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O céancer de mama é o tipo de neoplasia mais freqlente entre mulheres.
Estima-se que ocorram cerca de 57.120 novos casos de cancer de mama em 2015. A
principal estratégia para aumentar a sobrevida de pacientes com esta doenca € a
deteccédo precoce do tumor, sendo a mamografia a técnica mais adequada para este
fim. Diante desse quadro, varios paises criaram programas de rastreamento
mamografico. Apesar do avanco da diminuicdo das mortes por cancer nesses paises,
existe a preocupacdo dos danos causados pela radiacdo ionizante. Duas medidas
importantes da qualidade do feixe de raios X sdo o espectro e o coeficiente de
converséo (cy) de KERMA no ar na superficie de entrada do simulador (K,) em dose
glandular (Dy). Para avaliar essas medidas foi modelado um mamografo e obtidos os
espectros em profundidade através do método de Monte Carlo usando o Cédigo
PENELOPE. Também foram calculadas as energias médias dos espectros em
profundidade, a camada semi redutora do espectro de saida do mamodgrafo e o
coeficiente de conversédo c,4. Através das modelagens realizadas do tubo de raios X foi
obtido o valor de 1,51 para o coeficiente de converséo c, Este resultado, quando
comparado com valores de referéncia na literatura, mostra uma diferenca entre 5% e
24%, dependendo da metodologia adotada, o que sugere uma investigacdo mais
detalhada apontando para uma unificagdo nos métodos para determinacdo da dose

glandular média.
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Breast cancer is the most common type of cancer among women. It is
estimated that there will be about 57,120 new cases of breast cancer in 2015. The
main strategy to increase the long-term survival of patients with this disease is the early
detection of the tumor, and mammography is the most appropriate method for this
purpose. Given this situation, several countries have developed mammographic
screening programs. Despite the reduction of cancer deaths in these countries, there is
a big concern about the damage caused by the ionizing radiation to the breast tissue.
Two important indications of the X-ray beam quality are the spectrum, and the
conversion coefficient (Cg) of the air KERMA on the phantom input surface (Kar) in
glandular dose (Dg). To evaluate these measures it was modeled a mammography
equipment, and obtained the depth spectra using the Monte Carlo method -
PENELOPE code. The average energies of the spectra in depth, the half value layer of
the mammography output spectrum and the Cg were also calculated. Through the
Monte Carlo simulation it was obtained the value of 1.51 for the Cg coefficient. This
result, when compared with reference values in literature, shows a difference of 5% to
24% depending on the methodology used, suggesting further detailed investigation,
pointing to the unification of the methods used on the determination of the average

glandular dose.
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1 INTRODUCAO

Atualmente o cancer € o maior desafio da sadde mundial, em 2005 das 58
milhdes de mortes no mundo 13% foi causada por cancer. No Brasil, estdo previstos
um total de 576.000 novos casos de cancer para o ano de 2015. O cancer de mama €
o tipo de neoplasia mais freqliente nas mulheres brasileiras e a que mais mata.
Estima-se que ocorram cerca de 57.120 novos casos de cancer de mama no Brasil,
em 2015 (INCA, 2014). O risco de cancer de mama aumenta com a idade, porém
observa-se uma incidéncia significativa em individuos jovens (FIGUEIRA et al, 2003).

O corpo humano é formado por milh6es de células que se reproduzem por
meio da divisdo celular em processo de regeneragdo ou de substituicdo das células
mortas, mas quando essa reproducgdo por algum motivo acontece de forma acima do
normal pode-se tornar tumores. Essas células perdem a capacidade de limitar e
controlar o seu préprio crescimento passando, entdo, a se multiplicar muito
rapidamente e sem nenhum controle. Quando as novas células ndo apresentam as
mesmas propriedades das células que lhe deram origem, existe risco de cancer. As
células se tornam cancerosas devido a um dano no DNA.

Ainda nao foi criado um método de prevencdo para o cancer de mama com
resultados concretos, a melhor forma de prolongar a vida da mulher é a deteccao
precoce da doenca. A principal técnica para deteccdo precoce € a mamografia, que
mostra diferencas nas densidades na mama, conseguindo assim detectar lesdes na
fase inicial (POLLETTI et al, 2001; TABAR et al, 1985; HULKA e STARK, 1995).
Diante desse quadro, varios paises criaram programas de rastreamento mamografico.
Os resultados tem evidenciado uma crescente diminuicdo no nimero de mortes devido
ao cancer de mama (FEIG, 1999). No entanto, a International Commission on
Radiation Protection (ICRP) no documento 103 recomenda que sejam implantados,

métodos de otimizacdo que garantam que o publico seja exposto aos menores niveis



de radiacdo possiveis. A preocupagdo com 0s possiveis danos causados pela
radiacdo ionizante, seja em exames de rastreamento ou circustanciais, e a inexisténcia
de um limiar de dose seguro (NCRP, 1990; NCRP, 1989), tém reativado debates e
estimulado pesquisas quanto aos efeitos estocésticos de baixas dose e baixas taxas
de dose de radiacdo ionizante. Pesquisas mostraram que as estimativas dos efeitos
biol6gicos para as técnicas aplicadas em mamografia podem ser subestimadas
(FRANKENBERG et al, 2000).

A principal forma de analisar o desempenho do sistema de raios X é o estudo
do feixe. Umas das medidas importantes da qualidade do feixe de raios X é o
espectro e o seu conhecimento € necessario para otimizar a qualidade da imagem,
desenvolver detectores de radiacdo, diminuir a dose de radiacdo recebida pelo
paciente, avaliar a resposta de dosimetros e validar modelos numéricos utilizados para
simular espectros tedricos (KUNZEL et al, 2004). Uma outra medida importante no
sistema de raios X € o coeficiente de converséo (cy) de KERMA no ar na superficie de
entrada do simulador (Kar) em dose glandular (Dg) que é fator imprescindivel na
analise da relacéo risco-beneficio da mamografia.

A espectroscopia de raios X na regido de mamografia em equipamentos
clinicos apresenta dificuldades devido as restricdes geométricas do sistema e a alta
fluéncia de fétons que atingem o detector. A distancia tipica entre o ponto focal (
centro do alvo do tubo) e o sistema receptor de imagens é de 60 cm. A alta fluéncia de
fétons que atingem o detector nessa distancia resulta na distorcao do espectro medido
devido ao empilhamento de pulsos. As seguintes técnicas experimentais tém sido
utilizadas para limitar o nimero de fétons que atingem o detector: Operar o tubo de
raios X no modo de fluoroscopia (modo de baixa corrente) e utilizar colimadores com
pequenas aberturas e/ou utilizar longas distancias entre o ponto focal e o detector a
fim de limitar o angulo sélido (KUNZEL et al, 2004).

Em mamoégrafos, no entanto, essas técnicas sdo impossiveis de serem

executadas, a excecdo do uso do colimador pois na grande parte dos mamaografos nao



possuem modo fluoroscopia acoplado ao tubo e também por ndo poder utilizar
grandes distancias entre o ponto focal e o detector devido a placa de suporte da
mama, onde fica localizado o receptor de imagens.

O espectrometro Compton e o espectrometro de difracdo tém sido utilizados
como alternativas para medidas de espectro de raios X em unidades mamogréficas
sob condic¢des clinicas. O espectrometro Compton mede o espectro espalhado por um
objeto colocado no feixe de raios X primario, a um dado angulo com relacéo a direcéo
deste feixe. O espectro espalhado é medido com detectores de germéanio hiperpuro
(HPGe). O espectro de raios X primario é calculado a partir do espectro espalhado
medido, usando as expressdes para o espalhamento Compton e as se¢des de choque
de Klein-Nishina (Yaffe, 1976).

Embora a determinacdo do espectro utilizando-se o0s métodos de
espalhamento Compton e difragdo de raios X possa ser aplicada em unidades
mamogréficas clinicas, o limitado tempo para uso de equipamentos utilizados para fins
de diagnostico e a precisdo necessaria na montagem do experimento dificulta a
aplicacdo destas técnicas. Alguns detectores de CdzZnTe (CZT) e PIN de silicio vem
sendo muito utilizados para fins de espectroscopia em tubos de raios X clinicos na
faixa de mamografia, mas a grande dificuldade de utilizacdo desses equipamentos
esta no alinhamento do ponto focal com o detector (MIYAJIMA et al, 2002). O uso
desses detectores apresenta um ganho na obtencdo dos espectros porque, em geral,
eles possuem pequeno tamanho o que faz com que a deteccdo ocorra de forma
adequada sem superposicao das particulas, melhorando assim sua eficiéncia (KNOLL,
1989).

Dada a necessidade do conhecimento da distribuicdo espectral e a
complexidade de se realizar medi¢cdes de espectro em equipamentos mamograficos
em condig¢@es clinicas, modelos baseados em métodos de Monte Carlo se apresentam
como alternativa para simulacdo de espectros tedricos. A modelagem computacional é

muito utilizada para estudos em mamografia [BONNE, 1997]. Sendo que a dose



absorvida pode ser determinada de diferentes maneiras. A dose glandular pode ser
estimada através de calculos numéricos, sendo que € derivada do KERMA incidente
no ar (K,) combinado com o coeficiente de converséo (c,) obtido através dos céalculos
de transporte de radiacdo, sendo esse diretamente proporcional & dose glandular.
Geralmente busca-se o coeficiente de conversao para estimar-se a dose conhecendo-
se 0 KERMA no ar produzido na posicdo de interesse.

PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons (PENELOPE) € um
codigo de simulacdo baseado no método de Monte Carlo usado para simulacdes
diversas. Este codigo é uma ferramenta muito Util para simulacées com geometrias
complexas. O codigo PENELOPE descreve bem o transporte de fétons e elétrons na
matéria e alcanca bons resultados na vizinhanca das interfaces entre materiais

(BLAZY, 2006).

1.1REFERENCIAL TEORICO

Apesar da descoberta dos raios X por Roentgen em 1895, foi somente em
1913 que houve a primeira visualizagdo de um tecido mamario. I1Sso ocorreu atraves
dos estudos reportados por Albert Salomon, um cirurgido alemdo que obteve
radiografias de espécimes de uma mastectomia completa (BASSETT et al, 1994;
HOFF, 2000). Muitos pesquisadores trabalharam de forma independente de 1927 até
0 ano de 1935, buscando a melhor forma de visualizar as lesbes que ocorriam nos
tecidos mamarios (BASSETT et al, 1994; HOFF, 2000; GABBAY, 1994).

Em 1960, Egan descreveu a técnica de alta miliamperagem e baixa
quilovoltagem e utilizou filmes industriais para facilitar a reprodutibilidade das imagens.
Até a década de 60 ndo havia sido realizada a avaliacao comercial de unidades de

raios X dedicadas a exames mamogréaficos. Nessa mesma década, no ano de 1967,



foi que a empresa CGR comecou a produzir uma série de unidades de raios X
dedicados a mamografia.

Em meados da década de 70, varias empresas comecaram a produzir as
unidades de raios X dedicadas a mamografia (ROTHENBERG, 1994; BASSETT et al,
1994). Nesse periodo ja era grande a preocupacao dos pesquisadores com a dose
recebida pelo paciente. Nesse sentido varios pesquisadores tentaram estabelecer um
parametro para relacionar a dose recebida pelo paciente e o risco de um possivel
maleficio induzido pelos exames mamogréficos.

Na década de 80 a dose glandular média (Dgm) passou a ser amplamente
difundida como sendo a grandeza a medir a dose real no tecido mais radiosensivel da
mama e € 0 que mais caracteriza o risco carcinogénico induzido pela radiacdo, em
mamografia (NG et al, 1997). Varias metodologias foram apresentadas para
determinacdo da dose glandular média nesse periodo o primeiro grande trabalo foi o
“Handbook of glandular tissue doses in mammography” publicado por Rosenstein M. e
colaboradores, em 1985 (ROSENSTEIN et al, 1985).

No inicio da década de 90, duas metodologias para determinacdo da dose
glandular média se sobressairam; uma foi desenvolvida pelo Dance D.R. que utiliza o
kerma no ar e um fator de conversdo, esse fator é calculado por simulagéo
computacional, e a outra foi desenvolvida por Wu X. e colaboradores, que utiliza a
medida da exposi¢cdo na entrada na pele e os valores tabelados de dose glandular
normalizada, (DANCE, 1990; WU et al, 1994).

Em 1997, um ano depois em que foi publicado o Protocolo Europeu de
Dosimetria baseado nos trabalhos do Dance D.R de 1990, foi publicado por Klein R. e
colaboradores um trabalho avaliando a dose glandular meédia para unidades
mamogréficas modernas e mostraram valores para o fator de converséo que relaciona
kerma no ar e dose glandular média com diferencas proximas de 11% em relacdo aos

trabalhos de Dance D.R ( KLEIN et al, 1997).



Em 2010 Tsai H.Y. e colaboradores publicaram um trabalho mostrando que o
método do Dance D.R. tem valores de doses de 9 a 21% maiores que os do Método
do WU X. para mesmas condic¢des clinicas (TSAI et al, 2010) .

A Agéncia Internacional de Energia Atdmica adotou a metodologia do Dance D.
R. em seu protocolo, TRS 457, Dosimetry in Diagnostic Radiology: An International
Code of Practice, 2007, e em suas revisdes como a de 2011 onde foi feito revisdes
dos resultados. A metodologia do Wu X. e colaboradores foi adotada pela Associacdo
Americana de Fisica Médica.

A determinacgdo dos fatores de converséo que realciona kerma no ar e dose
glandular média, utilizados pelo Dance D.R. para o célculo da dose foi feita com base
em espectros de 1979 (DANCE, 1990). Esses fatores séo utilizados até hoje sem
serem contestados, o Protoloco Europeu de Dosimetria e o Protocolo da Agéncia
Internacional de Energia Atémica sdo exemplos recentes de utilizagdo desses fatores
de converscdo datados de 1990. Outros autores, como Jansen e Klein , determina a
dose glandular média pelo método do Dance D.R., entretanto sem questionar 0s

valores dos coeficientes de conversao (JANSEN et al, 1994; KLEIN et al, 1997).

1.2 OBJETIVOS

Sob esse aspecto, 0 objetivo deste trabalho é fazer um estudo com espectros
de tubo de raios X em condi¢Bes clinicas para avaliar o valor do coeficiente de
conversao do Kerma no ar em dose glandular média. Para tanto, foram feitas
modelagens para determinar o kerma e os espectros de fotons do tubo de raios X
utilizando o método de Monte Carlo com o cédigo PENELOPE. Outros parametros
também foram analisados, como o comportamento dos espectros e do percentual de

dose em profundidade no simulador de mama.



2 FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 INTRODUCAO

A descoberta dos raios X por Roentgen em 1895 foi uma verdadeira revolugéo
na Medicina contemporénea, sua capacidade de tornar possivel a visualizacdo de
estruturas internas do corpo humano foi um avancgo, principalmente com relagdo ao
radiodiagndstico. Entretanto, logo comecaram a surgir relatos sobre efeitos danosos
causados pela radiacdo ionizante a seres humanos. Assim, o estudo das interagbes da
radiacdo com a matéria comegou a ser intensificado com o intuito de melhorar a
gqualidade da imagem fornecida pelos raios X e, também, diminuir os riscos associados
com a exposi¢ao a radiacdo. A seguir serdo descritos o0s principais efeitos de interacao
de fétons com a matéria, bem como o seu papel na formagéo da imagem e na dose

absorvida em um exame radiogréfico, em especial a mamografia.

2.2 FUNDAMENTOS DO RAIO X

2.2.1 INTERACAO ELETRON-ALVO

Quando um feixe de elétrons acelerados atinge um anteparo metdlico, eles
diminuem sua energia cinética mudando de direcdo e alguns deles emitem essa
diferenca de energia sob a forma de ondas eletromagnéticas também chamadas de
raios X. Essa diminuicdo de velocidade é explicada por causa das forcas
coulombianas existentes entre os elétrons do feixe e os elétrons e nucleo dos atomos

de alvo.



Nos tubos de raios X os elétrons sédo acelerados devido a alta voltagem que é
aplicada entre o anodo e o catodo. A energia cinética dos elétrons incidentes tem
praticamente o mesmo valor numérico da tensdo aplicada. E transferem parte de sua
energia para os elétrons orbitais dos 4&tomos do alvo. Essas interacdes ocorrem logo

apos a penetracao, ou seja, em pequena profundidade.

2.2.2 MECANISMOS DE PRODUGAO DE RAIOS X

Os raios X sao produzidos de duas formas, dependendo do tipo de interagao:

2.2.2.1 RADIACAO DE FRENAMENTO (BREMSSTRAHLUNG)

Quando um elétron passa perto do ndcleo ele é desacelerado devido as forcas
coulombianas entre o elétron e o nucleo, essa energia que é desprendida por causa da
desaceleracdo é emitida na forma de onda eletromagnética também chamada de raios
X de frenagem (bremsstrahlung), esquematizado na Figura 2.1. Como a quantidade da
energia cedida pelo elétron no processo de frenagem depende da distancia entre a
trajetoria e 0 nucleo pode-se dizer que os raios X de frenagem tém um espectro de
energia continuo, pois pode variar continuamente entre 0 minimo, quando ndo sofre

desvio, até a maxima que € a propria energia do elétron (TUCKER, 1990)



Figura 2.1Representacdo da formacéo da radiagcéo de frenamento (TAUHATA

et al, 2003).

2.2.2.2 RAIOS X CARACTERISTICOS

Quando um elétron incidente colide com um elétron orbital ele cede energia
suficiente para que o elétron orbital seja ejetado deixando uma lacuna na eletrosfera,
essa lacuna é logo preenchida por elétrons de orbitais mais energéticos. Esse elétron
que sai de uma orbita mais energética para uma menos energética diminui sua energia
potencial que é liberada em forma de raios X, conforme figura 2.2. Esses raios X
dependem diretamente das orbitas de onde os elétrons foram deslocados e cada
elemento (material) tem seus valores de energia caracteristicos, por iSso esses raios X

sao também chamados de caracteristicos.
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Figura 2.2 Representacdo da formacdo dos Raios X caracteristicos (TAUHATA

et al, 2003).

2.2.3 ESPECTRO DE EMISSAO DOS RAIOS X

Os espectros de raios X sdo utilizados nos calculos de diversos fatores como
dose e contraste de imagem assim como no célculo dos coeficientes de atenuacgéo
(KUNZEL et al, 2004). S&do representados através de um grafico da quantidade de
fotons de determinada energia versus as diferentes energias. A energia maxima
expressa em keV é igual em magnitude a voltagem de aceleracdo (kVp), mas existem
poucos foétons desta energia. Por causa da auto-absor¢ao, o namero de fétons de raios
X emitidos é muito pequeno para energias muito baixas, atingindo zero, para energias
abaixo de 5 keV. Os tracos correspondem as radiacdes caracteristicas que, para anodo
de tungsténio, s6é aparecem nos espectros gerados com tensao acima dos 70 kVp
(TAUHATA et al, 2003). A Figura 2.3 representa espectros de raios X de freamento

para tensdes de 60, 90 e 120 kV.
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Figura 2.3: Espectro de raios X de freamento com raios X caracteristicos para

voltagem pico de 60, 90, 120KV (TAUHATA et al, 2003).

2.2.4 A PRODUCAO DE RAIOS X NO TUBO

Num tubo de raios X, o feixe de elétrons é gerado por emissao termoiénica num
filamento aquecido. O campo elétrico é obtido aplicando-se uma alta voltagem entre os
terminais do tubo de raios X onde o alvo metélico, anodo, € polarizado positivamente e
o filamento, catodo, negativamente. Quando esses elétrons colidem com o alvo eles
reduzem a energia cinética. A emissao de raios X s6 ocorre, obviamente, quando
estiver ligada a alta tensdo. A energia dos raios X gerados é proporcional a tenséo
aplicada ao tubo e quanto mais alto o valor, maior também o seu poder de penetracao.
Aumentando-se a corrente, aumenta-se a intensidade do feixe.

As maquinas utilizadas para mamografia apresentam a kilovoltagem na faixa 25
a 50kV, radiologia oral de 50 a 90kV; para radiodiagnostico geral, de 50kV a 100kV e
as utilizadas em radiografia industrial, de 150 a 500kV (TAUHATA et al, 2003). A figura

2.4 mostra um esquema de tubo de raios X com seus componentes.

11



Ampola de Vidro Feixe de Elétrons

Alta Tensio Filamento
-‘x,____l
Catodo
Anode C focalizad
; - opo focalizador
Alvo de Tungsténio A Janela
Feixe de Ralos X

Figura 2.4: Esquema de uma maquina de Raios X convencional (TAUHATA et al,

2003).

2.2.5 INTERACAO DA RADIACAO ELETROMAGNETICA COM A MATERIA.

A interacdo dos fétons de raios X com a matéria se da por meio de processos que
alteram a direcdo e/ou energia dos mesmos. Por causa da sua caracteristica
ondulatoria, sem carga e massa de repouso ela tem um poder de penetracdo maior que
as particulas carregadas, podendo percorrer grandes distancias antes de sofrer a
primeira interagdo. O poder de penetragdo depende da secdo de choque de interagédo
para cada tipo de evento. Tais processos sdo os efeitos denominados fotoelétrico e

efeito Compton.

2.2.5.1 EFEITO FOTOELETRICO

O efeito fotoelétrico é caracterizado pela doacdo total da energia do foton

incidente a um unico elétron orbital, que € ejetado com uma energia definida.
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A energia minima necessaria do foéton para retirar esse elétron € a energia de
ligacdo atbmica do elétron correspondente ao nivel de energia ocupado pelo elétron no
atomo. O restante da energia do foton é transformado em energia cinética do elétron e

do &tomo (ATTIX, 1986). A equacédo 2.1 descreve esse processo:

hv = Te+Ta+Be (2.1)

onde h é a constante de Planck, v é a freqiéncia do f6ton incidente, Te é a
energia cinética do elétron removido do 4tomo, Ta é a energia cinética do &tomo e Be é
a energia de ligacdo atdbmica do elétron. Em geral, € possivel desprezar a energia
cinética do atomo na conservacgao de energia, pois a massa dos atomos é muito maior
que a do elétron. No entanto, a massa do atomo é essencial para a conservacao do

momento desse processo como mostra a equacao 2.2:

Pn =Pe + Pa (2.2)

onde Pn é o momento do féton, Pe é o momento do elétron e Pa é o momento do
atomo.

O efeito fotoelétrico é predominante para baixas energias e para elementos
quimicos de elevado numero de atdmico Z. A variagdo da se¢do de choque por atomo
para o efeito fotoelétrico, na regido de energias hv < 100 keV, onde o efeito fotoelétrico

é predominante, é proporcional a (ATTIX, 1986; TAUHATA et al, 2003):

94
(hv)3 (2.3)
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2.2.5.2 EFEITO COMPTON

Nesse efeito estd envolvido uma colisdo da radiacdo incidente com o elétron
orbital. Existe apenas uma transmissdo parcial da energia por parte da radiacdo
eletromagnética, que, em conseqiiéncia muda de direcdo. A transferéncia de energia é
dependente da direcdo do elétron emergente, portanto fétons de energia definida pode
resultar elétrons com energia variavel, com valores de zero até um valor maximo.
Assim, a informacgéo associada ao elétron emergente é desinteressante sob o ponto de
vista da deteccao da energia do féton incidente.

A atenuacao varia com o numero de elétrons por centimetro cubico do material,
que é obtido multiplicando a densidade do material pelo nUmero de elétrons por grama
do mesmo, quanto maior este numero, maior serd a atenuacdo. (ATTIX, 1986;

TAUHATA et al, 2003).
2.2.5.3 EFEITO RAYLEIGH

O espalhamento Rayleigh (ou coerente) ocorre com a absorcdo de um foton
incidente em um atomo e a sua reemissao em uma direcao diferente, com um pequeno
recuo do atomo, para garantir a conservacdo do momento. Esse processo ocorre
devido a interacdo do foton com o atomo como um todo, sem a transferéncia de
energia do féton para o atomo. O efeito Rayleigh pode ser considerado como um caso
particular do espalhamento Compton (TAUHATA et al, 2003).

2.2.6 COEFICIENTE DE ATENUACAO E SECAO DE CHOQUE MICROSCOPICA

2.2.6.1 COEFICIENTE DE ATENUACAO LINEAR TOTAL
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Quando um feixe de fétons monoenergético interage em um material de
espessura conhecida, parte do feixe é espalhada, parte é absorvida pelos processos ja
descritos e a quantidade de fétons que atravessa o material sem interagir com o

mesmo é dada pela lei de atenuag&o exponencial, como mostra a equacéo 2.4:
_ — X

onde p é a probabilidade do feixe sofrer atenuacdo devido a eventos de espalhamento

Compton, absorcdo fotoelétrica ou espalhamento Rayleigh, sendo denominado

coeficiente de atenuac&o total ou linear e |, é a intensidade do feixe inicial (TOMAL,

2007; DUCOTE e MOLLOI, 2008). Assim, o coeficiente de atenuacao linear pode ser

escrito como na equagao 2.5:
H=T+0, +0, (2.5)

Onde 7,0, eo, sdo os coeficientes de atenuacdo linear para o efeito fotoeletrico,

espalhamento Compton e Rayleigh, respectivamente.

Para materiais de baixo numero atémico, o espalhamento Rayleigh é geralmente
desprezivel para energias acima de 10 keV.

O coeficiente de atenuacao linear depende do estado fisico ou fase do material,

pois € uma funcdo do nimero de atomos presentes em uma camada do material. Uma

grandeza mais fundamental é o coeficiente de atenuagdo massico (,u/p), que

independe do estado fisico (JOHNS, 1983).

2.2.6.2. COEFICIENTE DE ATENUACAO MASSICO

15



O coeficiente de atenuagdo de um material para um determinado tipo de interag&o
varia com a energia da radiacdo, mas depende, para um mesmo material, de seu
estado fisico ou fase. Assim, a agua pode assumir valores diferentes de seus

coeficientes de atenuacdo conforme esteja no estado de vapor, liquido ou sélido.

Tabela 2.1: Dependéncia do coeficiente de atenuagdo em massa com o0 nimero atdmico.

NUmero Atémico Coeficiente de Coeficiente de

atenuacao massico atenuagdo massico (cm?/g)

para fétons de para fétons de alta

Z baixa energia

(cm?/g)

4],

energia (cm?/g)

4],

lalo 3,5 (para Z=1) a
1,9 (para Z=10)
Diminui com o
aumento de Z
11a60 0,9 (para Z=11) a
7,0 (para Z= 60)
Aumenta com o
aumento de Z
61a92 7,1 (para Z=61) a
4.4 (para Z=92)
Diminui com o

aumento de Z

2,7 (paraZ=1) a
1,4 (para Z=10)
Diminui com o

aumento de Z

0,4 (para Z=11) a
1,0 (para Z= 60)
Aumenta com 0

aumento de Z

0,1 (para Z=61) a
2,8 (para Z=92)
Aumenta com o

aumento de Z

0,8 (para Z=1)

0,5 (para Z=10)

0,5 (para Z=11)

6,0 (para Z=60)

7,0 (para Z=61)

1,6 (para Z=92)

Retirada do “National Institute of Standards and Technology - NIST
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Da mesma forma, o carbono depende de sua forma alotrépica de apresentacao:
grafite, diamante, po6 sintetizado (TAUHATA et al, 2003: ATTIX, 1986). A Tabela 2.1
mostra a dependéncia dos valores dos coeficientes de atenuacdo em massa com 0

numero atébmico.

2.3 ANATOMIA DA MAMA

Para determinar alguns parametros dosimétricos e de qualidade da imagem é
muito importante conhecer a anatomia a ser radiografada. A mamografia forma
imagens sobre-expostas das estruturas, geradas de imagens bidimensionais. Dessa
forma, deve-se conhecer as caracteristicas de posicionamento para a visualizagdo das
estruturas anatbmicas desejadas, bem como, definir a radio-opacidade dos diferentes
tecidos envolvidos no processo de formacdo da imagem. Essas caracteristicas sao
essensiais para determinar a qualidade do feixe de radiacéo incidente e da técnica a
ser aplicada (ANDOLINA et al, 1992).

A composicao dos tecidos formadores da mama pode variar com a passar dos
anos alterando sua radio-opacidade e poder de absor¢cdo de energia. Na mama o
percentual de tecido adiposo cresce durante o periodo de envelhecimento do individuo
(KUHL et al, 1997; FIGUEIRA et al, 2003). A reposi¢cdo hormonal também deve ser
levada em consideragcdo, pois retarda o processo de envelhecimento da mama
deixando a mama mais densa.

A mama é formada por trés tipos de tecidos, Glandular, Adiposo e Friboso ou
Conjuntivo. Os tecidos glandular e conjuntivo apresentam densidades semelhantes,
ndo sendo possivel diferencia-los em uma imagem mamogréfica, isto é, a radiacéo é
absorvida igualmente por esses dois tecidos. Ja o tecido adiposo apresenta uma
densidade menor que os tecidos glandular e conjuntivo, podendo ser diferenciado

destes tecidos, durante a realizacdo de um exame mamografico (BONTRAGER, 1989;
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ANDOLINA et al, 1992). A densidade relativa da mama é principalmente afetada pelas
caracteristicas mamadarias inerentes a cada paciente, estado hormonal, idade e
gestacdes. As glandulas mamarias sofrem alteracfes ciclicas associadas a elevacéo e
guedas das secrecdes hormonais durante o ciclo menstrual, alteragbes durante a
gravidez e lactacdo e alteracdes graduais que ocorrem durante a vida do paciente.
(BONTRAGER, 1989; KUHL et al, 1997).

A mama jovem é bastante densa por ser constituida de uma quantidade grande
de tecido glandular e € conhecida como mama fibroglandular. A faixa etaria comum
para a categoria fibroglandular se situa entre a p6s-puberdade até cerca de 30 anos de
idade. No entanto, mulheres de 30 anos que sdo nuliparas (nunca tiveram filho),
gestantes e mulheres na fase da lactacdo de qualquer idade também pertencem a este
grupo, porque possuem um tipo de mama muito denso.

Mulheres entre 30 e 50 anos tem mama com percentuais de gordura e tecido
glandular mais equilibrados. A mama ja ndo € mais tdo densa quanto a do grupo mais
jovem. Vaérias gestacbes em fase precoce da vida reprodutiva aceleram o
desenvolvimento de suas mamas para o tipo fibroadiposo. Apés a vida reprodutiva da
mulher, a maioria do tecido glandular mamario se atrofia e é substituido por tecido
adiposo, em um processo chamado involu¢cdo, comumente apés os 50 anos (KUHL et
al, 1997).

Essas particularidades, considerando cada mama individualmente, podem
representar uma variac@o consideravel da dose glandular absorvida e a visibilidade das
estruturas mamarias.

Outro fator adicional a ser considerado durante a andlise de uma imagem
mamaria € a compressdo. Para que as estruturas mamarias possam ser observadas
mais dispersas, para diminuir a movimentacdo da mama e para que haja menor
espalhamento da radiacdo incidente, faz-se necessaria a compressdo da mama.
Quanto maior a compressdo, melhor ser4 a imagem. Todavia, comprimir a mama é

desconfortavel para a paciente (ANDOLINA et al, 1992). Para que haja um equilibrio
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entre o desconforto da paciente e a qualidade da imagem diagndstica (que é o
beneficio trazido por essa técnica) existe um ponto de compressao considerado
satisfatério, onde a qualidade da imagem diagnostica é considerada adequada e a
paciente suporta o desconforto produzido pela compressdo. Entretanto, encontrar esse
ponto ideal € complicado e o limiar de dor € variavel de individuo para individuo, o que
faz diferenca na capacidade méaxima de suportar uma compressdo da mama. Cabe
entdo analisar que pequenas variacbes na compressdo podem gerar alteracdo na
qualidade da imagem e na radiacdo espalhada, o que altera também a dose absorvida

por essa mama (ANDOLINA et al, 1992; LOPES et al, 2000; HOFF, 2005).

2.4 PRINCIPIOS DOSIMETRICOS

A radiacao ionizante e seus efeitos podem ser descritos por varias quantidades:
Fluxo; Fluéncia; Exposicdo; Kerma; Equivalente de Dose; etc. Estas podem ser

classificadas em trés categorias:

l. Quantidade que descreve a fonte: Atividade; Intensidade, etc.

Il. Quantidades que se relacionam com o feixe de radiacdo e suas particulas:

Fluxo, Fluéncia de Energia; etc.

M. Quantidades que medem o efeito da radiacdo no meio: Kerma; Exposicao;

Dose; etc.

O interesse principal deste trabalho estd em algumas grandezas especificas
relacionadas com os espectros do tubo de raios X que possibilitem o calculo de um

fator que converte o valor do kerma no ar incidente na superficie da mama em dose

19



glandular média. A seguir serdo descritas algumas das gradezas de interesse no

presente trabalho.

2.4.1 FLUENCIA DE FOTONS E FLUENCIA DE ENERGIA

S8o grandezas utilizadas para descrever feixes de radiagdo ionizante
monoenergéticos. Normalmente utilizadas para descrever feixes de fétons, mas
também podem ser usados na descri¢do de particulas carregadas (Podgorsak, 2004).

A fluéncia de particulas ® é o quociente dN por dA, onde dN é o nimero de
particulas incidentes em uma esfera de area da seccdo plana dA como descrito na

equacgao 2.6:

o-IN
dA , emm (2.6)

A fluéncia de energia ¥ é o quociente dE por dA, onde dE é a energia radiante

incidente em uma esfera de area da seccao plana dA como descrito na equagéo 2.7

dE

V= d_A , em J/m? (2.7)

A relacao entre as duas fluéncias pode ser descrita como na equacéo 2.8:

(2.8)
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E é a energia da particula e dN representa o0 nimero de particulas com energia E.

2.4.2 DOSE ABSORVIDA

A grandeza dosimétrica dose absorvida (D) é definida, pela ICRU documento 60
(ICRU, 1998), como sendo a energia média depositada ( dE ) em um volume de

matéria de massa dm, conforme evidencia a equagéo 2.9.

dE

D=——
dm (2.9)

A unidade de medida dessa grandeza dosimétrica € joule/quilograma (J/kg), que

recebe o nome especial de gray (Gy).

2.4.3 Kerma

A grandeza de dosimetria KERMA (K) é definida, na ICRU documento 60 (ICRU,
1998), como o quociente da soma da energia cinética inicial de todas as particulas
carregadas (dEtr) liberadas por particulas descarregadas em um material de massa

determinada (dm), conforme é evidenciado na equacéo 2.10.

_dE,

D=
dm (2.10)
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A unidade de medida dessa grandeza dosimétrica é joule/quilograma (J/kg), que

recebe o nome especial de gray (Gy).

2.4.4 DOSE GLANDULAR MEDIA

Em mamografia, a dose glandular média ( Dgy ) de um tecido mamario
representa a dose real no tecido mais radio-sensivel da mama. A Dy, € a grandeza
dosimétrica que melhor caracteriza o risco carcinogénico induzido pela radiacdo
ionizante (NG e TANG, 2000). Neste caso, o risco de inducdo de um tumor (letal) na
mama € assumido como diretamente proporcional a quantidade de energia absorvida
pela glandula mamaria (NG e TANG, 2000; DANCE, 1990).

A dose glandular média ( Dgn ) € definida como sendo a energia média
absorvida no tecido glandular (excluindo a pele), em uma mama comprimida
uniformemente composta, por exemplo, por 50% de tecido glandular e 50% de tecido
adiposo. Quando realizada a modelagem computacional, a espessura da mama de
referéncia deve ser especificada.

A Dgm pode ser estimada através de calculos numéricos, derivando do KERMA
incidente no ar (Kair) combinado com o coeficiente de converséo (cy) obtido através
dos calculos de transporte de radiacdo em conforme evidencia a equacgéo 2.11. Uma
outra forma de determinar a Dy, pode ser através da medida da exposi¢cdo na entrada
da pele (XESE) e os valores tabelados de dose glandular normalizadas (Dgy) (WU et al,

1994; GINGOLD et al, 1995; NG e TANG, 2000).

A unidade de medida dessa grandeza dosimétrica € joule/quilograma (J/kg), que

recebe o nome especial de gray (Gy). Os célculos em codigos de transporte de
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radiacdo de diversos autores diferem quanto aos dados de interacdo dos fétons, aos
espectros, a composicdo e a espessura da camada superficial (que representa pele e
tecido adiposo subcuténeo), a presenca do compressor e a distancia foco-filme. Com
referéncia as diferencas entre as simulacdes, diferentes valores para cgq, Nna ordem de

20% a 30%, podem ser encontrados entre os resultados publicados na literatura.

2.4.5 PERCENTUAL DE DOSE EM PROFUNDIDADE

O percentual de dose em profundidade do inglés Percentual Dose Depth (PDD) é
um dos fatores que Podgosark (Podgorsak, 2004) sugere como importantes na
caracterizacao da distribuicdo da dose, e € definido para uma distancia fonte superficie
fixa. A dose nesse tipo de analise € dada como um percentual em relagdo a dose

maxima como mostra a equacao 2.12.

Dd

7

Dmax

PDD =100

(2.12)

onde, Dd é a dose a uma distancia d da superficie e Dmax é a dose maxima.

2.5 0 MAMOGRAFO

O mamografo é um aparelho de raios x especifico para mamografia, que
proporciona flexibilidade no posicionamento do paciente, apresenta dispositivo de
compressao, baixa relacéo de grade, tubos de raios x com pequeno tamanho de ponto
focal para radiografia ampliada, receptor de imagem (cassete com tela-filme). O

mamaografo opera com uma tenséo de 25 a 35 kV.

23



O compartimento de compressdo do mamografo € um acessorio que tem como
funcdo comprimir a mama com uma placa de material radiotransparente até que se
consiga uma menor espessura possivel. Ele é responsavel por melhorar a resolucao
levando as estruturas da mama mais préximas ao filme e por evitar a movimentagao da
mama, conseguindo assim uma menor dose de radiagédo. Isso diminui a espessura da
mama, separando as estruturas superpostas e ajudando na diferenciacdo entre massas

solidas e cisticas (TOLEDO, 2002) .

=

Figura 2.5 Imagem de um mamagrafo clinico da
marca MAMMOMAT modelo 3000 Nova

Existem também os tubos de raios X (mamografos) metrolégicos que se
destinam a pesquisa e calibragdo de aparelhos que tem como principal diferenca a ndo

utilizacdo do receptor de imagem (cassete com tele-filme).

2.6 DETECCAO DE RAIOS X

Os detectores sdo dispositivos que registram a presenca de radiacdo por meio
de sua interacdo com o material constituinte do detector, através da excitagdo ou

ionizacdo do material. Eles séo constituidos por um material sensivel a radiagdo e um
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sistema que transforma esses efeitos em um valor relacionado a uma grandeza de
medi¢cdo dessa radiacao.

Os detectores fotodiodos PIN consistem de um semicondutor com juncdo P-N
gque possuem uma camada extra de alta resisténcia (i) entre as camadas P e N. Este
tipo de dispositivo apresenta um tempo de resposta curto e baixas correntes de fuga, a
Figura 2.6 mostra um desses tipos de detectores. Embora esses dispositivos sejam
fabricados como detectores de luz visivel, eles também séo usados para a deteccéo de
raios X e gama (AOKI e KOYAMA, 1989)

A radiacdo incidente no detector interage com os atomos de silicio e produz em
média um par elétron/lacuna para cada 3,62 eV de energia depositada. O campo
elétrico existente na camada de deplecdo da o sentido de deslocamento desses
portadores que, ao serem coletados, geram um pulso elétrico de amplitude proporcional
a energia depositada no detector. Devido a pequena espessura da camada de
deplecao, a eficiéncia de deteccdo da radiacdo depende fortemente da energia (AOKI e

KOYAMA, 1990)

DIGITAL PULSE PROCESSO
PX4 Je
(.", POWER
®

Figura 2.6: Espectrometro fotodiodo PIN de Silicio (Retirado do site da AMPTEK)
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A pequena area da juncdo P-N também reduz a capacitancia e a corrente de
fuga o que resulta em uma melhor resolucdo em energia, mesmo a temperatura

ambiente.

2.7 OS SIMULADORES DE TECIDOS

s

O uso de simuladores de tecidos ou fantomas é uma maneira de se avaliar
objetivamente a qualidade da imagem em mamografia. Possuem propdsito principal de
simular a interagdo do feixe com o paciente objetivando avaliar o enegrecimento, a
definicdo, o contraste da imagem e caracterizar determinados achados radiolégicos.

De modo geral, um simulador de mama ideal deve corresponder as
caracteristicas de coeficiente de atenuacdo linear, de massa, distribuicdo angular e
energética da radiacdo espalhada, tamanho e forma observadas em uma mama real.

Os simuladores s&o muito convenientes por atenderem importantes requisitos:
ndo submeter pessoas a radiacao, serem construidos de acordo com a necessidade do
trabalho a ser realizado e suportar longas rotinas de testes sem alterar as suas
caracteristicas.

Resumindo, os simuladores servem para simular a interacdo do feixe com o
paciente, objetivando avaliar a atenuacdo do feixe de irradiacdo (enegrecimento),
avaliacdo qualitativa do desempenho da imagem (a definicdo e o contraste da imagem
radiogréfica) e avaliagdo quantitativa do desempenho da imagem (caracterizar achados
radiologicos).

Quando se trata de simulacdo computacional, os simuladores geométricos sao
utilizados para fazer representacdes de parte do corpo humano. Atualmente, com a
evolugdo dos sistemas computacionais, alguns simuladores matematicos foram

desenvolvidos. Existem na literatura dois tipos de simuladores mateméticos: o0s
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simuladores matematicos geométricos e os simuladores matematicos de elementos de
volume (voxel). Um dos simuladores geométricos foi desenvolvido pelo Medical
International Radiation Dose Commitee (MIRD). O simulador MIRD é uma
representacao tridimensional do corpo humano, como altura e peso que correspondem

ao homem referéncia da ICRP (1975) (ECKERMAN et al, 1996).

2.8 SIMULACAO COMPUTACIONAL

2.8.1 METODO DE MONTE CARLO

O método de Monte Carlo é muito importante em fisica computacional e em
outros campos de aplicacdo relacionados, principalmente no estudo de sistemas de
geometria complexa e nas simulacbes tedricas de processos fisicos, como por
exemplo, a interagdo da radiagdo com a matéria.

Por definicdo, o método de Monte Carlo é um método estatistico de simulacédo
numérica de problemas utilizando essencialmente uma seqiéncia de numeros
aleatdrios ou ainda, pseudoaleatdrios.

O método pode ser usado para simular o comportamento de sistemas fisicos,
matematicos e também biolégicos, que podem ser descritos por amostragens aleatérias
de funcbes densidade de probabilidade. O acumulo do(s) valor (es) observado(s)
dessas amostragens produzem o resultado final da simulacao.

O primeiro artigo sobre o método foi publicado em 1949 ("The Monte Carlo
method") (METROPOLIS e ULAM, 1949), com os trabalhos realizados por S. Ulam, J.
Von Neumann, N. Metropolis, E. Fermi e outros. Apesar disso, o0 método de Monte
Carlo ja era conhecido ha muito tempo, mas sua ampla aplicacdo somente foi possivel

com o surgimento dos computadores eletrénicos (DOOLEN e HENDRICKS, 1987). A
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partir da década de 50, uma série de codigos de transporte utilizando o método de
Monte Carlo comecaram a surgir.

O método de Monte Carlo tem se mostrado altamente eficaz no célculo da dose
glandular média, onde é preciso calcular valores de dose absorvida em volumes de
tecidos glandulares no inteiror da mama. Os efeitos do transporte de radiacdo nao
podem ser determinados por algoritmos convencionais (JONES et al, 2003). Apesar de
ter se mostrado altamente eficaz e preciso, 0 método de Monte Carlo enfrentava muitos
problemas com o tempo para fazer os célculos necessarios, tornando-se impraticavel
seu uso durante a rotina de diagnéstico clinico (METROPOLIS, 1987). Entretanto, o
desenvolvimento de novas tecnologias para computadores e novos cédigos reduziram
este longo tempo para até, em alguns casos, minutos ou segundos em um Unico

processador.

As bases fisicas utilizadas no célculo da dose em MC usam conceitos muito mais
simples que algoritmos analiticos, pois este método consiste em simulaces
simplificadas da realidade e ndo envolve aproximac¢des complexas ou modelos de
deposicdo de dose, apenas o conhecimento das diversas interagfes sofridas pelas
particulas. Algumas destas interagcbes podem ser complicadas para serem simuladas
em detalhes, mas a idéia basica de cada interacao, por exemplo, um elétron dando
origem a um féton por Bremsstrhalung, é bastante conhecida por fisicos, logo, o
processo por completo pode ser facilmente compreendido (ROGERS e BIELAJEW,
1990).

Mesmo MC sendo utilizado em diversas aplicagfes fisicas para simular interagdes
elétron-féton nos anos 50, foi em 1963 que Berger M. J. (BERGER, 1963) desenvolveu
uma técnica revolucionaria, o transporte condensado de elétrons. Esta técnica é a base
atual de todo o tipo de transporte elétron-foton utilizando o codigo de MC. O codigo

ETRAN foi desenvolvido nesta época, por Berger e Seltzer, e hoje formam a base do
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c6digo MCNP. Em 1985 criou-se o codigo EGS4, aprimorando a aplicagdo do método
de MC no calculo de dose e resposta dosimétrica em radioterapia.

O método de Monte Carlo é amplamente usado para resolver problemas
complexos em fisica e matemética, particularmente aqueles que envolvem muitas
variaveis indeterminadas que os demais métodos numéricos demorariam muito tempo.

Na simulacdo Monte Carlo do transporte de particulas, a trajetéria de cada uma é
vista individualmente e termina em uma interacdo onde a particula muda a direcédo de
movimento, perde energia e ocasionalmente produz particulas secundérias. A
simulacao Monte Carlo de um dado arranjo experimental consiste em gerar numérica e
randomicamente trajetorias. Para simular estas trajetdrias € necessario um modelo de
interacdo, ou seja, um conjunto de secbes de choque diferenciais (DCS) para os
mecanismos de interacdo relevantes (AAPM, 2007). Essas DCSs determinam as

funcbes de distribuicdo das probabilidades (PDF) das variaveis aleatdrias que

caracterizam a trajetéria, que sao:

1) Caminho livre entre interagdes sucessivas,
2) Tipo de interacdo em curso e
3) Perda de energia, deflexdo angular e se caso houver, estagio inicial de

emissédo de particulas secundarias.

Uma vez conhecidas as PDFs, trajetérias aleatérias podem ser geradas usando
métodos de amostragem apropriados. Se 0 numero de trajetorias geradas € grande o
suficiente, informagBes quantitativas sobre o processo de transporte de particulas
podem ser obtidas através da média simplificada das trajetorias simuladas.

O método de Monte Carlo obtém as mesmas solugbes que a equacdo de
transporte de Boltzmann, porém de uma maneira muito mais simplificada. Devido ao

seu carater aleatério todos os resultados sofrem incertezas estatisticas, que podem ser
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diminuidas com o aumento do nimero de particulas simuladas, e conseqientemente
aumento do tempo computacdo. Em circunstancias especiais, as incertezas estatisticas

podem ser diminuidas usando técnicas de reducao de variancia.

2.8.1.1 SIMULACAO DE MC PARA ELETRONS E FOTONS

O transporte da radiacdo ionizante na matéria tem sido o assunto de importantes
trabalhos desde o inicio do século 20. Hoje sabemos que fétons, elétrons e pdsitrons
de alta energia penetram na matéria sofrendo multiplas interacées, transferindo energia
aos atomos e moléculas do material e particulas secundéarias sdo produzidas nesse
processo (SEMPAU et al, 2000). Através de repetidas interacdes com o meio,
particulas altamente energéticas geram uma cascata de particulas secundarias. A cada
interacdo a particula vai perdendo energia, depositando-a no meio e gerando mais
particulas secundarias com o tempo.

O conhecimento sobre as propriedades da interagdo da radiacdo é usado na
microscopia eletrénica, espectroscopia eletrénica, design e uso de detectores de
radiagdo, na radioterapia e dosimetria (AHNESJO e ASPRADASKIS, 1999).

Para o alcance de energia do feixe de interesse para mamografia, fétons
interagem com o meio através de trés efeitos principais: espalhamento incoerente
(Compton), absorcdo fotoelétrica, e espalhamento coerente (Rayleigh). As trés
primeiras colisdes transferem energia do foton incidente para elétrons e pdsitrons do
meio. Na maioria dos casos o efeito fotoeletrico é a interagdo que predomina, mas o
efeito Compton cresce com 0 aumento da energia.

Quando os elétrons atravessam o meio, eles sofrem diversas interacdes elasticas
e perdem energia de duas formas: colisdes inelasticas com atomos e moléculas e
interacGes radiativas (ATTIX, 1986). Colisbes inelasticas resultam em excitacdes e

ionizagBes. lonizagBes levam a formagéo de elétrons secundarios. Perdas radiativas,
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que ocorrem por Bremsstrahlung , transferem energia de volta aos fétons e levam ao

acoplamento elétron-féton.

A solucdo para o problema do transporte das particulas na matéria, que é
exatamente o conhecimento sobre os processos de colisdo, pode ser obtida através de
simulacao analdgica ou detalhada de MC, como veremos nos itens 2.8.1.2 e 2.8.1.3.

A simulagdo da interacdo de fétons é relativamente facil, uma vez que o
namero médio de eventos em cada trajetéria € bem pequeno (ANDREO, 1991). Na
verdade o féton é absorvido ap6s uma Unica interacao fotoelétrica, ou apos sofrer
poucas interagbes do tipo Compton. Com os computadores atuais, simulacoes

detalhadas da trajetoria de fétons séo simples tarefas de rotina.

A simulacao das trajetorias de elétrons € muito mais complicada que a de fétons.
O principal motivo é que a média da energia perdida por um elétron em uma Unica
interacdo é muito baixa (da ordem de algumas dezenas de eV). A consequéncia disto
€ que elétrons muito energéticos sofrem muitas interacdes antes de serem
efetivamente absorvidos pelo meio. Na pratica, a simulacdo detalhada sé € viavel
guando o numero médio de colisdes por trajetéria ndo é muito grande (até algumas
centenas). Situacdes experimentais susceptiveis de simulacdo detalhada sdo aquelas
gue envolvem fontes de elétrons com baixa energia cinética inicial (até cerca de 100
keV), ou geometrias especificas onde o elétron atravessa uma fina camada. Para
energias iniciais altas ou geometrias onde o elétron deve atravessar camadas grossas,
0 numero de colisdes que ocorrem até que ele realmente pare é muito grande, entdo a
simulacdo detalhada da trajetéria torna-se ineficiente. Em alguns casos pode-se fazer
uso dos dois tipos de simulacéo: parte detalhada e parte condensada.

Para elétrons altamente energéticos, a maior parte dos cddigos de Monte Carlo
gue existem atualmente (ETRAN, ITS3, EGS4, GEANT3, FLUKA...) recorrem a teorias
de mdltiplo espalhamento que permitem a simulacdo geral de um grande numero de

eventos em uma parte da trajetoria, por etapas. Essas simulagfes séo referidas como
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Método de Monte Carlo “condensado”. A teoria de espalhamento multiplo, usada nas
simulagdes “condensadas”, pode levar a ocorréncia de erros sistematicos, que podem
ser verificados no resultado da simulacao pela dependéncia do comprimento do passo
escolhido. Para analisar sua magnitude, pode-se simular o mesmo arranjo com
diferentes comprimentos das trajetdrias. Os resultados normalmente estabilizam
quando o comprimento do passo € reduzido, enquanto o tempo para computar

aumenta rapidamente, aproximadamente proporcional ao inverso do comprimento.

2.8.1.2 SIMULACAO ANALOGICA OU DETALHADA

Na simulag¢éo analdgica, todas as interagbes de cada particula com os atomos e
moléculas do meio séo explicitamente simuladas, incluindo aquelas feitas pelas
particulas secundérias criadas pelas colises. Esta técnica é mais utilizada no caso de
particulas neutras, pois as particulas carregadas sofrem muitas interacdes antes de
serem absorvidas (KALOS e WHITLOCK, 1986). Esta simulacdo ocorre em quatro

etapas principais;

1. Selecionar a distancia até a préxima interagéo.

2. Transportar a particula até o local onde ocorre a interacdo levando em
consideracdo a geometria.

3. Selecionar o tipo de interagéo

4. Simular a interacdo selecionada.

As etapas de 1 a 4 séo repetidas até que a particula original e todas as particulas
secundarias saiam da geometria definida ou sejam localmente absorvidas. A particula é
considerada absorvida quando sua energia estd abaixo do limite de energia

especificado como energia de corte.
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2.8.1.3 SIMULACAO CONDENSADA

Esta técnica foi primeiramente descrita em 1963, sendo baseada na observacéo
de que a maior parte das interacdes dos elétrons leva a pequenas variagdes na energia
e/ou direcdo do mesmo. Essa técnica foi dividida em duas classes principais neste tipo
de simulagéo.

Na classe | todas as colisées sdo somadas. A classe |l pode ser descrita pelas
mesmas quatro etapas da simulacdo analdgica, porém com duas grandes diferencas,
s6 sdo computadas as interagbes com grande perda de energia e o transporte das
particulas até o local da interag&o torna-se mais dificil, pois as particulas ndo seguem
trajetorias retilineas.

O método “condensado” também tem problemas em gerar particulas nas
redondezas de uma interface, ou seja, uma superficie que separa dois meios de
diferentes composi¢des. Quando uma particula caminha préxima a uma interface, o
comprimento da trajetéria escolhida deve ser menor que a distancia minima até a
interface, para se ter certeza de que esta trajetéria estd completamente dentro do meio

inicial.

2.8.1.4 TECNICAS DE REDUCAO DE VARIANCIA E AUMENTO DA EFICIENCIA DO

METODO DE MC

A eficiéncia do céalculo de MC é definida como:

S 2T (2.13)
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onde s? é a variancia da amostra dos dados obtidos e T é o tempo de CPU necessario
para obté-la.

Sendo Ns? e T/N aproximadamente constantes, a eficiéncia é praticamente
independente de N, o numero de historias simuladas. Existem duas formas de
aumentar a eficiéncia do célculo: diminuir s?> para um dado T ou diminuir T para um
dado N desde que a variancia ndo mude. Técnicas que aumentam a eficiéncia
mudando a variancia para um dado N sdo chamadas técnicas de reducéo da variancia
(AAPM Report 105, 2007). Estas técnicas normalmente aumentam o tempo de
simulacdo, sendo Uteis apenas quando a eficiéncia global aumenta. Reparticdo de
particulas, interacdo for¢cada e roleta Russa séo técnicas bastante comuns de reducéo
de variancia.

Diferentemente das técnicas de redugdo de variancia, existem varias outras
formas de acelerar o calculo fazendo aproximacdes que podem ou ndo afetar o

resultado final de maneira significante. Uma das maneiras € aumentar a energia de

“cutoff’, a energia para qual a trajetéria do elétron é interrompida.

2.8.2 CODIGO PENELOPE

PENELOPE é um algoritmo do Monte Carlo e um codigo de computador usado
para simulagdes diversas. O nome é uma sigla para “PENetration and Energy Loss of
Positrons and Electrons” (penetracdo e perda de energia de pésitrons e elétrons),
sendo que a simulagéo de fotons foi introduzida posteriormente (Salvat et al, 2003). O
algoritmo de simulacéo é baseado no modelo de espalhamento que combina uma base
de dados numérica com modelos de se¢do de choque para os diferentes mecanismos
de interacdo e € aplicavel a energias (energia cinética no caso de elétrons e pdésitrons)

de algumas centenas de eV a aproximadamente 1 GeV.
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A simulacdo de fétons é feita através do método convencional detalhado,
enquanto que a de elétrons e pdésitrons € feita através de um processo misto. Uma
caracteristica importante deste cddigo € que a parte mais delicada da simulacdo é
tratada internamente; elétrons, poésitrons e fétons sdo simulados utilizando a mesma
sub-rotina. Entdo, pelo ponto de vista do usuario, PENELOPE torna a simulacéo de
elétrons e poésitrons tdo simples quanto a de fétons, embora simular particulas

carregadas possa demorar um tempo maior.

A versao atual do PENELOPE é o resultado de continua evolugdo da primeira
versdo, lancada em 1996. O cddigo tem trés programas principais (mains): penslab
(que simula a trajetéria elétron-féton em um plano), pencyl (que simula trajetérias em
geometrias cilindricas) e penmain (para geometrias quadricas).

A simulagdo do transporte de radiagdo na matéria envolve dois tipos de
processos (rotinas), o fisico (determinacdo do caminho livre entre as interagdes,
amostragem aleatéria das diferentes interacdes) e o geométrico (deslocamento de
espaco, transportes em interfaces). Nos casos onde a geometria € complexa, 0s

processos geomeétricos podem ter grande participacdo no tempo de simulagéo

(SEMPAU et al, 2000).

Estes processos normalmente séo realizados com sub-rotinas especificas, cujas
caracteristicas dependem do tipo de algoritmo usado para simular as interacdes.
Assume-se que o sistema de materiais consiste em um numero limitado de meios
homogéneos limitados por superficies bem definidas. A evolu¢do das particulas em
cada meio € definida pela simulagdo do processo fisico, que opera como se as
particulas se deslocassem em um meio infinito com a composicéo dada. O trabalho da
“rotina” geométrica € orientar a simulagdo da trajetoria das particulas no sistema de
materiais. Ela deve determinar em qual meio esta a particula, mudar de meio quando

esta cruza uma interface (superficie que separa dois meios diferentes), e em certas
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simulacdes ela deve manter o controle da proximidade das interfaces (SALVAT et al,

2003).

2.8.2.1 O PACOTE PENGEOM

A sub-rotina, em Fortran, usa o pacote PENGEOM, apropriado para algoritmos
de simulac@es detalhadas, ou seja, onde cada interacéo na trajetéria de uma particula
€ simulada em ordem cronoldgica. Usando este algoritmo, a descricdo de quando a
particula cruza uma interface é simples: quando a particula chega a interface, sua
trajetoria € interrompida assim que ela encontra 0 novo meio material e recomeca
novamente neste meio. Este método, que para e recomeca a trajetdéria quando a
particula cruza uma interface, pode ser usado mesmo quando ha o mesmo meio nos
dois lados da superficie. Ou seja, uma simulacdo detalhada com um Gnico meio
homogéneo pode se dividir em duas partes por uma superficie arbitraria, produzindo os
mesmos resultados.

Como ja foi visto, a simulacdo detalhada s6 é aplicavel para o transporte de
fétons ou elétrons de baixa energia. Para elétrons e pésitrons de alta energia, a maior
parte dos codigos de Monte Carlo recorre a forma condensada ou mista, onde o efeito
global das multiplas interagfes ao longo de uma determinada trajetoria é calculado
através da teoria de espalhamento mdaltiplo. Para evitar trajetérias muito grandes, que
poderiam colocar a particula dentro de um meio diferente, as simulacdes condensadas
requerem a avaliacdo da distancia a partir da posicdo atual até a interface mais
proxima, uma operacao com grande custo computacional. A simulacdo mista aplicada
no PENELOPE €, computacionalmente, analoga a simulagcdo detalhada. Na verdade, a
estrutura do algoritmo de monitoramento (“tracking”) foi feita de modo a minimizar a
influéncia da geometria no transporte de particulas. Este algoritmo opera independente

da proximidade de interfaces, e requer somente o conhecimento do material da atual
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posicdo da particula. Como consequéncia o pacote PENGEOM pode ser ligado

diretamente ao PENELOPE.

Com o PENGEOM ¢é possivel descrever qualquer sistema de materiais que
consista de meios homogéneos limitados por superficies quadricas. Para acelerar as
operacdes com a geometria, 0s corpos do sistema de matérias podem ser agrupados
em modulos (volumes limitados por superficies quadricas que contém um ou mais
corpos); modulos por sua vez podem fazer parte de outros médulos ainda maiores,

assim por diante.

Esta “hierarquia” de médulos reduz o trabalho das rotinas geométricas, que se
tornam mais eficazes quando a complexidade do sistema aumenta. A versédo 2006 do
PENGEOM pode simular sistemas complexos de materiais, com até 5000 corpos e
9999 superficies limitando (SALVAT et al, 2003). Este grande numero de elementos
seria inutil se tivéssemos que descrever cada elemento manualmente, um por um. Mas
o PENGEOM tem um recurso que permite o clone dos médulos, ou grupo de médulos,

uma técnica que aumenta rapidamente o nimero de elementos usados.

Exceto para casos triviais, € muito dificil checar se a geometria construida esta
correta, principalmente estruturas 3D com diversos corpos e moédulos. Mas podemos
utilizar um programa, GVIEW2D ou GVIEW3D, escrito para visualizar a geometria na

tela do computador.

2.8.2.2 SUPERFICIES QUADRICAS

Como ja foi mencionado, o sistema de materiais consiste em um ndmero limitado
de corpos homogéneos definidos pela composi¢cdo material e superficie limitante. Por
razbes de praticidade, todas as superficies devem ser quédricas, dadas pela equacgéo
2.14, que inclui planos, par de planos, esferas, cilindros, cones, elipséides,

paraboloides, hiperboldides.
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F(,Y,2) = AX +AXY + A XZ+A Y2+ A +AZP+ AX+AY +AZ+A =0

(2.14)

Na pratica, estas superficies sdo conhecidas na forma gréafica, e € complicado

obter o parametro quédrico correspondente. Para facilitar a definicdo da geometria,

cada superficie quadrica é definida na forma implicita ou ainda, na forma reduzida, e

por algumas transformacdes geométricas, como mostra a Tabela 2.2 e na Figura 2.7.

Tabela. 2.2: Quadricas Reduzidas (adaptada por SALVAT et al, 2003).

Forma Reduzida

indices (l1, I2, I3, 14, Is)

Quéadricas

z-1=0 0 0 O
72-1=0 0 0 1

X¥+y?+722-1=0 1 1 1

XX +y?-1=0 1 1 0
X*-y*-1=0 1 -1 0
XX +y?-22=0 1 1 -1

X +y?-22-1=0 1 1 -1

XX +y?-22+1=0 1 1 -1

XX +y?—z=0 1 1 0
x*-z=0 1 0 0
xX?-y?—z=0 1 -1 0

Plano

Par de planos paralelos
Esfera

Cilindro

Cilindro hiperbdlico

Cone

Hiperbolb6ide de uma folha
Hiperbolbide de duas folhas
Paraboloide

Cilindro parabdlico

Paraboldide hiperbdlico
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Outras quédricas podem ser obtidas, a partir da forma reduzida correspondente,

aplicando as seguintes transformacdes, nesta ordem:

()  Expanséo ao longo dos eixos, definindo um fator de escala: X-SCALE = a,
Y-SCALE = b e Z-SCALE = c. Essa transformacédo pode, por exemplo, transformar a

esfera reduzida em um elipséide com os semi-eixos iguais aos fatores de escala.

(i)  Rotagdo, R(w,0,4), definida pelos angulos de Euler OMEGA= o, THETA=
e PHI= ¢. Note que a rotagcdo R(w,6,¢) transforma um plano perpendicular ao eixo-z em
um plano perpendicular a dire¢do com o0s angulos polar e azimutal, 6 e ¢,
respectivamente. O angulo OMEGA né&o tem efeito quando a quadrica inicial é

simétrica ao eixo-z.

(iif)  Translacdo, definida pelos componentes do vetor deslocamento t. (X-SHIFT

=ty Y-SHIFT=1t, e Z-SHIFT =1t,).

Uma quédrica esta perfeitamente definida conhecendo-se os indices (I, I, I3, 4,
Is), o fator de escala (X-SCALE, Y-SCALE e Z-SCALE), os angulos de Euler (o, e ¢.)

e os vetores deslocamento (X-SHIFT, Y-SHIFT e Z-SHIFT).
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[,1,1,0,~1

1.1,0,0,~1

1,-1,0,0,~1

i7 #“ “‘\ N,\.:._\
aanasoy

A
ditsy

1,1,0,~1,0

1,-1,0,-1,0

Figura 2.7: Forma reduzida das superficies quadricas ndo planas e seus indices

(adaptada por SALVAT et al, 2003).
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2.8.2.3 DEFINICAO DE MODULOS E SUBMODULOS

Um corpo é definido como sendo um volume limitado por superficies quadricas, e
preenchido com material homogéneo. Para especificar um corpo temos que definir os
limites da superficie quadrica com os apontadores (“side pointers”), +1 ou —1, e sua
composicdo (legenda interpretada pelo PENELOPE para identificar o material). Ha
uma ordem especifica que deve ser seguida para definir os corpos na rotina, sempre
“‘de fora para dentro”, ou seja, o corpo maior englobando os menores. A seguir na
Figura 2.8 temos um exemplo de uma seta dentro de uma esfera com os
correspondentes apontadores (“side pointers”) para definir o material entre a esfera e a

seta.

Figura 2.8: Exemplo de geometria simples; uma seta dentro da
esfera. Os indices em azul séo os “side pointers” +1, ou seja, fora

das superficies. Os nimeros em vermelho indicam 0s corpos.
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Um modulo é definido como um volume, limitado por superficies quadricas, que
contém um ou mais corpos. O médulo pode conter outros médulos, que serdo
referidos como submédulos. O volume do modulo é preenchido por material
homogéneo, que automaticamente preenche as cavidades do médulo (ou seja,
volumes que ndo correspondem a um corpo ou submodulo). Essas cavidades

preenchidas serdo consideradas um corpo individual. Um corpo que é limitado por

superficies pode ser declarado como corpo ou modulo.

Para simplificar, os médulos devem satisfazer as seguintes condi¢des:

a) o0s corpos e submédulos de um moédulo devem estar contidos

completamente nele;

b) Um submodulo de um médulo ndo pode sobrepor com outros submodulos
ou corpos do mesmo mddulo (isto € necessério para certificar-se de que a particula s6

pode entrar ou sair um moédulo através das superficies que o limitam).

Um moédulo (com seus possiveis submodulos) pode representar uma parte
completa de um sistema composto por diferentes sistemas de materiais, por exemplo:
fonte radioativa, cabeca de um acelerador, detector, fantoma, etc. Para facilitar na
construcdo da geometria é util fazer translagfes e rota¢des individuais de um maédulo.
A definicdo de um médulo inclui os pardmetros de rotacao e translacdo, opcionais, que
permitem modificar a posicéo e orientacdo de um médulo (e seus submodulos). Como
no caso dos corpos, a rotacdo deve ser feita antes. Todos os submodulos e corpos de
um mesmo mdédulo sao transladados e rotacionados juntos.

Na préatica, em simulagdoes com geometrias finitas, a simulacdo deve ser
interrompida quando a particula sai do sistema de materiais. No PENGEOM isto é feito

automaticamente, assumindo que todo o sistema esta incluso em um médulo grande o

42



suficiente, que engloba todo o sistema, o involucro (“enclosure”). Assume-se que
existe o vacuo perfeito fora dele. Se na definicdo da geometria houver corpos que se
estendam além do invélucro, estes sdo truncados e sO a parte dentro dele serd
considerada. Assim, particulas que o deixam nunca voltardo para o sistema de

materiais.

2.8.2.4 PROGRAMAS PRINCIPAIS (“MAINS”)

O pacote PENELOPE, como foi mencionado, inclui trés tipos de programas
principais(“mains”): penslab, pencyl e penmain. Os programas podem, facilmente, ser
generalizados para o caso de fontes com emisséo de particulas multiplas com espectro
continuo ou discreto. Embora seja possivel a simulagdo de algoritmos que
implementam fielmente os modelos de interacdo adotados (ou seja, a fisica) e
descrevam com preciséo certos tipos de geometrias , é inviavel desenvolver um “main
program” capaz de calcular todas as informag¢des de um problema pratico (com fontes
de radiacao arbitrarias).

Os trés programas operam de forma similar. Eles Iéem os dados de um arquivo
de entrada (“input file”) e fornecem os resultados no arquivo de saida(“output file”). No
arquivo de saida sdo geradas informagBes como numero de historias, velocidade da
simulacdo, numero médio de particulas secundéarias geradas, energia média
depositada. Estes programas também podem gerar um numero de distribuicbes
continuas, dependendo da opg¢éo escolhida no arquivo de entrada.

O penmain é um programa que simula o transporte elétron-féton em sistemas
complexos. Ele foi feito de forma a permitir que os usuarios o utilizem no PENELOPE
sem ter que escrever o programa principal. A geometria deve ser decrita no pacote
pengeom, como jé& foi visto anteriormente. Na forma padrdo o penmain assume que as
particulas primarias emitidas vém de uma fonte pontual, monoenergética ou com um

espectro de energia. Também ¢é possivel que o programa leia os dados da energia de
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um outro arquivo, o “phase-space file”. Esta opcao é bastante util para dividir uma

simulac¢do de um problema complexo em varios estagios.( SALATA, 2008).
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3 MATERIAIS E METODOS

Este trabalho foi realizado com uma metodologia composta de duas etapas
distintas:

Na primeira etapa com o objetivo de validar a metodologia utilizada com
cédigo PENELOPE, (SALVAT et al, 2003), na faixa de energia da mamografia, foram
feitas modelagens computacionais simulando o tubo de raios X do Laboratério de
Ciéncias Radiologicas (LCR) da Universidade do Estado do Rio de Janeiro (UERJ). Os
espectros e percentuais de dose em profundidade (PDD) resultantes dessas
modelagens foram confrontados com resultados experimentais do tubo de raios X do
LCR que é um tubo nao clinico (metrolégico) do tipo “Side Window” com janela de
berilio (Be) e alvo de molibdénio (Mo) da marca Philips, utilizado nas calibragbes de
camaras de placas paralelas.

A segunda etapa teve como objetivo determinar o valor do coeficiente de
conversado “cy” que relaciona kerma no ar (K, com dose glandular média (Dyn), €
comparar alguns resultados de parédmetros obtidos nos tubos de raios X clinico e
metrolégico. Foi modelado um tubo de raios X clinico com todos os acessérios usados
em um exame de mamografia e um novo simulador de mama com forma e materiais
diferentes como recomendado por alguns protocolos internacionais (EUR, 1996). Esse
novo simulador foi utilizado para facilitar a comparacdo dos resultados com alguns
dos trabalhos mais importantes da literatura, a exemplo do Dance, D.R.( DANCE et al
1990).

Durante todo o trabalho de simulacdo foi utilizado o cluster do LCR que é
equipado com 18 computadores com processadores intel i7 980X de 3,33 GHz com
capacidade para 12 nucleos de processamento em cada maquina. As maquinas

podem ser utilizadas na forma individual ou em paralelo por meio do Script ClonEasy?7,
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programa que une o poder de processamento de cada maquina para gerar um

resultado com menor tempo de célculo.

3.1 MODELAGEM DO SISTEMA DE RAIOS X METROLOGICO DO
LCR

O desenvolvimento do tubo de raios X aconteceu em 2 passos: elaboracdo do
arquivo de geometria do tubo e definicdo do arquivo de entrada onde foi definido os

parametros a serem obtidos na modelagem.

3.1.1 GEOMETRIA DO TUBO DE RAIOS X

A construcéo do arquivo de geometria para o tubo de raios X foi uma tentativa de
reproduzir o tubo existente no LCR. O arquivo de geometria foi criado com o auxilio do
pacote PENGEOM, com o qual é possivel descrever qualquer sistema que consista de
meios homogéneos limitados por superficies quadricas (PENELOPE 2006). Para
acelerar as operacbes com a geometria, 0s corpos do sistema de materiais foram
agrupados em moédulos (volumes limitados por superficies quadricas que contém um
ou mais corpos) o que facilita a leitura do programa. Cada corpo tem sua
especificacdo de qual material ele é constituido (SALATA, 2008).

A geometria modelada é formada pelo tubo de raios X, filtro de molibdénio,
colimadores e detector, como mostra a Figura. 3.1.

Na modelagem do sistema de raios X, o detector € um plano, localizado a uma
distancia de 60cm do centro do alvo de Mo (ponto focal), no qual as particulas, quando
o atingem, sdo acumuladas em um arquivo com as caracteristicas fisicas de cada

particula, chamado de “phase-space file” ( PSF).
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Tubo de raios X

Detgr:tor

Caolimadores

Janela
0.5mm de Be

" Filtro
0,03mm de Mo

60 cm

Figura 3.1: Geometria do tubo de raios X vista do eixo Y no programa GVIEW2D.

3.1.2 MODELAGEM DO ESPECTRO DO TUBO DE RAIOS X

A modelagem do espetro comeca desde os elétrons emitidos dentro do tubo para
gque interajam com o alvo, até a chegada dos fétons no plano detector. Nesse intuito,
foi criado um arquivo de entrada dos dados com todas as especificacdes necessarias.

As especificagdes do arquivo de entrada sdo extremamente importantes por que
sdo elas que dizem como a simulacéo vai ocorrer. Nessa modelagem, o arquivo de
entrada especificou o tempo maximo de simulagdo, o nimero de histérias modeladas,
dados sobre a fonte, parametros para interagdo da radiacdo com matéria, parametros
de reducéo de variancia e os calculos solicitados.

A Figura 3.2 abaixo mostra parte de um arquivo de particulas (PSF) gerado, as
variaveis sdo o tipo de particula (KPAR), (1) fétons ou (2) elétrons; energia da particula
(E), sua posicédo (coordenadas X, Y e Z, respectivamente), seus co-senos diretores

correspondentes as dire¢bes X, y e z (U, V, W, respectivamente), peso estatistico para
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cada tipo de particula que chega ao plano detector (WGHT), indice que informa
mediante qual processo a particula foi gerada (ILB) e numero de histérias de cada

particula (NSHI).

$ BResults from PENMRIN. Phase-space file of detector mo. 1
H
$/EERR E )4 Y H U v W WEHT IIa(1:4)
NEHI
g ______________________
1 1.747594E+04 5.04226E-01 -1.30€05E+00 3.5738BE+00 1.28167E-01 -3.37347E-01 9.32615E-01 1.00000E-03 323418
1 1.74458E+04 -1.35120E+00 3.£6406E-01 3.18329E+00 -3.92341E-01 1.05654E-01 9.13732E-01 1.00000E-03 21402
1 B.45945E+03 1.33735E+00 -4.13357E-01 3.17675E+00 3.84262E-01 -1.21261E-01 9.15226E-01 1.00000E-03 214040
1 9.B0901E+03 1.00972E+00 9.£3776E-01 3.67311E+00 Z.58800E-01 2.46375E-01 9.33982E-01 1.00000E-03 214054
1 1.24254E+04 9.993€7E-01 -9.80442E-01 3.31728E+00 :Z.79107E-01 -2.71382E-01 9.21114E-01 1.00000E-03 21405
1 1.B326%E+04 1.31553E+00 4.78%24E-01 3.07004E+00 3.86312E-01 1.42552E-01 9.11031E-01 1.00000E-03 2141015
1 1.07142E+04 -1.89698E-01 -1.38709E+00 3.69209E+00 -4.66178E-02 -3.46066E-01 9.37051E-01 1.00000E-03 21403
1 5.B804g4E+03 -1.32693E+00 -4.463772-01 3.40883E+00 -3.62834E-01 -1.24B17E-01 9.23457E-01 1.00000E-03 214047
1 9.22263E+03 -€.73648E-01 -1.22727E+00 3.10945E+00 -1.96365E-01 -3.53831E-01 9.12120E-01 1.00000E-03 2141027
1 Z.0858BE+04 8.84272E-01 -1.08539E+00 3.34B45E+00 Z.41765E-01 -Z.962T4E-01 9.23997E-01 1.00000E-03 214015

Figura 3.2: Parte de um PSF (arquivo de saida) onde sdo mostradas as variaveis obtidas de

cada particula coletada.

O arquivo PSF foi formado basicamente por fétons gerados das interacdes dos
elétrons com o alvo. Os dados deste arquivo foram separados e classificados em
canais de energia de 0,5keV. Essa modelagem foi feita para tensdo aceleradora de

28kV, tensao que € usualmente utilizadas em mamografia.

3.1.3 MODELAGEM DOS ESPECTROS EM PROFUNDIDADE NO SIMULADOR DE

MAMA.

Um dos principais par@metros para se conhecer um sistema de raios X é o seu

espectro, mas além de informagBes sobre o aparelho, o espectro também pode

fornecer informacdes sobre os coeficientes de atenuacdo do meio no qual ele foi
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detectado. Os coeficientes de atenuacdo no simulador podem ser calculados através
dos espectros em profundidade.

O PSF das particulas saindo do tubo, depois de passado pelo sistema de
colimacdo, a 60cm do ponto focal, foi usado como fonte de particulas que sao
projetadas no simulador de mama. Foram coletados espectros nas profundidades de
0,5, 1,5 3,0 e 45 cm. Estes espectros a medida que passam pelo material do
simulador vao sendo atenuados com base nos coeficientes de atenuacao que estdo na
biblioteca do cédigo PENELOPE.

O arquivo de entrada para a modelagem dos espectros em profundidade
apresenta: a geometria do simulador, as particulas sdo os fotons do PSF e
informacdes sobre os detectores que foram localizados na geometria do simulador a
cada 5 mm, com intuito de colher os espectros em profundidade. A Figura 3.3

representa o esquema da simulacéo.
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Figura 3.3 llustracdo da geometria usada para o simulador de mama.
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3.1.3 MODELAGEM DA CURVA DE PERCENTUAL DE DOSE EM PROFUNDIDADE

NO SIMULADOR DE MAMA

A curva de percentual de dose em profundidade (PDD) tem grande importéancia,
pois através dela pode-se estimar a dose que chega em determinado local ou
profundidade. Assim, foi criado um simulador da mama descrito a seguir, para modelar
uma curva de percentual de dose em profundidade. No arquivo de entrada foi
especificado que os célculos acontecessem a cada milimetro.

As mamas sdo constituidas, de forma predominante, por dois tipos de tecido,
adiposo e glandular. Sendo que a proporcédo relativa de cada um desses materiais
varia com a idade da paciente. Nesse trabalho foi utilizada como base uma mama
padrdo que consiste em 50% de tecido glandular e 50% de tecido adiposo (ICRU, 44).
O material mais indicado para simular essa mama padrao é o PMMA.

A geometria do simulador de mama € um paralelepipedo reto-retangulo macico

com dimensdes de 16 x 8 x 4,5 cm® .

3.2 MEDICAO DO ESPECTRO DO TUBO DE RAIOS X NAO CLINICO

A medi¢do dos espectros foi realizada utilizando o tubo de raios X do LCR-
UERJ, um tubo do tipo “side window” com janela de Be e alvo de Mo, da marca Philips
e modelo PW 2185/00. A inclina¢é@o do alvo é de 17°.

No arranjo experimental , além do tubo de raios X, encontra-se também um
filtro de alta pureza de Mo com espessura de 0,03mm, colimadores de aco inox com
didmetro de 25 e 32mm de didmetro, espectrdmetro de raios X com fotodiodo PIN de
silicio da marca Amptek (Amptek Co), um pré-amplificador acoplado, amplificador de
marca Amptek, analisador multicanal da Amptek tipo POCKET e um microcomputador

com programa de coleta de dados.
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O tubo de raios X é alimentado por gerador de alta-voltagem de potencial
constante (ripple<1%), Saifert. Durante a aquisicdo dos espectros, a corrente do tubo
foi ajustada para o menor valor permitido, que é 2 mA (Pires, 2010). O detector
fotodiodo PIN de silicio, que tem uma éarea sensivel de 7 mm® e espessura de
deplecdo de 1000 um, foi alinhado com o feixe primario do tubo de raios X a uma
distancia de 1 m do ponto focal do tubo de raios X.

Mesmo com uso dos colimadores habituais do sistema nao foi possivel obter os
espectros, devido a alta fluéncia dos fétons, por isso foi necessario o uso de um
colimador extra do tipo “pinhole”, para diminuir 0 nimero de fétons que estavam
chegando ao detector e ndo causar empilhamento. Esse colimador dificultou o
alinhamento entre o detector e o feixe primario. Ele foi acoplado ao detector
diminuindo ainda mais o angulo sélido do feixe de fétons.

Os fétons que chegam ao detector sédo transformados em pulsos elétricos e
amplificados depois sdo separados por canais através do analisador multicanal e
repassados para o computador. Os fotons foram separados por canais de energia de
0,5 keV e corrigidos manualmente para uma distancia ponto focal até o detector de

60cm, usando os principios da lei do inverso do quadrado da distancia, equacao 3.1.

, _ d

Sl X

2 d*l

P

(3.1)

Onde, I; é aintensidade na distancia d; e |, é a intensidade na distancia d .

A Figura 3.4 mostra a descricdo do arranjo experimental utilizado para
obtencdo das medidas do espectro e a Figura 3.5 a imagem real dos materias
utilizados. Foram feitas varias medidas para obtencdo dos espectros de 28 kVp e foi

comparado com o espectro modelado.
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Tubo de Raios X

l

Roda de Filtros

Detector
Shutter U/:I

™~

Primeiro Colimador Segundo Colimador
(8 = 25mm)
80mm‘ ‘Smm 230mm ‘ ‘ 5mm 765 mm
I I
1000 mm

Figura 3.4 Arranjo experimental utilizado nas medidas dos espectros do
sistema de Raios X do LCR.

Figura 3.5 Imagem real do Arranjo experimental utilizado para medir os
espectros do tubo de raios X metrolégico
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3.2.1 VALIDACAO DO ESPECTRO

O espectro de 28 kVp com alvo de Mo e filtracdo de 0,03 mm Mo medido
através do detector fotodiodo PIN de silicio foi comparado com o espetro 28 kVp alvo
de Mo e filtracdo 0,03 mm de Mo modelado através da simulagcdo por Monte Carlo.
Essa comparagdo foi feita através de andlise qualitativa visual a partir de
representacdes gréaficas dos espectros de energia e pela contribuicdo dos fotons para
0s picos caracteristicos de cada espectro e também pelas comparacgfes das energias

médias dos espectros em profundidade.

3.2.2 MEDICAO DO PERCENTUAL DE KERMA EM PROFUNDIDADE

Foram feitas medidas de kerma no ar em profundidade em um simulador de
mama para levantar uma curva experimental de PDD. Utilizando uma cémara de
ionizacdo de placas paralelas Radcal 10X5-6M foram realizadas medi¢gdes em varias

espessuras.

Figura 3.6 Simulador de mama constituido de PMMA utilizado para medidas

experimentais de espectros e kerma
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Com a distancia fonte superficie fixa, a cada medida foi acrescentada uma
placa de 5 mm de PMMA até 45 mm. A Figura 3.6 mostra o simulador de mama
utilizado para fazer essas medidas, formado de PMMA ele tem geometria retangular,

16 x 8 x 4,5 cm®.

3.3 MODELAGEM DE UM TUBO DE RAIOS X CLINICO

Nessa segunda etapa foi modelado um tubo de raios X clinico da marca Varian
modelo M113 que tem alvo de Mo com angulagéo de 16° e janela de 0,6 mm de Be,
filtracdo de 0,03 mm de Mo, colimadores de ago com abertura retangular e a placa
compressora. O processo de simulagéo foi idéntico ao da primeira etapa, primeiro foi
elaborado um arquivo de geometria com todas as medidas reais do tubo da Varian
especificando cada material que ele € composto e também um arquivo de entrada no
qual foi indicado os parametros aos quais a simulacdo iria obdecer, assim como os
resultados que seriam gerados.

Varios paramétros importantes influem na velocidade e eficiéncia da
simulacdo, as energias de cortes para o transporte de elétrons e fétons, deflexdo
angular média (C,) produzida pelos multiplos espalhamentos elasticos ao longo de um
livre caminho médio das particulas, perda média de energia (C,) entre eventos
elasticos e as enegias de corte W, e W,,, para colisdes ineslaticas e para emissdes de
radiacdo de freamento, respectivamente.

Com valores mais altos para C1 e C2 a modelagem se torna mais rapida, mas
perde precisdo. As energias de corte Wcc e Wecr influenciam principalmente as
distribuicbes de energia simulada e quanto maior o valor, mais rapida sera a

simulacdo, contudo ndo pode ser demasiadamente grande com risco de sofrer
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distor¢cbes nas distribuicGes de energia. Assim, a resolucdo de energia desejada nos

resultados é o valor maximo permitido para as energias de cortes Wcc e Wcr.

As energias de corte das particulas podem ser especificadas para cada tipo de

material, os valores das energias que foram adotadas nesta modelagem estdo

identificadas na Figura 3.6.

HFHAME
MSIMEL
MFHAME
MSIMEL
MFHAME
MSIMEL
HFNAME
MSIMEL
MFHAME
MSIMEL
HMFHAME
MSTMPL
MFMAME
MSTIMER

>>>>>>>> Material data and simulation parameters.

Ar03.mat

led 1e3 1e=4 0.1 0.1
FRO&.mat

3e3 3e3 Sed 0.1 0.1
CarblE.mat

led 1e3 1e=4 0.1 0.1

AAp0E.mat

1ed 1e3 1=4 0.1 0.1

MolE.mat

1ed 1e3 1=4 0.1 0.1

Mamas0.08.mat

1ed 1e3 1=4 0.1 0.1
CO0&8.mat

1ed 1e3 1=4 0.1 0.1

[Material file, up to 20 chars]
[ERBES(1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material file, up to 20 chars]
[ERBES(1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material file, up to 20 chars]
[ERBES(1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material file, up to 20 chars]
[ERBS({1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material £file, up to 20 chars]
[ERBS({1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material £file, up to 20 chars]
[ERBS({1:3),C1,C2,WCC, WCR]
[Material £file, up to 20 chars]
[ERBS({1:3),C1,C2,WCC, WCR]

Figura 3.6: Detalhe do arquivo de entrada onde mostra as energias de corte (EABS) e

0s parametros de transporte C;,Cy, W, € Wy,.

Essa modelagem foi subdividida em duas partes:

e A primeira com o objetivo de coletar os espectros logo apés a saida do

tubo, ao passarem pela janela de berilio, como mostra a Figura 3.7.

e A segunda tinha como objetivo usar os espectros coletados na primeira

etapa como fonte de particular e fazer com que essas particulas

passassem pelo arranjo de filtro e colimadores, como mostra a Figura

3.8.
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Alvo de Mo =

Figura 3.7 Imagem da primeira fase da simulacdo gerada pelo programa GVIEW2D.

Essa divisdo nas etapas da modelagem foi feita para agilizar o trabalho, visto
gue seriam feitas varias modelagens e essa primeira parte de geracao dos foétons que
€ a parte que requer um tempo computacional maior, € comum a todas as

modelagens.

———"——"—1 Posicdo das particulas
Filtro de Mo

——"———1 Colimador

—~"— Placa

Simulador de Mama ———— compressora

Figura 3.8 Imagem retirada no programa GVIEW2D que mostra a geometria

utilizada na segunda parte da simulagéo do tubo de raios X clinico.
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Com o espectro gerado na primeira etapa foram feitas novas simulacfes para
determinar alguns pardmetros, que serdo descritos nos itens seguintes, sem a
necessidade de refazer a primeira etapa. Com essa metodologia houve um ganho

estimado superior a 50% do tempo total de simulacdo no trabalho.

3.3.1 MODELAGEM DOS ESPECTROS EM PROFUNDIDADE NO SIMULADOR DE

MAMA COM O TUBO DE RAIOS X CLINICO

Como o objetivo do trabalho esta direcionado ao calculo do coeficiente “cy” foi
modelado um outro tipo de simulador de mama com formato e materiais diferentes.
Esse novo simulador é o modelo adotado pelo Protocolo Europeu de Dosimetria em
Mamografia, ele tem formato semi-cilindrico de 4,5 cm de altura e 16 cm de diametro.
Sendo que a primeira camada de espessura de 0,5 cm é de tecido adiposo e o interior
€ de um composto que representa 50% de tecido adiposo e 50% de tecido glandular
(DANCE, 1990; EUR, 1996).

No arquivo de geometria foi especificado que nesse simulador de mama
haveriam 4 detetores para coletar os espectros de energia e os espectros de fluéncia
em profundidades. As pronfundidades determinadas foram 0,5 cm, 1,5 cm, 3,0 cm e

4,5 cm como mostra a Figura.3.9.
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~——"—— Posicdo das particulas
Filtro de Mo ——=

—=———— Colimador

«— Placa

Simulador com _ compressora
detetores ———

Figura. 3.9 Imagem retirada no programa GVIEW2D que mostra a geometria
utilizada na obtengé&o dos espectros, com o simulador posicionado ja com os

detetores

3.3.2 MODELAGEM PARA O CALCULO DO KERMA NO AR

Foi utilizada a mesma geometria do tubo de raios X M-113 da Varian para
calcular o kerma no ar, Ky, para 28 kV a 60 cm de distancia do ponto focal com a
utilizacdo da placa compressora e sem o simulador de mama, para que ndo houvesse
retroespalhamento (DANCE, 1990). Para determinar o valor do K, foi introduzido na
geometria do tubo um detetor de ar com volume de 1 cm® logo apds a placa

compressora, como mostra Figura 3.10.
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~———_""—— Posicao das particulas
Filtro de Mo —— —

—=—_"—— Colimador

—___}i—-—-\’): Placa
detetor ——— —— compressora

Figura 3.10 Imagem retirada no programa GVIEW2D que mostra a geometria
utilizada para calcular o Kerma no ar apos a placa de compressao e sem

retroespalhamento

3.3.3 MODELAGEM PARA O CALCULO DA DOSE NO SIMULADOR

No mesmo arranjo utilizado para determinar os espectros em profundidade
com o tubo de raios X clinico M-113 da Varian, foi feito uma nova simulacdo para
determinar o valor da dose média no simulador de mama. O detetor foi posicionado de
forma vertical no centro do simulador (DANCE, 1990) como mostra a Figura 3.11.
Nesta simulacdo, as energias de corte de elétrons e fotons tiveram seus valores
reduzidos para que as interacdes da radiagdo com o material do simulador fossem

mais detalhadas.
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———"———1 Posic&o das particulas
Filtro de Mo

——+——1 Colimador

: ~— Placa compressora
Simulador de Mama ————— - Deatetor

Figura 3.11 Imagem retirada no programa GVIEW2D que mostra a geometria
utilizada para calcular o kerma no ar apés a placa de compressdo e sem

retroespalhamento
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO

Neste capitulo sdo apresentados e analisados o0s resultados obtidos no

desenvolvimento deste trabalho.

4.1 COMPARACAO DOS ESPECTROS NO SIMULADOR DE MAMA

Os espectros primarios, determinados mediante as modelagens através do
método de Monte Carlo, nesta primeira parte do trabalho foram baseados no tubo de
raios X do LCR. A Figura 4.1 mostra 0s espectros obtidos nessa modelagem. O gréfico
representa as contagens normalizadas para o numero total de fétons, para possibilitar
as comparacodes visuais e pelos valores das energias médias em profundidade com os
espectros calculados, visto que na modelagem computacional com o PENELOPE o
resultado de saida pode ser um arquivo de particulas, PSF, ou um arquivo de texto
(espectro) com dados da energia em funcéo da densidade de probabilidade.

Os raios X caracteristicos do mobilidénio caracterizam os picos dos espectros,
Ka € Kg, com valores de 17,44 e 19,6 keV respectivamente. Um outro ponto a ser
salientado é que como as medidas em profundidade estdo normalizadas para o total
de particulas de cada profundidade fica evidente a maior contribuicdo das particulas
de maior energia a medida que os espectros estdo sendo atenuados. Com essa

normalizacdo os espectros podem ser interpretados e comparados de forma individual.

61



0!35 I I I I I I I I I I I I

Profundidade
0,30 - —— Sem placa |7
fffff 0,5cm

0,25 |-

0,20

o

N

[¢)]
I

o

—_

o
I

Frequéncia Normalizada

o

o

(&)}
T

o
o
o

Energia (keV)

Figura. 4.1 Espectros simulados para 28 kVp com frequéncias normalizadas para

os totais de fotons, obtidos a diferentes profundidades de polimetilmetacrilato.

Para fazer a primeira avalicdo da validacdo foi obtido os espectros
experimentais do tubo de raios X do LCR com auxilio de um espectrémetro com
detector fotodiodo PIN de silicio que possui uma camada extra de alta resisténcia (i)
entre as camadas P e N. Esse detector apresenta um tempo de resposta curto e
baixas correntes de fuga, o que deixa as medidas ainda mais confiaveis.

A Figura 4.2 mostra os espectros experimentais obtidos na superficie e em
profundidade no simulador de mama. A medida que os espectros vdo sendo
atenuados pelo material do simulador, percebe-se que a energia minima do espectro
cresce, ou seja, as particulas de baixas energias vdo sendo absorvidas e a cada

profundidade o0 espectro comeg¢a com uma energia inicial maior. Esse efeito &

62



conhecido como endurecimento do feixe em virtude do espectro de saida ser

composto de um percentual maior de particulas com energias mais penetrantes.
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Figura 4.2 Espectros experimentais para 28 kV com frequéncias normalizadas para os totais

fétons, obtidos a diferentes profundidades de polimetilmetacrilato.

Para validar a metodologia utilizada neste trabalho foi comparado o espectro
simulado e experimental do tubo de raios X do LCR a uma profundidade de 1,5 cm no
simulador de mama de PMMA. A Figura 4.3 mostra o grafico de comparacdo dos
espectros onde percebe-se uma excelente semelhanca, 0s picos estdo sobrepostos.
Uma minima diferenca foi verificada na faixa de 16,5, 19,0 e 20,0 keV, que pode ser
explicada por diversos fatores. O primeiro é pela discretizacdo do espectro quando
houve a divisdo das particulas em faixas de energia no momento da confec¢do dos

espectros, outro ponto que pode justificar essas pequenas diferencas é a estatistica
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dos espectros e, por ultimo, a geometria de um tubo de raios X € complexa e durante

a simulacdo nem sempre é possivel reproduzir fielmente a realidade.
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Figura 4.3 Comparacao entre os espectros experimental e simulado para 28 kVp
a profundidade de 1,5 cm em polimetiimetacrilato (frequéncias normalizadas para

os totais de fétons).

Depois de analisados todos os espectros modelados e experimentais em
profundidade foram calculadas as energias médias desses espectros como mostra a

Tabela 4.1. Os valores das energias médias foram calculados pela Equacéo 4.1,

onde f, é afrequéncia normalizada para o total de fétons e E, é a energia de cada

bin do espectro discretizado.
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n

E,=> f-E

=1

4.1

Os valores da energia média mostram numericamente o que ja tinha sido

observado nas Figuras 4.1 e 4.2,

com diminuicdo dos fotons de baixa energia

atenuados pelo material do simulador o percentual de fotons mais energéticos

aumenta e por consequéncia aumenta também a energia média do espectro.

Tabela 4.1. Valores de E..s (keV) para os espectros de 28 kVp, com as

diferencas percentuais entre os valores obtidos pelos métodos experimental e por

simulacéo.
28 kVp, Alvo Mo, Filtro 0.03 mm Mo
Profundidade Experimental Simulado Diferenca

PMMA Absoluta (%)
Sem placa 16,89 £ 0,15 16,63 £ 0,13 0,26 15
0,5cm 17,63+0,14 17,40 £ 0,13 0,23 1,3
1,5cm 18,46 £ 0,14 18,28 £ 0,13 0,18 1,0
3,0cm 19,28 £ 0,14 19,19+ 0,14 0,09 0,5
4,5cm 20,11+ 0,14 20,07 + 0,16 0,04 0,2

Na Tabela 4.1 também esta descrito a diferenca percentual entre as energias

médias dos espectros modelados e experimentais, as pequenas diferengcas nos

valores de Eneq (Maximo de 1,5%) corroboram a referida adequacdo da comparacéo

dos espectros, bem como os resultados obtidos anteriormente, sobretudo se for

levado em conta as dificuldades envolvidas tanto na aquisicdo experimental quanto na

simulacao de espectros, conforme relatado na literatura (KUNZEL et al, 2004; AY et al,

2004; WILKINSON et al, 2001).
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A incerteza associada a determinacao da Eneq (Uemeq) fOi calculada por:

1= 4.2

em que Uj; s@o as incertezas nas frequéncias de fétons para as n faixas de energia. As
incertezas expandidas relatadas correspondem a um fator de abrangéncia k=2, para
nivel de confianca de aproximadamente 95%. Para 0s espectros experimentais, as
incertezas associadas a determinacdo das frequéncias de fotons foram obtidas
considerando o numero de fétons detectados em cada faixa de energia como sendo
resultado de uma distribuicdo de Poisson. Assim, a incerteza em cada frequéncia foi
igualada a raiz quadrada do numero de fétons normalizado pelo total de fétons
detectados no espectro (DAVID et al, 2012) .

Ja considerando os espectros simulados, as incertezas associadas a
determinagdo das frequéncias de fotons foram obtidas dos valores de incerteza

estatistica (tipo A) fornecidos pelo cédigo PENELOPE (também normalizadas).

4.2 PERCENTUAL DE DOSE OU KERMA EM PROFUNDIDADE

Apés confrontados os espectros de energia modelado e experimental foi
realizado uma nova comparacdo, agora com PDD modelado e experimental com o

tubo de raios X do LCR e um simulador de mama retangular de PMMA.
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Fig. 4.4 Curvas de percentual de dose em profundidade em
polimetilmetacrilato relativas a dose a 0,5 cm para 28 kVp obtidas por

simulagéo e por meio de medidas com camara de ionizagéo (C.1.).

A Figura 4.4 mostra o PDD modelado e experimental, salientando que o
resultado do PDD em ambos os casos foi obtido em relacdo a profundidade de 5 mm.
Mais uma vez os dados experimentais e modelados apresentam excelente

concordancia e se mostram coerentes.

4.3 COEFICIENTE DE CONVERSAO QUE RELACIONA KERMA

NO AR E DOSE GLANDULAR MEDIA

Para se chegar em um valor do coeficiente foi preciso simular um tubo de raios

X clinico, por isso foi escolhido o tubo de raios X da Varian M-113. Depois de
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modelado o tubo de raios X, foram calculados os espectros como mostra as Figuras
45e4.6.

Esses dois graficos mostram a mesma simulacdo porém plotados de forma
diferente. Enquanto na Figura 4.5 a normalizacdo foi feita de forma independente,
para o total de fétons de cada profundidade, a Figura 4.6 foi normalizada de forma

dependente do espectro incidente ficando mais evidente o efeito da atenuacdo nos

espectros.
0135 T T T T
_ Profundidade

0,30 | i
© —0,5cm
b= ----1,5cm
N0 3,0cm |
g ¢ N EEEEREES 4,5cm
= 020} i
o
=
®©
S 015 F -
c
1) A
o> o10f ]
)
—
L

0,05 | J

0,00

5 30

Energia (Kev)

Figura 4.5 Espectros modelados de um tubo de raios X clinico para 28 kVp com
frequéncias normalizadas para o total de fétons, obtidos a diferentes profun-

didades de polimetilmetacrilato.
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Figura 4.6 Espectros modelados de um tubo de raios X clinico para 28 kVp com
frequéncias normalizadas para o total de fétons incidentes, obtidos a diferentes

profundidades de polimetilmetacrilato.
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Figura 4.7 Percentual de dose em profundidade no simulador de mama constituido
de material que simula uma mama com padrdo com 50% de tecido glandular e 50%

de tecido adiposo, revestido com uma camada de 0,5 cm de tecido adiposo.



Também foi modelado o percentual de dose em profundidade no simulador
como mostra a Figura 4.7. Essa modelagem foi feita com o detetor no centro do
simulador utilizando o mesmo simulador dos espectros em profundidade. A
descontinuidade que a Figura 4.7 mostra na profundidade de 0,5cm foi causada pela
mudanca de material, do adiposo que reveste o simulador para o tecido que simula
50% adiposo e 50% glandular, visto que o tecido glandular é mais denso
consequentemente essa mistura se torna mais densa e atenua mais o feixe.

A Tabela 4.2 mostra os valores das energias médias e das camadas semi

redutoras (CSR) dos espectros em profundidade no simulador de mama.

Tabela 4.2. Valores de Eeq (keV) CSR para os espectros de 28 kVp simulados

em profundidade na mama

28kVp, Alvo Mo, Filtro 0.03mm Mo

Profundidade Emed CSR
PMMA keV (mm de Al)
Sem placa 16,86 + 0,21 0,334 £ 0,017
0,5cm 17,34+ 0,24 0,391 + 0,018
1,5cm 18,12 + 0,28 0,474 + 0,020
3,0cm 18,91 + 0,29 0,540 £ 0,020
4,5cm 19,63 + 0,33 0,593 £ 0,025

A CSR deste trabalho foi calculada de forma analitica a partir dos dados
relativos ao espectro do tubo de raio X clinico simulado. O produto da frequéncia
normalizada pela energia de cada faixa e coeficiente de atenuagéo foi calculado o

kerma incidente e posteriormente com a Equacéo 4.3. foi calculado o valor da CSR.

K:Ko.e_ux 43
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As incertezas das Ee4 foram calculadas da mesma forma como foram calculadas para
o tubo néo clinico, através da frequéncia normalizada e pela incerteza dada pelo
PENELOPE. A incertezas da CSR foram estimadas com base nas incertezas das Eeq
(DAVID et al, 2012). N&o foram estimadas as incertezas do tipo B nesse trabalho.

Com o tubo de raios X modelado e de posse de seu espectro de saida, foram
feitas outras modelagens para determinar o valor do kerma no ar e o valor da dose no
simulador de mama, e com esses resultados calcular o valor do coeficiente de
CONVErsao cg.

O valor encontrado para o coeficiente neste trabalho estd apresentado na
Tabela 4.3. O coeficiente de converséo c, que relaciona kerma no ar na superficie de
entrada do simulador (K4r) e dose glandular média (Dgn) € fator essencial nas analises
em todas as linhas de pesquisas que estudam a relacdo risco-beneficio da
mamaografia.

Muitos autores apresentam dados do coeficiente de conversao cg relacionado
com a camada semi redutora (CSR), mas isso deve ser observado com cuidado
devido a diferentes espectros apresentarem a mesma (CSR), uma alternativa pode ser
0 uso do valor da segunda CSR.

A Tabela 4.3 mostra os dados do coeficiente publicados por diferentes autores,
para uma mama padréo, que deve ser constituida de 50% de tecido glandular e 50%
de tecido adiposo (ICRU 44).

Tabela 4.3. Comparacgéao entre valores do coeficiente de conversdo que relaciona
Kar com Dy para mama de 4,5 cm de espessura contendo uma regiéo central de

50% tecido adiposo e 50% tecido glandular para 28kVp.

CSR (Rosenstein  (Dance, (Jansen, (Dance, (Presente
(mm de Al) , 1985) 1990) 1994) 1994) trabalho)

0,30 0,160 0,164 0,164+0,003

0,33 0,151+0,001

0,35 0,187 0,168
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Também deve ser levado em consideragdo que nos referidos trabalhos da
Tabela 4.3 nem todas as informacdes sdo mencionadas, porém foi feito uma selecéo
criteriosa dos trabalhos que apresentavam metodologias semelhantes, para
determinacdo do fator de conversdo, essa sele¢cdo serviu para afastar possiveis
discrepancias dos valores.

A principal comparagéo foi feita com os trabalhos do Dance D.R., porque seus
trabalhos formam a base do Protocolo Europeu de Dosimetria e também do protolo da
Agéncia Internacional de Energia Atdmica. Porém o trabalho que deu origem ao
estudo e consequentemente aos protocolos citados, foi do ano de 1990 (DANCE,
1990) e nesse trabalho para determinar os coeficientes de conversao de kerma no ar
em dose glandular média foram utilizados espectros do ano de 1979 (DANCE, 1990).

Desde 1980 os equipamentos mamograficos evoluiram, tiveram suas
geometrias modificadas para otimizar dose e imagem, com mudancas desde a
estrutura do tudo até a inclinacao do alvo, a tecnologia computacional utilizada para os
calculos na determinacdo dos fatores de conversado que relaciona kerma no ar e dose
glandular média também foram aperfeicoadas nesse periodo, entretanto os valores

desses fatores nao foram reavaliados.
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5 CONCLUSOES

A validagcdo da metodologia realizada neste trabalho revelou algumas
possibilidades de uso desta versétil ferramenta de célculo numérico na area de
radiologia diagnostica. As duas etapas, tanto a primeira que utilizou os elétrons como
fonte de particulas priméarias quanto a segunda que utilizou o arquivo de patrticulas ,
mostraram uma boa eficiéncia para determinacdo de espectros e percentual de dose
em profundidade. Com os resultados da etapa de comparacdo dos espectros do feixe
de raios X nao clinico, que mostrou uma boa concordancia entre os espectros, na faixa
de energia utilizada na mamografia, conclui-se que a metodologia empregada na
modelagem pode ser utilizada para esta aplicagdo com qualidade semelhante as
encontradas por outras ferramentas ja avaliadas e baseadas em métodos empiricos,
semi-empiricos e no proprio método de Monte Carlo.

Os dados das energias médias dos espectros em profundidades corroboraram
com a validacdo da metodologia utilizada visto que houve diferenca maxima na
energia média do espectro incidente de 1,5 % entre o simulado e o experimental para
espectros de um tubo de raios X nao clinico.

Quase 50 % do percentual de dose em profundidade foi atenuado até 10 mm e
mais de 90 % da energia inicial fica depositada na mama até 40 mm, para uma mama
padrdo composta de 50% de tecido glandular e 50% de tecido adiposo, o que confirma
a alta dose recebida pela paciente em um exame mamografico e justifica o cuidado
existente nos centros de pesquisa com o0s servicos de mamografia ho mundo.
Considerando o percentual de glandularidade dos tecidos mamarios, foi observado
gue o percentual de energia depositada cresce com o0 aumento da glandularidade.

O resultado do coeficiente de converséo cy que relaciona kerma e dose
glandular média se mostrou coerente comparado aos relatados por diversos autores

nas literaturas. As diferencas de 5 % a 24 % foram causadas possivelmente pelas
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poucas informag¢des divulgadas no trabalhos publicados e principalmente pelas leves
diferencas de metodologias propostas por diversos autores e protocolos
internacionais. A comparac¢ao dos dados mostrou de forma clara a falta de consenso
entre os pesquisadores e agéncias de regulamentacdo quanto a unificagdo de uma
metologia aceitavel para se determinar o coeficiente c.

Nesse trabalho foi utiizado a metodologia apresentada por Dance
(DANCE,1990) que néo foi totalmente descrita em seus artigos e mesmo assim,
apesar de utilizar dados antigos e de ndo ter sido detalhada para futuras
comparagoes, foi utilizada como base do protocolo europeu (EUR, 1996) e da Agéncia
Internacional de Energia Atdmica (IAEA, 2005). Diante das diferengas apresentadas
pode-se sugerir que os valores para dose glandular média apresentados por esse
protocolo podem estar sendo superestimados em até 15 %, visto que a dose é
diretamente proporcional a esse fator. Esses dados podem estar influenciando
também as andlises de riscos-beneficios em mamografia, pois todas as analises se
baseiam na dose glandular média.

Sugere-se ainda que esses valores apresentados pela literatura sejam
revisados com base nas novas tecnologias de processamento de dados durante as

simulacdes e na nova geracao de tubo de raios X.
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