104.3	 4.6
		  5sDRc	 A	 305.1	 13.7

	

Cine

	 Card<12kg
	 A	 65.1	 1.7

			   B	 28.9	 4.2
			   A+B	 94.0	 5.9

		
LV3040

	 A	 170.5	 4.8
			   B	 60.3	 8.6
			   A+B	 230.8	 13.4

Table 7.  Hounsfield units (HU) of each material in the CTP404 module of the Catphan 504 phantom measured in 
cone-beam CT images.

		  Protocol	 5sDRc	 5sDR-L
	 Material	 Reference HU		  (HU)

	 Air	 -1016	 -880	 -864
	 PMPa	 -196	 -204	 -219
	 LDPEb	 -104	 -137	 -146
	Polystyrene	 -47	 -93	 -104
	 Acrylic	 114	 41	 32
	 Delrin	 365	 245	 252
	 Teflon	 1000	 799	 854

a	PMP polymethylpentene .
b	LDPE low-density polymethylpentene.
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Fig. 9.  MTF function of the cone-beam CT Catphan bead images obtained with protocols 5sDRc and 5sDR-L and field 
of view 48 cm.

Fig. 10.  Catphan phantom cone-beam CT images of various modules: (a) CTP404 module with various material targets; 
(b) bead point source on CTP528 module; (c) CTP515 image uniformity module. The left image was acquired with the 
5sDRc standard-dose protocol, and the right image was acquired with the low-dose protocol 5sDR-L. 

(a)

(b)

(c)
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We computed the 2D-NPS using the CBCT axial images for 5sDRc and 5sDR-L protocols and 
for FOV 48 cm (the results for smaller FOV are equivalent). We only show a one-dimensional 
NPS obtained as the average of the NPS radial profiles because the acquired NPS presented 
rotational symmetry. Figure 11 shows the normalized NPS for the CBCT images. Each NPS 
was normalized to its maximum to make a direct comparison of the noise structures, despite 
the large differences in their size.

Table 9 and Figure 12 show the visibility of the rods with various diameters and contrast 
levels in axial images of the QRM phantom. The acquisition parameters Pka and Ka,r are also 
shown. The images were acquired with the two CBCT protocols and the two allowed FOVs. 
The images were reconstructed with slice widths between 0.5 and 8 mm. Window level and 
width was approximately 118 and 139 for all the evaluated images.

 

Table 8. Uniformity index (UI), C parameter, and standard deviation (SD) measured in a 128 × 128 pixel ROI measured 
in the uniform section of the Catphan phantom.

	Examination Protocol	 UI (HU)	 C (HU)	 SD

	 5sDRc	 21.31	 -6.21	 36.1
	 5sDR-L	 12.18	 -4.74	 160.9

Fig. 11.  Normalized noise power spectrum for the cone-beam CT (48 cm FOV) images. Each spectrum is normalized 
to its maximum.
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IV.	 DISCUSSION

A. 	 Cine and fluoroscopy mode dosimetry and image quality
In order to properly characterize X-ray imaging systems, basic information on the dose per 
frame for the various modes of operation (fluoroscopy and cine) must be obtained. Another 
important piece of information is the dependence of the dose per frame on the phantom thick-
ness (patient size) for the various modes of operation. The dose values need to be balanced with 
the image quality for the various operation modes. Thus, a visual assessment of the images is 
insufficient to determine whether the default settings of the X-ray systems are optimal for the 
various patient sizes or whether changes can be performed to obtain a similar image quality 

Table 9.  QRM phantom rod visibility.

		  FOV			   Pka	 Ka,r
	Protocol	  (cm)	 kVp	 Total mAs	 (μGy.m2)	 (mGy)	 Rod Visibility

	 5sDRc	 48	 90	 51.37±0.10	 310.9±1.2	 14.4±0.1
	 1 mm diameter rod and 400 HU

							       2 mm diameter rod and 300,250 and 200 HU
							       … for 0.5, 2, 6, and 8 mm slice width

	 5sDRc	 42	 90	 52.95±0.13	 248.2±1.1	 14.9±0.1
	 1 mm diameter rod and 400 HU

							�       2 mm diameter rod and 200, 250, and 300 HU
							       … for 0.5, 2, 6, and 8 mm slice width

	5sDR-L	 48	 67	 79.02±0.22	 108.9±0.7	 5.0±0.0

	 2 mm diameter rod and 300 and 400 HU
							       3 mm diameter rod and 250 and 200 HU 
							       … for 0.5 mm slice width 
							       2 mm diameter rod and 200, 250, 300 and 400 HU 
							       … for 2 mm slice width 
							       2 mm diameter rod and 200, 250 and 300 HU
							       1 mm diameter rod and 400 HU 
							       … for 6 and 8 mm slice width
 

	5sDR-L	 42	 67	 80.65±0.03	 86.4±0.3	 5.2±0.0

	 2 mm diameter rod and 250, 300, and 400 HU
							       3 mm diameter rod and 200 HU
							       … for 0.5 mm slice width 
							       2 mm diameter rod and 200, 250, 300 and 400 HU
							       … for 2-mm slice width 
							       2 mm diameter rod and 200 and 250 HU
							       1 mm diameter rod and 300 and 400 HU
							       … for 6 and 8 mm slice width

Fig. 12.  Axial QRM Phantom images. The first and second images on the left were acquired with the CBCT 5sDRc 
protocol and 48 and 42 cm FOVs. Both images were reconstructed with a slice width of 0.5 mm. In both images, we can 
distinguish 2 mm diameter rods with 200, 250, and 300 HU and a 1 mm diameter rod with 400 HU. The last two images 
were acquired with the CBCT 5sDR-L protocol and 48 and 42 cm FOVs. The images were reconstructed with 0.5 and 
6 mm slice widths. We can distinguish a 2 mm diameter rod with 400 and 300 HU and a 3 mm diameter rod with 250 and 
200 HU in the first image. In the last image, we can see a 1 mm diameter rod with 400 and 300 HU and a 2 mm diameter 
rod with 250 and 200 HU.

4.1. Cardiología Intervencionista pediátrica 57



372    Corredoira et al.: Interventional pediatric system with cone-beam CT 	 372

Journal of Applied Clinical Medical Physics, Vol. 17, No. 4, 2016

with lower patient doses. Numerical assessments using test object images can help optimize 
these settings. These measurements and other values reported in the literature(4,8,25,26) should 
be communicated to cardiologists to help optimize clinical protocols.

As expected, the radiographic parameters (kVp and mA) adjusted by automatic exposure 
control increased with PMMA thicknesses (Tables 1 to 4). The ESAK values for the fluoroscopy 
mode ranged from 0.6 to 20.8 μGy/frame when the PMMA thickness was increased from 4 to 
20 cm for FOV 32 cm. For the cine mode, the ESAK values ranged from 6.6 to 163.6 μGy/frame 
for the same FOV and LV3040 mode. An increase in patient thickness from 4 to 8 cm resulted 
in a 2.7-fold increase in the entrance phantom dose in the fluoroscopy mode. An increase from 
8 to 12 cm resulted in a twofold increase, an increase from 12 to 16 cm resulted in a threefold 
increase, and an increase from 16 to 20 cm resulted in a twofold increase. In cine mode, the 
corresponding dose increases were 2, 1.7, 2.6, and 2. An important aspect for cardiologists 
to consider is the three to twelvefold increase in the ESAK/frame when comparing cine with 
fluoroscopy frames. This system can store fluoroscopy runs in DICOM format; therefore, if 
high image quality is not required, a fluoroscopy run should be considered as an option for 
documenting part of the procedure.(4) For 22 cm FOV and 4 and 8 cm PMMA, the selection of 
Ped < 12 kg instead of FL3040 will reduce the ESAK/frame for the cine mode threefold and 
2.2-fold, respectively, for the same fluoroscopy ESAK/frame.

Image quality was evaluated using three numerical parameters: SNR, FOM, and HCSR 
decrease as phantom thickness increases. If the PMMA thickness increases from 4 to 8 cm, the 
system raises the tube voltage, yet SNR (Fig. 6) drops because of decreasing primary contrast, 
detector efficiency, and increasing scatter fraction. For PMMA thicknesses above 8 cm, the 
generator is programmed to increase mA first to preserve contrast, but at the cost of increased 
dose to the patient. This is due to the logic applied by the X-ray system for the various protocols 
evaluated for procedures where contrast is critical. Tube voltage, copper filter, and pulse width 
variations are limited depending on the protocol selection to avoid image quality degradation. 
The FOM parameter has been employed by other authors(16,27) to evaluate the cost (in terms of 
dose per frame) of obtaining a given image quality. The FOM shows a tendency to decrease with 
increasing PMMA thickness (Fig. 7), meaning that the image quality decreases significantly 
when the phantom thickness increases, and the FOM employed is only useful for a certain 
range of image quality and dose per frame. Figure 8 shows that HCSR decreases smoothly as 
phantom thickness increases due to the influence of scatter radiation.

The variation in the FOV parameters is related to how the system acquires the signal. For the 
fluoroscopy mode and 48 and 42 cm FOVs, the system uses a binned mode, whereas magnifi-
cation for 32 and 22 cm FOV uses unbinned pixels. The binning principle implies combining 
2 pixels in the horizontal and 2 pixels in the vertical direction into one on the flat detector to 
be read as single line of data, thereby obtaining a higher SNR but lower spatial resolution. In 
cine mode, the binned mode is employed for 48, 42, and 32 cm FOVs. Table 10 shows the 
matrix pixel size and pixels per mm for the various FOVs and acquisition modes. The largest 
difference between SNR in fluoroscopy and cine occurs for 32 cm FOV because fluoroscopy 
is acquired with a 1440 × 1440 pixel matrix size in unbinned mode, whereas cine is acquired 
at 720 × 720 pixels in binned mode. As a result, the fluoroscopy mode with a 32 cm FOV 
yields the lowest SNR. The SNR in fluoroscopy mode is lower than that for cine mode. For 4 
and 8 cm PMMA, the highest SNR for fluoroscopy is obtained if FL Ped < 12 kg is selected. 

The FOM diminishes when the FOV is changed from 48 to 32 cm in the fluoroscopy mode. 
Fluoroscopy mode with 32 cm FOV yields the lowest SNR and to the lowest FOM because 
magnification in fluoroscopy for the 32 cm FOV uses unbinned pixels. The highest FOM for 
fluoroscopy is achieved for 22 cm FOV and 4 cm PMMA in the Ped < 12 kg protocol. In the 
cine mode, the FOM remains almost constant as the FOV changes from 48 to 32 cm. The 
FOM should only be used to compare images taken in the same acquisition mode (cine or 
fluoroscopy) due to the large differences in noise in these acquisition modes.(28) In fluoroscopy 
mode, HCSR increases as the FOV decreases. This is because magnification in fluoroscopy is 
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performed with unbinned pixels. In cine mode, magnification is performed electronically from 
48 to 32 cm FOV, therefore no increase in resolution is observed. The line pair resolution for 
a 22 cm FOV and pediatric protocols is higher for fluoroscopy mode than for cine mode. This 
is because tube voltage for 4 and 8 cm PMMA are similar for the two modes; however, in the 
fluoroscopy mode, a 0.6 mm focal spot size is selected instead of the 1 mm focal spot size for 
use with cine mode.

B. 	 Dosimetry comparison between cone-beam CT and cine mode
Acquiring CBCT series with a 16 cm head phantom and a standard-dose protocol results in a 
threefold increase in D(0), Pka and Ka,r, compared with the low-dose protocol. This increase is 
higher in the 32 cm body phantom (Table 5).

Biplane acquisition of 133 frames with the head phantom in Card <12 kg cine mode implies 
a similar Pka compared with a 3D run in the low-dose protocol (5sDR-L), but with a higher 
Ka,r. When the LV3040 protocol was selected during head phantom biplane acquisition, a 24% 
reduction in Pka was achieved compared with 5sDRc CBCT with similar Ka,r (Table 6). The 
difference with CBCT is that the skin dose is distributed over the various projection angles. 
Sometimes a biplane angiography is insufficient to obtain relevant anatomic information. A 
CBCT can aid in complex catheter manipulation where the 3D angiography image is used as 
an overlay on a fluoroscopy screen; so if both runs are taken, radiation doses should be con-
sidered. Sometimes a standard angiography is needed after a CBCT due to limitations in the 
temporal resolution of CBCT.

C. 	 Cone-beam CT image quality
Table 7 shows that the measured HU values do not agree with the reference values for CBCT 
images. These inaccuracies are due to the increased scatter generated by the CBCT. A greater 
quantity of scattered X-rays than conventional CT is produced in CBCT, thus its ability to 
detect low-contrast tissue is reduced due to enhanced noise in reconstructed images. Another 
limitation of CBCT is beam hardening, which influences the density values. Cardiologists can 
select the center and width of the visualization window to better visualize tissues. The absolute 
value of the HU is not relevant because the cardiologists work subjectively.

CBCT images acquired with 5sDR-L and a normal filter present better spatial resolution at all 
frequencies than those acquired with the 5sDRc protocol and a smooth filter due to the smaller 
focal spot used with the 5sDR-L protocol (Fig. 9). The low-dose protocol uses less kVp and 
a small focal spot size (0.6 mm), compared with the 1 mm focal spot size and approximately 
90 kVp for the standard-dose protocol.

Table 10.  Image sizes and modes (binned, unbinned) for various acquisition modes and fields of view.

			   Image Size
		  FOV	 width × height, pixels
	Acquisition Mode	 (cm)	 (mode)	 Pixels/mm

	 Fluoroscopy	 48	 1240×960
	 Cine		  (binned mode)	 3.247

			 
	 Fluoroscopy	 42	 960×960
	 Cine 		  (binned mode)	 3.247

			 
	 Fluoroscopy	

32

	 1440×1440
			   (unbinned mode)	 6.494

	 Cine		  720×720
			   (binned mode)	 3.247

	 Fluoroscopy	 22	 1024×1024
	 Cine		  (unbinned mode)	 6.494
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The CBCT images reveal the presence of a cupping effect; the central part of the image 
is hypodense compared with the periphery. The effect can be explained by inaccurate beam 
hardening corrections (Table 8 and Fig. 10(c)). 

The amount of noise present in the low-dose CBCT images is much higher than that obtained 
with the 5sDRc mode (Table 8 and Fig. 10). The standard deviation in a 128 × 128 pixel ROI 
in the image center of the uniform module of the Catphan phantom is approximately 4.5-fold 
higher in the image acquired with the low-dose protocol. Collimation from top to bottom (before 
performing the 3D rotation) is allowed but is not typically used because, in some cases, extra-
cardiac vascular structures must be imaged. However, collimation should be applied whenever 
possible to reduce unnecessary radiation and image noise.

In Fig. 11, we can see that the 5sDR-L NPS presents an important shift of the spectrum to 
higher frequencies and does not show the high frequency roll-off. This shift is consistent with 
the image reconstruction filters that the manufacturer applies to the 5sDRc (smooth) and 5sDR-L 
(standard) modes. The nonzero value of the 5sDR-L NPS (and MTF) at the cutoff frequency 
indicates the presence of aliasing.(29) Finally, the low frequency peaks present in the teo NPS 
shown are due to structural noise.

Figure 12 and Table 9 show that we are capable of distinguishing a 1 mm diameter rod with 
250 HU if we reconstruct 5sDR-L 48 cm FOV images with an 8 mm slice width. An optimal 
attenuation for coronary angiography is 250–300 HU.(30) High-contrast structures can therefore 
be imaged during arteriographic procedures.

The entire analysis for the fluoroscopy, cine, and CBCT quality images was performed in a 
static mode (patient movement was not taken into account), which could be considered a limi-
tation. Caution is required whenever a device is to be used, given that rotational images offer 
an average measurement of cardiac and vessel diameters, and there is wide variation between 
systole and diastole throughout the cardiac cycle.

 
V.	 CONCLUSIONS 

We have performed a dose and image quality characterization of the biplane system with 3D 
rotational angiography capability. This study has shown that proper characterization of the 
equipment requires full awareness of its technical features and operating modes, especially 
those related to image quality, given that measurements can provide unexpected results. The 
results presented are intended for the implementation of dose-reduction techniques with mini-
mal loss of image quality.

The system’s ability to store fluoroscopy runs enables radiologists to replace cine with the 
fluoroscopy mode if sufficient image quality is achieved. This mode could be used to document 
procedures, resulting in significant dose savings. To find a balance between noisy and HCSR 
images, it is important to know how the system works as the FOV changes. 

Here are a number of practical guidelines. When examining children with a chest thickness 
of less than 12 cm, a fluoroscopy protocol of Ped < 12 kg should be selected. These runs should 
be stored instead of acquiring cine runs with a Card<12 kg protocol. This enables the acquisi-
tion of sufficient (or better) quality images with a lower dose. If cine acquisition is required, 
the cardiologist should know that the highest SNR is obtained with the LV3040 protocol and 
32 cm FOV. Although the FL3040 protocol yields the lowest SNR with fluoroscopy, it provides 
the highest HCSR for patients with a chest thickness greater than 12 cm.

In conclusion, the system offers a novel 3D imaging mode. The acquisition of CBCT images 
results in increased doses administered to the patients, but also provides further diagnostic 
information contained in the volumetric images. The assessed CBCT protocols provide images 
that are noisy but with very good spatial resolution. High-contrast structures can, therefore, be 
imaged during arteriographic procedures. 
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Other effective radiation dose reduction techniques not assessed in this study, such as col-
limation and antiscatter grid remove for neonates, should be implemented.
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III. Correlaciones de la dosis en cristalino con el equivalente
de dosis personal y la dosis a paciente

Eye lens dose correlations with personal dose equivalent and patient
exposure in paediatric interventional cardiology performed with a
fluoroscopic biplane system.

L. Alejo, C. Koren, E. Corredoira, F. Sánchez, J. Bayón, A. Serrada, E.
Guibelalde.

Physica Medica - European Journal of Medical Physics (2017),
36:81-90

A continuación se incluye la tercera contribución de la presente tesis doc-
toral, que trata del tercer trabajo realizado en relación a la aplicación de los
requerimientos de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en CI pediátrica.

En este estudio se obtiene una estimación de la dosis acumulada en cris-
talino de dos cardiólogos intervencionistas pediátricos, obtenida colocando
dosímetros de fotoluminiscencia en las proximidades de sus ojos en todas las
222 intervenciones realizadas durante un año de trabajo. Por tanto, en las
medidas se ha considerado la geometría de los campos de radiación genera-
dos en las proyecciones laterales y oblicuas, así como la correspondiente a
los campos generados en las adquisiciones rotacionales 3D. Los resultados
fueron comparados con el equivalente de dosis personal medido en el tórax
de los cardiólogos, también con dosímetros OSL, y con los indicadores de
dosis a paciente registrados con un software automático de gestión.

La estimación de la dosis anual en cristalino para ambos cardiólogos,
obtenida en términos de Hp(0.07), fue de 4.13 ± 0.93 mSv y 4.98 ± 1.28
mSv, valores inferiores a la cota superior estimada en ojo izquierdo en la
simulación inicial. Sobre delantal plomado, se obtuvieron 10.83 ± 0.99 mSv
y 11.97 ± 1.44 mSv, respectivamente. Además, se demostró que el equiva-
lente de dosis personal medido en el tórax es un buen estimador de la dosis
en cristalino (R2=0.89), siempre que no se utilicen de manera rutinaria ele-
mentos de protección radiológica (como sucede habitualmente en pediatría).
Sin embargo, la correlación entre el equivalente de dosis personal Hp(0,07)
en cristalino y el PKA, aunque estadísticamente significativa (p<0.001), fue
menor (R2=0.40). Por otra parte, un análisis de las dosis en cristalino por
procedimiento, así como de su valor normalizado al indicador de dosis a pa-
ciente, muestra que el uso regular de la mampara plomada suspendida del
techo puede ser optimizado.
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a b s t r a c t

Purpose: To analyse the correlations between the eye lens dose estimates performed with dosimeters
placed next to the eyes of paediatric interventional cardiologists working with a biplane system, the per-
sonal dose equivalent measured on the thorax and the patient dose.
Methods: The eye lens dose was estimated in terms of Hp(0.07) on a monthly basis, placing optically stim-
ulated luminescence dosimeters (OSLDs) on goggles. The Hp(0.07) personal dose equivalent was mea-
sured over aprons with whole-body OSLDs. Data on patient dose as recorded by the kerma-area
product (PKA) were collected using an automatic dose management system. The 2 paediatric cardiologists
working in the facility were involved in the study, and 222 interventions in a 1-year period were evalu-
ated. The ceiling-suspended screen was often disregarded during interventions.
Results: The annual eye lens doses estimated on goggles were 4.13 ± 0.93 and 4.98 ± 1.28 mSv. Over the
aprons, the doses obtained were 10.83 ± 0.99 and 11.97 ± 1.44 mSv. The correlation between the goggles
and the apron dose was R2 = 0.89, with a ratio of 0.38. The correlation with the patient dose was R2 = 0.40,
with a ratio of 1.79 lSv Gy�1 cm�2. The dose per procedure obtained over the aprons was 102 ± 16 lSv,
and on goggles 40 ± 9 lSv. The eye lens dose normalized to PKA was 2.21 ± 0.58 lSv Gy�1 cm�2.
Conclusions: Measurements of personal dose equivalent over the paediatric cardiologist’s apron are use-
ful to estimate eye lens dose levels if no radiation protection devices are typically used.

� 2017 Associazione Italiana di Fisica Medica. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.

1. Introduction

Interventional cardiology (IC) is a medical speciality with high
exposure to ionising radiation, both for patients and staff [1].
Although these procedures are minimally invasive and offer advan-
tages over surgery for certain diseases, the development of new
practices has led to an increased number and complexity of proce-
dures in recent years, subjecting patients and operators to higher
radiation doses than those encountered in general radiology [2].
There is increased interest in occupational doses to the profession-
als involved in these procedures since the April 2011 International
Commission on Radiological Protection (ICRP) statement [3], which
is covered by the new 2013/59 Euratom directive of December 5,
2013 [4]. This new European directive reduces the equivalent dose
limit for the eye lens in planned occupational exposure situations
from 150 to 20 mSv per year, averaged over 5-year periods, such

that doses of 50 mSv in a single year are not exceeded. This limit
can be exceeded if radiation protection measures are not used in
procedures performed on adult patients [5–7]. In paediatric IC,
lower doses to child patients than to adult patients have recently
been reported [8–10]; thus, lower doses in the exposed practition-
ers’ eye lenses are expected, although longer interventions are typ-
ically observed and protective ceiling-suspended screens are often
not used [12]. Although literature detailing the operational impli-
cations of applying this limit in paediatric patients is scarce, inter-
est is growing [11,13,14].

Various dosimetric methods for estimating the dose to the lens
are available, from personal dosimeters placed over the lead apron
[15] to thermoluminescent dosimeters located at eye level [16].
Recent efforts have been made to evaluate various approaches to
properly estimating the eye lens dose during interventional proce-
dures, analysing the influence of both the type and position of the
dosimeter [17]. Likewise, the use of optically stimulated lumines-
cence dosimeters (OSLDs) to monitor eye lens doses in the inter-
ventional environment is currently under analysis [13,18,19].

http://dx.doi.org/10.1016/j.ejmp.2017.03.015
1120-1797/� 2017 Associazione Italiana di Fisica Medica. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.
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OSLDs have the advantage of high sensitivity, rapid readings and
the ability to read the absorbed dose multiple times [20,21], fea-
tures very useful for a medical physics department. Moreover, their
high dependence on energy in the radiology range can be corrected
[21] and its uncertainty taken into account [13,19]. In terms of pae-
diatric IC eye lens dose measurements, some of these features
(such as high sensitivity) might be particularly useful because pae-
diatric patients present high morphological variability, with gener-
ally smaller thicknesses than adults, and these procedures are
performed using equipment adjusted to low-dose rates [22,23].

To monitor the eye lens dose, the recommended operational
quantity is Hp(3) [24,25], although there are currently no available
conversion coefficients in international standards, and dosimeters
designed for Hp(3) are not widely available [26]. A number of
authors have recently attempted to provide air kerma-to-Hp(3)
conversion coefficients for RQR radiation qualities, typical for IC
[27]. However, other authors have suggested that Hp(0.07) is suffi-
ciently reliable for the photon energy involved in radiology and IC
[18,26,28–30].

To assess the dose levels to the lens of the eye in paediatric IC
prior to routine monitoring [30], a correlation study was per-
formed comparing the eye lens dose estimations performed in
terms of Hp(0.07) with nanoDot OSLDs placed next to the eyes of
the only two paediatric interventional cardiologists working with
a biplane system in the facility and the Hp(0.07) personal dose
equivalent measured with whole body InLight OSLDs on the tho-
rax, over the left side of their lead aprons. Moreover, the relation-
ship between the dose to the cardiologists’ lenses and the patient
dose, in terms of kerma-area product (PKA) [31], was also analysed.
The measurements were performed during interventions, on a
monthly basis, from March 2014 to February 2015. Because the
paediatric patients are usually small-sized and the procedures
are complex, the use of a ceiling-suspended screen is often uncom-
fortable for correct work and is frequently disregarded. On the
other hand, the nanoDots were placed on the external side of the
cardiologists’ lead goggles to hold them tightly in the vicinity of
the left eye. Therefore, in this survey, no radiation protection
devices were usually considered.

2. Materials and methods

2.1. Dosimeters, detectors and X-ray equipment

The dosimetry equipment used in this study consisted of a set of
photo-luminescent crystal dosimeters called screened nanoDots
(Landauer Inc1, IL, USA), an OSL reader (MicroStar, Landauer Inc.),
an automatic annealer (InLight Annealer, Landauer Inc.) and an
external PC with custom software. The nanoDots are composed of
an active material (Al2O3:C) measuring 4 mm in diameter and
0.3 mm thick, and they are covered with a 10 � 10 � 2 mm3 light-
proof (when closed) plastic casing. InLight whole body OSLDs were
also used in this study to obtain the personal dose equivalent over
the aprons. InLight dosimeters are built with an 83 � 35 � 15 mm3

case, with metal and plastic filters, and a 4-position Al2O3:C detector
slide component.

Prior to the eye lens dose measurements, the nanoDot dosime-
try system was validated with irradiations performed using a gen-
eral radiography unit (Digital Diagnost, Philips Healthcare) and a
flat ionisation chamber (model 10x5-60) with a Radcal 9015
radiation meter (Radcal2, CA, USA). The ionisation chamber was cal-
ibrated by official calibration laboratories, and had an energy depen-
dence lower than 5% for the energy range employed. The in-room IC

equipment was a Siemens Artis Zee VC14 biplane angiographic X-ray
system, equipped with two 100-kW generators at 125 kV and 2 flat
amorphous silicon detectors with caesium-iodide scintillators. The
tube was a Megalix CAT Plus model (Siemens), tri-focus (0.3, 0.6
and 1 mm), with a 12.5� tungsten-rhenium anode and a 2.5 mm Al
inherent filtration. This equipment typically uses the Cardio 3040
Siemens protocol, with 3 fluoroscopic modes (high-dose fluoroscopy
FL3040+, normal fluoroscopy FL3040 and low-dose fluoroscopy
Fl3040�), and acquisition or cine (LV3040). A rotational 3-D acquisi-
tion or cone-beam computed tomography (CBCT) is also used (with a
cardiac diagnostic protocol 5sDRc and a low-dose protocol 5sDR-L).
The default fluoroscopy mode is 10 pulses per second (ps�1),
although the two cardiologists (who are trained and certified in radi-
ological protection according to national regulations) routinely use
3 ps�1 to reduce the patient dose when image quality is not a con-
cern. In cine mode, the default configuration is 30 frames per second
(fs�1), which is routinely used. The CBCT acquisition is performed
with 26.6 fs�1 and a 5-s acquisition time. The characteristics of the
evaluated X-ray beams were measured using a beam analyser detec-
tor calibrated for the energy under consideration (Unfors RaySafe Xi
Base Unit and R/F detector3). The beam analyser has an uncertainty
in half-value layer (HVL) measurements of less than 10% for the
energy range employed. To collect all the workload data, including
the PKA values of both planes to study the correlation between
patient and staff eye lens dose, the automatic dose management
software CareAnalytics (Siemens) was used.

2.2. Dosimetry system validation, reading process and calibration

Prior to the measurement process, various tests were performed
to validate the OSL dosimetric system: reproducibility, linear dose-
response, signal depletion from readouts and lower detection limit.
The first 3 tests were performed according to Al-Senan’s procedure
[21]. The lower detection limit (LD) was obtained according to Son-
der et al. [32]. Dosimeter reproducibility was found to be between
0.8% and 1.3%, and good linearity between the nanoDot response
and the ionisation chamber dose was obtained, with R2 higher than
0.99 ðp < 0:05Þ. The correction factor d for decrease of signal per
readout was found to be 0.995 ± 0.002. The lower detection limit
in terms of Hp(0.07) was found to be 16 lSv. Lastly, and as part
of the MicroStar reader’s quality control (QC) procedure,4 the read-
er’s stability was tested every day before measurements, analysing
the response of the photomultiplier tube after undergoing a stimulus
from a set of light-emitting diodes, and with no stimulus present.
The reader was considered stable if no response exceeded the corre-
sponding mean and variance control limits [33,34].

The reading process consists of 5 successive readings, correcting
each reading by the corresponding signal depletion f d. The average
of the last 4 readings was considered the best estimate of the
cumulative counts in the dosimeter, and uncertainties in type A
(due to the dispersion of the readings) and type B (due to the res-
olution and stability of the reader) were taken into account [35].
The best estimate of the counts obtained during a single irradia-
tion, C, was considered to be the average counts after the exposure
minus the average residual counts remaining after the annealing.

The system was calibrated in terms of kerma and Hp(0.07), using
15 pre-irradiated nanoDots provided by the manufacturer, exposed
to 5 air-kerma levels: 0 (unexposed), 3.37, 20.27, 337.83 and
675.67 mGy (uncertainty in the irradiation of 5%, coverage factor
k = 2). The beam quality used was RQR6 [36] (80 kVp, average
energy 44 keV and HVL of 3.01 mm Al). The microStar reader

1 http://www.landauer.com.
2 http://www.radcal.com.

3 http://www.raysafe.com.
4 N. T. Ranger (2012) microStar Reader Quality Assurance Programme. http://so-

lutions.landauer.com/images/site/microstar/documents/microstar-quality-assur-
ance-presentation.pdf.
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employs 2 calibrations: low and high dose. The LED beam operates
in high-power mode for low doses and in low-power mode for high
doses. Readings in this study were performed exclusively in the
low-dose mode. The calibration coefficients, obtained in terms of
kerma and Hp(0.07), for the beam quality RQR6 are shown in
Table 1. The calibration QC was performed using a different set
of QC dosimeters provided by the manufacturer, according to the
manufacturer’s instructions.5 Discrepancies with nominal doses of
the QC calibration dosimeters were found to be approximately 1%
in both kerma and Hp(0.07) calibrations.

2.3. Equivalent eye lens dose expression

For the measurements performed during interventions on car-
diologists’ goggles, the Hp(0.07) derived from the nanoDots
dosimeters was calculated using the following expression:

Hpð0:07Þ ¼ CND;Q0SkQ ;Q0ka; ð1Þ
where C are the accumulated counts obtained in the reading pro-
cess; ND;Q0 is the calibration coefficient in terms of Hp(0.07)
obtained with an RQR6 quality beam; and S is the sensitivity correc-
tion factor of each screened nanoDot (provided by the manufac-
turer), with a nominal uncertainty of 2%. Finally, kQ ;Q0 and ka are,
respectively, the dosimeter’s beam quality and angular response
correction factors. The estimation of both factors and the evaluation
of its uncertainties will be explained in detail in the following sec-
tion. The uncertainty of the calibration coefficient was obtained by
error propagation through the uncertainty of the irradiation of the
calibrating dosimeters and the DCi readout uncertainties obtained
in the calibrating process. The final Hp(0.07) uncertainty was
obtained by error propagation in expression (1).

2.4. Angular and energy dependence analysis

Considering that the eye lens dosimeters were located on the
external left side and in the centre of the cardiologists’ goggles, it
was difficult to determine the most probable angle of irradiation
for all the procedures. Furthermore, the geometry (and energy) of
the field of scattered radiation changed with time in each proce-
dure. Therefore, we corrected for angularity by applying a correc-
tion factor that was the mean of the maximum and minimum
response of the dosimeter, depending on the relative irradiation
angle, for the image modalities typically employed by the paedi-
atric cardiologists: the Cardio 3040 protocol, normal fluoroscopy
(FL3040) and cine (LV3040). The setup of these measurements
was as follows. As scatter, a 20 � 20 � 12 cm3 polymethyl-
methacrylate (PMMA) slab was used. The table height was
103 cm, and the focus-detector distance was 95 cm in plane A.
The detector-PMMA distance was 10 cm, and a 32-cm field of view
(FOV) was selected. In normal fluoroscopy, the cardiologists typi-
cally used 3 ps�1, although to optimise the time, 30 ps�1 was cho-
sen. For LV3040 acquisition, 30 fs�1 was selected. Beam modality
specifications corresponding to that experimental setup are shown
in Table 2. The nominal kilovoltage peak (kVp), current (mA), auto-
matic filter (mm Cu) and focus displayed by the equipment are

shown. Nominal fluoroscopy and cine incident air kerma in refer-
ence point rates _Ka;i;rp (mGy/min) [31] are also reported. HVL was
measured with the beam analyser detector on the PMMA slab, out-
side the sensitive region of the flat panel (�60% of the whole area).
The effective photon energy Eeff (keV) for every beam quality was
estimated using the experimental HVL values and the correspond-
ing mass attenuation coefficients for aluminium [37]. Mean photon
energies E (keV) were estimated using the spectrum calculator
SPEKTR [38]. No collimation was used during these measurements.

To assess the maximum angular dependence of the nanoDots in
the field of scattered radiation for the energies considered, 12
nanoDots were placed over the table in front of the
20 � 20 � 12 cm3 PMMA slab at a distance of 80 cm and simulta-
neously irradiated, varying the position by 90� in each spatial
direction by placing them on the faces of a box (see Fig. 1). An addi-
tional angle of 45� was used for consistency purposes. The ka fac-
tors were obtained by comparing the dosimeter response in the
reference orientation with the responses in the angled orienta-
tions. In the calculation of the uncertainty of this factor, a uniform
distribution was considered.

As with the angular dependence analysis, significant variability
in the scattered radiation field energy in interventional procedures
was expected (changes in kV and added filtering in both tubes).
Thus it was difficult to precisely define the most probable beam
quality during interventions. Therefore, as with the angular depen-
dence, we corrected for energy by averaging the maximum and
minimum of the energy correction factors presented in a white
paper by the manufacturer, Landauer Inc. [40], for the energy range
considered. These factors were obtained through the relative
response of nanoDots to RQR6 beam quality (Fig. 2). The exponen-
tial fit of the energy response is shown in the next equation:

Response ¼ exp aþcxþex2

1þbxþdx2þfx3

h i

x ¼ Mean erery ðkeVÞ
a ¼ �0:599
b ¼ �0:020
c ¼ 0:026
d ¼ 2:44e� 04
e ¼ �2:44e� 04
f ¼ �6:7e� 08

ð2Þ

In this study, mean energies were considered from 29 keV,
which can correspond to low kV acquisitions used in paediatric
patients, up to 65 keV, which is typical of heavily filtered beams
of low fluoroscopy [18]. Moreover, the low energy limit of 29 keV
can correspond to RQR2 quality beams (40 kVp, 28.4 keV,
1.42 mm Al), and the upper energy limit to RQR10 (150 kVp,
64.3 keV, 6.57 mm Al) [36]. Thus, the average of the maximum
and minimum energy correction factors obtained between
29 keV and 65 keV was considered. In the calculation of the uncer-
tainty of the resultant beam quality correction factor, a uniform
distribution was considered.

Table 1
Reader calibration coefficients for RQR6.

Calibration ND;Q0 (mGy(mSv)/counts) DND;Q0 (%)

kerma (mGy) (1.41 ± 0.03) � 10�4 2
Hp(0.07) (mSv) (2.13 ± 0.04) � 10�4 2

5 Clifford J. Yahnke, Ph.D. Director of Technology (2009) Calibrating the microStar
(http://www.landauer.com).

Table 2
Beam modality specifications.

FL 3040 LV 3040

kVp 65 73
mA 50 17
mm Cu 0.6 0
_Ka;i;rp (mGy/min) 1 28

HVL (mm Al) 6.11 2.55
Eeff (keV) 47 32
E (keV) 50 44
FOV (cm) 32 32
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Finally, the minimum nanoDot signal with respect to the nor-
mal incidence was observed in fluoroscopy, with its edge oriented
towards the scatter (90�), and was found to be 0.82 ± 0.03. There-
fore, the corresponding maximum angular correction factor was
1.22 ± 0.02. On the other hand, the minimum and maximum
energy correction factors given by the manufacturer, between
29 keV and 65 keV, was 0.97 and 1.12, respectively. Thus, the aver-
age of the maximum and minimum energy and angularity correc-
tion factors was taken into account, and a uniform distribution was
considered to obtain its uncertainties. In Table 3, the resulting
angular and energy correction factors to the dose used in the eye
lens dose estimations are shown.

2.5. Eye lens dose estimates during interventions

The eye lens dose, in terms of Hp(0.07), was estimated with
nanoDot point dosimeters placed on the external side of the cardi-
ologists’ goggles during every diagnostic and therapeutic proce-
dure performed over a 1-year period (from March 2014 to
February 2015). The measurements were performed on a monthly
basis: cardiologist 1 performed 109 procedures, and cardiologist 2
performed 113. Cardiologist 1 is approximately 180 cm tall and is
relatively inexperienced (no more than 2 years). Cardiologist 2 is
approximately 165 cm tall and is more experienced (over
20 years). The estimates of the eye lens dose were performed by
placing 2 nanoDots on the external left side of the cardiologists’
goggles and at the centre (Fig. 3). These 2 measurements (external
left side and centre) were considered the bound values of the real
left eye lens dose, and the mean the closest value, if the protection
of the lead goggles is not taken into account. To obtain the uncer-
tainty, a triangular distribution of these 2 measurements was con-
sidered, because there is reason to expect that the eye lens dose
values within but close to the bounds are less likely than those
nearer the centre of the bounds [35]. The quadratic sum of the

(a) Cartesian coordinate system
on the nanoDot. (X, Y) axes
define the angles (α, β), and Z
the irradiation direction. Three
dosimeters for each position were
used.

(b) The nanoDots placed on
three faces of a box were irra-
diated simultaneously. The ad-
ditional angle of β=-45 were ap-
plied turning the box to the de-
sired angulation.

Fig. 1. Geometry used to assess the maximum angular dependence of the nanoDots.

Fig. 2. The nanoDot energy response to RQR6 on 30 � 30 � 15 acrylic phantom. The inverse of the relative response is the energy correction factor kQ ;Q0 .

Table 3
Energy and angular correction factors to the eye lens dose.

Energy correction factor Angular correction factor

kQ ;Q0
D kQ ;Q0

ka D ka
1.05 ± 0.04 4% 1.11 ± 0.07 7%
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uncertainties of the two measurements was added as another type
B uncertainty component to reflect the fact that the triangular dis-
tribution is not exact, because the bound values have its own
uncertainty.

2.6. Correlations between eye lens dose estimates, personal dose
equivalent over the aprons and patient dose

Simultaneously with the nanoDots, a personal whole body
InLight dosimeter was placed on the thorax, over the left side of
the cardiologists’ lead aprons, in order to determine the correlation
between the Hp(0.07) personal dose equivalent and the left eye
lens dose estimates. Readings were also made on a monthly basis,
and the doses were compared. In the comparisons, the square of
the Pearson coefficient was used.

To study the correlation between the estimate of the cardiolo-
gists’ eye lens dose and the dose to the patient, PKA readings using
CareAnalitycs were also performed on a monthly basis, including
both cardiologists. The square of the Pearson coefficient was
obtained in the comparisons. The PKA meter was verified in situ
using the calibrated ionisation chamber [41], and the values were
corrected using the appropriate measured calibration factors to
take into account the radiation attenuation by the table and mat-
tress when Plane A was used. Calibration coefficients varied by
±15%, with an uncertainty of less than 2%.

To compare the annual eye lens dose levels obtained with nano-
Dots and through the correlations with the personal dose equiva-
lent and patient exposure, the uncertainties of the linear slopes
and the Pearson coefficients were calculated using the Bootstrap
method [39].

3. Results

3.1. Correlation studies

In Fig. 4(a), the correlations between the eye lens dose esti-
mates in terms of Hp(0.07) measured on the goggles (average of
centre and left side measurements), and the Hp(0.07) personal dose
equivalent over the apron, on the left side of the thorax, is shown
for cardiologist 1. In Fig. 4(b), the result is shown for cardiologist 2.
For cardiologist 1, 10 readings made on a monthly basis were used;
and 11 readings were used for cardiologist 2. The correlation for
cardiologist 1 was R2 = 0.88, and the ratio between the doses was
0.33. For cardiologist 2, the correlation was R2 = 0.91, and the ratio
between the doses was 0.40.

In Fig. 5(a), the correlations between the eye lens dose esti-
mates, in terms of Hp(0.07) measured on the goggles (average of
centre and left side measurements), and the dose to the patients
obtained in terms of PKA, is shown for cardiologist 1. In Fig. 5(b),
the result is shown for cardiologist 2. For cardiologist 1, 10 read-
ings made on a monthly basis were used, and 11 for cardiologist
2. The correlation for cardiologist 1 was R2 = 0.11, and the ratio
between the doses was 1.42 lSv Gy�1 cm�2. For cardiologist 2,
the correlation was R2 = 0.52, and the ratio between the doses
was 2.11 lSv Gy�1 cm�2.

Fig. 3. OSLDs placed on the cardiologist’s goggles, two on the external left side and
two in the centre.

(a) For cardiologist 1, the correlation
between the eye lens dose estimates
performed on the goggles and the per-
sonal dose equivalent measured at the
left of the thorax on the lead apron,
both in terms of Hp(0.07).

(b) For cardiologist 2, the correlation
between the eye lens dose estimates
performed on the goggles and the per-
sonal dose equivalent measured at the
left of the thorax on the lead apron,
both in terms of Hp(0.07).

Fig. 4. Results by cardiologist of the correlation between the eye lens dose estimates and the personal dose equivalent measured on the thorax.
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Attending to the first operator position (and therefore consider-
ing both cardiologists), in Fig. 6(a) the correlation is shown
between Hp(0.07) on the goggles and on the cardiologist’s apron.
In this study, 21 readings made on a monthly basis were used.
The correlation was R2 = 0.89, and the ratio between the doses
was 0.38. In Fig. 6(b), the correlation is shown between Hp(0.07)
on the goggles and the patient dose in terms of PKA. In this study,
21 readings were made on a monthly basis (the same readings as
Fig. 6(a) were considered for the eye lens dose estimates). The cor-
relation obtained was R2=0.40, and the ratio between the doses
was 1.79 lSv Gy�1 cm�2.

3.2. Dose per procedure and Hp(0.07)/PKA

The personal dose equivalent per procedure in the first operator
position, obtained with measurements performed over the aprons,

was 102 ± 16 lSv. The eye lens dose per procedure estimated
through measurements performed on the goggles was 40 ± 9 lSv,
and a patient dose per procedure of 18 ± 3 Gy�cm2 was obtained.
Therefore, the eye lens dose estimate in terms of Hp(0.07) normal-
ized to PKA was 2.21 ± 0.58 lSv Gy�1 cm�2 (k = 2 applied in all the
cases of this section).

3.3. Annual eye lens dose estimates

In Table 4 the Hp(0.07) measurements made in a 1-year period
on the left side and in the centre of the cardiologists’ goggles with
nanoDot dosimeters, and the personal dose equivalent measured
over the left side of the cardiologists’ lead aprons with whole body
InLight dosimeters, are shown. In Table 5, the annual left eye lens
dose estimates are shown, obtained averaging the goggles’ left side

(a) For cardiologist 1, the correlation
between the eye lens dose estimates
performed on the goggles, in terms of
Hp(0.07), and the dose to the patients
in terms of PKA.

(b) For cardiologist 2, the correlation
between the eye lens dose estimates
performed on the goggles, in terms of
Hp(0.07), and the dose to the patients
in terms of PKA.

Fig. 5. Results by cardiologist of the correlation between the eye lens dose estimates and the dose to the patients.

(a) For both cardiologists, the co-
rrelation between the eye lens dose
estimates performed on the goggles
and the personal dose equivalent mea-
sured over the aprons, in terms of
Hp(0.07)

(b) For both cardiologists, the corre-
lation between the eye lens dose esti-
mates in terms of Hp(0.07) measured
on the goggles and the PKA provided
by the equipment

Fig. 6. For both cardiologists, the results of the correlation studies between the eye lens dose estimates, the personal dose equivalent measured on the thorax and the dose to
the patients.
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and centre nanoDot values. In this section, a coverage factor of
k = 2 was applied in all the uncertainties.

In Fig. 7, a multiple comparison is shown between the annual
estimate of the paediatric cardiologists’ eye lens dose obtained
with measurements performed on both cardiologists’ goggles dur-
ing interventions, the annual dose estimate obtained through the
linear correlation between the eye lens dose estimate on the gog-
gles and the personal dose equivalent on the thorax (see Fig. 6
(a)), the annual dose estimate obtained through the linear correla-
tion between the eye lens dose estimate on the goggles and the
patient dose (see Fig. 6(b)), and finally the annual dose estimate
obtained through the personal dose equivalent measured over
the aprons, applying a reduction factor of 0.75 [42]. Given both car-
diologists were evaluated in all the cases, these results correspond
to the position of the first operator in paediatric IC. The red line
shows the 6 mSv y�1 eye lens dose level proposed in July 2016
by the International Radiation Protection Association for imple-
mentation of regular dose monitoring with a collar or head
dosimeter [30].

4. Discussion

4.1. Correlation studies

In Fig. 4(a) and (b), we can see a good correlation between the
personal dose equivalent obtained over the aprons and the left
eye lens dose estimates, both in terms of Hp(0.07). However, the
ratio between the doses was found to be far from 1. A similar result
is found if we consider both cardiologists (and therefore, the first
operator position, see Fig. 6(a)). The ratio eye lens/chest is similar
to the eye lens/thyroid ratio obtained by Li et al. [43] in paediatric
IC procedures, in which a value of 0.49 is slightly higher, possibly
due to the fact that thyroid is nearer to the eyes than is the chest,
and therefore the dose value measured by the thyroid dosimeter is
closer to the eye lens dose value estimated in the eye’s vicinity.
However, both ratios are lower than the average relation of 0.75
between the eye lens dose and the Hp(10) dose measured with per-
sonal dosimeters placed on the upper left side of the torso,
obtained by Lie et al. (2008) [42], and applied to Fig. 7. The ratios
are also lower than the average relation of 0.7 between the Hp(3)
eye dose and the Hp(10) dose measured on the left side of the chest,
obtained by Farah et al. (2013) in IC procedures performed on adult
patients [44]. Furthermore, the ratios are even lower than the rela-
tion of 0.6 between the Hp(0.07) eye lens doses obtained with
OSLDs placed at the outer left side of cardiologists’ goggles and

Table 4
Hp(0.07) (mSv) annual measurements.

Cardiologist n�1 Cardiologist n�2

On goggles Over aprons On goggles Over aprons

Left side Centre Left side Left side Centre Left side

4.94 ± 0.22 3.32 ± 0.16 10.83 ± 0.99 6.08 ± 0.33 3.89 ± 0.19 11.97 ± 1.44

Table 5
Hp(0.07) (mSv) annual eye lens dose estimates.

Cardiologist n�1 Cardiologist n�2

4.13 ± 0.93 4.98 ± 1.28

Fig. 7. Annual eye lens dose estimates to paediatric cardiologists in terms of Hp(0.07) obtained on the goggles and over the aprons (applying a reduction factor of 0.75). The
estimates obtained through the linear correlations between the eye lens dose, the personal dose equivalent measured on the thorax and the PKA are also shown. The red line
shows the eye lens dose warning level of 6 mSv y�1.
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the Hp(10) doses over the chest apron readings from electronic
dosimeters obtained by Sanchez et al. (2016), also in IC procedures
on adult patients [7]. As indicated by Vanhavere et al. [45] and San-
chez et al. [7], the differences between Hp(0.07), Hp(3) and Hp(10)
are of less importance for these beam qualities than the geometric
position of the dosimeters. According to the inverse-square law,
the scattered radiation field around the paediatric patient could
have more gradient, compared with adults, because their size is
typically smaller and the cardiologists are very close to the patient.
This effect would explain the low eye lens/chest ratio obtained in
this study compared with adult IC procedures. On the other hand,
higher Pearson coefficients were obtained compared with the val-
ues of Sanchez et al. [7] and Principi et al. [6] (0.59 and 0.4, respec-
tively). Given in paediatric IC performed with a biplane system the
two X-ray tubes are often used simultaneously, and the CBCT con-
tribution to the PKA is not negligible [10], the scattered radiation
around the patient could be more isotropic when compared with
adult patients and mono-tube measurements. This effect would
lead to a more uniform exposure for both eyes and whole-body
dosimeters, explaining the high correlation coefficients obtained.

A poor correlation between dose to the patients, in terms of PKA,
and eye lens dose estimates for cardiologist 1 was observed (see
Fig. 5(a)). For cardiologist 2, the Pearson correlation was moderate
but statistically significant (p < 0:001, see Fig. 5(b)). However, if
we take into account the first operator position (and therefore,
the two cardiologists, see Fig. 6(b)), we obtain a correlation coeffi-
cient of R2 = 0.40. This value is lower compared with the values of
Principi et al. [6] and Antic et al. [46] (0.6 and 0.68, respectively).
As noted by Antic et al., the correlation between the eye dose
and PKA strongly depends on the use of collective radiation protec-
tion tools. Given in paediatric IC the use of ceiling-suspended
screen is not usually kept constant (due to the complexity of pro-
cedures), this effect could explain the poor relationship between
the eye dose and the kerma-area product provided by the linear
regression.

4.2. Dose per procedure and Hp(0.07)/PKA

Table 6 presents the eye lens dose estimates and the PKA per
procedure, as well as the eye lens dose estimates normalized to
the PKA for the first operator, compared with the results of similar
studies (mean values). The PKA per procedure obtained in this study
is the lowest, possibly due to the typically smaller-sized patients
compared with adults and to the fact that the equipment is dose-
optimised for paediatric IC [22]. The eye lens dose value obtained
is also the lowest, possibly for the same reason. However, the
eye lens dose normalized to the PKA is the highest. This result could
be due to the fact that in paediatric IC the ceiling-suspended screen
is often disregarded because it is uncomfortable for performing the
procedure correctly. The eye lens dose mean value for paediatric IC
published by Principi et al. is much greater compared with the
value obtained in this study. Because the normalized value is

similar, we can assume the PKA per procedure is much higher. This
result could be explained if the X-ray systems used were dose-
optimised for adult patients. However, more information is needed
regarding the height of the cardiologist, his experience and the
type of procedures performed.

4.3. Annual eye lens dose estimates and comparisons

Higher annual doses for cardiologist 2 were obtained in all the
measurements performed (see Table 4), mainly due to his shorter
height, since a little difference of 5% in PKA values is observed
(and therefore similar workload was delivered). On the other hand,
the doses were 49%–56% higher on the left side of the goggles than
in the centre. This result is probably due to the irradiation geome-
try most commonly used during interventions (the patient is
placed on the left side of the operator). As expected, the annual
personal dose equivalent obtained with whole body InLight
dosimeters placed on the left side of the cardiologists’ aprons were
the highest values for both cardiologists. With these measure-
ments performed in-room during interventions over a 1-year per-
iod, the results of the previous phantom simulation published by
Alejo et al. [13] are confirmed: all the doses obtained were below
20 mSv y�1. Considering the eye lens dose per procedure estimated
for the first operator position, 40 lSv, the annual eye lens dose
limit can be reached with a workload of �500 procedures y�1. This
value is much higher than the 160 procedures y�1 reported by
Antic et al. [46] in IC on adult patients, higher than the 400 proce-
dures y�1 mean value reported by Vano et al. [47] and slightly
lower than the 550 procedures y�1 reported by Sanchez et al. [7]
(although in our survey the ceiling-suspended screen was not usu-
ally used). If we consider the attenuation of goggles, doses to the
eye lenses could be reduced by a factor ranging from 2 to 7,
depending on the irradiation geometry and the design of the
glasses [48–50].

In Fig. 7, we see that the annual eye lens dose estimate through
the personal dose equivalent measured over the aprons, obtained
by applying the more commonly accepted reduction factor of
0.75, surpasses the 6 mSv y�1 warning level. Therefore, if we take
into account only this estimation, regular eye lens dose monitoring
performed with dosimeters placed next to the cardiologists’ eyes is
needed. However, the annual eye lens dose estimate obtained
through measurements performed on goggles during interventions
shows that regular monitoring next to the eyes is not needed.
Moreover, noting the uncertainties, the estimate performed
through the correlation with the personal dose equivalent is com-
patible with the estimate on the goggles. The annual eye lens dose
obtained by the correlation with the PKA, however, can underesti-
mate the real value of the annual eye lens dose.

4.4. Limitations of the study

Despite the large number of procedures evaluated in the 1-year
period, the main limitation of this study is the low number of car-
diologists submitted to dose assessment from a single installation
(only two paediatric cardiologists were working in the facility
when this study was performed). This limitation could lead to
results that might not have general value, due to the large variabil-
ity of the procedure protocols between facilities and the possibly
different setups of radiology equipment.

5. Conclusions

An analysis has been performed of the correlations between the
eye lens dose estimates performed with OSL dosimeters placed
next to the eyes of two paediatric interventional cardiologists

Table 6
Comparison of published data on eye lens dose estimates and the eye lens dose
estimates normalized to the PKA for interventional cardiology procedures for the first
operator. PKA values per procedure are also shown for discussion purposes.

Eye lens dose Eye lens dose/PKA PKA
(lSv) (lSv Gy�1 cm�2) (Gy cm2)

Vanhanere et al. [45] 57 1.0 –
Antic et al. [46] 121 ± 84 0.94 ± 0.61 157 ± 126
Principi et al. [6] 171 ± 83a 1.81 –
Vano et al. [47] 50 ± 104 0.84 ± 1.65b 96 ± 79
This study 40 ± 9 2.21 ± 0.58 18 ± 3

a This value is obtained for paediatric interventions.
b This value is obtained with dosimeters worn over the aprons.
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working with a biplane system, the personal dose equivalent mea-
sured over their aprons and the patient dose obtained in terms of
PKA. The Hp(0.07) personal dose equivalent measured by the chest
dosimeter has been found to be a good estimator of the Hp(0.07)
eye lens dose, with good correlation, although with a low eye
lens/chest ratio. A low correlation was found with the patient dose,
although statistically significant. Per procedure, the PKA and the eye
lens dose estimates were much lower than the values reported in
the literature for IC on adult patients; however, the eye lens dose
value normalized to the patient dose was higher. This outcome
highlights that the regular use of radiation protection tools could
be optimised; in particular, the ceiling-suspended screen, which
is often disregarded. Finally, the annual eye lens dose estimates
obtained with the dosimeters placed on the goggles and from the
linear regressions were all below 6 mSv y1; therefore, no regular
monitoring with collar or head dosimeter is needed.
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IV. Simulación simple con maniquí antropomórfico para es-
timar los niveles de dosis en cristalino

Eye lens dose levels in interventional rooms using simple phantom
simulation, dose management software and Monte Carlo method of
uncertainty assessment.

J. Bayón, L. Alejo, C. Koren, C. Huerga, E. Corredoira, A. Serrada, E.
Balbacid, F. Gutierrez-Larraya, E. Guibelalde.

Applied Radiation and Isotopes (2018)

A continuación se incluye la cuarta contribución de la presente tesis doc-
toral, que trata del último trabajo realizado en relación a la aplicación de los
requerimientos de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en CI pediátrica.

En este estudio, que puede considerarse una ampliación de la primera
simulación realizada (ver contribución I), se presenta un método rápido para
estimar los niveles anuales de dosis en cristalino de los trabajadores expuestos
que trabajan en salas intervencionistas. El método consiste en realizar simu-
laciones simples de los procedimientos utilizando un maniquí antropomórfico
colocado en sala en la posición más habitual del trabajador expuesto, y me-
dir tasas de dosis con dosímetros puntuales situados en los ojos del maniquí.
Dichas tasas se multiplican por los valores esperados de las distribuciones
de los tiempos de escopia y de los frames de cine, obtenidas fácilmente por
medio de un sistema de gestión de dosis. No se utilizan elementos de protec-
ción radiológica en la simulación. Las incertidumbres de las estimaciones se
evalúan aplicando el método Monte Carlo.

Aunque los resultados de la simulación se comparan con las estimaciones
anuales de la dosis en cristalino de los cardiólogos intervencionistas pediátri-
cos presentadas en la contribución III, el método es de aplicación general en
Cardiología Intervencionista si se conocen las distribuciones de los indicado-
res de dosis utilizados, y siempre que los trabajadores expuestos usen sólo
de manera ocasional las pantallas plomadas. En caso contrario, el método
ofrece una cota superior de la dosis en cristalino.

Las medidas requeridas por el método propuesto pueden realizarse en
pocas sesiones de irradiación, evitando largas y complejas medidas en sala
durante las intervenciones. Por tanto, el método puede ser de utilidad para
un SFM que necesite evaluar con rapidez la probabilidad de que los niveles
de dosis en cristalino superen el límite de 20 mSv al año exigido por la nueva
Directiva, sin aumentar por ello excesivamente su carga de trabajo.
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H I G H L I G H T S

• Fast method to estimate eye lens dose received for interventional practitioners.

• Estimation performed by placing anthropomorphic phantom in typical working position.

• Monte Carlo method of uncertainty assessment was applied for comparison purposes.

• Automatic dose management software was used to obtain dose-indicator distributions.

A R T I C L E I N F O

Keywords:
Eye lens dose
Interventional rooms
Phantom-based simulation
Dose management software
Monte Carlo uncertainty assessment

A B S T R A C T

This paper presents a fast method to estimate the annual eye lens dose levels for interventional practitioners
applying the Monte Carlo method of uncertainty assessment. The estimation was performed by placing an an-
thropomorphic phantom in the typical working position, and applying the habitually employed protocol. No
radiation protection devices were considered in the simulation. The results were compatible with the mea-
surements performed during interventions by placing dosimeters in the vicinity of the eyes of two paediatric
interventional cardiologists working with a fluoroscopic biplane system.

1. Introduction

The Directive 2013/59 EURATOM of December 5, 2013 (Euratom,
2013), reduces the equivalent eye lens dose limit in planned occupa-
tional exposure situations from 150 to 20mSv per year, averaged over
5-year periods, such that doses of 50 mSv in a single year are not ex-
ceeded. This steep reduction implies that many more workers than
before can receive doses close to the new limits. These workers po-
tentially include the staff in fluoroscopy-guided interventional proce-
dures (IAEA, 2014). However, the practical implementation of mon-
itoring their eye lens doses remains a challenge (Ciraj-Bjelac et al.,
2016). The use of a dedicated eye lens dosimeter cannot always be
easily implemented in practice; and there is no complete agreement in
the literature about the use of indirect dosimetric quantities, such as the
personal dose equivalent or the patient dose (Farah et al., 2013; Antic
et al., 2013; Principi et al., 2015; Sánchez et al., 2016). Therefore, given

that tracking all the interventional practitioners can be a complicated
task, it could be useful to have a simple system to reduce the number of
potential candidates who can surpass these dose limits. The aim of this
study was to propose a fast and simple phantom method of eye lens
dose levels estimation based on the most typical performance in the
workroom of the interventional practitioners. The most common posi-
tion or location of the workers, the most characteristic fluoroscopy
times and cine frames and the exposure techniques most commonly
used are considered in the calculations. The doses are obtained by
placing optically stimulated luminescence dosimeters (OSLDs) on the
eyes of an anthropomorphic phantom. No radiation protection devices
were considered in the simulation.

To assess the method, an estimation of the eye lens dose of two
paediatric interventional cardiologists working in a room with a biplane
fluoroscopic system was performed. The final result of the simulation
was compared with real measurements obtained with OSLDs placed in
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the vicinity of their eyes during all the interventions performed during a
1-year period (results previously published by Alejo et al. (2017)). Al-
though this comparison was expressed in terms of Hp(0.07), the pro-
posed method is independent of the operational quantity used.

2. Materials and methods

2.1. Equipment used

The dose measurements were made using a set of photoluminescent
crystal dosimeters called screened nanoDots (Landauer, Inc),1 and an
OSLD reader (MicroStar, Landauer Inc). The system was calibrated in
terms of kerma and Hp(0.07) in RQR6 beam quality (IEC, 2005)
(80 kVp, average energy 44 keV and HVL of 3.01mm Al). The nanoDots
were placed over the eyes of a Rando anthropomorphic phantom (The
Phantom laboratory2). The room used to apply and test the proposed
method was equipped with a Siemens Artis Zee VC14 biplane angio-
graphic X-ray system.

2.2. Personal dose equivalent rate measurements on the phantom

The Rando phantom was placed in the paediatric interventional
cardiology room, next to the examination table, facing the display
screen and diagonally to a 20×20×12 cm3 poly methyl methacrylate
(PMMA) slab used as a scatter (see Fig. 1). Three nanoDot dosimeters
were placed over the phantom's left eye. The table height was 103 cm,
and the distance from the left eye to the centre of the scatter was 60 cm.
The distance from the eyes to the floor was 155 cm, approximately
equivalent to a cardiologist's height of 165 cm. The focus-detector dis-
tance was 95 cm in plane A and 105 cm in plane B. The detector-PMMA
distance was 10 cm in plane A and 15.5 cm in plane B. This feature was
considered to correspond to the paediatric interventional cardiologists'
most typical working position.

The measurements were performed by applying the protocol and
beam modalities typically employed in-room by the paediatric cardi-
ologists: Cardio 3040 protocol, normal fluoroscopy (FL 3040) and cine
(LV 3040). A 32-cm and a 20-cm field of view (FOV) were selected for
tubes A and B, respectively. In normal fluoroscopy FL 3040, the car-
diologists typically used 3 ps−1, although to optimise the time em-
ployed in each FL 3040 measurement, 30 ps−1 was chosen instead of
3 ps−1. In acquisition LV 3040, 30 fs−1 was selected. Beam modality
specifications (corresponding to this experimental set-up) are shown in
Table 1. Nominal fluoroscopy and cine incident air kerma in reference
point rates K̇a i rp, , (mGy/min) (ICRP, 2005) are also reported. The half-
value layer (HVL) was measured using the same experimental set-up,
placing the beam analyser detector (Unfors RaySafe Xi Base Unit and R/
F detector3) on the PMMA slab, outside the sensitive region of the flat
panel. The beam analyser has an uncertainty in HVL of less than 10%
for the energy range employed. Separate measurements were per-
formed for each plane. The effective photon energy Eeff (keV) for every
beam quality was estimated using the experimental HVL values and the
corresponding mass attenuation coefficients for aluminium (Birch et al.,
1979). Mean photon energies E (keV) were estimated using the spec-
trum calculator SPEKTR (Siewerdsen et al., 2004). No collimation was
used during the measurements.

The measured Hp(0.07) doses were corrected after each irradiation
by the corresponding kQ Q, 0 and ka energy and angular correction fac-
tors. The kQ Q, 0 factors were experimentally obtained using the same
experimental set-up, placing a calibrated flat ionization chamber
(Radcal model 10×5-60 with a 9015 radiation meter4) on the PMMA

slab. The measurements of the kQ Q, 0 factor were performed under a
direct incident beam for simplicity purposes and because the ionization
chamber was thus calibrated. This method of energy correction is jus-
tified since the maximum variation in the mean energies between
scattered and incident beams is lower than 10 keV for the energies
considered (Vanhavere et al., 2012), and because neither for Radcal nor
for nanoDots are observed significant changes in the energy response
for the energy range considered, if the nanoDots are calibrated in the
RQR6 beam quality (Yahnke et al., 2008). Also, regarding the spectral
distribution of the scattered radiation beams, the spatial position im-
plies a change in the fluency of photons but not in their energy dis-
tribution (Duch et al., 2013). Therefore, using the set-up mentioned
above, 3 unexposed nanoDots were placed over the ion chamber and
separate measurements were performed in each plane for the fluoro-
scopy and cine beam qualities. The average Kerma measured with the
nanoDots was compared with the Kerma accumulated in the ion
chamber, giving the correction factors kQ Q, 0. The uncertainty of the
kQ Q, 0 factors was obtained by propagation errors, using the uncertainty
of the nanoDots and the ion chamber calibration coefficients. To assess
the maximum angular dependence of the nanoDots in the field of
scattered radiation for the energies considered, 12 nanoDots were
placed over the table in front of the 20×20×12 cm3 PMMA slab, at a
distance of 80 cm, and successively irradiated, varying the position by
90° in each spatial direction (Alejo et al., 2017). These dosimeter an-
gular correction factors were ultimately obtained by comparing the
nanoDot response in the reference orientation of 0° (the angle at which
the detector's serial number faced the beam) with the dosimeter re-
sponse in the angled orientation. In the simulation with the anthro-
pomorphic phantom, however, it is difficult to accurately assess the

Fig. 1. Simulation of paediatric interventional cardiology procedures per-
formed with the phantom. Three OSLDs were placed in the left eye. A
20×20×12 cm3 PMMA slab was used to simulate the paediatric patient.

Table 1
Beam modality specifications in the phantom simulation.

Plane A Plane B

FL 3040 LV 3040 FL 3040 LV 3040

kVp 65 73 70 73
mA 50 17 150 470
mm Cu 0.6 0 0.2 0
K̇a i rp, , (mGy/min) 1 28 59 394

HVL (mm Al) 6.11 2.55 5.25 2.88
Eeff (keV) 47 32 43 33
E (keV) 50 44 48 44
FOV (cm) 32 32 20 20

1 http://www.landauer.com.
2 http://www.phantomlab.com.
3 http://www.raysafe.com.
4 http://www.radcal.com.
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dosimeter-slab irradiation angle, although we can assume that the
factor is close to one. Thus, the correction factor for the angular de-
pendence ka was considered equal to one in all the dose estimations
performed with the phantom, and the maximum variation of the na-
noDot response from normal incidence was taken into account in the
uncertainty of the ka. Finally, the equivalent dose rate, Ḣ (0.07)p , was
obtained by dividing the Hp(0.07) measured with the nanoDots by the
corresponding exposure time. The uncertainty of the dose rate was es-
timated considering that the type A uncertainty is given by the dis-
persion of the 3 nanoDots (i.e., not considered variations due to the
distance from the scatter), and the type B uncertainty is obtained as the
quadratic sum of the individual uncertainties of the nanoDot mea-
surements (Alejo et al., 2015).

2.3. Characteristic fluoroscopic times and cine frames per procedure

Once the personal dose equivalent rate measurements in the
phantom were performed, the most likely fluoroscopy time and number
of frames per procedure for each beam modality was estimated. To do
so, it was necessary to obtain a statistically significant sample of
fluoroscopy times and cine frames by procedure and plane, as shown by
the X-ray system. This information was retrieved from the Siemens
automatic dose management software CARE Analytics.5 To properly
describe the fluoroscopy time and the number of frames per procedure,
the probability distribution that best fit the data was estimated, ana-
lysing the shape of the histogram. The adjustment was performed using
the statistical software R (The R Project for Statistical Computing6). The
verification of the adjustment was performed graphically, first through
a comparison of the empirical cumulative distribution function (CDF)
vs. the fitted distribution, and second through the comparison of the
empirical vs. the theoretical probabilities (as the points get closer to the
45° line, the observed data better fit the calculated distribution). In
addition, a numerical comparison was performed using the Kolmo-
gorov-Smirnov test7 (Panchenko, 2006). The characteristic fluoroscopic
time and number of frames per procedure and beam modality were
considered the expected values of the respective distributions.

2.4. Calculation of the eye lens dose estimate

The annual eye lens dose estimate Hp(0.07) was calculated as the
sum of the doses obtained from the following four beam modalities:
fluoroscopy on plane A (FLA), cine on plane A (LVA), fluoroscopy on
plane B (FLB), and cine on plane B (LVB). For each modality, the annual
personal dose equivalent was calculated, multiplying the number of the
estimated procedures performed in a 1-year period NP, the personal
dose equivalent dose rate Ḣp(0.07), the characteristic irradiation time
per procedure Tc (in cine mode this value was obtained through the
number of frames per second used in the procedures), and the prob-
ability of use per procedure for each beam modality PU :∑= × × ×H N H T P(0.07) ˙ (0.07)p P

beam modality
p c U

(1)

The number of procedures performed in a 1-year period (NP) can be
provided by the interventional practitioners. If the method is used to
establish a prediction, the number of procedures that will be performed
in the next year can be estimated from the department previsions or
from the number of procedures performed in previous years. In our
estimation, and for validation purposes, an uncertainty of 10% was
considered in the number of procedures performed in the Paediatric
Cardiology Department. On the other hand, our system is composed of

four independent elements, FLA, LVA, FLB, and LVB, but not all these
elements are used in all procedures. The probability of use, PU , was
calculated from the information registered by the automatic dose
management system, dividing the number of procedures in which the
element is used by the total number of procedures. Therefore, PU is
described by a binomial distribution normalized by the total number of
procedures. The personal dose equivalent rate measured on the
phantom and the estimate of the number of procedures performed in a
1-year period were associated with normal distributions. Finally, the
expected values of each factor in Eq. (1) were applied to evaluate the
annual personal dose equivalent expected value. The uncertainty of the
dose was calculated by the Monte Carlo method described in Supple-
ment 1 of Guide to the Expression of Uncertainty in Measurement
(GUM, 2008), assigning the corresponding probability distributions to
all the variables of Eq. (1). This method is for general application re-
gardless of the distribution considered. For each variable, 106 random
numbers were generated following their respective distributions, and
therefore 106 dose values were calculated from the Eq. (1), obtaining the
distribution of the annual eye lens dose estimate. The final dose un-
certainty was ultimately estimated from the distribution confidence
intervals (see Fig. 2).

3. Results

3.1. Personal dose equivalent rate measurements in the phantom

Table 2 shows the results of the personal dose equivalent rates ob-
tained with the nanoDots placed on the eyes of the anthropomorphic
phantom, using the normal fluoroscopy acquisition at the typical
3 ps−1. Dose rates due to the acquisition at 30 fs−1 are also shown. The
values shown in Table 2 are the average of the readings obtained from
the three dosimeters.

The kQ Q, 0 energy correction factors and the ka angular correction
factors used in the phantom simulation for fluoroscopy FL 3040 and
cine LV 3040 and for each plane are shown in Table 3.

3.2. Characteristic fluoroscopic times and cine frames per procedure

The fluoroscopic times and number of cine frames per procedure
were adjusted to a probability distribution that was tested on two
paediatric interventional cardiologists. In both cases, the use of short
fluoroscopic times and few cine frames in planes A and B were fre-
quently observed, with only occasional use of long times and many
frames. With these features, the best adjustment was found for a gamma
distribution. Fig. 3 shows the graphical adjustment to a gamma dis-
tribution and the corresponding verification for the number of cine
frames and the fluoroscopic times in planes A and B obtained in the
procedures performed by Cardiologist 1. Similarly, the corresponding
graphical adjustment and verification for Cardiologist 2 is shown in
Fig. 4. The results of the numerical adjustment for the two interven-
tional paediatric cardiologists are shown in Table 4. For each cardiol-
ogist, plane, and beam modality, the expected values and the para-
meters that define the distribution are shown. The results of the
Kolmogorov-Smirnov test, in terms of the p-value and the D-value
(which shows the maximum deviation between the empirical cumula-
tive probability and the observed values), are also shown. The adjust-
ment is rejected for a p-value less than 0.05.

3.3. Calculation of the eye lens dose estimate

The results of the estimation of the workload and the probability of
use of each beam modality and plane for the two cardiologists are
shown in Table 5. Table 6 shows the annual eye lens dose estimates
obtained through the phantom-based method for two interventional
paediatric cardiologists, in terms of Hp(0.07). The 2.5% and 97.5%
percentiles correspond to the limits of a 95% confidence interval, and

5 https://www.siemens.com/press/pool/de/pressemitteilungen/2011/
imaging_therapy/HIM201103015e.pdf.
6 https://www.r-project.org/.
7 https://stat.ethz.ch/R-manual/R-devel/library/stats/html/ks.test.html.
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the 15.9% and 84.1% percentiles correspond to the 1-sigma value of a
normal distribution.

3.4. Phantom-based method vs. measurements performed during
interventions

A comparison between the estimates of paediatric cardiologists' eye
lens dose obtained with the phantom-based method described in this
study, and the measurements performed on cardiologists' goggles
during interventions for a 1-year period (Alejo et al., 2017) is shown in
Fig. 5. A confidence interval of 95% in all the uncertainties was applied.

4. Discussion

A fast method based on measurements of personal dose equivalent
rates performed on the eyes of an anthropomorphic phantom has been
used to predict the annual eye lens dose of paediatric interventional
cardiologists. In the calculation, the number of procedures performed in
a year in the facility and an estimate of the characteristic fluoroscopy
times and acquisition frames per procedure were considered. The first
step of the method was to identify the fluoroscopic and cine protocols
typically used in the interventions, and to evaluate their probability of
use (the number of procedures from the total performed in a year in

which these protocols were applied). Using these image protocols, a
slab of PMMA simulating a paediatric patient was irradiated. The dose
to the left eye of an anthropomorphic phantom, placed in the most
common position in the room and elevated to the corresponding car-
diologist's height, was evaluated using duly calibrated OSLDs. The dose
rate was obtained by dividing the measured dose by the irradiation
time. Using dose management software, a gamma probability dis-
tribution was associated with the fluoroscopic times and cine frames in
order to obtain their expected values. Due to their intrinsic asymmetry,
applying the Monte Carlo method of uncertainty assessment was ne-
cessary. Finally, the corresponding time values were multiplied with
the personal dose equivalent rates and with the number of procedures
to predict the annual eye lens dose, according to Eq. (1). To demon-
strate the validity of the method, the predicted annual eye lens doses of
the paediatric interventional cardiologists were compared with the
doses measured in-room during all the interventions performed by the
same cardiologists in a 1-year period, using OSLDs placed in the vicinity
of their left eye, whose values were previously published by Alejo et al.
(2017). In Fig. 5, a comparison is shown between the predicted annual
eye lens dose through the phantom-based method and the measured
dose during interventions. Taking into account their respective un-
certainties, both results are comparable. As expected, the simple
phantom-based method described in this study has greater associated
uncertainty than the measurements performed in-room during inter-
ventions by placing dosimeters in the interventional practitioners’
goggles. This was an expected result, because there are several sources
of uncertainty in this phantom-based method, mainly due to the fixed
phantom position in the room and the irradiation conditions on the
simulated patient. Only one FOV per beam modality was used in the
simulation; and only two angulations, those corresponding to planes A
and B, were applied (i.e., no craniocaudal projections were considered).
In addition, only one PMMA patient-equivalent thickness was con-
sidered, that corresponding to paediatric patients of approximately 5
years of age. This simplification could be of special importance in
paediatrics, in which the morphology of patients is typically variable. It
is expected, however, that the global magnitude of these uncertainties
is similar to or less than others that have been considered. In fact, it is
reasonable to assume that the expected values of fluoroscopy times and
cine frames per procedure obtained through the gamma distributions,

Fig. 2. An example of the final dose estimation using the MC method for the FLB beam is shown. A distribution is associated with each variable in Eq. (1). In the
distribution of the dose, the percentiles used to obtain the 95% confidence interval are shown.

Table 2
Ḣp(0.07) (mSv/h) obtained in the phantom simulation.

FLA LVA FLB LVB

0.050 ± 0.002 2.67 ± 0.12 0.050 ± 0.005 1.7 ± 0.2

Table 3
Energy and angular correction factors applied in the phantom simulation.

Beam and plane kQ Q, 0 kΔ Q Q, 0 ka kΔ a

FLA 1.37 ± 0.08 6% 1.00 ± 0.04 4%
FLB 1.34 ± 0.07 5% 1.00 ± 0.03 3%
LVA 1.17 ± 0.07 6% 1.00 ± 0.04 4%
LVB 1.19 ± 0.06 6% 1.00 ± 0.05 5%
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with their respective uncertainties based on 95% confidence intervals,
could encompass all the previous uncertainties. For example, is rea-
sonable to assume that the fluoroscopy time used in a procedure is
much more variable than the position of the practitioner in the room.
Likewise, it is reasonable to assume that in paediatric interventional
cardiology, the number of cine frames per procedure is at least as in-
fluential for the eye lens dose estimates as the particular irradiation
projections. In any case, the intrinsic high uncertainty of the simulation
is the reason why this phantom-based method is only able to estimate
the eye lens dose levels, and therefore it must be used only as a first
approximation. With this method, we can merely ensure that the true
value of the annual eye lens dose will be inside the confidence interval.

However, this method can be sufficient for many situations. Because of
its intrinsic simplicity, the proposed method can be performed in a few
irradiation sessions, avoiding the long-term in-room measurements
during interventions. Also, the method can be used for both prospective
and retrospective dose estimation purposes. All these features can be of
special utility for a medical physics department.

No radiation protection devices were used in the simulation per-
formed with the phantom. Given in paediatric interventional cardiology
these radiation protection tools are not typically used (Principi et al.,
2015; Alejo et al., 2017), the results of this method can be considered a
good first approximation. Considering the confidence interval of 95%,
the upper limit of the eye lens dose estimates for both paediatric

Fig. 3. Cardiologist 1, graphical adjustments to a gamma distribution for the Cardio 3040 protocol. The rows (a) and (b) show the fluoroscopy times (FL) and cine
frames (LV) distributions and verifications for plane A; the rows (c) and (d) show the corresponding distributions and verifications for plane B. By columns, (1) shows
the probability distributions, (2) the CDF function and the fitted distribution comparison, and (3) the p-p plot for the empirical and theoretical distributions
comparison.
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cardiologists widely surpasses the warning level of 6mSv proposed by
the International Radiation Protection Association (IRPA, 2017) to re-
quire the performing of regular monitoring with dosimeters placed in
the practitioners' eye vicinity. However, considering the use of goggles
as a radiation protection tool, and applying the corresponding at-
tenuation factor, ranging from 2 to 7 (van Rooijen et al., 2014;
Koukorava et al., 2014; Martin, 2016), the annual eye lens dose esti-
mate is 1.28 [0.39, 3.79] mSv for Cardiologist 1, and 1.21 [0.33,
3.69] mSv for Cardiologist 2. Both values are far from the 6mSv
boundary level. Therefore, taking into account these results, no routine
monitoring of the eye lens dose would be required in paediatric inter-
ventional cardiology.

The phantom-based method is also useful for obtaining conclusions
about the use of ceiling-suspended screens by cardiologists. Given si-
mulations with a phantom were performed without using the leaded
screen, and the results were comparable with the annual eye lens doses
obtained during interventions, we can conclude that the use of the
ceiling-suspended screen in-room was inefficient (as it is usually in
paediatric interventional cardiology). Another important conclusion
can be found, however, related to the cardiologists' work habits. As
described in a previous study (Alejo et al., 2017), the higher dose ob-
tained in the measurements taken on goggles during interventions for
Cardiologist 2 was due to his shorter height. For Cardiologist 2, how-
ever, the eye lens dose estimate obtained through the phantom

Fig. 4. Cardiologist 2, graphical adjustments to a gamma distribution for the Cardio 3040 protocol. The rows (a) and (b) show the fluoroscopy times (FL) and cine
frames (LV) distributions and verifications for plane A; the rows (c) and (d) show the corresponding distributions and verifications for plane B. By columns, (1) shows
the probability distributions, (2) the CDF function and the fitted distribution comparison, and (3) the p-p plot for the empirical and theoretical distributions
comparison.
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simulation was slightly lower. This feature was primarily due to his
greater experience; therefore, his fluoroscopy times and number of
frames per procedure were typically lower (although the number of
procedures performed in a year were similar).

In fact, the probability distributions of the number of acquisition

frames and fluoroscopic times (or kerma in reference point and kerma-
area product) are useful to describe the efficiency of the cardiologist's
work in terms of radiation dose to the patients. For the same procedure
and cardiologist, an analysis of the evolution in time of the dose-in-
dicator probability distributions can also be considered a new approach
for quality control purposes. Likewise, an analysis of the dose-indicator
probability distributions obtained from several fluoroscopic equipments
can be performed to compare them. These last points could be the
subject of further studies.

As we see, the generalised use of automatic dose management
software in paediatric interventional cardiology rooms will allow the
in-depth analysis of procedures and work habits. The same can be said
in interventional cardiology performed on adult patients, interventional
radiology, or interventional neuroradiology. The method presented in
this study to estimate the annual eye lens dose in paediatric interven-
tional practitioners is only one example, and it could be applied to
interventional cardiologists working with adults and interventional
radiologists. The dose-indicator probability distributions can also be
obtained through automatic dose management software, and the cor-
responding adjustments with gamma distributions (or similar distribu-
tions) can be likewise evaluated. However, in these cases, the true value
of the eye lens dose could not be compared with measurements per-
formed in-room during interventions because it is expected that the
interventional cardiologists and radiologists use ceiling-suspended
screens. Therefore, for non-paediatric interventions, this method can
only be considered a tool to obtain an eye lens dose level reachable if
the ceiling-suspended screens are not typically used, and not as an es-
timate of the eye lens dose true value.

5. Conclusions

Annual eye lens dose estimates of two paediatric cardiologists,
working in a room with a biplane fluoroscopic system, were performed
using OSLDs on the eyes of an anthropomorphic phantom placed in the
most common cardiologist position in the room. Automatic dose man-
agement software was used to obtain the dose-indicator distributions
needed to perform the annual eye lens dose prediction, and the results
of the estimates were compared with measurements performed on
cardiologists' goggles during interventions. Taking into account the
uncertainties obtained applying the Monte Carlo method, the results
were compatibles. Therefore, simple simulations performed with
phantoms and passive dosimeters are useful for determining the eye
lens dose levels in paediatric interventional cardiology if the dose-in-
dicator distributions can be easily obtained. For non-paediatric inter-
ventions, the proposed phantom-based method can be used to reach the
upper limit of the eye lens dose levels, which is only achievable if the
ceiling-suspended screen is not used. Given the measurements required
by the method can be performed in a few irradiation sessions, avoiding
lengthy measurements in-room during interventions, this phantom-
based method can be of special utility for a medical physics department
to perform a rapid estimate of the annual eye lens dose of interventional
practitioners.
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V. Optimización de la dosis de radiación en neonatos y lac-
tantes

Radiation dose optimisation for conventional imaging in infants and
newborns using automatic dose management software: An application of the
new 2013/59 EURATOM Directive.

L. Alejo, E. Corredoira, F. Sánchez-Muñoz, C. Huerga, Z. Aza, R.
Plaza-Núñez, A. Serrada, M. Bret-Zurita, M. Parrón, C. Prieto-Areyano,
G. Garzón-Moll, R. Madero, E. Guibelalde.

British Journal of Radiology (2018), 91:20180022.

A continuación se incluye la quinta contribución de la presente tesis doc-
toral, que trata del trabajo realizado en relación a la aplicación de los reque-
rimientos de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en RD pediátrica.

El objetivo del estudio fue realizar sin dilación un procedimiento de op-
timización dosimétrica en RD pediátrica en los estudios de tórax AP en
pacientes neonatos y lactantes, cuidando de no comprometer la capacidad
diagnóstica de las imágenes. El problema de protección radiologica que moti-
vó la optimización fue detectado tras instalar un software de gestión de dosis
en un equipo de RD pediátrica del departamento de Radiología Infantil del
hospital. El sistema permitió analizar 2678 estudios de tórax, abdomen y
pelvis de niños menores de 5 años y obtener la distribución del Ka,e por ran-
gos de edad. En el análisis se demostró que el DRL de los estudios de tórax
en neonatos y lactantes propuesto por la Comisión Europea estaba siendo
superado sistemáticamente, alcanzado valores hasta un 113% superiores.

El procedimiento de optimización consistió en reducir el kVp aplicado
por defecto en los protocolos de adquisición de tórax AP en función del ta-
maño del paciente, aplicar el control automático de exposición y ajustar el
procesado de las imágenes, cuya calidad fue evaluada obteniendo métricas
relacionadas con el modelo de Rose. Además, tres radiólogos del departamen-
to suficientemente experimentados realizaron un test VGA en imágenes de
pacientes reales obtenidas antes y después de la optimización. La reducción
en la dosis obtenida fue del 54%, observándose también una reducción de la
SNR del 37%. Sin embargo, se observó un aumento de la figura de mérito del
42%, no encontrándose en el test VGA evidencias de pérdida de rendimiento
clínico en las imágenes de pacientes obtenidas tras la optimización.
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Fe de erratas

1. La última fila de la Tabla 4 en la página 88 está desplazada. La Tabla
4 corregida es por tanto:

2. En la última fila de la Tabla 5 de la misma página, en la columna Age
range, se debería expresar (1, 5) years.
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INTRODUCTION
Plain-film radiography is the most common examination in 
radiology, with an estimated 129 million chest radiographs 
performed in the USA in 2006, including both adults 
and children.1 Although in recent years there has been a 
debate regarding the effects of very low doses of radiation,2 
numerous reports have emphasised that even low doses 
can lead to increase in the risk of malignancy.3,4 Diagnostic 
radiological examinations carry a higher cancer risk per 
unit of radiation dose in infants and children compared 
with adults,5 and the average risk is also higher in infants 
and young children compared with older children.6 Some 
authors have estimated that the average number of X-ray 

examinations performed on neonates weighing less than 
720 g at birth in a neonatal intensive care unit is 26 acqui-
sitions per patient.7 Following the International Atomic 
Energy Agency and World Health Organisation 2012 Bonn 
call for action recommendations,8 it is imperative that 
all radiological examinations be justified and optimised 
with regard to radiological protection for each paediatric 
patient. To perform dose optimisation, the use of diagnostic 
reference levels (DRLs) is necessary.9 Local DRLs can easily 
be obtained using automatic dose data management soft-
ware (ADMS), allowing the registration of all individual 
radiation doses received by patients in paediatric diagnostic 
imaging, which the new 2013/59 EURATOM European 
Directive (ED) requires.10 In application of the ED, we used 
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Objective: The new 2013/59 EURATOM Directive 
(ED) demands dosimetric optimisation procedures 
without undue delay. The aim of this study was to opti-
mise paediatric conventional radiology examinations 
applying the ED without compromising the clinical  
diagnosis.
Methods: Automatic dose management software 
(ADMS) was used to analyse 2678 studies of children 
from birth to 5 years of age, obtaining local diagnostic 
reference levels (DRLs) in terms of entrance surface 
air kerma. Given local DRL for infants and chest exam-
inations exceeded the European Commission (EC) 
DRL, an optimisation was performed decreasing the 
kVp and applying the automatic control exposure. To 
assess the image quality, an analysis of high-contrast 
resolution (HCSR), signal-to-noise ratio (SNR) and 
figure of merit (FOM) was performed, as well as a blind 

test based on the generalised estimating equations  
method.
Results: For newborns and chest examinations, the local 
DRL exceeded the EC DRL by 113%. After the optimisa-
tion, a reduction of 54% was obtained. No significant 
differences were found in the image quality blind  test. 
A decrease in SNR (−37%) and HCSR (−68%), and an 
increase in FOM (42%), was observed.
Conclusion: ADMS allows the fast calculation of local 
DRLs and the performance of optimisation procedures 
in babies without delay. However, physical and clinical 
analyses of image quality remain to be needed to ensure 
the diagnostic integrity after the optimisation process.
Advances in knowledge: ADMS are useful to detect radi-
ation protection problems and to perform optimisation 
procedures in paediatric conventional imaging without 
undue delay, as ED requires.
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an ADMS to obtain local DRLs for the most common examina-
tions performed in a paediatric conventional radiology room 
in our hospital, focusing on infants and newborns. Because the 
local DRLs in some examinations and age ranges exceeded that 
proposed by the European Commission (EC),11 an optimisation 
procedure was performed attempting to avoid compromising 
the diagnostic integrity of the clinical images. To assess possible 
reductions in image quality, both physical and clinical image 
quality tests were performed.

METHODS AND MATERIALS
Reference state establishment: patient dose and 
physical image quality
The conventional X-ray system used was a Definium™ 8000 
(General Electric Healthcare Systems, Waukesha, WI), installed 
in-room in March 2008. According to the ED, dosimetric and 
demographic data from 2678 abdomen, chest and pelvis studies 
of [0, 5] year  old children, performed in-room in 10 months 
period for 2014, were registered by the ADMS DoseWatch® 
(General Electric Healthcare Systems, Buc, France). For children 
under 1 year of age, data were obtained for three age ranges: (0, 3), 
(3, 6) and (6, 12) months. Children younger than 3 months of age 
were considered newborn, and the other additional age groups 
were selected taking into account the World Health Organisa-
tion Child Growth Standards.12 The entrance surface air kerma 
(Ka,e)13 values estimated by the equipment were verified on a 
polymethylmethacrylate (PMMA) phantom with a Radcal 10 × 
6–60 (http://www.​radcal.​com) flat ionisation chamber calibrated 
by official calibration laboratories (energy dependence lower 
than 5%), building thicknesses of 4, 8, 12, 16 and 20 cm. The 
slab was placed on the table at 100 cm focus flat-panel distance, 
applying a beam field of 20 × 20 cm2. The protocol used was 
Chest Posteroanterior/Anteroposterior (PA/AP) and automatic 
exposure control (AEC) was applied. The energy dependence of 
the resulting correction factor for a constant thickness of 12 cm 
and beams ranging from 60 to 100 kVp was also evaluated. No 
anti-scatter grid was used in the measurements. After the dosi-
metric verification, local DRLs were obtained for Abdomen (317 
examinations), Chest PA/AP (2213 examinations) and AP Pelvis 
(148 examinations), using the 75th percentile of the population 
data. The local DRLs obtained were compared with the DRLs 
proposed by the EC. The values of the percentiles and their 
uncertainties were obtained through a bootstrap algorithm,14 for 
a confidence interval higher than 95%.

Given that local DRL for children younger than 1 year of age for 
the Chest PA/AP protocol exceeded that proposed by the EC (see 
Results section,  Table 4), a dosimetric optimisation procedure 
was performed. The Chest PA/AP Ka,e-corrected values were 
considered the initial dose reference state. The initial reference 
state of the physical image quality was obtained using the agreed 
protocols of the DIMOND and SENTINEL European programs,15 
and adapted, in our case, to conventional paediatric radiological 
procedures. Therefore, a TOR CDR Leeds phantom (http://www.​
leedstestobjects.​com/) was placed in the middle of the PMMA 
thickness during all the measurements (again, building thick-
nesses of 4, 8, 12, 16 and 20 cm), placing the slab on the table at 
a constant 100 cm focus flat-panel distance. This setup provides 

the optimal geometry to simulate real clinical conditions. Three 
acquisitions per slab thickness were performed, applying the 
corresponding radiographic techniques (Table 1); no anti-scatter 
grid was applied. The metrics used were signal-to-noise ratio 
(SNR) and high-contrast resolution (HCSR). A figure of merit 
(FOM), which indicates the necessary dose to obtain a certain 
image quality, was also obtained. These parameters are defined 
as follows:

	
SNR = BG− ROI√

SD2
ROI+SD

2
BG

2
� (1)

	 FOM = SNR2
Ka,e

� (2)

	 HCSR = SDROI,7th� (3) 

Table 1.  Chest PA/AP predefined radiographic techniques 
in manual mode, used in the room before the optimisation 
process. The focus  flat-panel distance was 100 cm and no 
anti-scatter grid was applied

Type of 
paediatric 
patienta

Equivalent PMMA 
patient thickness 

(cm) kVp mAs mA
Small 4 70 1.60 125

8 70 1.60 125

Medium 12 78 2.00 160

Large 16 80 2.00 160

20 80 2.00 160

AP, anteroposterior;PA, posteroanterior, PMMA, 
polymethylmethacrylate.
aSmall and medium paediatric patient protocols were used for 
children under 5 years of age.

Figure 1. TOR CDR image used to obtain the physical image 
metrics for a 4 cm PMMA thickness. ROIs in the first low- 
contrast circle, background (BG) and 7th group bar pattern 
ROI (ROI 7th) are shown. BG, background; PMMA, polymeth-
ylmethacrylate; ROI, region-of-interest.
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in which BG is the mean value of the pixels in the region-of-in-
terest (ROI) in the background (Figure 1); ROI is the mean value 
of the pixels in the ROI placed in the first low-contrast circle; 
SDROI and SDBG are the standard deviations (SDs) for ROI and 
BG; Ka,e is the entrance surface air kerma measured with the 
ionisation chamber placed on the PMMA slab; and SDROI,7th is 
the standard deviation of the pixel values of the ROI placed in the 
7th group of the bar pattern.

Action in the room
An analysis of the chest infant examinations was performed. For 
children who cannot stand by themselves (usually younger than 
1 year of age), the Chest PA/AP protocol was applied with the 
patient lying supine on the table in manual mode, using the AP 
projection. The predefined values of kVp and mAs were high, 
corresponding to children but not to infants (Table 1). Also, the 
ADMS showed that the radiographic techniques were typically 
not adjusted by radiographers before acquisition to take into 
account the thickness of the patients. Therefore, in the Chest 
PA/AP protocol for children younger than 5 years of age, the 
AEC was applied, activating the central ion chamber, and the 
predefined kVp was decreased (Table 2). The post-processing of 
the images was also adjusted in agreement with the radiologists 
and the manufacturer’s engineer (varying the width and level of 
the grey window and enhancing the edge detection algorithm), 
so as not to compromise the diagnostic integrity of the clinical 
images.

New reference state establishment and physical 
image quality comparison
From March 20 to September 20, 2015, 1278 chest imaging 
studies of children younger than 5 years of age were performed, 
and local DRLs were obtained for the same age ranges, using the 
75th percentile of the population data. New local DRLs were 
compared with the DRLs proposed by the EC and with the refer-
ence values obtained before the action in the room. Metrics used 
to evaluate image quality were measured again in the AEC mode 
and compared with the results previously obtained.

Clinical image quality analysis
To evaluate possible changes in clinical image quality in the 
chest examinations throughout the optimisation process, three 
full-time paediatric radiologists (R1, R2 and R3, with 35, 10 and 
7 years’ experience, respectively) performed a blind test based 
on the clinical image quality test published in 1996 by the EC,11 
adapted in-home for digital diagnostic images.16–18 80 chest 
images of children younger than 5 years of age were randomly 
selected; thus, there were 40 studies before the action in the 
room and 40 after (10 images for each age range considered). 
These images were anonymised, and the acquisition date infor-
mation was removed. The images were then sent to the Picture 
Archiving and Communication System in three groups with a 
varied order (chosen randomly) so the paediatric radiologists 
could evaluate each group without mutual influence. Only the 
images that met all the following geometric prerequisites were 
evaluated: visualisation of the anterior ending of the first five 

Table 2.  Chest PA/AP radiographic techniques applied in AEC mode, used in the room after the optimisation process. The 
focus flat-panel distance was 100 cm, and no anti-scatter grid was applied

Type of paediatric 
patienta

AEC ion chamber 
applied

Equivalent PMMA 
patient thickness (cm) kVp mAs t (ms)

Small Centre 4 65 0.69 3.29

8 65 1.14 5.54

Medium Centre 12 76 1.24 4.94

Large 2-lateral

16 80 1.88 7.61

20 80 3.61 14.60

 AEC, automatic exposure control; AP, anteroposterior; PA, posteroanterior; PMMA, polymethylmethacrylate.
aSmall and medium paediatric patient protocols were used for children under 5 years of age.

Table 3.  Verification of the patient dose data shown by the X-ray equipment, depending on the PMMA thickness, compared with 
ionisation chamber dose measurements

PMMA 
thinness (cm)

Age range 
equivalent (years) kV mAs Ka,e (µGy) Definium 

8000
Ka,e 

(µGy) Radcal
Δ (Definium 

8000–Radcal) (%)
4 (0,1) 70 0.45 40 24.69 62.01

8 (1,5) 70 0.77 70 49.56 41.24

12 (5,10) 80 0.97 120 93.16 28.81

16 (10,16) 82 1.75 230 198.00 16.16

20 (16,20) 82 3.47 450 434.50 3.57

 PMMA, polymethylmethacrylate.

4.2. Radiología Digital pediátrica 87



4 of 10 birpublications.org/bjr Br J Radiol;91:20180022

BJR  Alejo et al

ribs at the diaphragmatic level (inspiration prerequisite); visu-
alisation of the bilateral ending of most ribs (rotation prerequi-
site); and visualisation of both lateral costophrenic angles and 
lung apices (field of view prerequisite). Once accepted, the anal-
ysis of the images was divided into two sections. The first, Image 
Criteria Evaluation, is a true/false (or seen/not seen) test of nine 
anatomic items that should be observed in all the paediatric chest 
digital images: vascular pattern reproduction (in the two central 
thirds), trachea, main bronchi, diaphragmatic contours, costo-
phrenic angles, spine, paraspinal lines, retrocardiac lung and 
mediastinum. Given this is a true/false test, wherein the variable 
has a low probability of being false, a Poisson model was applied 
in the framework of generalised linear models with the gener-
alised estimating equations (GEE) method.19 The model includes 
radiologists and time point (before/after the action in the room) 
as primary effects, as well as their interactions. The second, 
General Evaluation, is a 3-score test (optimum, 2; acceptable, 1; 
and unacceptable, 0) of four general characteristics of the clin-
ical images: contrast, noise, edge visualisation and general diag-
nostic acceptability. Because all the variables had three possible 
numerical values, a multinomial model was applied, again using 
a GEE-based method and including radiologists and time point. 

In all the tests performed, a p-value less than 0.05 was considered 
statistically significant.

RESULTS
Dose reference state establishment
The verification of the dosimetric information provided by the 
equipment is shown in Table 3. For paediatric patients younger 
than 1 year of age, a Ka,e correction factor of 0.62 was obtained. 
For patients between 1 and 5 years of age, the correction factor 
obtained was 0.71. No significant differences were found when 
varying the energies from 60 to 100 kVp (CV less than 2%). 
Table 4 shows local DRLs for Abdomen, Chest PA/AP and AP 
Pelvis compared with the DRLs proposed by the EC. Children 
younger than 3 months of age were considered newborn. From 
3 months to 5 years of age, EC DRLs corresponding to 5 years of 
age were applied.

Optimisation process: patient dose and physical 
image quality comparison
Table 5 shows the new local DRLs for Chest PA/AP examinations, 
obtained after the action in the room. The Ka,e distributions for 

Table 4.  Local DRLs for Abdomen AP/PA, AP Pelvis and Chest PA/AP, in terms of Ka,e, obtained applying ED 2013/59 before the 
optimisation process, and compared with the EC DRLs

Type of examination Age range Number of examinations Ka,e DRL EC (mGy)a Ka,e local DRL (mGy)
Abdomen
AP/PA

(0, 3) months 42 – 0.67 ± 0.02

(3, 6) months 25 1.00 0.67 ± 0.60

(6, 12) months 41 1.00 0.67 ± 0.19

(1, 5) years 209 1.00 0.77 ± 0.01

AP pelvis (0, 3) months 1 0.20 Insufficient data

(3, 6) months 19 0.90 0.38 ± 0.14

(6, 12) months 18 0.90 0.38 ± 0.16

(1, 5) years 110 0.90 0.45 ± 0.01

Chest PA/AP (0, 3) months 122 0.08 0.17 ± 0.02

(3, 6) months 99 0.10 0.16 ± 0.01

(6, 12) months 328 0.10 0.16 ± 0.01

[1, 5) years 1664 0.10 0.049 ± 0.003 0.049 ± 0.003

AP, anteroposterior; DRLs, diagnostic reference levels; EC, European Commission; ED, EURATOM Directive, PA, posteroanterior.
The red-shaded entries highlights values higher than the EC DRLs.
aChildren below 3 months of age were considered newborns. From 3 months to 5 years of age, EC DRLs corresponding to 5 years of age were 
applied.

Table 5. Local DRLs for Chest PA/AP, in terms of Ka,e, obtained after the action in the room, compared with the EC DRLs. The blue-
shaded valueshighlights optimised values

Type of examination Age range Number of examinations Ka,e DRL EC (mGy)a Ka,e Local DRL (mGy) 
Chest PA/AP (0, 3) months 80 0.08 0.08 ± 0.04 

(3, 6) months 66 0.10 0.06 ± 0.04 

(6, 12) months 205 0.10 0.07 ± 0.04 

(1, 5) months  927 0.10 0.06 ± 0.02 

AP, anteroposterior; DRLs, diagnostic reference levels; EC, European Commission; PA, posteroanterior.
aChildren below 3 months of age were considered newborns. From 3 months to 5 years of age, EC DRLs corresponding to 5 years of age were 
applied.
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children younger than 1 year of age before and after the action 
in the room, compared with the DRLs proposed by the EC, are 
shown in Figure 2. Mean and SD dose values were also obtained 
for comparison purposes (see Discussion section, Table 7). 
Considering the (0, 1) age range, a reduction in dose of approx-
imately 56% was found in the third quartile values, and 54% in 
the average values. Figure 3 shows the HCSR and SNR parame-
ters of the physical image quality depending on the slab thick-
ness, obtained before and after the action in the room. Figure 4 
shows the relationship between physical image quality and dose 
to the patient, obtained in terms of FOM. A coverage factor of 
k = 2 was applied in the uncertainties estimation.

Clinical image quality analysis results
The first clinical image quality test performed, Image Criteria Eval-
uation, showed that only in the visualisation of the costophrenic 
angles were statistically significant differences observed before 
and after the action in the room (contours observed in 98% of 
images before and 91% after, p = 0.045); however, this effect was 
due to the existence of pulmonary diseases in the selected images 
(Figure  5a). The results of the second test performed, General 
Evaluation (Figure 6), were as follows: In the contrast evaluation 
no significant differences were found before and after the action 
in the room, although a different method of evaluating the contrast 
was observed between radiologists (p < 0.001). As with the physical 

image quality test, there was a statistically significant increase in 
noise perception for two radiologists after the action in the room 
(see an example in Figure 5b), although R3 did not find significant 
differences. In the edge visualisation, no significant differences 
were found, although the distribution was pointed towards better 
ratings. As with the contrast evaluation, a different method of eval-
uating the edges was observed between radiologists (p < 0.001). The 
results of the general diagnostic acceptability test depended on the 
radiologists: for R1 and R3 no significant differences were found, 
although poorer general diagnostic acceptability was found for R2 
after the action in the room.

DISCUSSION
ADMS is useful to obtain local DRLs because all the dosim-
etric data estimated by the X-ray equipment can be registered; 
however, an ionisation chamber verification of the dosimetric 
information provided by the software is necessary. In Table  3, 
a significant variation in the dose can be observed. Given the 
equipment estimates the Ka,e for a standard patient (equivalent to 
20 cm PMMA), the difference regarding the dose values obtained 
with the ionisation chamber increases as the PMMA thickness 
decreases, yielding variations up to 62% for the thinner patients. 
Therefore, local DRLs must be obtained from dosimetric values 
corrected by an ionisation chamber if these data are estimated by 
X-ray equipment.

Figure 2. Ka,e distributions before (red) and after (blue) the action in the room for the Chest PA/AP examinations in the age ranges 
considered: (a) (0, 3) months of age, (b) (3, 6) months of age, (c) (6, 12) months of age. The red lines represent the EC DRLs. AP, 
anteroposterior; DRLs, diagnostic reference levels; EC, European Commission; PA, posteroanterior.

Figure 3. Physical image quality depending on slab thickness in terms of SNR (a) and HCSR (b), obtained before and after the 
in-room action. HCSR, high-contrast resolution; SNR, signal-to-noise ratio.
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In this study, the local DRLs obtained through dosimetric-cor-
rected values were lower compared with the DRLs proposed 
by the EC for all the examinations and age ranges considered, 
except in Chest PA/AP protocol for children younger than 1 year 
of age; here, the local DRLs were 60% higher. For the newborn 
babies, the local DRL obtained was 113% higher (Table 4). The 

analysis of the exposure data shown by ADMS revealed that the 
Chest PA/AP protocol was not well-defined for newborn and 
infant patients. The Chest PA/AP “small” protocol (Table  1) 
was designed by the manufacturer to work in manual mode 
with predefined values of kVp and mAs corresponding to (1, 5) 
year-old children, and the ADMS showed this was not usually 
adjusted by the radiographers to take into account the thickness 
of the infant patients. The use of manual mode is usually correct 
for small children because the AEC system performance can be 
inefficient or unsafe.5 The handing of a kVp and mAs constant 
table regarding the child’s weight or age was considerate,20 but 
finally was discarded because in our hospital the use of exposure 
charts could be less safe than the use of the AEC devices. The 
radiographers working in the Paediatric Radiology Department 
have high mobility between modalities (approximately 50% of 
the staff combine their work in paediatrics with adult patients at 
the General Radiology Department), and sometimes they are not 
specially trained in paediatric conventional radiology. Neverthe-
less, care must be taken in selecting the AEC for small children. 
The resulting patient dose and image quality must be evaluated 
to ensure that the acquisition protocol is correctly designed and 
is working properly.

After performing the action in the  room, the new local DRLs 
obtained were similar or lower compared with the DRLs 

Figure 4. Relationship between physical image quality and 
dose to the patient, obtained in terms of FOM before and after 
the in-room action. FOM, figure of merit.

Figure 5. (a) Two images of patients (7-month-old to the left, 3-month-old to the right) obtained after the action in the room 
with no visualisation of the costophrenic angles (score 0) due to pulmonary diseases (red arrows). All the radiologists scored 
these images in the same manner; (b) Two images of patients obtained after the action in the room with the poorest evaluation 
of noise (score 0). The image on the left (3-month-old) was scored with null value by all the radiologists. The image on the right  
(4-month-old) was scored with null value only by radiologist 3.
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proposed by the EC (Table 5). The reduction in dose obtained 
for children younger than 1 year of age was approximately 56% 
(third quartile values). In terms of the Ka,e distributions, the 
reduction in the patient doses is also clear: 50% of the Ka,e values 
were now below the EC DRLs in all the age ranges considered 
(Figure  2). More outliers were observed before the action in 
the room, perhaps due to unusual changes in the predefined kVp 
and mAs performed by the radiographers in manual mode. In 
terms of statistical dispersion, no effect of the AEC applied after 
the action in the room was clearly observed for children younger 
than 1 year of age: in children (0, 3) months, the dispersion was 
high; however, in children (6, 12) months of age, the dispersion 
was lower. A weight-based boxplot study could represent this 
effect, if there is one.

In terms of physical image quality, a good correlation was observed 
in the exponential fit of both parameters, especially for HCSR 
in manual mode (R2 > 0.98). However, a poorer correlation was 
observed after the action in the  room because the AEC system 
attempts to keep the image quality constant (Figure 3). For a 4 cm 
PMMA thickness, equivalent to neonates, poorer image parameter 
values were found after the action in the room. This was an expected 
result, because after the activation of the AEC, the patient doses 
involved were lower. Otherwise, despite the poorer image quality 
observed, the FOM is higher for a 4 cm PMMA thickness because 
the patient doses involved are much lower. The FOM had shrunk, 
however, from 8 cm PMMA thickness, yielding values near zero. 
This feature could be due to the high noise obtained in large thick-
nesses because no anti-scatter grid was used in the measurements. 

Table 6.  Ka,e of 10 patients for abdomen, pelvis and chest examinations, obtained in application of 97/43 ED, and compared with 
EC DRLs. Age, weight and thickness means are also shown

Type of 
examination

Age 
(years) Weight (kg) Thickness (cm)

Ka,eDRL EC (mGy)

Ka,e(mGy)

Average Median P75

Abdomen AP/PA 10.3 48.9 13.5

1

0.94 0.8 0.85

AP Pelvis 8.3 35.4 9.4

0.9

0.49 0.48 0.5

Chest PA/AP 4.7 15.2 7.2

0.1

0.05 0.05 0.06

AP, anteroposterior; DRLs, diagnostic reference levels; EC, European Commission; PA, posteroanterior.
All the dose values obtained were below the EC DRLs; therefore, no radiation protection issue was detected.

Figure 6. Clinical image quality analysis results corresponding to the general evaluation. Optimum contrast (a), noise (b), well- 
defined edges (c) and optimum general acceptability (d) evaluations are shown before and after the action in the room (Total 
columns), including the evaluation performed by each radiologist separately (R1, R2 and R3). All the p-values are shown.
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Likewise, as focus flat-panel distance was always constant and the 
PMMA thickness was increasing, the TOR phantom placed in 
the middle of the slab was moving away from the image detector, 
causing a loss of image quality.

In terms of the clinical image quality, the analysis performed 
was able to detect the action in the room, with a higher noise 
perception (same conclusion as the physical image quality test) 
and a possible decrease in the general acceptability of images. 
However, the evaluation of the image criteria, the optimum 
contrast and the visualisation of well-defined edges showed that 
the clinical image quality was not compromised after the action 
in the room. To properly evaluate the diagnostic ability of the 
clinical images, further multireader and multicase receiver oper-
ating characteristic studies might be necessary to account for a 
binary “diseased” or “not diseased” decision.

In compliance with the 2013/59 ED, ADMS allows the rapid 
implementation of optimisation procedures without delay, as 
well as allowing the detection of radiation protection prob-
lems that might otherwise pass unnoticed. Indeed, the routine 
quality control procedure performed to comply with current 
legislation in Spain, the Real Decreto de Calidad en Radio-
diagnóstico 1976/1999 (RD),21 based on the repealed 97/43 
ED22 (the 2013/59 ED must be transposed to national legis-
lation before February 2018), did not detect the radiation 
protection problem in infant and newborn chest acquisitions 
because RD 1976/1999 only requires 10 dose estimations in 
standard patients. This sample can be insufficient, and the use 
of age or weight-based ranges is recommended in paediatric 
conventional imaging instead of using the parameters for 
standard-sized patients.5 In Table 6, Ka,e values for 10 patients 
receiving abdomen, chest and pelvis examinations, obtained in 
application of the 97/43 ED, are compared with the EC DRLs. 
All the dose values were below the EC DRLs.

A comparison between the values obtained in this study with 
others of recent studies is shown in Table 7. The major reduc-
tion in dose is reported by Kostova-Lefterova et al23 using an 
exposure chart for radiographers. The final dose obtained is 
also the lowest, probably due to the low kV and mAs applied in 
manual mode for the entire age range. Although Kostova-Left-
erova et al used screen-film radiography, their parameters are 
similar to that shown in the body exposure chart (part 1) by 
Knight et al. (2013) for DR systems,20 and the optimised-kV 
reported by Martin et al24 for CR systems, shown in the third 
row of Table 7. Although “small” Chest PA/AP is the preferred 
protocol in our room for newborns and infants, very often the 
radiographers use the “medium” protocol in thick patients 
younger than 1 year of age, defined with a tube potential of 
76 kV. This kilovoltage was recommended by GE technical 
support and is in agreement with the literature25,26 and with 
the EC European Guidelines.11 The last row of Table 7 shows 
the tube potential selected by Paulo et al25 to optimise the dose 
in a CR system with the AEC activated, choosing 77 kV for 
children 5–10 kg in weight. Children above 5 kg are common 
up to 1 year of age.12 Moreover, Guo et al have shown in a 
DR system, working in the AEC mode, that imaging at 70 kV Ta
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provides a better dose efficiency than the 60 kV protocol for 
newborn patients.27 The clinical image quality is confirmed in 
Paulo et al and in this study, with a blind image quality test 
performed by three paediatric radiologists (in our study the 
clinical image quality was supported by the performing of a 
physical image quality test). However, the other studies suggest 
that final average dose obtained could be reduced by applying 
a chart exposure in manual mode with well-optimised param-
eters. Indeed, recent Monte Carlo simulation studies indicate 
that copper filtration in combination with low-kV settings can 
be useful for reducing patient dose, maintaining image quality 
in neonate chest imaging.28,29 All data used in the studies 
shown in Table 7 were recorded using a questionnaire, which 
can be time consuming and a source of errors. In this study, 
ADMS allowed the fast and secure implementation of the opti-
misation process.

The local DRLs obtained in this study were compared with the 
EC DRLs published in 1996 for screen-film radiography, based 
on age ranges and air surface Kerma. However, new DRLs were 
announced in the “European Workshop on DRLs in Paediatric 
Imaging”, which took place in Lisbon in October 2015;30 these 
DRLs were recently approved by the EC in March, 2016 (Euro-
pean Society of Radiology communication). Taking into account 
the new EC DRLs, another optimisation procedure is necessary 

for abdomen in children aged (1, 5) years because the abdomen 
DRL (0.75 mGy) is slightly lower than the local DRL obtained in 
our survey (0.77 ± 0.01 mGy).

The main limitation of this study is related to the absence of 
weight-based local DRLs because patient weight data were not 
usually available for the ADMS. However, recent surveys in 
paediatric CT examinations suggest that using age groups is real-
istic and pragmatic for the establishment of DRLs, and the accu-
racy of results is ensured for data > 30 patients in a particular age 
group if patient weight is unknown.31

CONCLUSION
ADMS is useful for meeting the requirements of the new ED, 
allowing the establishment of statistically well-defined local DRLs 
and the performance of dosimetric optimisation procedures in 
paediatric radiology without undue delay. Using this software, 
important radiation protection problems can be detected that 
might otherwise go unnoticed. However, an ionisation chamber 
verification of the dosimetric information provided by the equip-
ment and shown by the software is necessary because significant 
variations in the dose are possible. To ensure that the optimisa-
tion process has not compromised the diagnostic integrity of the 
images, it is advisable to perform at least a physical and clinical 
analysis of the image quality.
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Capítulo 5

Discusión

Era lo más viejo
que puede ser un hombre joven,

y lo más negro
que puede ser un hombre blanco.

Eric Clapton

Los trabajos incluidos en esta tesis doctoral reflejan el esfuerzo realiza-
do por el SFM del Hospital Universitario La Paz en aplicar requerimientos
importantes de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM en materia de pro-
tección radiológica del paciente y del trabajador expuesto. Dichos trabajos
comenzaron poco después de la publicación de la Directiva en el diario oficial
de la Unión Europea, el 17 de enero de 2014, y aún a día de hoy, a la espera
de su transposición a la legislación nacional, no han terminado (ver Apéndice
A, página 129). Debido a que el Hospital Universitario La Paz es también
un hospital pediátrico, y atendiendo a la mayor radiosensibilidad de los ni-
ños y su mayor esperanza de vida, el SFM consideró prioritaria su actuación
en los ámbitos de la Radiología Digital y de la Cardiología Intervencionista
pediátrica. También fue de interés analizar el impacto de la aplicación de
la Directiva en la estimación de los niveles de dosis ocupacionales en Car-
diología Intervencionista pediátrica, debido en parte a la escasa bibliografía
relacionada. El estudio de la dosis a paciente en Cardiología Intervencio-
nista pediátrica, incluyendo el impacto de la angiografía rotacional 3D, fue
publicado por Corredoira et al. (2015), y forma parte de la tesis doctoral
“Dosimetría a los pacientes pediátricos en cateterismos cardíacos e impacto
de las adquisiciones en modo tomográfico” (Corredoira, 2015). Los trabajos
relacionados con la dosis a paciente en Radiología Digital pediátrica y con la
dosis en cristalino de los trabajadores expuestos en Cardiología Intervencio-
nista pediátrica son las contribuciones incluidas en el capítulo 4, “Materiales,
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Métodos y Resultados” (página 35), de la presente tesis doctoral.

A continuación se discuten los resultados obtenidos y las metodologías
utilizadas en las diferentes aproximaciones a la estimación de la dosis anual
en cristalino de los trabajadores expuestos de Cardiología Intervencionista
pediátrica que han sido descritas en esta tesis, y que constituyen las contri-
buciones I, III y IV de la misma. Posteriormente, se analizan los trabajos
realizados para caracterizar los equipos radiológicos utilizados, en términos
de dosis y calidad de imagen, bien para obtener un estado de referencia que
asegure la integridad clínica de las imágenes (caso del equipo intervencionis-
ta, ver contribución II), o bien para comprobar la correcta realización de un
procedimiento de optimización dosimétrica (en el caso del equipo convencio-
nal digital, ver contribución V). Por último, se discutirá el uso que se ha
hecho de diferentes sistemas automáticos de gestión de dosis en los trabajos
presentados, específicamente en aquellos relacionadas con la estimación de
la dosis en cristalino (contribuciones I, III y IV), y en el que se describe un
procedimiento de optimización dosimétrica (contribución V).

5.1. Análisis de las estimaciones de las dosis anuales
en cristalino

Desde la declaración de ICRP de abril de 2011, en la que se recomienda
reducir el límite de dosis en cristalino en los trabajadores expuestos a 20 mSv
al año, y más aún desde que la nueva Directiva 2013/59 establece dicho lími-
te como obligatorio (EURATOM, 2013), ha habido un esfuerzo creciente por
parte de la comunidad científica en definir los materiales y métodos adecua-
dos para realizar las correspondientes estimaciones con la mayor exactitud
posible (Principi et al., 2015b; Sanchez et al., 2014a; Bilski et al., 2011). En
el caso de los SFM, además, surge la preocupación ante la posibilidad de que
tales estimaciones supongan un incremento inasumible de la carga de trabajo
o de los gastos derivados. Es por ello que la elección de un sistema dosimé-
trico económico, con suficiente exactitud y de rápida lectura resulta esencial
para poder realizar estimaciones eficaces de los niveles de dosis en cristalino
de los trabajadores expuestos en el ámbito hospitalario. Existe de hecho una
demanda creciente de conocimiento de tales niveles no sólo por parte de los
trabajadores intervencionistas, léase radiólogos, neurorradiólogos o cardiólo-
gos, sino también de cirujanos, enfermeros o técnicos de imagen. Los SFM
deben responder a tales demandas con suficiente fiabilidad y rapidez, al me-
nos para evaluar la posibilidad de que los niveles de dosis superen el umbral
de acción de 6 mSv al año, y se requieran por tanto ulteriores monitoriza-
ciones de la dosis en cristalino (IRPA, 2017), con medidas realizadas en las
proximidades de los ojos durante los procedimientos clínicos (medidas que
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son más precisas pero que requieren un esfuerzo prolongado en el tiempo). En
consecuencia, además de elegir un sistema dosimétrico apropiado, los SFM
deben desarrollar metodologías que permitan estimar los niveles de dosis en
cristalino con la agilidad requerida.

En las próximas secciones se discutirán los aspectos más relevantes del
sistema dosimétrico OSL elegido en los trabajos incluidos en la presente tesis
doctoral, así como de las diferentes metodologías empleadas para estimar los
niveles de dosis en cristalino de los cardiólogos intervencionistas pediátricos.

5.1.1. El sistema dosimétrico de fotoluminiscencia

El sistema dosimétrico OSL empleado se consideró adecuado para su uso
clínico por parte del SFM debido fundamentalmente a que es más económico
que el TLD y a que, a diferencia de este, no requiere apenas mantenimiento,
realiza lecturas rápidas (el tiempo de lectura es exactamente 1s), y además
no se destruye la información dosimétrica almacenada en el proceso. Sin
embargo, dada la poca equivalencia a tejido de los dosímetros OSL, cuya
material activo es Al2O3:C, el sistema presenta una importante dependencia
energética en el rango de energías del radiodiagnóstico, además de la inevi-
table dependencia angular, típica de los detectores de estado sólido. Esto
obligó a analizar las incertidumbres en la medida de la dosis al aplicar los
correspondientes factores de corrección, cuyo cálculo dependió de la meto-
dología empleada en la estimación de la dosis anual en cristalino (es decir,
simulaciones con maniquí o medidas en sala, ver la discusión al respecto en
las secciones 5.1.2, página 99, y 5.1.3, página 102). Por otra parte, se reali-
zó la necesaria validación del sistema dosimétrico o type-testing siguiendo
el método seguido por AlSenan y Hatab (2011), y se diseñó una metodo-
logía general de lectura que aprovechara la posibilidad de realizar lecturas
repetidas y calcular así incertidumbres tipo A, obtenidas tras corregir por el
correspondiente factor de pérdida de señal o depletion.

En la Tabla 5.1 se muestran los resultados de las pruebas más relevan-
tes realizadas al sistema OSL durante su validación, y se comparan con los
obtenidos por otros autores que han evaluado diferentes sistemas TLD: el
muy habitual TLD-100 de LiF (Kirby et al., 1992), así como un sistema
de reciente aparición en la literatura (Azorin et al., 2018). Otros trabajos
que pueden considerarse son: Malek Mohammadi y Hosseini Pooya (2017) y
Velbeck et al. (2006). En el ejemplo indicado en la Tabla 5.1, los resultados
se comparan además con el estándar IEC-62387 (2012). Como puede obser-
varse, el sistema OSL presenta resultados similares al TLD de Azorin et al.
(LiF:Mg,Ti + PTFE) en términos de la linealidad del sistema con la dosis y
del umbral de detección, aunque los resultados de la reproducibilidad y del
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fading, o pérdida de señal en el tiempo, son mejores. Respecto del sistema
TLD de Kirby et al. (LiF TLD-100), aunque la reproducibilidad es similar,
los resultados del fading también son mejores. De todo ello se deduce que
el sistema OSL empleado presenta unas características que lo hacen adecua-
do para la estimación de la dosis en cristalino, como su alta sensibilidad y
reproducibilidad, siempre que se evalúe la dependencia energética y angular
en el rango de energías considerado.

Debido a que en un principio era previsible que se pudieran medir bajas
dosis acumuladas en las diferentes simulaciones propuestas para estimar dosis
en cristalino, se consideró necesario diseñar un proceso de lectura de los
dosímetros OSL que aprovechara la sensibilidad intrínseca del detector y
la posibilidad del sistema de realizar lecturas repetidas. Por esta razón, la
lectura de la dosis es considerada como la diferencia de la dosis obtenida tras
la irradiación y la que se obtiene tras el borrado, realizando en cada caso al
menos 5 lecturas —y por tanto considerando el promedio—, y descartando la
primera. Dicho descarte se realiza para evitar los efectos de las estimulaciones
del dosímetro ocurridas en el borrador y tras la irradiación —de hecho, el
fabricante recomienda no leer hasta pasados al menos 10 minutos tras la
irradiación o el borrado—, ya que se demostró con el correspondiente test de
hipótesis que la lectura responsable de que el coeficiente de variación de las
5 medidas supere el 5%, si este fuera el caso, es recurrentemente la primera.
Además, el hecho de considerar al menos 4 lecturas repetidas permite evaluar
incertidumbres tipo A, siempre y cuando cada una de ellas se haya corregido
por el correspondiente factor de depletion.

Alejo et al. (2017) Azorin et al. (2018) Kirby et al. (1992)
IEC-62387 (2012)OSL (Al2O3:C) LiF:Mg,Ti + PTFE LiF TLD-100

Reproducibilidad (CoV) 0.8%-1.3% 3.5%-3.7% 1.40% <7.50%
Linealidad (R2) >0.99 >0.99 >0.99 >0.95
Umbral de detección (uGy) 16 11 - 100
Depletion por lectura 0.50% - - -
Fading (en 30 días) 0.33% 2% 3% 5%

Tabla 5.1: Comparación de los resultados más relevantes obtenidos en la validación de
distintos sistemas dosimétricos OSL y TLD. Se incluyen también los requisitos de type testing
del estándar IEC 62387.

En las próximas secciones se comentarán las incertidumbres obtenidas en
la estimación anual de la dosis en cristalino, en términos de Hp(0.07), en fun-
ción de la metodología utilizada. Sin embargo, en la Tabla 5.2 se muestran las
incertidumbres absolutas y relativas del equivalente de dosis para un amplio
rango de dosis por procedimiento, desde una dosis mínima de 60 µSv hasta
una dosis máxima de 4.5 mSv, y tres rangos diferentes de calidades de haz
(en el cálculo se consideró que la lectura del dosímetro se realiza un día des-
pués de la irradiación). Estos resultados forman parte del trabajo “Estimated
radiation dose to the eye lens with photoluminescence dosemeters. Analysis
of the uncertainty” (Alejo et al., 2014), incluido en el Apéndice B de la pági-
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na 139. Los diferentes factores de corrección por la energía aplicados fueron
obtenidos por el fabricante (Yahnke et al., 2008), y son considerados equipro-
bables en cada rango energético. Así, el rango de energías medias 39-118 keV
tiene en cuenta haces transmitidos por barreras plomadas y adquisiciones
de bajo kV —típicos de pacientes delgados o pediátricos—, y el rango 39-65
keV incluye las calidades RQR6 y RQR9, correspondientes a la adquisición
y a la fluoroscopia de baja dosis. El rango de energía más restringido, 39-48
keV, incluye la calidad de haz RQR6, correspondiente a la adquisición o a
haces con muy poca o ninguna filtración añadida (Sanchez et al., 2014a).

∆Hp(0.07) (mSv) ∆r(%)

Hp(0.07) (mSv) 39-118 (keV) 39-65 (keV) 39-48 (keV) 39-118 (keV) 39-65 (keV) 39-48 (keV)

0.06 0.05 0.04 0.04 88.37 61.47 60.95
0.19 0.13 0.04 0.04 67.51 22.93 21.51
0.48 0.31 0.07 0.06 65.40 15.66 13.49
0.75 0.49 0.11 0.09 65.15 14.59 12.25
1.11 0.73 0.16 0.13 65.09 14.32 11.91
1.82 1.18 0.26 0.21 65.05 14.13 11.70
2.52 1.64 0.35 0.29 65.03 14.04 11.58
4.52 2.94 0.63 0.52 65.03 14.02 11.56

Tabla 5.2: Incertidumbres expandidas absolutas y relativas en la medida de Hp(0.07) ob-
tenida con dosímetros OSL para un amplio rango de dosis estimadas por procedimiento y
diferentes rangos de energías medias (factor de cobertura k=2).

En la Tabla 5.2 podemos ver que la incertidumbre relativa para una dosis
de aproximadamente 1 mSv es del 12%, para una calidad de haz aproxima-
da a RQR6. Ese valor lo podemos comparar con el valor proporcionado por
Kirby et al. para la incertidumbre de la medida de la dosis con TLD-100 en
haces de Co-60, que es del 5.8%, valor similar al 5.53% obtenido por Ma-
lek Mohammadi y Hosseini Pooya, o al 2-4% de Velbeck et al. En cambio,
Azorin et al. reporta valores menores del 10%. Es claro que la mayor incer-
tidumbre observada en el sistema OSL respecto del TLD es principalmente
debido a que se ha considerado su mayor dependencia energética. Además,
una contribución importante a la incertidumbre de la lectura es la que se
corresponde con la estabilidad del lector. De hecho, se ha observado una
deriva en el tiempo en los resultados de la prueba CAL, relacionada con la
constancia de la señal tras la exposición del fotomultiplicador a una fuente
de C-14, pudiendo obtenerse incertidumbres menores en la dosis si se elimina
dicha prueba del cálculo de la incertidumbre de la estabilidad.

5.1.2. Simulaciones simples con maniquí

Son dos las contribuciones de la presente tesis doctoral en la que se reali-
zan estimaciones anuales de la dosis en cristalino de trabajadores expuestos
utilizando simulaciones simples con maniquí antropomórfico. En el trabajo
I se obtiene una cota superior en ambos ojos aplicando valores máximos de
la carga de trabajo de los dos cardiólogos intervencionistas del centro. En
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el trabajo IV, que puede considerarse una continuación del anterior, se pre-
tende en cambio mayor exactitud en la estimación y obtener la dosis anual
por medio del conocimiento de la distribución de los indicadores de dosis,
específicamente del tiempo de escopia y los de frames de cine (experimen-
tos análogos pueden realizarse en términos de Ka,r o PKA), y considerando
las proyecciones laterales u oblicuas de un sistema fluoroscópico biplano. En
ambos casos el procedimiento experimental es sencillo: el maniquí se coloca
en sala en la posición más habitual del trabajador expuesto que actúa en pri-
mera posición, que es aquella en la que está más cerca del paciente-dispersor,
y se posiciona el maniquí en altura en función del trabajador concreto que
se quiera evaluar, o en la altura promedio de la distribución de alturas de los
trabajadores de la sala, o en el máximo, etc., de acuerdo al objetivo último
de la simulación. La condiciones de exposición, en términos de tamaño de
campo, modo de escopia, protocolos de adquisición empleados, etc., también
se corresponden con el objetivo de la simulación: se aplicará la moda si lo que
se pretende es obtener el valor más probable, o un modo extremo en dosis
o calidad de imagen si lo que se desea es alcanzar una cota. La suposición
que subyace en esta metodología es que la geometría del campo de radiación
empleado durante los procedimientos, la posición relativa de éste respecto
del trabajador, así como las calidades de los haces dispersados, pueden con-
siderarse aproximadamente constantes cuando el número de intervenciones
realizadas es suficientemente elevado, que es precisamente el caso cuando se
pretende estimar la dosis anual absorbida en cristalino. Por tanto, la hipó-
tesis de trabajo planteada —que se pueda estimar la dosis en cristalino por
medio de simulaciones simples—, que a priori puede parecer arriesgada, no
lo es tanto si lo que se persigue es obtener una dosis anual y se consideran las
incertidumbres implicadas, no en el posicionamiento del maniquí (se asume
que en el largo plazo esa incertidumbre es despreciable), sino fundamental-
mente en la carga de trabajo y en la medición de la tasa de dosis en los ojos
de dicho maniquí.

La coherencia de los resultados obtenidos con ambas simulaciones, así
como con las medidas realizadas durante los procedimientos (ver Sección
5.1.3, página 102), parecen confirmar la hipótesis. Podemos observar que la
cota superior obtenida en la contribución I, 12.0 ± 2.3 mSv, contiene a los
extremos superiores de los intervalos de dosis anual estimados para cada car-
diólogo, presentados en la contribución IV, 12.23 mSv y 12.10 mSv (para
un intervalo de confianza del 95%). Del mismo modo, los valores anuales de
dosis obtenidos sobre el delantal plomado de los cardiólogos intervencionistas
pediátricos, reportados en la contribución III, 10.83 ± 0.99 mSv y 11.97 ±
1.44 mSv, son compatibles con la mencionada cota superior obtenida en la
contribución I. Por último, las estimaciones de las dosis anuales en cristalino
obtenidas con dosímetros OSL colocados en las proximidades de los ojos de
los cardiólogos, presentadas también en la contribución III, 4.13 ± 0.93 mSv
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para el cardiólogo 1 y 4.98 ± 1.28 mSv para el cardiólogo 2, son compatibles
con los resultados de la simulación de la contribución IV, 5.77 mSv y 5.43
mSv, respectivamente, para unos intervalos de confianza del 95% dados por
[1.94, 12.23] mSv y [1.65, 12.10] mSv (ver la Figura 5 del citado trabajo). La
metodología basada en simulaciones simples con maniquí presentada en esta
tesis doctoral resulta ser por tanto adecuada para obtener una cota superior
de la dosis anual acumulada en cristalino de cardiólogos intervencionistas,
así como una primera aproximación al verdadero valor de dicha dosis en los
cardiólogos intervencionistas pediátricos, o en aquellos cardiólogos interven-
cionistas que trabajan con pacientes adultos que no utilizan habitualmente
barreras plomadas. Aunque es probable que estas conclusiones puedan tam-
bién ser de aplicación en Radiología Intervencionista, al menos en lo referente
a la cota superior —pues las condiciones más desfavorables de irradiación no
son difíciles de simular—, es necesario obtener confirmación experimental
con medidas directas en sala que pongan a prueba el verdadero valor, ya que
en este tipo de procedimientos tanto las vías de acceso como las proyecciones
utilizadas son generalmente más variables.

Por las razones ya comentadas, en toda medida de dosis en radiodiag-
nóstico realizada con dosímetros OSL es necesario evaluar la dependencia
angular y energética (AlSenan y Hatab, 2011). En ambas simulaciones, la
metodología empleada para ello es similar: el factor de corrección por la
energía, kQ,Q0 , se obtiene comparando la medida de la dosis obtenida con los
OSL con la proporcionada por una cámara de ionización; la dependencia an-
gular se evalúa variando el ángulo subtendido por el dosímetro respecto del
material dispersor, en las calidades de haz consideradas. Aunque finalmente
por razones geométricas no se decide corregir por angularidad (ka=1), la
máxima variabilidad obtenida sí se tiene en cuenta en el cálculo de la incer-
tidumbre final de la dosis. Sin embargo, el factor de corrección por la energía
obtenido es aplicado en la medida de la dosis, y depende fundamentalmente
de la calidad del haz de la modalidad considerada, pudiendo alcanzar valo-
res próximos al 60% en haces muy filtrados (ver Tabla 3 de la contribución
I). En escopia de alta dosis y adquisición o cine, en cambio, la dependencia
energética es menor, al estar dichas modalidades de haz menos filtradas a la
salida, y por tanto más próximas a la calidad del haz de calibración RQR6
(80 kVp, energía media de 44 keV y 3.01 mm de Al de capa hemirreductora).

Las incertidumbres expandidas relativas obtenidas en la estimación con
maniquí de la cota superior de la dosis anual en cristalino, aplicando la
metodología descrita en la contribución I, son del orden del 20%, y son prin-
cipalmente atribuibles a las correcciones realizadas por energía y angularidad
(ver Tabla 7 de la contribución I). En la estimación con maniquí del verda-
dero valor de la dosis en cristalino, utilizando la metodología descrita en la
contribución IV, se obtienen unas incertidumbres mayores, expresadas en



102 Capítulo 5. Discusión

términos de los intervalos de confianza al 95%, y son debidas principalmente
a la dispersión y asimetría de las distribuciones de los tiempos de escopia
y frames de cine por procedimiento. En ambos casos se ha supuesto que la
incertidumbre de la dosis asociada a la variabilidad de los tiempos de escopia
y de los frames de cine por procedimiento es mucho mayor que la correspon-
diente al posicionamiento del cardiólogo en sala, y al menos del mismo orden
que la atribuible a la geometría de la irradiación. Como se ha comentado
anteriormente, dicha suposición se ve confirmada al obtener valores de dosis
anuales compatibles con las medidas realizadas en las proximidades de los
ojos de los cardiólogos durante los procedimientos clínicos reales.

5.1.3. Medidas en sala durante los procedimientos

Una vez realizada la simulación de la contribución I, en la que se obtuvo
una cota superior de la dosis anual en cristalino, se consideró pertinente me-
dir en sala durante los procedimientos reales, en las proximidades de los ojos
de los cardiólogos intervencionistas pediátricos, y confirmar así los resulta-
dos de la simulación. Además, las medidas realizadas permiten confirmar los
resultados de la segunda simulación, presentada en la contribución IV, en
la que se describe un método experimental basado en maniquí que estima el
verdadero valor de la dosis anual en cristalino. Las medidas en sala durante
los procedimientos reales fueron obtenidas con dosímetros OSL nanoDot co-
locados sobre las gafas plomadas, en su centro y patilla izquierda, con objeto
de evaluar la dosis en el cristalino del ojo más desfavorable. Los resultados
relacionados se presentan en la contribución III.

Aunque la magnitud operacional recomendada por ICRU para estimar
la dosis en cristalino es Hp(3) (Allisy et al., 1993), en éste y en los demás
trabajos relacionados presentados en este tesis doctoral se ha utilizado la
cantidad Hp(0.07). La razón principal es que el sistema OSL utilizado es-
tá calibrado en esta magnitud, así como en Kerma y Hp(10), siendo difícil
encontrar sistemas dosimétricos comerciales diseñados para obtener Hp(3)
con las ventajas que presenta el sistema OSL: alta sensibilidad, rapidez de
lectura, capacidad de realizar lecturas no destructivas y fácil mantenimiento
(Carinou, 2016; Carinou et al., 2015). Aunque la magnitud Hp(0.07) esti-
ma la dosis en cristalino con menor exactitud que la recomendada Hp(3),
numerosas publicaciones han afirmado que en las condiciones de irradiación
típicas de intervencionismo y radiodiagnóstico, la estimación en términos de
Hp(0.07) es suficiente para obtener una buena aproximación por exceso, al
tratarse de una magnitud conservadora (ICRP-139, 2018; IRPA, 2017; San-
chez et al., 2014a; IAEA, 2014a; ICRP-103, 2007). Por tanto, en caso de
utilizar la magnitud Hp(0.07) para estimar dosis en cristalino, lo recomenda-
ble es evaluar la incertidumbre de dicha estimación y comparar el resultado
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con el límite anual o con los correspondientes niveles de acción. En caso
de que los resultados fueran muy próximos a los valores límite y se requi-
riera mayor exactitud, habría que obtener una nueva estimación utilizando
la magnitud recomendada Hp(3), preferiblemente, además, con dosímetros
de termoluminiscencia o fotoluminiscencia más equivalentes a tejido, y por
tanto con menor dependencia energética. En el caso del trabajo presentado
en la contribución III, el resultado final de la dosis anual en cristalino, ob-
tenido con dosímetros OSL colocados en las proximidades del ojo izquierdo
de los cardiólogos intervencionistas pediátricos (4.13 ± 0.93 mSv y 4.98 ±
1.28 mSv), fue muy inferior al límite de 20 mSv al año referido en la Di-
rectiva 2013/59, siendo innecesario por tanto realizar ulteriores estimaciones
en términos de Hp(3) (ver Tablas 4 y 5 de la contribución III). Además, el
equivalente de dosis personal obtenido con dosímetros de cuerpo total OSL
InLight colocados en el lado izquierdo del tórax de los cardiólogos, sobre
el delantal plomado, que puede considerarse una cota superior, fue también
inferior a dicho límite (10.83 ± 0.99 y 11.97 ± 1.44 mSv). Si se aplicara un
factor de reducción por uso de gafas plomadas (en la literatura se encuentran
valores de 2 a 7), los resultados finales serían aún menores (Martin, 2016;
Koukorava et al., 2014).

En términos de la dosis por procedimiento, se obtuvo un valor de 40 ± 9
µSv, lo que implica que en CI pediátrica se superaría el límite de dosis anual
en cristalino para una carga de trabajo superior a los 500 procedimientos
realizados en un año. Este valor es mucho mayor que los 160 procedimientos
al año reportados por Antic et al. (2013) en CI realizada con pacientes adul-
tos, mayor que el valor medio de 400 procedimientos al año reportado por
Vano et al. (2015), y ligeramente menor que los 550 procedimientos anuales
indicados por Sánchez et al. (2016), aunque en nuestro estudio no se han uti-
lizado habitualmente pantallas plomadas, como es común en CI pediátrica.
Por tanto, en caso de que pudiera optimizarse su uso, el valor de dosis por
procedimiento podría llegar a ser sensiblemente inferior.

La metodología aplicada para obtener la estimación anual de la dosis en
cristalino con medidas realizadas en sala durante los procedimientos reales
se basó fundamentalmente en dos aspectos. Primero, se colocaron dos dosí-
metros sobre la patilla izquierda de la gafa plomada y dos en el centro de
la misma, y se realizaron los correspondientes promedios. Así se pudo obte-
ner una mayor exactitud en la medida del equivalente de dosis. En segundo
lugar, los dosímetros permanecieron colocados sobre las gafas durante todas
las intervenciones realizadas, procediéndose a su lectura cada vez que finali-
zaba un mes de trabajo, lo que permitió tener suficiente señal en el lector y
por tanto reducir la incertidumbre. Este proceso se mantuvo durante los 12
meses que duró el experimento. Este diseño experimental supone un riesgo
de pérdida de dosímetros y de lecturas, además de un considerable esfuerzo
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para todas las partes implicadas, y demuestra una vez más la necesidad de
obtener un método fiable para calcular una primera aproximación a la dosis
anual en cristalino que evite en primera instancia las medidas en sala duran-
te los procedimientos, bien mediante la realización de simulaciones simples
con maniquí (objetivo de la contribución IV), o bien mediante la aplicación
de correlaciones con otras magnitudes dosimétricas de uso habitual (aspecto
este último que se estudia en la contribución III, ver Sección 5.1.4, página
106). Por otra parte, la corrección por angularidad de la dosis medida con
los dosímetros OSL nanoDot se realizó de manera similar a lo indicado an-
teriormente en las simulaciones (ver Sección 5.1.2, página 99 y Figura 1 de
la contribución III), aplicando en este caso un factor ka=1.11 ± 0.07, que
es el promedio de las máximas desviaciones encontradas en las modalidades
de haz más habituales, lo que permite tener en cuenta toda la variabilidad
geométrica en la relación dosímetro-campo de radiación dispersa que pue-
de darse durante la práctica clínica. En cambio, la corrección debida a la
dependencia energética se realizó de manera diferente. En este caso, dado
que las medidas se hicieron en sala durante los procedimientos reales, con
los consiguientes cambios en kVp y filtración añadida en cada tubo, se con-
sideró más apropiado utilizar el promedio de los factores de corrección por
la energía máximo y mínimo proporcionados por el fabricante (ver Figura
2 de la contribución III), asociados al intervalo de energías medias defini-
do por los valores más extremos posibles en intervencionismo (Sanchez et
al., 2014a), los cuales se corresponden aproximadamente con las calidades
de haz RQR2–RQR10 (IEC-61267, 2005). Así, el valor promedio obtenido
del factor de corrección por la energía, kQ,Q0=1.05 ± 0.04, resultó ser muy
próximo a la unidad, lo que es debido a la simetría intrínseca de la respuesta
relativa de los OSL nanoDot en el rango de energías medias considerado,
cuando el sistema dosimétrico se calibra en calidades RQR6. Este valor de
kQ,Q0 es sensiblemente inferior a los factores obtenidos en las simulaciones
por comparación con cámara de ionización en las calidades de haz correspon-
dientes a las escopias normal y baja, aunque es más próximo a los obtenidos
para la escopia alta y la adquisición o cine. Como se ha comentado en la
Sección 5.1.2 (página 99), en cine o adquisición son esperables factores de
corrección por la energía más próximos a la unidad porque en este caso el
haz no está filtrado a la salida, y por tanto el sistema trabaja en calidades
de haz más próximas a la de calibración RQR6. A pesar de las discrepan-
cias en los kQ,Q0 encontrados en ambos métodos —comparación con cámara
de ionización y aplicación de los factores de corrección del fabricante—, las
estimaciones anuales referidas en las correspondientes contribuciones I, III
y IV son compatibles. Ello es probablemente consecuencia de que en CI pe-
diátrica la mayor contribución a la dosis a paciente, y por tanto a la dosis
en cristalino de los trabajadores expuestos, es precisamente la debida a la
adquisición, como se indica en los trabajos de Ubeda et al. (2012) y Verghe-
se et al. (2012) (incidentalmente, en términos de tasas de dosis en cristalino
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Ḣp(0.07), ver Tablas 4 y 5 de la contribución I, así como la Tabla 2 de la
contribución IV; en términos de dosis a paciente Ka,e, ver Tablas 1-5 del
trabajo II), con una contribución significativa del CBCT (Corredoira et al.,
2015). Sin embargo, podemos suponer que la principal razón de que las dosis
anuales estimadas con la metodología del trabajo IV, aunque compatibles,
sean ligeramente mayores que las obtenidas con las medidas hechas durante
los procedimientos clínicos, descritos en el trabajo III (ver Figura 5 de IV),
es precisamente la contribución a la simulación de la irradiación en escopia
normal FLA y FLB, ya que en este caso se aplican factores de corrección por
la energía hasta un 37% mayores que la unidad.

Las incertidumbres relativas de la dosis en cristalino por procedimiento,
así como las correspondientes a las dosis normalizadas al PKA, obtenidas en
la contribución III de esta tesis doctoral, se comparan en la Tabla 5.3 con
las reportadas por otros autores en trabajos recientes, incluyendo también
el número de procedimientos considerados. En la contribución III (Alejo et
al., 2017), se pueden observar incertidumbres no mayores del 30% en la esti-
mación de la dosis, muy inferiores en todo caso a lo reportado en el resto de
la literatura citada. Las razones para ello pueden deberse al gran número de
procedimientos considerado —que fueron todos sin excepción los realizados
por los dos cardiólogos pediátricos de nuestro centro durante un año com-
pleto de trabajo—, así como a la metodología aplicada, basada en lecturas
mensuales con dosímetros de fotoluminiscencia calibrados en la calidad de
haz más próxima a aquella que más contribuye en sala a la dosis ambiental.

incertidumbre relativa (%)

n dosis en cristalino dosis en cristalino/PKA

Antic et al. (2013) 106 69 65
Principi et al. (2015a) 149 49 -
Vano et al. (2015) 127 208 196
Alejo et al. (2017) 222 23 26

Tabla 5.3: Comparación de las incertidumbres relativas de la estimación de la dosis en
cristalino por procedimiento obtenidas por diferentes autores en Cardiología Intervencionista.
Se incluye también la dosis en cristalino por procedimiento normalizada al PKA y el número
de procedimientos n considerado.

Por último, en la Tabla 6 de la contribución III se presenta una compa-
rativa de los valores medios de la dosis en cristalino y de la dosis a paciente
por procedimiento, así como los valores de la dosis por procedimiento norma-
lizados al PKA, para el cardiólogo que trabaja en primera posición. Podemos
observar que los valores de dosis en cristalino y en paciente por procedimien-
to obtenidos por Alejo et al. en la contribución III son los más bajos en
comparación con la literatura mencionada, aunque el valor de la dosis en
cristalino normalizada al PKA es el mayor. Este resultado podría indicar que
aunque el equipo fluoroscópico biplano utilizado está correctamente ajustado
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para realizar procedimientos pediátricos (como indica la contribución II), y
aunque los pacientes pediátricos tienen habitualmente menores espesores que
los pacientes adultos, el uso de mamparas plomadas suspendidas del techo
es ineficiente en CI pediátrica y necesita por tanto optimizarse.

5.1.4. Correlaciones entre magnitudes dosimétricas

Como se ha comentado en la sección anterior, una de las maneras de
evitar costosas medidas de rutina en sala durante los procedimientos reales
es utilizar otras magnitudes dosimétricas habituales en procedimientos in-
tervencionistas, como los indicadores de dosis que proporciona automática-
mente el equipo —por ejemplo, el PKA—, o el equivalente de dosis personal
—Hp(10) o Hp(0.07)—, obtenido sobre el delantal plomado, a la altura del
cuello o sobre el tórax, que es una medida que ya se realiza habitualmente en
sala y que de hecho recomiendan ICRP-139 (2018) e IRPA (2017). El uso de
alguno de los dos enfoques —o incluso de ambos—, permitiría monitorizar
la dosis en cristalino sin necesidad de añadir un dosímetro más al sistema
de protección radiológica de los trabajadores intervencionistas, siempre que
los valores obtenidos fueran inferiores a los correspondientes niveles de ac-
ción, pudiendo incluso realizar también estudios retrospectivos. Pero para
ello, sin embargo, es necesario estudiar previamente las posibles correlacio-
nes entre las diferentes magnitudes mencionadas y la estimación de la dosis
en cristalino. En la contribución III se realiza dicho estudio en una sala
de CI pediátrica dotada de un sistema biplano, comparando los valores de
la dosis a paciente, en términos del PKA, y del equivalente de dosis perso-
nal, en términos de Hp(0.07), con las estimaciones de la dosis en cristalino
realizadas con dosímetros OSL nanoDot colocados en las proximidades de
los ojos de los dos cardiólogos intervencionisas pediátricos de nuestro centro
(ver Sección 5.1.3, página 102). Todas las comparaciones se realizaron mes
a mes, durante un año completo de trabajo (se obtuvieron 10 lecturas para
el cardiólogo 1, y 11 lecturas para el cardiólogo 2). Los valores del indica-
dor de dosis a paciente PKA, convenientemente corregidos, fueron obtenidos
utilizando un software de gestión de dosis (ver Sección 5.3.1, página 120).
Por otra parte, la elección de la magnitud operacional Hp(0.07) para corre-
lacionar el equivalente de dosis personal con la dosis en cristalino se debió
simplemente a la comodidad que suponía utilizar una magnitud diferente
al habitual Hp(10), ya empleada en las medidas reglamentarias realizadas
con dosímetros de termoluminiscencia. En cualquier caso, la elección de la
magnitud operacional en el análisis de las correlaciones es irrelevante: varios
autores han afirmado que es mucho más influyente la posición de colocación
del dosímetro que la magnitud Hp(0.07), Hp(10) o Hp(3) utilizada (Sánchez
et al., 2016; Vanhavere et al., 2011).
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En la Tabla 5.4 se muestran algunos resultados de estudios realizados por
diferentes autores que analizan las correlaciones entre la dosis en cristalino y
el equivalente de dosis en procedimientos de CI, indicando también el tipo de
equipo o equipos empleados (biplano o monoplano), y si se trata de estudios
en pacientes adultos o pediátricos. Excepto en el caso de Li et al., en el que
el valor reportado se ha obtenido colocando los dosímetros sobre el protector
de tiroides, los valores del resto de trabajos se han obtenido con dosímetros
colocados sobre el delantal plomado, en el lado izquierdo del tórax de los
cardiólogos. Podemos observar en la tabla que los resultados obtenidos por
Alejo et al., incluidos en la contribución III, presentan el mayor coeficiente de
correlación entre la literatura seleccionada. Sin embargo, el cociente entre las
dosis es el más bajo, ligeramente menor al obtenido por Li et al. en pacientes
pediátricos y equipos monoplanos (posiblemente debido a que los dosímetros
se colocaron sobre el protector de tiroides), y muy inferior al resto. La gran
correlación observada puede explicarse si se considera que la geometría del
campo de radiación generado por un sistema biplano es menos heterogénea
que la correspondiente a un monoplano, cuando el equipo utiliza los dos tubos
simultáneamente (Farah et al., 2013). Este efecto produce una exposición más
uniforme tanto en los dosímetros de cristalino como en los de cuerpo total,
especialmente si no se utilizan de manera regular las pantallas plomadas,
como es el caso en pediatría. El bajo cociente observado, en cambio, podría
ser explicado si el campo de radiación alrededor del paciente pediátrico fuera
de mayor gradiente que el correspondiente al paciente adulto, lo que resulta
probable debido fundamentalmente a su menor tamaño.

Análisis de la correlación dosis en cristalino - equivalente de dosis

pacientes equipo empleado coeficiente R2 cociente

Li et al. (1995) pediátricos monoplano - 0.49
Lie et al. (2008) adultos biplano / monoplano 0.73 0.75
Farah et al. (2013) adultos monoplano - 0.7
Principi et al. (2015a) pediátricos / adultos biplano / monoplano 0.4 1.7
Sánchez et al. (2016) adultos monoplano 0.59 0.6
Alejo et al. (2017) pediátricos biplano 0.89 0.38

Tabla 5.4: Comparación de los resultados de las correlaciones entre la dosis en cristalino y
el equivalente de dosis realizadas por diferentes autores en Cardiología Intervencionista. Se
incluye información sobre el tipo de equipo empleado y el paciente en estudio.

Por otra parte, considerando los resultados obtenidos en ambos cardió-
logos, en el trabajo realizado por Alejo et al. (2017) se encontró una baja
correlación entre la dosis en cristalino y el indicador de dosis a paciente PKA

(R2=0.40), pero estadísticamente significativa (p<0.001, ver Figura 5.(b) de
la contribución III). Este valor resulta inferior al reportado por Principi et
al. (2015a) y Antic et al. (2013), que es de 0.6 y 0.68, respectivamente. En
este último estudio se afirma que la correlación entre la dosis en cristalino
y el PKA es fuertemente dependiente del uso que se haga de las herramien-
tas de protección radiológica durante los procedimientos intervencionistas.
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Es precisamente en CI pediátrica el caso habitual en el que la complejidad
de los procedimientos no permiten el uso constante de mamparas plomadas
suspendidas del techo, siendo habitualmente descartadas o colocadas inefi-
cientemente, por lo que este hecho podría explicar el efecto observado.

5.2. Evaluación de la dosis y la calidad de las imá-
genes

La nueva Directiva 2013/59 EURATOM afirma que se debe proceder a
realizar revisiones locales adecuadas en los equipos radiológicos, especial-
mente en aquellos que son susceptibles de realizar prácticas especiales, y que
en caso de que se superen de manera constante los correspondientes DRLs
se deberán aplicar medidas correctoras sin dilación. Ello exige por tanto ca-
racterizar a los equipos en término de dosis y calidad de imagen de manera
eficaz y suficientemente rápida, bien para establecer un estado de referencia,
para evaluar la constancia de su funcionamiento o para verificar los proce-
dimientos de optimización dosimétrica —en caso de que fuera necesaria su
realización—. Por lo tanto, y de acuerdo a lo requerido en la Directiva, en
la contribución II de la presente tesis doctoral se describe la caracteriza-
ción completa del equipo fluoroscópico biplano instalado en la sala de CI
pediátrica, estableciendo un estado de referencia y evaluando la idoneidad
de los protocolos radiológicos empleados, así como las posibles áreas de me-
jora u optimización. La discusión de los resultados obtenidos se incluye en la
Sección 5.2.1, página 108. Por otra parte, en la contribución V se describe
la caracterización de un sistema de Radiología Digital convencional dedica-
do a exposiciones planares pediátricas, en términos tanto de dosis como de
calidad de imagen, a consecuencia de un procedimiento completo de opti-
mización dosimétrica realizado en sala tras la detección de un problema de
protección radiológica del paciente. La discusión de los resultados obtenidos
se incluyen en la Sección 5.2.2, página 113. En ambos casos se tratará con
especial atención las diferentes metodologías empleadas en el análisis de la
calidad de la imagen (ver Sección 1.2.6.1 en la página 13, y Sección 1.3.5 en
la página 26).

5.2.1. Caracterización del estado de referencia del equipo de
Cardiología Intervencionista

En la contribución II se describen tres métodos diferentes para evaluar
la calidad de la imagen del equipo fluoroscópico biplano utilizado en la sala
de CI pediátrica, dos relacionados con la calidad física de las imágenes y un
tercero relacionado con la calidad clínica, que se aplican en función del mo-
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do de trabajo considerado. Así, para evaluar la calidad de las proyecciones
planares generadas por los modos de cine y escopia, se realizaron medidas
sobre imágenes del maniquí de test de Leeds TOR 18FG1 para obtener mé-
tricas relacionadas con el modelo de Rose, tales como la relación señal-ruido
o SNR, la resolución espacial de alto contraste o HCSR y la figura de mérito
o FOM (ver Sección 1.2.6.2, página 16). Para evaluar la calidad de las re-
construcciones 3D del modo CBCT, se utilizó tanto el modelo de Rose como
la teoría del análisis de sistemas lineales sobre imágenes del maniquí Catp-
han 5042 (ver Sección 1.2.6.1, página 13), obteniendo métricas relacionadas,
como por ejemplo la función de transferencia de modulación o MTF, el es-
pectro de potencia de ruido normalizado o NPS, o el índice de uniformidad
UI. Además, se consideró necesario tener en cuenta también la percepción
del observador en aquellos procedimientos diagnósticos o terapéuticos en los
que es esencial poder distinguir pequeños vasos de diámetros variables para
diferentes concentraciones del medio de contraste, lo que ocurre especialmen-
te en el modo rotacional 3D o CBCT. Por este motivo, en dicho modo de
adquisición se realizó un análisis subjetivo de la visualización de elementos
de test cilíndricos de diferentes densidades y diámetros insertados en el ma-
niquí antropomórfico cardíaco QRM3 (ver Figura 5.1). En definitiva, en la
caracterización se utilizó la correspondiente teoría de análisis de la calidad
de imagen aplicable en cada caso al tipo de maniquí utilizado, que a su vez
fue seleccionado atendiendo al modo de operación: test de Leeds para las
proyecciones planares, maniquí Catphan para las adquisiciones rotacionales
y maniquí antropomórfico para la evaluación subjetiva del observador de las
imágenes tridimensionales reconstruidas.

Las métricas que evalúan la calidad de las imágenes planares generadas
por los modos de escopia y cine fueron obtenidas para diferentes espesores de
paciente — que fue simulado con bloques de PMMA—, tamaños de campo
(FOV) y protocolos de adquisición. En general, los resultados obtenidos de
la SNR, HCSR y FOM disminuyen conforme aumenta el espesor de PM-
MA, debido fundamentalmente a que el sistema aumenta automáticamente
el kVp para compensar la mayor atenuación, produciendo una disminución
del contraste primario y de la eficiencia del detector, así como un aumento
de la radiación dispersada (ver Figuras 6, 7 y 8 de la contribución II). Puede
observarse además que a partir de espesores de 8-12 cm algunas métricas
cambian su pendiente, especialmente la FOM, reflejando el hecho de que el
generador está programado para aumentar los mA con objeto de preservar
el contraste, a costa de un aumento de la dosis a paciente. Esto demuestra

1http://www.leedstestobjects.com/wp-content/uploads/
TOR-18FG-product-specifications1.pdf

2https://static1.squarespace.com/static/5367b059e4b05a1adcd295c2/t/
551ae42be4b046662454b34d/1427825707349/catphan504manual.pdf

3http://www.qrm.de/content/pdf/QRM-Thorax.pdf

http://www.leedstestobjects.com/wp-content/uploads/TOR-18FG-product-specifications1.pdf
http://www.leedstestobjects.com/wp-content/uploads/TOR-18FG-product-specifications1.pdf
https://static1.squarespace.com/static/5367b059e4b05a1adcd295c2/t/551ae42be4b046662454b34d/1427825707349/catphan504manual.pdf
https://static1.squarespace.com/static/5367b059e4b05a1adcd295c2/t/551ae42be4b046662454b34d/1427825707349/catphan504manual.pdf
http://www.qrm.de/content/pdf/QRM-Thorax.pdf
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Figura 5.1: Cilindros de test en los que se introducen medios de contraste de
diferentes densidades, antes de ser alojados en el interior del maniquí QRM.

que la métrica FOM utilizada es capaz de detectar los cambios que realiza el
equipo para mantener una determinada calidad de imagen, en términos de
dosis por frame, tal y como ha sido reportado por diferentes autores (Samei
et al., 2005; Gagne et al., 2003). En general, el equipo fluoroscópico analiza-
do está diseñado para limitar las variaciones del kVp, de la filtración de Cu
y de la anchura de pulso con el fin de evitar la degradación de la imagen,
en función del protocolo seleccionado. Sin embargo, la variación observada
de las métricas de imagen en función del FOV está relacionada con el modo
de adquisición de la señal: en escopia y campos de 48 y 42 cm, el sistema
adquiere en modo binned (combinación de dos píxeles en ambas direcciones
del detector), mientras que en los campos de 32 y 22 cm utiliza el modo
unbinned (cada píxel proporciona una única señal, sin combinarse entre sí).
En cine, en cambio, el modo binned se aplica en los campos de 48, 42 y 32
cm, y el unbinned en el de 22 cm. En general, los protocolos seleccionados
utilizan el modo binned cuando se considera necesario priorizar la SNR fren-
te a la resolución espacial (ver Tabla 10 de la contribución II), modificando
por tanto el tamaño de la matriz y la densidad de píxeles por mm. Así, en
escopia se observa la menor SNR en campos de 32 cm, pues en ese FOV
el sistema adquiere en modo unbinned con un tamaño de matriz de 1440 x
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1440 píxeles. Análogamente, en cine se observa la mayor SNR en campo de
32 cm porque en ese caso el sistema trabaja en modo binned, con una matriz
de 720 x 720 píxeles. Los resultados demuestran que la SNR en escopia es
menor que en cine, y que para 4 y 8 cm de PMMA la mayor SNR en escopia
se obtiene cuando se selecciona el protocolo “FL Ped <12 kg”, siendo en to-
do caso menor que la proporcionada por el protocolo análogo de cine “Card
<12 kg”. En términos de la FOM, en escopia los resultados son similares a
los obtenidos en relación a la SNR, con menores valores en campos de 32
cm debido al uso de píxeles unbinned, y valores máximos observados para
4 cm de espesor en el protocolo “FL Ped <12 kg”. En cine, en cambio, la
FOM permanece prácticamente invariable en los campos de 48-32 cm, pues
en todos ellos se utiliza el modo binned, cambiando solamente el tamaño de
la matriz. Sólo en el protocolo “Card <12 kg”, que usa el modo unbinned,
se observa una disminución significativa. En cualquier caso, debido a la gran
diferencia existente en el ruido de las imágenes de cine y escopia, la FOM no
es una métrica recomendable para comparar dichos modos de adquisición.
Por último, en escopia podemos observar que la HCSR aumenta conforme
disminuye el FOV, debido fundamentalmente a que la magnificación unbin-
ned aumenta la resolución espacial a costa de un mayor ruido. Además, se
observa que la HCSR del protocolo pediátrico de escopia en campo de 22
cm es significativamente mayor que la correspondiente al cine, debido fun-
damentalmente a que el tamaño focal en escopia para pequeños espesores de
paciente es menor (0.6 mm en escopia, frente a 1.0 mm en cine).

El análisis de los números Hounsfield (HU) obtenidos por el modo CBCT
en la imagen del módulo correspondiente del maniquí Catphan mostró una
falta de exactitud en referencia a los valores nominales (ver Tabla 7 de la
contribución II). Esta discrepancia es fundamentalmente debida a la mayor
radiación dispersada generada por el haz cónico respecto de la que se obtiene
con los haces altamente colimados típicos del TC, lo que aumenta el ruido
en las imágenes reconstruidas e implica una menor detectabilidad de los te-
jidos de bajo contraste. Además, en las adquisiciones CBCT se produce un
endurecimiento del haz que influye en los valores de densidad obtenidos. Sin
embargo, este efecto no es relevante en Cardiología Intervencionista, ya que
los cardiólogos habitualmente seleccionan de manera manual el ancho y nivel
de ventana que permite la correcta visualización de los tejidos de interés. En
términos de la resolución espacial, en la Figura 9 de la contribución II se
puede observar una mayor MTF en todas las frecuencias espaciales para el
modo de adquisición CBCT de baja dosis “5sDR-L”, comparado con el modo
estándar “5sDRc”, debido a que éste último tiene un filtro de suavizado y un
mayor tamaño focal (1.0 mm frente a 0.6 mm). Por otra parte, el NPS del
modo de baja dosis presenta un desplazamiento a altas frecuencias que no se
observa en el modo estándar, fundamentalmente debido al filtro de suavizado
del modo 5sDRc. Además, el hecho de que el modo 5sDR-L no utilice filtro
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de suavizado es la causa de que tanto la MTF como el NPS no sean cero en
la frecuencia de Nyquist, produciéndose un efecto de aliasing. El pico de baja
frecuencia en ambos modos es posiblemente debido a ruido estructural. En
cualquier caso, es evidente por la Figura 10 de la contribución II, así como
por los valores de la Tabla 8, que la cantidad de ruido del modo de baja
dosis es significativamente mayor que el correspondiente al modo 5sDRc: la
desviación estándar de los valores de píxel obtenidos en un ROI de 128 x 128
píxeles en la parte central del módulo de uniformidad del maniquí Catphan
fue aproximadamente 4.5 veces mayor en la imagen adquirida con el protoco-
lo 5sDR-L. Una manera de reducir el incremento de ruido en dicho protocolo
sería realizar una colimación en el sentido cabeza-pies previa a la adquisi-
ción rotacional, lo que además redundaría en una menor dosis a paciente.
Por otra parte, el análisis del UI del correspondiente módulo de uniformi-
dad del maniquí Catphan reveló una hipodensidad de la señal en su parte
central, comparado con la periferia (efecto cupping), posiblemente debido a
inexactitudes del sistema de corrección por endurecimiento del haz (Tabla 8
y Figura 10 (c) de la contribución II). Por último, el análisis subjetivo de
la visualización de los cilindros de diferentes densidades del maniquí QRM
mostró que con el protocolo 5sDR-L y campo 42 cm era posible distinguir
pequeños vasos de 1 mm de diámetro y 300 HU, para un espesor de imagen
de 6 mm (ver Figura 12 y Tabla 9 de la contribución II). Dado que en arte-
riografía coronaria se considera que una atenuación óptima para visualizar
tejido es la correspondiente a una variación de 250-300 HU (Becker et al.,
2003), se puede inferir que con la configuración de los protocolos instala-
dos en el equipo es posible visualizar estructuras delgadas de alto contraste
durante los procedimientos clínicos.

En términos de dosis a paciente, la caracterización del equipo mostró el
esperado aumento del Ka,e por frame al incrementar el espesor de maniquí
de PMMA, tanto en escopia como en cine, con un aumento dado por un
factor 3-12 en caso de utilizar cine en lugar de escopia (ver Tablas 1-4 de la
contribución II). Como el sistema permite almacenar imágenes o secuencias
de escopia en formato DICOM, una posible área de mejora sería la utiliza-
ción de la escopia para documentar los procedimientos clínicos, en lugar de
secuencias de cine, en caso de que no se requiera una alta calidad de imagen
(Vano et al., 2008b). Por otra parte, utilizar en cine el protocolo Card <12
kg en lugar del LV 3040 con campos de 22 cm supone reducir el Ka,e por
frame en un factor 3 para espesores de 4 cm de PMMA, y en un factor 2.2
para espesores de 8 cm de PMMA, no observándose sin embargo variación
significativa en los modos de escopia correspondientes. En consecuencia, otra
posible actuación que reduciría la dosis a paciente sería utilizar protocolos
de cine de baja dosis en pacientes pediátricos de menos de 12 kg, en aquellos
procedimientos en los que una alta calidad de imagen no fuera necesaria. En
el caso de las adquisiciones rotacionales, utilizar el protocolo CBCT estándar
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en el maniquí de cabeza de 16 cm implica aumentar la dosis en un factor de
aproximadamente 3 respecto del protocolo de baja dosis, en términos de la
magnitud D(0) definida por Fahrig et al. (2006), del PKA y del Ka,r, incre-
mento que es aún mayor para el maniquí de cuerpo de 32 cm (ver Tabla 5
de la contribución II). Por otra parte, en la Tabla 6 puede observarse que
utilizar el protocolo de cine Card <12 kg en modo biplano es similar, en
términos de PKA, a la adquisición rotacional de baja dosis 5sDR-L, aunque
el Ka,r es mayor (28%). En cambio, cuando se utiliza en modo biplano el
protocolo de cine estándar LV 3040, el Ka,r es similar al obtenido por el pro-
tocolo estándar del CBCT, siendo el PKA menor (24%). Sin embargo, el uso
del CBCT permite distribuir la dosis en piel sobre más ángulos de proyec-
ción, lo que ayuda a limitar la aparición de efectos deterministas en paciente
y contribuye a generar campos de radiación dispersa más homogéneos aún
que los debidos a las adquisiciones en modo biplano —efecto que redunda
en la buena correlación observada en la contribución III entre la dosis en
cristalino y el equivalente de dosis, ver Sección 5.1.4, página 106—.

Finalmente, cabe concluir que los resultados obtenidos en la caracteri-
zación del sistema fluoroscópico biplano, realizada utilizando tres aproxima-
ciones diferentes, permiten afirmar que el equipo proporciona imágenes de
calidad suficiente, y que las bajas dosis estimadas en cristalino no son conse-
cuencia de un bajo rendimiento clínico producido por una incorrecta defini-
ción de los protocolos empleados. Antes al contrario, los resultados indican
que el sistema está adecuadamente ajustado para realizar procedimientos de
CI pediátrica, existiendo incluso algunas oportunidades de optimización o
mejora que de llevarse a cabo implicarían una menor dosis tanto en piel de
paciente como en cristalino de los trabajadores expuestos.

5.2.2. Caracterización del equipo de Radiología Digital en
un procedimiento de optimización

El análisis de los indicadores de dosis proporcionados por el equipo di-
gital de Radiología convencional pediátrica, que fueron registrados por un
software automático de gestión, indicó que en los estudios de tórax AP en
niños menores de 1 año de edad se superaba de manera recurrente los co-
rrespondientes DRLs —en términos de Ka,e—, definidos por la Comisión
Europea (Kohn et al., 1996). Todos los valores de dosis fueron previamente
calibrados frente a cámara de ionización en previsión de posibles inexactitu-
des en el cálculo realizado por el equipo. En la Tabla 3 de la contribución V
se muestran los resultados de la comparación entre los valores de dosis esti-
mados por el equipo y los medidos con cámara de ionización para diferentes
espesores de PMMA, aplicando un protocolo automático de adquisición y
manteniendo constante la distancia foco-detector de imagen —que es la ma-
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nera habitual de trabajar en la práctica clínica con pacientes delgados—. En
ella se puede observar que la discrepancia aumenta conforme disminuye el
espesor de PMMA, alcanzando valores de hasta el 62% en espesores de 4
cm —que se corresponden aproximadamente con pacientes pediátricos me-
nores de 1 año—. Este comportamiento puede explicarse si el equipo estima
el Ka,e para pacientes adultos de espesor estándar, equivalente a 20 cm de
PMMA, sin corregir por otros espesores ni por la correspondiente disminu-
ción de la radiación retrodispersada. Aunque es recomendable en todo caso
calibrar los indicadores de dosis de los equipos radiológicos —siendo de hecho
obligatorio de acuerdo al Protocolo Español de Control de Calidad, revisión
2011 (PECCRD, 2012)—, en Radiología Digital convencional pediátrica es
de especial importancia a tenor de los resultados obtenidos, ya que el equipo
puede sobreestimar la dosis a paciente de manera significativa y generar por
tanto falsas alarmas (ver Sección 5.3.2, página 122).

Una vez verificada la falta de conformidad detectada, se procedió a rea-
lizar el consiguiente procedimiento de optimización sin dilación, tal y como
exige la nueva Directiva 2013/59, lo que incluye en primera instancia carac-
terizar completamente el sistema en términos de dosis y calidad de imagen
para establecer el estado de referencia inicial. Para ello se consideró que lo
más rápido y efectivo era aplicar el modelo de Rose a las imágenes de un test
de Leeds TOR CDR4 obtenidas por el equipo en modo automático, en térmi-
nos de las métricas SNR, HCSR y FOM, y observar los posibles cambios en
las mismas respecto del estado de referencia (ver Sección 1.2.6.2, página 16).
Aunque como se ha comentado el modelo de Rose no es apto para evaluar el
rendimiento diagnóstico de las imágenes clínicas, sí es útil para cuantificar los
cambios en la calidad de la imagen producidos como consecuencia de posibles
intervenciones realizadas en el equipo o en los procedimientos. Dicho análisis
de la calidad de imagen física se consideró imprescindible complementarlo
con un estudio VGA que tuviera en cuenta la respuesta del observador, co-
mo se verá más adelante. Sin embargo, la aplicación de la teoría de sistemas
lineales, en términos de métricas como la DQE o el NPS, no se consideró
necesaria porque la constancia física de la imagen podía evaluarse fácilmente
con las métricas del modelo de Rose, y porque en las adquisiciones plana-
res de tórax la anatomía del paciente es la causa principal que perturba la
percepción del observador (Samei et al., 1999), y en tales casos una DQE
máxima no garantiza un óptimo diagnóstico (Bath, 2010). Además este efec-
to es aún mayor en pediatría debido a la gran variabilidad morfológica de los
pacientes y a los artefactos producidos por su movimiento, lo que incluye la
pérdida de resolución debida a las altas frecuencias cardíacas y respiratorias,
especialmente en neonatos.

Dado que en el estado de referencia el equipo estaba trabajando en modo

4https://www.leedstestobjects.com/index.php/phantom/tor-cdr/

https://www.leedstestobjects.com/index.php/phantom/tor-cdr/
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manual, con las técnicas radiológicas definidas por defecto en el protocolo
de imagen utilizado se obtuvo una disminución significativa de los valores
de la SNR y de la HCSR con el espesor de PMMA, conforme a una ley
exponencial (ver curvas rojas en la Figura 3 de la contribución V). Dicha
disminución implica una degradación significativa de la calidad de la imagen,
especialmente para grandes espesores —lo que por otra parte es poco rele-
vante en pediatría—. Tal efecto podría compensarse si se modificaran en sala
los parámetros de adquisición de acuerdo al espesor del paciente, o bien si se
ajustaran más adecuadamente las técnicas establecidas por defecto, aunque
los únicos tres protocolos del equipo —small, medium y large— no permiten
alcanzar suficiente resolución. El análisis de la FOM muestra también una
disminución en la métrica conforme aumenta el espesor de PMMA, alcanzan-
do valores próximos a cero a partir de 8 cm (ver línea roja en la Figura 4 de
la contribución V). Este efecto es probablemente consecuencia del alto ruido
obtenido en el detector de imagen en las adquisiciones con grandes espesores
de PMMA, pues todas las medidas se realizaron sin rejilla antidifusora. Ade-
más, como la distancia foco–detector es constante, la distancia del maniquí
TOR CDR a dicho detector aumenta para cada espesor de PMMA —pues
está colocado en su centro—, causando por tanto una pérdida de la calidad
de la imagen.

La acción en sala realizada consistió básicamente en la definición de pro-
tocolos automáticos de adquisición optimizados para pacientes pediátricos
menores de 5 años de edad, lo que incluyó la reducción del kVp por defecto
y de los mA, así como la selección de la cámara central del CAE y el ajuste
de los parámetros de procesado de la imagen —nivel y ancho de ventana y
algoritmo de detección de bordes—, en función de los tres tamaños de pa-
ciente definidos por el fabricante, small, medium y large. La aplicación de los
nuevos protocolos produjeron un cambio significativo en el comportamiento
de las métricas del modelo de Rose. Así, se observó una menor variación
de la SNR y la HCSR con el espesor de PMMA, lo que es indicativo del
funcionamiento del exposímetro automático, diseñado para mantener en lo
posible la misma exposición en el detector, y por tanto la misma calidad de
imagen, independientemente del espesor del paciente y del kVp aplicado (ver
curvas de color azul en la Figura 3 de la contribución V). El uso del CAE
permitió además aumentar significativamente la FOM para bajos espesores
de PMMA, especialmente en 4 cm (ver línea de color azul en la Figura 4 de
la contribución V). Ello es debido a que aunque para pequeños espesores la
SNR disminuye significativamente con los nuevos protocolos CAE, la corres-
pondiente reducción en términos de dosis a paciente es aún mayor, resultando
en un incremento neto de la FOM. Es significativo también el hecho de que
al intentar mantener la SNR en todo el rango de espesores considerado, el
sistema CAE consigue un mayor valor de dicha métrica que el modo manual
en espesores de 16 y 20 cm de PMMA. Sin embargo, la resolución espacial
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es similar en dichos espesores, siendo también significativamente menor para
4 y 8 cm.

En términos de dosis a paciente, la acción en sala produjo una significativa
reducción del Ka,e en niños menores de 1 año, tal y como sugería la FOM en
el análisis de la calidad física de la imagen: aproximadamente un 50% de los
valores son inferiores al DRL propuesto por la Comisión Europea en todos
los rangos de edad considerados (ver Figura 2 de la contribución V). En la
Tabla 5 puede observarse además que en términos del tercer cuartil de las
distribuciones del Ka,e, la reducción global es de aproximadamente un 56%
en niños menores de 1 año. Para niños entre 1 y 5 años, en cambio, no se
aprecia disminución significativa, aunque las métricas del modelo de Rose sí
indican un aumento del ruido y una disminución de la resolución espacial,
así como un ligero incremento de la FOM en espesores de 8 cm de PMMA.

En resumen, el análisis de la calidad física de la imagen y de la dosis
a paciente mostró una reducción significativa de las métricas utilizadas y
de las distribuciones del Ka,e en niños menores de 1 año, correspondiéndo-
se con un aumento de la FOM. Para niños de entre 1 y 5 años de edad,
se observó una disminución de las métricas de imagen, así como un ligero
aumento de la FOM, sin evidencias de disminución de la dosis. Por todo
ello, se hizo evidente la necesidad de demostrar con un test que tuviera en
cuenta la respuesta del observador que el rendimiento clínico de las imáge-
nes no se había visto comprometido tras realizar la acción en la sala (ver
Sección 1.3.5.2, página 28). En tal caso, se consideraría que el procedimiento
de optimización ha cumplido sus objetivos y se daría por cerrado. La razón
fundamental de elegir un test basado en puntuaciones subjetivas del obser-
vador, o test VGA, fue que se consideró que era el método adecuado para
analizar los estudios planares de tórax en pacientes pediátricos objeto de la
optimización, pues en ellos se necesita evaluar clínicamente tanto estructu-
ras anatómicas como patologías. Además, los tres radiólogos elegidos para
realizar el test ciego —en el sentido de que no sabían a priori si las imágenes
se habían obtenido antes o después de la acción en sala— tenían la sufi-
ciente experiencia clínica como para puntuar las imágenes eficazmente, de
acuerdo a unos ítems basados en las guías de calidad de imagen publicadas
previamente por la Comisión Europea (Kohn et al., 1996), que ellos mismos
rediseñaron y consensuaron. Por otra parte, era imperativo que el test pu-
diera hacerse por medio de una sencilla estructura logística —anonimización
de las imágenes en PACS, elaboración de plantillas, etc., ver Figura 5.2—,
y que además permitiera efectuar los análisis estadísticos correspondientes
con la suficiente rapidez como para cumplir con la exigencia de la nueva
Directiva de realizar las acciones correctoras sin dilación. Así, se diseñó un
test VGA que consistía básicamente en dos tipos de análisis que se aplicaban
a las adquisiciones que cumplían unos mínimos requisitos geométricos y de
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inspiración, y que se denominaban Evaluación de los Criterios de Imagen y
Evaluación General. El primero consiste en decidir si son o no visibles deter-
minadas estructuras anatómicas, como los senos costofrénicos, los bronquios
principales o la tráquea. Al ser éste un test binario en el que la variable tiene
una baja probabilidad de ser falsa, se aplicó el modelo estadístico de Poisson
y el método de las ecuaciones estimadoras generales, o GEE en sus siglas
inglesas (Hanley et al., 2003). El modelo utilizado es capaz de evaluar tanto
al radiólogo como el “momento” —antes o después de la optimización—, así
como sus interacciones. En cambio, el test Evaluación General tenía 3 posi-
bles puntuaciones, óptimo, aceptable e inaceptable, que debían ser aplicadas
a 4 características generales de las imágenes clínicas: ruido, contraste, visua-
lización de bordes y aceptabilidad general diagnóstica. Como las variables
podían tener 3 posibles valores numéricos, en este caso se aplicó el modelo
multinomial y el método GEE, evaluando de nuevo radiólogo y momento. Los
resultados de la Evaluación de los Criterios de Imagen mostraron que sólo
se observaron diferencias estadísticamente significativas entre las imágenes
obtenidas antes y después de la acción en sala en la visualización de los senos
costofrénicos, aunque este efecto fue probablemente debido a la existencia de
enfermedades pulmonares en las imágenes seleccionadas, que pudiera haber
sido mitigado si se hubiera aumentado el tamaño de la muestra. Respecto
del test Evaluación General, no se encontraron diferencias significativas ni
en el contraste ni en la visualización de bordes, aunque en ambos aspectos
se demostró que los radiólogos evaluaban de manera diferente. Sin embargo,
sí se observó un incremento significativo en la percepción del ruido por parte
de dos radiólogos, resultado análogo al obtenido en el análisis físico de la
calidad de la imagen. Por último, no hubo unanimidad entre los radiólogos
en las conclusiones relacionadas con la aceptabilidad general diagnóstica: dos
de ellos no encontraron diferencias significativas, mientras que otro sí obser-
vó un peor comportamiento de las imágenes tras la optimización (para una
visualización gráfica de los resultados del test, ver Figura 6 de la contribu-
ción V). En resumen, el análisis VGA fue capaz de detectar la acción en la
sala, encontrándose una mayor percepción del ruido en las imágenes obte-
nidas con los nuevos protocolos automáticos de adquisición, además de una
posible disminución de la calidad general de las imágenes. Estos resultados
se corresponden con los obtenidos en el análisis físico de la imagen basado
en el modelo de Rose. Sin embargo, la visualización de todas las estructuras
anatómicas requeridas, así como de bordes bien definidos y un óptimo con-
traste, demostró que la acción en la sala no comprometió la calidad clínica de
las imágenes, considerándose concluido el procedimiento de optimización al
haberse reducido la dosis por debajo de los niveles de referencia. Aunque un
estudio ROC hubiera sido capaz de evaluar con mayor precisión la capacidad
diagnóstica de las adquisiciones en términos de una patología determinada,
su realización no se consideró en ese momento necesaria ni adecuada en tér-
minos de coste-beneficio (ver Sección 1.3.5.1, página 26).
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Figura 5.2: Instrucciones para el test VGA utilizado en el procedimiento de
optimización dosimétrica de la sala de RD pediátrica.

En la Tabla 7 de la contribución V se muestra una comparación de di-
ferentes procedimientos de optimización realizados por varios autores, en
términos de la reducción neta de los valores del indicador de dosis Ka,e en
estudios de tórax realizados en pacientes pediátricos. La mayor reducción
se observa en Kostova-Lefterova et al. (2015), que utiliza un modo manual
de adquisición basado en una tabla de técnicas radiográficas definidas por
rangos de edad. La dosis final obtenida también es la menor, probablemente
debido al bajo kVp y mAs aplicado. Aunque Kostova-Lefterova et al. utiliza
detectores de película-pantalla, sus técnicas son similares a las reflejadas en
la Tabla 1 por Knight (2014), aplicadas a sistemas DR, así como al kVp op-
timizado reportado por Martin et al. (2013) para sistemas CR. Todos estos
autores utilizan tablas de exposición y modos manuales de trabajo, excepto
Paulo et al. (2011), que optimiza la dosis en un sistema CR utilizando el
modo automático y 77 kVp en niños con pesos entre 5-10 kg —son comunes
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los pacientes con pesos mayores de 5 kg hasta 1 año de edad (WHO, 2014)—.
Guo et al. (2013) ha mostrado que en un sistema DR que trabaja en modo
CAE en estudios de neonatos, adquisiciones a 70 kVp producen una mejor
eficiencia en términos de dosis que la selección de 60 kVp, con calidades de
imagen aceptables. Sin embargo, los otros estudios mencionados sugieren que
las dosis promedio finales pueden disminuirse aplicando tablas de exposición
en modo manual, siempre que las técnicas radiográficas indicadas están bien
optimizadas. De hecho, la utilización de modos automáticos de trabajo en
niños pequeños está desaconsejada por ICRP (ICRP-121, 2013), ya que su
uso puede ser ineficiente en términos de calidad de imagen —posicionamiento
de las cámaras CAE en lugares anatómicos poco relevantes clínicamente—,
e inseguro en relación a la dosis a paciente —como consecuencia de exposi-
ciones parciales de cámaras CAE que provoquen un aumento innecesario de
la dosis en piel, o subexposiones en detector debidas a una falta de cubri-
miento de las cámaras por parte del paciente, obligando a la repetición del
estudio—. Sin embargo, el uso de tablas o cartas de exposición fue descartado
durante el procedimiento de optimización debido a que se consideró aún más
inseguro que la aplicación de protocolos automáticos: la alta movilidad de
los técnicos de imagen de nuestro hospital por los diferentes departamentos
de Radiología, Cirugía e Intervencionismo no permitía asegurar la correcta
formación de los mismos en relación a la sala de RD pediátrica considera-
da. En cualquier caso, debe extremarse la precaución cuando se seleccionan
protocolos automáticos de adquisición en pacientes pediátricos menores de 1
año. Las dosis de radiación y la calidad de las imágenes deben ser evaluadas
convenientemente y con la suficiente regularidad para asegurar la integridad
clínica de los estudios radiológicos realizadas en la sala. En este sentido, el
uso de sistemas automáticos de gestión de dosis, como se verá en la próxima
sección, resulta fundamental.

5.3. Aplicación de los sistemas automáticos de ges-
tión de dosis

Como se ha indicado en las Secciones 1.2.3 (página 8) y 1.3.3 (página
24), aunque la nueva Directiva 2013/59 no requiere explícitamente el uso de
sistemas automáticos de gestión de dosis (ADMS, en sus siglas inglesas), la
obligación de que los procedimientos de optimización se realicen sin dilación
hace imprescindible su uso al menos en las prácticas especiales de Radiolo-
gía e Intervencionismo (EC, 2015; Vano et al., 2005). Además, la Directiva
exige que se revisen y utilicen los DRLs, y que se determine la distribución
de la estimación de las dosis individuales, estableciendo rangos por edad y
peso, acciones que en términos prácticos son muy difíciles de realizar sin
ADMS. Por todas estas razones, la industria está realizando un considerable
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esfuerzo en los últimos años a nivel global en diseñar y distribuir diferentes
aplicaciones comerciales que como mínimo registren los datos dosimétricos
y demográficos de los estudios, y que además analicen estadísticamente de
alguna forma los resultados. Muchos sistemas proporcionan también alar-
mas que permiten al usuario vigilar estrechamente el desarrollo del proceso
radiológico, y algunos incluso realizan estimaciones de la dosis efectiva, de
la dosis en órganos y de la dosis máxima en piel del paciente en procedi-
mientos intervencionistas. De igual manera, los SFM están ya aplicando de
manera habitual en la rutina clínica diaria las diferentes funcionalidades que
dichos sistemas proporcionan. En esta tesis doctoral se han utilizado fun-
damentalmente dos ADMS comerciales: CARE Analytics5 en CI pediátrica,
prototipo desarrollado por Siemens Healthcare que adquiere del equipo to-
da la información relacionada con la exposición en cada evento de dosis, y
DoseWatch6 en RD pediátrica, sistema comercial distribuido por General
Electric Healthcare que registra los indicadores de dosis y los parámetros de
exposición, genera alarmas dosimétricas y proporciona análisis estadísticos
sencillos. Como se verá en las secciones siguientes, el sistema CARE Analy-
tics permitió la estimación de la dosis anual en cristalino de los cardiólogos
intervencionistas pediátricos por medio de simulaciones simples con mani-
quí y correlaciones con los indicadores de dosis (contribuciones III y IV),
mientras que el sofware DoseWatch permitió detectar un problema de pro-
tección radiológica del paciente en RD pediátrica y realizar el consiguiente
procedimiento de optimización (contribución V).

5.3.1. Los sistemas de gestión de dosis en la estimación de
la dosis anual en cristalino

Todos los datos relacionados con las exposiciones realizadas durante los
procedimientos de CI pediátrica fueron recogidos con el ADMS CARE Analy-
tics, incluyendo los valores de PKA por procedimiento, lo que permitió co-
rrelacionar el indicador de dosis a paciente con la estimación de la dosis
en cristalino de los cardiólogos intervencionistas. El sistema utilizado obtie-
ne toda la información relacionada con cada evento de dosis por medio del
informe estructurado (DSR, en sus siglas inglesas), y permite la exporta-
ción de todos los datos a una hoja de cálculo para que el usuario realice las
operaciones necesarias, aunque no ejecuta análisis estadísticos ni permite la
introducción de factores de corrección (ver Figura 5.3). Por tanto, todos los
valores del indicador de dosis PKA proporcionados por el software debieron
ser posteriormente corregidos por el factor obtenido al comparar las medidas
de la cámara de transmisión del equipo con las obtenidas con una cámara de

5https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/
2011/imaging_therapy/him201103015.htm

6http://www3.gehealthcare.es/es-es/servicio/dosewatch

https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/2011/imaging_therapy/him201103015.htm
https://www.siemens.com/press/en/pressrelease/?press=/en/pressrelease/2011/imaging_therapy/him201103015.htm
http://www3.gehealthcare.es/es-es/servicio/dosewatch
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Figura 5.3: Algunos de los parámetros técnicos de adquisición por evento de
dosis mostrados por el software de gestión CARE Analytics (Siemens Health-
care), procedentes del equipo fluoroscópico biplano utilizado en Cardiología
Intervencionista pediátrica.

ionización convenientemente calibrada (PECCRD, 2012).

El ADMS utilizado resultó muy útil durante el proceso de análisis de las
correlaciones, pues permitió obtener los datos dosimétricos de manera ágil
e inferir conclusiones relacionadas no sólo con la dosis a los pacientes, sino
también con el espectro de radiación de los haces considerados, gracias al
análisis de la filtración añadida en cada evento de dosis, del foco utilizado y
del kVp en ambos planos. De hecho, las consideraciones realizadas acerca de
las calidades de haz habitualmente utilizadas en sala RQR6-RQR9, o bien las
calidades extremas RQR2-RQR10, no hubieran sido posibles si no se hubiera
dispuesto de un sistema que permitiera obtener fácilmente la distribución de
los parámetros técnicos de adquisición en el intervalo de tiempo considerado.

Análogamente, la simulación con maniquí antropomórfico descrita en la
contribución IV, que permitió obtener una primera aproximación a la dosis
anual en cristalino de los cardiólogos intervencionistas pediátricos de nuestro
centro, fue posible llevarla a cabo porque se obtuvo fácilmente la distribución
de los indicadores de dosis elegidos —en nuestro caso, el tiempo de escopia
y los frames de cine— no sólo por procedimiento y arco, sino también por
cardiólogo y modalidad de imagen empleada. Tras modelar las distribuciones,
obtener los valores típicos correspondientes y calcular la probabilidad de uso
de las diferentes modalidades de imagen —también gracias al ADMS—, una
sencilla multiplicación por el número de procedimientos al año y por las dosis
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medidas en los ojos del maniquí con dosímetros de estado sólido permitió
obtener el resultado (ver ecuación 1 de la contribución IV). De hecho, las
mismas condiciones de irradiación del maniquí en el montaje experimental
se decidieron en función de los parámetros de adquisición más probables
en sala para los protocolos utilizados —en términos del FOV, del modo de
escopia y adquisición, del número de frames y pulsos por segundo, todo ello
por cada plano, etc.—, información que sólo es posible obtener con suficiente
seguridad por medio de los ADMS.

La posibilidad de obtener fácilmente gracias a los ADMS las distribu-
ciones de probabilidad de los tiempos de escopia y de los frames de cine
permite describir la eficiencia del cardiólogo intervencionista en términos de
la dosis a paciente. Aún más, el análisis de la evolución en el tiempo de
las distribuciones de probabilidad de los indicadores de dosis para un mis-
mo procedimiento y cardiólogo puede suponer un nuevo enfoque al control
de calidad en intervencionismo. Del mismo modo, un análisis de las distri-
buciones de probabilidad de los indicadores de dosis de diferentes equipos
fluoroscópicos permitiría realizar comparaciones precisas entre salas. Todos
estos puntos merecen ser objeto de estudios posteriores.

5.3.2. Los sistemas de gestión de dosis en los procedimientos
de optimización dosimétrica

Al igual que ocurre en intervencionismo, en RD pediátrica todos los indi-
cadores de dosis proporcionados por los equipos deben ser convenientemente
corregidos. Aunque el sistema DoseWatch utilizado en la contribución V
no permite la aplicación de factores de corrección a la dosis, sí es posible
exportar los valores a una hoja de cálculo y corregir posteriormente. Sin em-
bargo, esto pierde la capacidad de realizar análisis estadísticos correctos en
términos de dosis —aunque el software permite analizar otros conceptos, ver
Figura 5.4—, además de que el sistema de alertas puede dar falsos positivos
o negativos por el mismo motivo.

En cualquier caso, el ADMS resultó también esencial en la obtención de
las distribuciones de los indicadores de dosis de los estudios analizados. Gra-
cias a su análisis pudo detectarse que los valores medios, medianas y tercer
cuartiles de las distribuciones de Ka,e en niños menores de 1 año en los es-
tudios de tórax PA/AP eran superiores al correspondiente DRL propuesto
por la Comisión Europea. Además, con el ADMS pudieron estudiarse los
parámetros relacionados con la exposición y se comprobó que el protocolo
de adquisición de tórax PA/AP no estaba correctamente definido para neo-
natos y lactantes. El protocolo estaba en cambio diseñado por el fabricante
para trabajar manualmente con unos valores predefinidos de kVp y mAs más
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Figura 5.4: Distribución de los estudios realizados en 2017 en niños menores
de 1 año de edad en una sala de RD pediátrica, proporcionado por el software
de gestión de dosis DoseWatch (General Electric Healthcare).

propios de niños en el rango de edad 1-5 años que de niños menores de 1
año, y además el ADMS mostró que dichos valores por defecto no eran ha-
bitualmente corregidos por los técnicos de imagen para ajustar la exposición
al espesor del paciente concreto. El procedimiento de optimización trató de
corregir estos problemas realizando la correspondiente acción en la sala, que
como se ha comentado consistió básicamente en activar el control automáti-
co de la exposición, reduciendo los valores por defecto del kVp y de los mA.
La utilización posterior del ADMS para obtener las nuevas distribuciones
del Ka,e mostró que el protocolo manual produjo más outliers que el modo
automático, posiblemente consecuencia de cambios inusuales en los paráme-
tros de exposición por parte de los técnicos de imagen. Sin embargo, no se
observó de manera concluyente el efecto de la aplicación del CAE en niños
menores de 1 año de edad, en términos de la dispersión estadística: en niños
menores de 3 meses se observó mayor dispersión, que en cambio fue menor
en niños entre 6-12 meses. Es de esperar que el estudio de las distribuciones
de los indicadores de dosis mediante diagramas de cajas y rangos de peso
pueda representar el efecto del modo automático de adquisición. De hecho,
puede afirmarse que la principal limitación del trabajo está relacionada con
la ausencia de distribuciones o DRLs locales por rangos de peso, ya que,
aunque el ADMS utilizado puede incorporar dicho parámetro, no lo registra
porque no se incluye de manera habitual en el DSR proporcionado por el
equipo —salvo anotación explícita por parte del técnico de imagen—. Sin
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embargo, estudios recientes de exámenes pediátricos de TC sugieren que el
uso de grupos de edad para el establecimiento de DRLs es suficientemente
realista y exacto en muestras de más de 30 pacientes (Vassileva y Rehani,
2015).

En definitiva, los ADMS permiten la realización rápida y segura de pro-
cedimientos de optimización dosimétrica sin retraso indebido, tal y como
requiere la nueva Directiva 213/59 EURATOM: los procedimientos serán
rápidos porque los ADMS permiten obtener las distribuciones de los indica-
dores de dosis de manera inmediata, y serán seguros porque el registro de
los parámetros relacionados con la exposición es automático, lo que evita
posibles fuentes de error y consumo innecesario de tiempo en la cumplimen-
tación de cuestionarios —por ejemplo, todos los estudios mostrados en la
Tabla 7 de la contribución V han sido realizados tomando datos de la sala
manualmente—. Pero tan importante o más que ello es que el uso de los
ADMS permite detectar problemas de protección radiológica del paciente
que de otro modo podrían pasar desapercibidos. De hecho, el procedimiento
de control de calidad rutinario realizado en la sala de RD pediátrica por el
SFM, de acuerdo a lo requerido por el Real Decreto de Calidad en Radio-
diagnóstico 1976/1999 (BOE, 1999), basado a su vez en la Directiva 97/43
EURATOM, ya derogada, no detectó el problema de protección radiológica
de los estudios de tórax en neonatos y lactantes. La razón probable es que
dicho Real Decreto sólo requiere 10 estimaciones de dosis en pacientes están-
dar, lo cual es claramente insuficiente en pediatría, donde resulta necesario
tener una muestra mayor y clasificar los valores obtenidos por rangos de
edad y de peso. En la Tabla 6 de la contribución V se muestran valores me-
dios, medianas y tercer cuartiles de la distribución de Ka,e correspondientes
a estudios pediátricos de abdomen, tórax y pelvis, obtenidos de acuerdo a lo
exigido por la Directiva 97/43, y comparados con los DRLs recomendados
por la Comisión Europea: ninguno de ellos supera los niveles de referencia. El
uso de ADMS permite obtener estadísticos de las distribuciones de los indi-
cadores de dosis en toda la población, y además clasificarlos como convenga
en al menos diferentes rangos de edad.
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Conclusiones

Si tiene más de tres acordes, es jazz.

Lou Reed

A continuación se exponen las principales conclusiones de los trabajos
realizados en la presente tesis doctoral, de acuerdo a los objetivos indicados
(ver Sección 3, página 33 y ss.), a los resultados obtenidos y a los materiales
y métodos utilizados (ver Sección 4, página 35 y ss.).

1. En Cardiología Intervencionista pediátrica es muy improbable superar
el límite de dosis en cristalino de 20 mSv al año exigido por la nueva
Directiva 2013/59 EURATOM, si el equipo fluoroscópico utilizado está
convenientemente ajustado.

2. La calidad de imagen del equipo biplano de Cardiología Intervencio-
nista pediátrica es suficiente para realizar los procedimientos clínicos,
a pesar de las bajas dosis observadas tanto en paciente como en traba-
jadores expuestos.

3. Es posible realizar simulaciones simples con maniquí antropomórfico de
procedimientos de Cardiología Intervencionista que permitan obtener
una cota superior de la dosis anual en cristalino de los trabajadores
expuestos, así como una primera aproximación al verdadero valor de
la dosis en cristalino de los cardiólogos intervencionistas que no usen
habitualmente pantallas plomadas, como es el caso de los cardiólogos
intervencionistas pediátricos.

4. En Cardiología Intervencionista pediátrica es posible estimar la dosis
en cristalino realizando medidas indirectas, aunque con mayor incerti-
dumbre. De los comparativamente altos valores obtenidos de la dosis en
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cristalino normalizados a los indicadores de dosis cabe concluir que las
pantallas plomadas deben utilizarse de manera más regular y eficiente.

5. Se ha realizado un procedimiento de optimización dosimétrica en una
sala de Radiología Digital convencional en los estudios de tórax de
pacientes menores de 1 año. Ya que la reducción se consiguió activando
la cámara central del exposímetro automático, puede concluirse que es
posible optimizar dichos estudios aplicando protocolos automáticos de
adquisición.

6. En procedimientos de optimización realizados en Radiología Digital
pediátrica las metodologías basadas en los test VGA y en el modelo de
Rose son suficientes para evaluar la integridad de la capacidad diag-
nóstica del sistema, obteniéndose buena correlación entre la relación
señal-ruido en maniquí y la percepción visual del ruido en las imáge-
nes clínicas.

7. Tal y como requiere la nueva Directiva 2013/59, los sistemas de gestión
de dosis permiten la realización rápida y segura de procedimientos de
optimización sin retraso indebido. Además, el uso de tales sistemas
permite detectar problemas de protección radiológica del paciente que
de otro modo pueden pasar desapercibidos.
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Apéndice A

Consecuencias

Hacerte viejo es un asunto fascinante.
Cuanto más mayor eres,
más mayor quieres ser.

Keith Richards

A continuación se presentan los trabajos realizados posteriormente a los
descritos en las contribuciones que constituyen la presente tesis doctoral, y
que son en gran medida su consecuencia. En la primera sección se resumirá
el proceso de optimización realizado en la sala de CI pediátrica que trata de
aprovechar las oportunidades de mejora, en términos de dosis y calidad de
imagen, que fueron descubiertas durante la caracterización del equipo fluo-
roscópico biplano utilizado (trabajo descrito en la contribución II), así como
durante los análisis de los datos dosimétricos proporcionados por el ADMS
en las contribuciones III y IV. Posteriormente, se describe brevemente el
proyecto de investigación que el SFM ha iniciado en Radiología Intervencio-
nista (RI) pediátrica con el doctorando como investigador principal, y que
tiene entre sus objetivos el establecer DRLs locales y correlacionar los indi-
cadores de dosis a paciente con las estimaciones de la dosis en cristalino de
los trabajadores expuestos, de manera análoga a lo descrito en la contribu-
ción III. Finalmente, se incluye un resumen del acuerdo de colaboración que
el SFM ha suscrito con una empresa tecnológica española para realizar un
proyecto de investigación conjunto en el que el doctorando es el investigador
principal, y que tiene como objetivo diseñar una impresora 3D multimaterial
dedicada a la Física Médica que permita fabricar maniquíes antropomórficos
paciente-específicos aptos para su uso tanto en la optimización de procedi-
mientos radiológicos —con objeto de facilitar procesos como los descritos en
la contribución V— como en la verificación de tratamientos de Radioterapia.

129



130 Apéndice A. Consecuencias

A.1. Optimización en Cardiología Intervencionista
pediátrica

Durante la caracterización del equipo fluoroscópico biplano Siemens Artis
Zee VC14, descrita en la contribución II, así como durante los análisis de
los datos dosimétricos proporcionados por el ADMS realizados durante el
desarrollo de los trabajos descritos en las contribuciones III y IV, pudo
observarse que existían algunas oportunidades de mejora tanto en la selección
o diseño de los protocolos utilizados como en los procedimientos de trabajo
habituales en sala. En resumen, los aspectos encontrados susceptibles de ser
optimizados fueron:

1. Se observó que la selección del protocolo de escopia FL Ped <12 kg para
campos de 22 cm presenta mejores valores de SNR que el protocolo de
escopia habitualmente utilizado, FL 3040, aunque la reducción de la
dosis a paciente no es significativa.

2. La utilización en cine del protocolo Card <12 kg en lugar del habitual
LV 3040 en campos de 22 cm supone una reducción del Ka,e por frame
en un factor 3 para espesores de 4 cm de PMMA, y en un factor 2.2
para espesores de 8 cm de PMMA, aunque se produce una disminución
significativa de la SNR.

3. Se observó que en cine el Ka,e por frame es mayor que el correspondien-
te en escopia en un factor 3-12, dependiendo del espesor del maniquí
de PMMA considerado.

4. El análisis de los datos proporcionados por el ADMS confirmó que
de manera habitual se empleaba en sala la escopia “normal” FL 3040.
Además, el número de frames por segundo utilizado en cine era habi-
tualmente 30 s−1.

5. En el caso de las adquisiciones rotacionales, se observó que utilizar el
protocolo CBCT estándar en el maniquí de cabeza de 16 cm implica
aumentar la dosis en un factor de aproximadamente 3 respecto del
protocolo de baja dosis, en términos tanto de D(0) como del PKA y
del Ka,r, incremento que es aún mayor para el maniquí de cuerpo de
32 cm.

6. Durante el desarrolló de las medidas en sala se observó que habitual-
mente no se colimaba a paciente antes de comenzar la adquisición ro-
tacional del CBCT.

Una vez evaluadas las oportunidades de mejora, se acordó con el Servicio
de Cardiología Infantil y con el fabricante del sistema fluoroscópico biplano
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empleado realizar las siguientes acciones en sala para optimizar la dosis de
radiación:

1. Establecer protocolos por peso de paciente tanto en escopia como en
cine, con rangos <20 kg, 20-40 kg, >40 kg, además de mejorar los
parámetros de procesado de imagen y ajustar la dosis por pulso con
ayuda del técnico de aplicaciones del fabricante.

2. Reducir los frames por segundo en los protocolos de cine hasta un valor
aceptable clínicamente, considerando las altas frecuencias cardíacas de
los pacientes pediátricos.

3. Recomendar el uso en sala de las escopias de baja dosis frente a las
medias y altas, fomentando el uso progresivo de las mismas en función
de la calidad de imagen requerida.

4. Recomendar la utilización de la escopia para documentar los procedi-
mientos clínicos en lugar de secuencias de cine, en caso de que no se
requiera una alta calidad de imagen, ya que el sistema utilizado permite
almacenar imágenes o secuencias de escopia en formato DICOM.

5. Ajustar los protocolos de adquisición en modo CBCT en términos de
los parámetros de procesado de imagen y de la dosis por pulso, así
como recomendar a los cardiólogos intervencionistas pediátricos el uso
del protocolo de baja dosis 5sDR-L en caso de que el ruido en la imagen
no sea un factor limitante.

6. Tratar de reducir el ruido en las adquisiciones del CBCT realizando una
colimación previa a la adquisición rotacional en el sentido cabeza-pies,
lo que además redundará en una menor dosis a paciente.

Una vez realizadas las acciones en sala mencionadas, se recogieron con el
ADMS CARE Analytics los datos dosimétricos de 97 procedimientos realiza-
dos desde el 1 de septiembre de 2016 hasta el 9 de enero de 2017, tomándose
como referencia los 1003 procedimientos realizados desde noviembre de 2009
hasta diciembre de 2014 (Corredoira et al., 2015). Como puede observarse en
la Figura A.1, tras la optimización realizada se consiguió reducir la mediana
del indicador de dosis PKA un 41%. El análisis pormenorizado del procedi-
miento de optimización realizado y de los consiguientes resultados obtenidos
serán objeto de próximas publicaciones.
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Figura A.1: Optimización de la dosis a paciente en términos del PKA en la
sala de CI pediátrica, realizada tras el análisis de las oportunidades de mejora
observadas en las contribuciones II, III y IV.

A.2. DRLs y dosis cristalino en Radiología Inter-
vencionista pediátrica

La Comisión Europea afirmó en sus Guías sobre DRLs en imagen pe-
diátrica (EC, 2015) que no existen datos disponibles sobre embolización o
escleroterapia de malformaciones vasculares, procedimientos de neurorradio-
logía, arteriografía, biopsias guiadas por TC o radiología intervencionista
biliar, y que aunque son relativamente raros, estos procedimientos pueden
causar exposiciones a dosis individuales muy altas, y que por tanto se debe
alentar el desarrollo de DRLs locales para estos procedimientos. Asimismo, la
Publicación 135 de ICRP (ICRP-135, 2017), en sus puntos 287 y 285, afirma
que no existen actualmente DRLs nacionales en Radiología Intervencionista
pediátrica, y que dichos valores deben ser urgentemente establecidos. Ade-
más, el Artículo 56 de la nueva Directiva 2013/59 EURATOM exige a los
estados miembros que garanticen el establecimiento, la revisión periódica y
el uso de DRLs para los procedimientos de Radiología Intervencionista, y la
disponibilidad de orientación para este propósito. Por último, se encontró
que la literatura relacionada con la estimación de la dosis en cristalino de los
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(a) Algunos datos dosimétricos propor-
cionados por el software DOLIR SR,
utilizado para obtener DRLs en Radio-
logía Intervencionista pediátrica.

(b) Dosímetros OSL (nanoDot e In-
Light) y electrónicos (Raysafe i2) colo-
cados en radiólogo intervencionista pe-
diátrico para estimar dosis en cristalino.

Figura A.2: Principales métodos utilizados en el proyecto de investigación
Dr. Luis Álvarez 2016.

trabajadores expuestos en Radiología Intervencionista pediátrica es prácti-
camente inexistente, desconociéndose cuáles son los niveles anuales de dosis
alcanzados o la dosis por procedimiento.

Por todas estas razones, el SFM del Hospital Universitario La Paz con-
sideró necesaria la presentación de un proyecto de investigación al Instituto
de Investigación del hospital, IdiPAZ 1, que tuviera como objetivo obtener
DRLs locales por rangos de edad y peso en los procedimientos más impor-
tantes de RI pediátrica, así como relacionar los indicadores de dosis con las
estimaciones de la dosis en cristalino de los radiólogos intervencionistas pe-
diátricos —análogamente a lo realizado en la contribución III—. Para ello
se haría uso principalmente del ADMS DOLIR SR —desarrollado por físicos
del Hospital Clínico San Carlos, de Madrid (Sanchez et al., 2015)— y de sis-
temas dosimétricos electrónicos de lectura directa i22 y OSL Landauer (ver
Figura A.2). Dicho proyecto, del que el doctorando es investigador principal,
ha sido premiado y becado por los “Premios de excelencia de IdiPAZ. Ayuda
a Proyectos de Investigación Dr. Luis Álvarez - 2016”, y está actualmente en
fase de desarrollo.

Las salas vasculares intervencionistas objeto del estudio están dotadas de
un equipo Philips Integris 3000, un equipo biplano digital de panel plano Phi-

1http://www.idipaz.es/PaginaDinamica.aspx?IdPag=1&Lang=ES
2http://raysafe.com/Products/Staff/RaySafe%20i2

http://www.idipaz.es/PaginaDinamica.aspx?IdPag=1&Lang=ES
http://raysafe.com/Products/Staff/RaySafe%20i2
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Figura A.3: Aproximación a los DRLs locales en Radiología Intervencionista
pediátrica en términos del PKA, clasificados por rangos de peso en procedi-
mientos diagnósticos y terapéuticos.

lips Allura Clarity FD20/15 y un equipo digital de panel plano Philips Allura
Xper FD20. Los procedimientos más habituales realizados son quimioembo-
lizaciones y radioembolizaciones hepáticas, colangiografías transparietohepá-
ticas, stulografías, TIPS (shunt protosistémico intrahepático transyugular),
vías centrales, arteriografías diagnósticas y embolizaciones de sangrados. Los
sujetos del estudio son pacientes pediátricos, con edades comprendidas entre
los 0 y 15 años. Se estima que a lo largo de los dos años de duración del
Proyecto Luis Álvarez se podrán analizar procedimientos realizados a un mí-
nimo de 384 pacientes (2 pacientes/día x 2 días/semana x 48 semanas/año x
2 años). Considerando que puedan analizarse 5 procedimientos distintos, los
más comunes e importantes, se estima que podrán estudiarse aproximada-
mente un mínimo de 76 casos por procedimiento. Si sólo se pudieran analizar
los procedimientos realizados en 1 año, durante 2 días a la semana, se obtie-
ne un número mínimo de 192 pacientes, aproximadamente 38 pacientes por
estudio, considerando de nuevo que se analizarán 5 procedimientos distintos.
Decualquier manera, el número es suficiente para inferir conclusiones esta-
dísticas con suficiente nivel de significación. Los trabajadores expuestos en
los que se realizarán estimaciones de la dosis en cristalino son 3-4 médicos,
y puntualmente 3-5 enfermeras y 1-3 técnicos de radiología.

En la Figura A.3 se muestra una primera aproximación a los DRLs lo-
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cales en RI pediátrica por rangos de peso, clasificados en procedimientos
diagnósticos y terapéuticos o exclusivamente diagnósticos —debido a la es-
casez del tamaño de la población, en este caso se ha optado por representar
los valores en un rango intercuartílico—. Como se verá en el Apéndice B,
página 139, este trabajo se ha presentado como comunicación oral en el V
Congreso Regional europeo de la Asociación Internacional para la Protección
Radiológica (IRPA), celebrado en La Haya en junio de 20183. Además, se
han presentado en el XI Congreso Regional sudamericano IRPA, celebrado
en La Habana en abril de 20184, los primeros resultados de DRLs locales
y dosis absorbida en cristalino de pacientes en un procedimiento de Neu-
rorradiología Intervencionista pediátrica relacionado con el tratamiento de
retinoblastomas con quimioterapia intra-arterial. Todos estos trabajos serán
objeto de futuras publicaciones.

A.3. Impresora 3D multimaterial en Física Médica

El desarrollo de soluciones médicas en distintas especialidades del sec-
tor sanitario utilizando tecnologías de impresión 3D y software aplicado está
creciendo en los últimos años, con aplicaciones en planificación quirúrgica de
intervenciones complejas, dispositivos médicos a medida o maniquíes docen-
tes (Rankin et al., 2018; Ganguli et al., 2018; Naftulin et al., 2015; Hoarau et
al., 2014). Sin embargo, la aplicación de esta tecnología en el área de la Física
Médica es más reciente, existiendo ejemplos en la literatura relacionados con
el radiodiagnóstico de la mama y la fabricación de maniquíes antropomórfi-
cos o genéricos de control de calidad (Qiu et al., 2018; Ikejimba et al., 2017;
Mitsouras et al., 2015). Las principales limitaciones del uso de la impresión
3D en la fabricación de maniquíes son el coste en tiempo de elaboración del
producto y el material empleado en la fabricación del mismo, que además
de ser equivalente a tejido debe presentar diferentes densidades electrónicas
que permitan su correcto uso dosimétrico. Estas limitaciones son la causa
principal de que la impresión 3D multimaterial paciente-específica aún no
sea una realidad de uso común en Física Médica.

Durante la realización del procedimiento de optimización en la sala de
RD pediátrica descrito en la contribución V, se hizo evidente la necesidad
de utilizar maniquíes antropomórficos pediátricos para ajustar de manera
óptima las técnicas radiológicas de los protocolos de adquisición, pues en
caso contrario la idoneidad de los ajustes se verifican en estudios realiza-
dos con pacientes reales —lo que por otra parte constituye el procedimiento
habitual—. Esta metodología conlleva el riesgo intrínseco de realizar estudios

3https://irpa2018europe.com/
4http://www.irpacuba.com/

https://irpa2018europe.com/
http://www.irpacuba.com/
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con exposiciones incorrectas que pueden provocar una mala calidad de ima-
gen o una dosis a paciente inadecuada —o incluso la repetición del estudio—,
situación que puede darse en todas las modalidades. Debido a que los mani-
quíes antropomórficos pediátricos existentes en el mercado son relativamente
caros y no son lo suficientemente versátiles como para cumplir de manera efi-
caz con las demandas requeridas, nuestro SFM estimó que lo más apropiado
para poder verificar procedimientos de optimización dosimétrica era utilizar
maniquíes antropomórficos pediátricos paciente-específicos construidos con
tecnología de impresión 3D. Además, también se consideró la posibilidad
de que la impresión de regiones anatómicas específicas del paciente permita
una mayor exactitud en la verificación dosimétrica de los tratamientos de
Radioterapia (Michiels et al., 2018; Meyer et al., 2018; Craft y Howell, 2017;
Kamomae et al., 2017), así como una mejor simulación de la irradiación de
pacientes y profesionales expuestos en situaciones de exposición planificada
de Radiología y Cardiología Intervencionista (Hazelaar et al., 2018).

(a) Impresión 3D de cráneo
paciente-específico.

(b) Impresión 3D de maxilar infe-
rior paciente-específico.

(c) Órbitas paciente-específicas
para simulación de cirugía maxilo-
facial.

(d) Maniquí general para optimi-
zación dosimétrica en RD neona-
tal.

Figura A.4: Diferentes maniquíes construidos con el primer prototipo de im-
presora 3D instalado en el Servicio de Física Médica del Hospital Universitario
La Paz.
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Por todos estos motivos, el SFM entró en contacto con la empresa tecno-
lógica española Abax Innovation Technologies5 en febrero de 2017, y firmó en
septiembre del mismo año en nombre de IdiPAZ un convenio de colaboración
para la realización de un proyecto de investigación, en el que el doctorando es
el investigador principal. El proyecto tiene como objetivo el desarrollo de una
impresora multimaterial 3D paciente-específica dedicada a la dosimetría de
radiaciones en Física Médica, incluyendo también el desarrollo de materiales
plásticos con densidades equivalentes a los tejidos irradiados. Durante la rea-
lización del proyecto el SFM proporcionará y analizará las imágenes DICOM
de TC necesarias para establecer la relación de números Hounsfield–densidad
electrónica de los diferentes materiales plásticos imprimibles, verificando las
correspondientes curvas de calibración. Asimismo, el SFM supervisará el con-
trol de calidad de los materiales diseñados al efecto, irradiándolos en con-
diciones controladas para obtener su respuesta dosimétrica por medio de
dosímetros de estado sólido ópticamente estimulados y de semiconductor. El
SFM asesorará en la construcción y diseño del prototipo de impresora 3D
multimaterial con el objetivo de cumplir con los requisitos exigibles para su
aplicación en el campo de la Física Médica. Además, propondrá la realización
de diferentes modelos de maniquíes antropomórficos y genéricos de control
de calidad para las diferentes modalidades diagnósticas y terapéuticas, que
serán imprimidos en el prototipo y probados dosimétricamente. La impreso-
ra 3D multimaterial deberá contar con al menos 4-5 sistemas de extrusión o
inyección que permitan la impresión en el mismo plano de al menos 4 ma-
teriales con densidades electrónicas adecuadas, correspondientes a la región
anatómica cuya interacción con la radiación ionizante quiera ser evaluada.
Las velocidades de impresión variarán en función de los materiales utiliza-
dos en cada caso. La máquina deberá ser de ambiente cerrado —todos sus
componentes mecánicos, térmicos y móviles se hallarán dentro de una carca-
sa protectora—, con el fin de evitar interacciones indebidas entre las partes
internas de la máquina y su zona de producción con el ambiente exterior que
puedan ser causa de sobrecontracciones en los materiales y deformación de
las piezas finales.

Desde la puesta en marcha del proyecto, la atención recibida por los me-
dios de comunicación6 7 y por diferentes estamentos políticos8 es creciente.
Aunque en realidad el proyecto acaba de comenzar, ya se han analizando
las densidades másicas y electrónicas de diferentes materiales por medio del
estudio de sus Unidades Hounsfield, se han diseñado e imprimido diferentes

5https://www.abax3dtech.com/
6https://www.youtube.com/watch?v=SyRNp7X3rpQ
7http://www.telemadrid.es/programas/telenoticias-fin-de-semana/

MANDIBULAS-2-2047315260--20180908030425.html
8http://www.comunidad.madrid/noticias/2018/06/26/

presente-futuro-tecnologia-3d-debate-hospital-paz

https://www.abax3dtech.com/
https://www.youtube.com/watch?v=SyRNp7X3rpQ
http://www.telemadrid.es/programas/telenoticias-fin-de-semana/MANDIBULAS-2-2047315260--20180908030425.html
http://www.telemadrid.es/programas/telenoticias-fin-de-semana/MANDIBULAS-2-2047315260--20180908030425.html
http://www.comunidad.madrid/noticias/2018/06/26/presente-futuro-tecnologia-3d-debate-hospital-paz
http://www.comunidad.madrid/noticias/2018/06/26/presente-futuro-tecnologia-3d-debate-hospital-paz
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maniquíes pediátricos de control de calidad de imagen para Radiodiagnós-
tico, así como maniquíes para control de calidad de TC simuladores de Ra-
dioterapia, y se ha colaborado con el Servicio de Maxilofacial del hospital
imprimiendo varios maniquíes paciente-específicos que han facilitado algu-
nas de las intervenciones quirúrgicas realizadas (ver Figura A.4). Dada la
formación de los físicos médicos en España (o radiofísicos hospitalarios), que
son especialistas en imagen médica, con conocimientos de física de materia-
les, electrónica y programación, siendo además facultativos que acceden a
la especialidad desde cualquier licenciatura técnica (incluyendo físicos, quí-
micos, ingenieros, etc.), es posible considerar que son ellos los profesionales
sanitarios mejor situados para liderar la aplicación de la impresión 3D en
Medicina.
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Otras contribuciones

Soy la señora de al lado
cuando no estoy en el escenario.

Aretha Franklin

A continuación se presenta una lista de otros trabajos científicos realiza-
dos por el doctorando en relación con los temas referidos en la presente tesis
doctoral.

1. Título del trabajo: Local diagnostic reference levels in paediatric
interventional radiology procedures.

Autor: Luis Alejo Luque; José Bayón Llera; Carlos Huerga Cabrerizo;
Joan Novo Torres; Teresa Hernández Cabrero; Dolores Ponce Dorrego;
Gonzalo Garzón Moll; Eduardo Guibelalde del Castillo.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: V European IRPA Congress. Encouraging
Sustainability in Radiation Protection.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: The Hague, The Netherlands.

Fecha de celebración: 07/06/2018.

Fecha de finalización: 08/06/2018.

Entidad organizadora: International Radiation Protection Associa-
tion (IRPA).

2. Título del trabajo: Dosis de radiación absorbida en cristalino de
pacientes pediátricos en el tratamiento de retinoblastomas.
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Autores: Alba Obesso de Diego; Luis Alejo Luque; Carlos Huerga Ca-
brerizo; Eva Corredoira Silva; Antonio Serrada Hierro; Eduardo Gui-
belalde del Castillo.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: XI Congreso Regional de Seguridad Radioló-
gica y Nuclear. Cultura de seguridad, un compromiso compartido.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: La Habana, Cuba.

Fecha de celebración: 16/04/2018.

Fecha de finalización: 20/04/2018.

Entidad organizadora: International Radiation Protection Associa-
tion (IRPA).

3. Título del trabajo: Caracterización de los dosímetros de lectura di-
recta RaySafe i2 para intervencionismo.

Autores: Mercè Ginjaume; Roberto Sánchez; Luis Alejo Luque; José
Miguel Fernández Soto; Eva Corredoira Silva; José Bayón Llera; Luisa
Mota; Antonio Serrada Hierro; Eliseo Vañó.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: 5o Congreso conjunto 21 SEFM / 16 SEPR.
La radiación: progreso y salud.

Autor de correspondencia: No.

Ciudad de celebración: Girona, Cataluña, España.

Fecha de celebración: 13/06/2017.

Fecha de finalización: 16/06/2017.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

4. Título del trabajo: Dosimetría a los pacientes pediátricos en catete-
rismos cardíacos e impacto de las adquisiciones en modo tomográfico.

Autores: Eva Corredoira Silva; Eliseo Vañó; Luis Alejo Luque; Fede-
rico Gutiérrez Larraya; Carlos Huerga Cabrerizo.

Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: 5o Congreso conjunto 21 SEFM / 16 SEPR.
La radiación: progreso y salud.

Autor de correspondencia: No.

Ciudad de celebración: Girona, Cataluña, España.

Fecha de celebración: 13/06/2017.
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Fecha de finalización: 16/06/2017.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

5. Título del trabajo: Estimación con maniquí de la dosis anual en
cristalino de cardiólogos intervencionistas pediátricos.

Autores: José Bayón Llera; Luis Alejo Luque; Cristina Koren Fernán-
dez; Eva Corredoira Silva; Antonio Serrada Hierro.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: 5o Congreso conjunto 21 SEFM / 16 SEPR.
La radiación: progreso y salud.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Girona, Cataluña, España.

Fecha de celebración: 13/06/2017.

Fecha de finalización: 16/06/2017.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

6. Título del trabajo: OSL nanoDots: experiencia clínica de un Servicio
de Física Médica.

Autor: Luis Alejo Luque.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: 5o Congreso conjunto 21 SEFM / 16 SEPR.
La radiación: progreso y salud.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Girona, Cataluña, España.

Fecha de celebración: 13/06/2017.

Fecha de finalización: 16/06/2017.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

7. Título del trabajo: Optimización de la dosis de radiación en ra-
diología convencional pediátrica: una aplicación de la nueva Directiva
2013/59 EURATOM.

Autor: Luis Alejo Luque.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: La Protección Radiológica en 2016.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Madrid, Comunidad de Madrid, España.

Fecha de celebración: 19/04/2017.
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Fecha de finalización: 19/04/2017.

Entidad organizadora: SEPR.

8. Título del trabajo: Cone Beam CT radiation dose in paediatric car-
diac catheterization procedures.

Autores: Eva Corredoira Silva; Luis Alejo Luque; Eliseo Vañó Carrua-
na; Cristina Koren Fernández; Rodrigo Plaza Núñez; Antonio Serrada
Hierro; Carlos Huerga Cabrerizo.

Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: IRPA 14th International Congress. Practicing
Radiation Protection.

Autor de correspondencia: No.

Ciudad de celebración: Cape Town, República Sudafricana.

Fecha de celebración: 09/05/2016.

Fecha de finalización: 13/05/2016.

Entidad organizadora: International Radiation Protection Associa-
tion (IRPA).

9. Título del trabajo: Radiation dose optimization in paediatric con-
ventional imaging using automatic dose data management software.

Autores: Luis Alejo Luque; Eva Corredoira Silva; Francisco Sánchez
Muñoz; Zulima Aza Villarrubia; Rodrigo Plaza Núñez; Antonio Serra-
da Hierro.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: IRPA 14th International Congress. Practicing
Radiation Protection.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Cape Town, República Sudafricana.

Fecha de celebración: 09/05/2016.

Fecha de finalización: 13/05/2016.

Entidad organizadora: International Radiation Protection Associa-
tion (IRPA).

Observaciones: Trabajo nominado al Young Professional Award.

10. Título del trabajo: Cone Beam CT radiation dose in paediatric diag-
nostic cardiac catheterisation procedures.

Autores: Eva Corredoira Silva; Luis Alejo Luque; Antonio Serrada
Hierro; Rodrigo Plaza Núñez; Eliseo Vañó; Federico Gutiérrez Larraya.
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Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: European Workshop on DRLs in Paediatric
Imaging.

Autor de correspondencia: No.

Ciudad de celebración: Lisboa, Portugal.

Fecha de celebración: 15/10/2015.

Fecha de finalización: 17/10/2015.

Entidad organizadora: European Society of Radiology / European
Commission.

11. Título del trabajo: Diagnostic Reference Levels for paediatric con-
ventional imaging obtained using DoseWatch: a road to optimization.

Autor: Luis Alejo Luque.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: European Workshop on DRLs in Paediatric
Imaging.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Lisboa, Portugal.

Fecha de celebración: 15/10/2015.

Fecha de finalización: 17/10/2015.

Entidad organizadora: European Society of Radiology / European
Commission.

12. Título del trabajo: Aplicación de la Directiva 2013/59/EURATOM
en radiología convencional digital pediátrica: obtención de niveles de
referencia diagnósticos.

Autores: Rodrigo Plaza Núñez; Luis Alejo Luque; Eva Corredoira
Silva; Antonio Serrada Hierro.

Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: IV Congreso Conjunto SEFM-SEPR.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Valencia, Comunidad Valenciana, España.

Fecha de celebración: 23/06/2015.

Fecha de finalización: 26/06/2015.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

Observaciones: Premio al mejor póster del IV Congreso Conjunto
SEFM-SEPR.
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13. Título del trabajo: Utilización de un sistema OSL para medida de
dosis en cristalino.

Autores: Cristina Koren Fernández; Luis Alejo Luque; Rodrigo Plaza
Núñez; Antonio Serrada Hierro.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: IV Congreso Conjunto SEFM-SEPR.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Valencia, Comunidad Valenciana, España.

Fecha de celebración: 23/06/2015.

Fecha de finalización: 26/06/2015.

Entidad organizadora: SEFM—SEPR.

14. Título del trabajo: Eye lens dose received by paediatric interventio-
nal cardiologist and relation with patient doses.

Autores: Luis Alejo Luque; Eva Corredoira Silva; Cristina Koren Fer-
nández; Francisco Sánchez Muñoz; Rodrigo Plaza Núñez; Carlos Ferrer
García; Antonio Serrada Hierro.

Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: International Conference on Individual Mo-
nitoring of Ionising Radiation.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Brujas, Bélgica.

Fecha de celebración: 20/04/2015.

Fecha de finalización: 24/04/2015.

Entidad organizadora: SCK—CEN.

Ciudad entidad organizadora: Mol, Bélgica.

15. Título del trabajo: Estimated radiation dose to the eye lens with
photoluminiscence dosimeters. IAEA-CN-223-171. 2014.

Autores: Luis Alejo Luque; Cristina Koren Fernández; Carlos Ferrer
Garcia; Francisco Sánchez Muñoz; Carlos Huerga Cabrerizo; Eva Co-
rredoira Silva; Rodrigo Plaza Núñez.

Tipo de trabajo: Póster.

Nombre del congreso: International Conference on Occupational
Radiation Protection: Enhancing the Protection of Workers — Gaps,
Challenges and Developments.

Autor de correspondencia: Sí.
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Ciudad de celebración: Viena, Austria.

Fecha de celebración: 01/12/2014.

Fecha de finalización: 05/12/2014.

Entidad organizadora: International Atomic Energy Agency (IAEA).

Ciudad entidad organizadora: Viena, Austria.

16. Título del trabajo: Estimación de la dosis recibida en cristalino por
cardiólogos intervencionistas pediátricos.

Autores: Cristina Koren Fernández; Luis Alejo Luque; Antonio Se-
rrada Hierro.

Tipo de trabajo: Comunicación oral.

Nombre del congreso: XIV Simposio Internacional sobre dosimetra
de estado solido.

Autor de correspondencia: Sí.

Ciudad de celebración: Cuzco, Perú.

Fecha de celebración: 13/04/2014.

Fecha de finalización: 16/04/2014.

Entidad organizadora: Sociedad Peruana de Radioprotección y So-
ciedad Peruana de Física Médica.

Ciudad entidad organizadora: Lima, Perú.
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You shout in your sleep

Perhaps the price is just too steep

Is your conscience at rest if once put to the test?

You awake with a start to just the beating of your heart

Just one man beneath the sky

Just two ears, just two eyes

You set sail across the sea of long past thoughts and memories

Childhood’s end

Your fantasies merge with harsh realities

And then as the sail is hoist

You find your eyes are growing moist

All the fears never voiced say you have to make your final choice

Who are you and who am I to say we know the reason why?

Some are born, some men die beneath one infinite sky

There’ll be war, there’ll be peace

But everything one day will cease

All the iron turned to rust

All the proud men turned to dust

And so all things, time will mend

So this song will end

Childhood’s End

Pink Floyd
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