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Resumo da Tese apresentada & COPPE/UFRJ como parte dos requisitos necessarios

para a obtencao do grau de Doutor em Ciéncias (D.Sc.)
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USANDO MODELAGEM COMPUTACIONAL

Samanda Cristine Arruda Correa

Maio/2009

Orientadores: Ricardo Tadeu Lopes

Ademir Xavier da Silva

Programa: Engenharia Nuclear

O objetivo deste trabalho ¢ utilizar o cédigo de Monte Carlo MCNPX e
fantomas de voxel para investigar como a dose e¢ a qualidade da imagem em exames
radiograficos digitais de torax variam com a tensdo aplicada ao tubo (70-150 kV),
técnica de reducdo da radiagdo espalhada (grade e gap de ar) e sexo do paciente. A
qualidade da imagem digital foi quantificada pelo célculo da razdo diferencial sinal
ruido em anomalias inseridas em diferentes posi¢des anatdmicas. A dose efetiva foi
calculada usando a ICRP60 e os riscos de incidéncia de cancer e mortalidade devido ao
cancer, atribuidos aos exames digitais toracicos foram estimados através do BEIR VII.
Os resultados obtidos neste trabalho mostram que a utilizagdo de tensdes mais baixas e
da técnica de gap de ar prové um aumento na qualidade da imagem digital de torax.
Adicionalmente, os resultados também mostraram que a visualizagdo de anomalias no

torax varia com o sexo do paciente.
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Abstract of Thesis presented to COPPE/UFRJ as a partial fulfillment of the

requirements for the degree of Doctor of Science (D.Sc.)

DOSE-IMAGE QUALITY OPTIMISATION IN DIGITAL CHEST RADIOGRAPHY
USING COMPUTER MODELING

Samanda Cristine Arruda Correa

May/2009

Advisors: Ricardo Tadeu Lopes

Ademir Xavier da Silva

Department: Nuclear Engineering

The purpose of this work is to use the Monte Carlo code MCNPX and the voxel
phantoms to investigate how the dose and image quality in digital chest radiography
vary with tube voltage (70-150 kV), anti-scatter method (grid and air gap) and gender of
the patient. Image quality was quantified by calculating the signal-difference-to-noise
ratio for pathological details at different locations in the anatomy. The effective dose
was calculated by ICRP60 and the cancer incidence and mortality risks were estimated
by BEIR VII. The results obtained in this work show that the air gap technique and
lower tube voltages provide an increase in the digital image quality. Furthermore, this
study has also shown that the detection of pathological details vary with the gender of
the patient.
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Capitulo 1

INTRODUCAO

As infeccdes respiratorias sdo enfermidades de alta incidéncia em todo mundo e
responsaveis por um nimero grande de atendimentos na area da satde e de mortes, além
de gastos importantes para a sociedade e o Governo. Segundo a Organizagdo Mundial
de Saude, as infecgdes respiratérias estdo incluidas entre as dez mais freqiientes causas
de morte devido a doenga em todo mundo [1]. Outra doenga que tem sido reconhecida
como uma emergéncia global desde 1993 pela Organizacdo Mundial de Saude ¢ a
tuberculose [2]. Estima-se que um ter¢co da populagdo mundial esteja infectada pelo
bacilo da tuberculose ¢ com risco de desenvolvimento da doenga [2]. O relatério anual
da Organizacdo Mundial de Saude publicado em 2004 coloca o Brasil na 15° posi¢io
mundial no ranking dos 22 paises com maior nimero de casos estimados de tuberculose
[3]. Segundo o Ministério da Saiude do Brasil, foram notificados entre 1998 e 2000, em
média, 96.000 casos de tuberculose a cada ano, apontando uma taxa de incidéncia de
55,5 casos por 100.000 habitantes [3]. O cancer de pulmao também se apresenta como
uma doenga em ascensdo no Brasil. O niimero de novos casos de cancer de pulmdo
estimados para o Brasil no ano de 2008, foi de 17.810 nos homens e de 9.460 nas
mulheres. Estes valores correspondem a um risco estimado de 19 novos casos a cada
100.000 homens e 10 para cada 100.000 mulheres [4]. Mundialmente, o cancer de
pulmao ja ¢ considerado o tipo de cancer mais comum na populacao [4].

O diagnostico e o acompanhamento da evolugdo das doencas supra-mencionadas bem
como de diversas cardiopatias e doencas cronico-degenerativas sdo realizados através
do exame radiografico de térax [5]. Devido ao grande nimero de doencas do torax, o
exame radiografico toracico ¢ uma das ferramentas mais freqlientes na pratica médica,
representando de 30% a 50% da totalidade dos estudos radiograficos realizados. A
incidéncia radioldgica na projecdo geométrica postero-anterior (PA) ¢ a mais
freqlientemente usada neste tipo de exame, sendo uma rotina na avalia¢ao radiologica

do torax, porque permite estudar a area cardiaca, pulmdes, diafragma e mediastino.



O exame radiografico ¢ um método confidvel e de pouca complexidade técnica. Ele
apresenta uma imagem cuja distribuicdo de tons de cinza estd relacionada com as
densidades das estruturas anatomicas de interesse, permitindo a visualiza¢ao dos tecidos
Osseos e tecidos moles. No caso da radiografia de torax, um dos maiores desafios ¢ o
grande intervalo de atenuacdo da radia¢dao decorrente dos diversos tecidos existentes na
regido de interesse. Como exemplo, podemos citar os pulmdes, que atenuam pouco a
radiagdo e a coluna vertebral, bastante radiopaca. A distribuicdo de tons de cinza da
imagem radiografica depende, além das caracteristicas anatdmicas do paciente, dos
parametros de operacdo do sistema e das caracteristicas do detector de registro de
imagem.

Os detectores de registro de imagem geralmente sdo descritos por parametros fisicos
que caracterizam varios aspectos do seu desempenho. Eles incluem medidas de
contraste da imagem entre diversos tecidos, bem como resolucio espacial do sistema e
da qualidade e natureza do ruido da imagem. Uma medida de desempenho do sistema,
baseada na qualidade da imagem para o propdsito com que foi realizada, deverd incluir
a avaliacdo de parametros fisicos e da visualizacdo das estruturas de interesse em um
fundo de imagem de tecidos superpostos. Esta tltima avaliacdo engloba a estimativa do
grau de informagao fornecida pelo detector de imagem e da percepcgao desta informagao
pelo radiologista [6].

Uma das responsabilidades do especialista em qualidade no radiodiagnostico ¢
solucionar os problemas decorrentes da utilizagdo de sistemas radiograficos
diagnésticos, definindo os pardmetros 6timos de operacdo das diversas partes do
sistema. Técnicas inadequadas referentes aos parametros de operagdo do equipamento
de raios X e sistema de imagem tém influéncia direta na qualidade da informagado
diagnostica e na dose recebida pelo paciente.

A otimizacdo da qualidade da imagem radiografica e da dose no paciente sao
recomendadas pela International Commission on Radiation Protection (ICRP) [7].
Entretanto, tal otimizagdo requer, primeiro, uma estimativa da qualidade da imagem
necessaria para realizar o diagnostico e, segundo, métodos de investigagdo de todos os
possiveis meios de alcangar esta qualidade de imagem sem desconsiderar a dose de
radiacdo no paciente.

Para estimar a qualidade da imagem util para o diagnoéstico médico, a Comunidade
Européia [8] estabeleceu diretrizes para a radiografia convencional, visando a prote¢do

dos pacientes e a otimizacdo das doses de radiagdo. Foram propostos critérios
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anatomicos para imagem, critérios para obtencao de detalhes importantes, critérios para
dose de radiacao para o paciente e a recomendacao de técnicas radiograficas otimizadas.
Embora a radiografia convencional (filme-écran) ainda seja amplamente utilizada nos
servicos de radiologia diagndstica, esta vem sendo substituida pela radiografia digital
onde detectores digitais t€ém sido empregados. O sistema de radiografia digital, ao
contrario do sistema filme-écran, ndo ¢ limitado pelo range dindmico. Por usar
processamento digital o fator de realce de contraste pode ser mudado e assim objetos de
baixo contraste ndo visiveis em filmes fotograficos podem ser visualizados na imagem
digital. Conseqiientemente, o nivel de densidade dtica ndo ¢ critico em sistemas digitais,
diferente dos sistemas filme-écran, e a qualidade da imagem ¢ determinada pelo sinal e
pelo ruido do sistema de aquisi¢do da imagem [9]. Além disso, os detectores digitais se
diferem dos convencionais (filmes) em sua composicdo. Os filmes digitais (image
plate), por exemplo, sdo compostos basicamente por Fluoreto de Bario (BaF) com um
pico de fluorescéncia da camada k em torno de 40 keV, abaixo do pico de fluorescéncia
k de 50 keV dos sistemas filme-écran [10]. Como as propriedades dos dois sistemas de
detec¢do de imagem diferem consideravelmente, existe a necessidade de novos estudos
de otimizacdo da qualidade da imagem e da dose recebida pelo paciente empregando
sistemas digitais de imagem.

A investigagdo dos possiveis meios de alcangar uma imagem o6tima minimizando a dose
recebida pelo paciente ndo é uma tarefa simples. E dificil predizer o resultado de
mudangas no sistema de imagem na dose e, particularmente, na qualidade da imagem.
Segundo WINSLOW et al. [11] esta dificuldade existe principalmente devido a quatro
razoes:

(1) ao sistema radiografico conter um grande numero de varidveis associadas ao
feixe de raios X, a anatomia do paciente, as técnicas de reducdo da radiagdo
espalhada, e ao sistema de aquisi¢do da imagem,;

(2) aos exames radiograficos retratarem em uma mesma imagem diversas partes do
corpo com diferentes caracteristicas;

(3) a impossibilidade de obtengdo direta da dose absorvida nos 6rgaos do paciente
durante a realizacdo do exame;

(4) a dificil percepcao de detalhes e variagdes de estruturas anatdmicas que

precisam ser relacionadas ao desempenho do radiologista.



Gracas ao desenvolvimento das técnicas computacionais no estudo do transporte das
radiacoes na matéria, a viabilidade dos cddigos computacionais e ao avango da
tecnologia empregada nos computadores nos ultimos anos, a modelagem computacional
em conjunto com os fantomas de voxels tem sido util para estudar a otimizagdo da
qualidade da imagem e da dose no paciente [11-21]. A modelagem computacional
permite avaliar os fatores que influenciam o desempenho de um sistema operacional
sem as restricdes impostas pelo procedimento experimental e sem causar exposicdes
radiologicas.

Alguns trabalhos tém sido publicados utilizando a modelagem computacional e os
fantomas de voxels para estudar a otimizacdo da imagem e da dose no paciente na
radiologia convencional, e nos ultimos anos, trabalhos abordando sistemas digitais
também tém sido encontrados na literatura [19-21]. Entretanto, embora existam
trabalhos utilizando a modelagem computacional para tais otimizagdes, todos
negligenciam as varia¢des quanto ao sexo do paciente, utilizando fantomas masculinos
ou hermafroditas. Considerando que a distribui¢ao da radiagdo ionizante depende das
caracteristicas do individuo exposto e que a estrutura e tamanho do corpo humano
variam consideravelmente em funcdo do sexo, estudos da otimizagdo da qualidade da
imagem e da dose no paciente devem ser realizados considerando ndo somente as
especificagdes da anatomia masculina, mas também da anatomia feminina.

Visando viabilizar fantomas de voxel de ambos o sexo, KRAMER et al [22, 23]
construiu em 2003 ¢ 2004 os fantomas masculino MAX (Male Adult voXel) e feminino
FAX (Female Adult voXel). O fantoma MAX foi desenvolvido baseado em dados
publicados por Zubal disponivel na website da Universidade de Yale, e o fantoma FAX
foi desenvolvido a partir de imagens CT de pacientes femininos. Estes fantomas
possuem os 6rgdos e tecidos ajustados para corresponder as especificacdes anatdmicas

do homem adulto e da mulher adulta de referéncia da ICRP 89 de 2003 [24].



1.1 Objetivo

A partir do que foi abordado, o objetivo principal deste trabalho ¢ utilizar a modelagem
computacional para estudar a otimizagdo da dose e da imagem radiografica digital
obtida com detectores image plate em exames de torax para pacientes do sexo feminino
e masculino. Este estudo sera realizado utilizando o c6digo de Monte Carlo MCNPX
versao 2.5.0, que possui fungdes especificas para simulacdo de imagens. Os pacientes
do sexo feminino e masculino serdo representados através dos fantomas de voxels FAX

[22] e MAX [23], respectivamente.

A fim de alcancar o objetivo principal, estabeleceram-se as seguintes metas:

e A primeira consiste na modelagem de todo sistema radiografico com o cdédigo
MCNPX: detector digital image plate, fonte de raios X e aparatos de redugdo da

radiagdo espalhada;

e A segunda meta consiste no estudo da dose recebida por pacientes do sexo
feminino e masculino e do risco a saide dos mesmos em exames radiograficos
de térax, em funcdo da energia do feixe de radiag¢do e de aparatos de redugdo da

radiagao espalhada;

e A terceira meta consiste na avaliagdo da qualidade da imagem de térax obtida
com detectores image plate para pacientes do sexo feminino ¢ masculino, em
funcdo da energia do feixe de radiacdo e de aparatos de reducdo da radiagao

espalhada.



Capitulo 2

REVISAO DA LITERATURA

MANSSON [25] levantou o argumento de que, quando uma nova técnica em imagem
médica ¢ introduzida no uso clinico em um hospital, isto freqiientemente ¢ feito sem um
conhecimento rigoroso dos beneficios e das dificuldades inerentes a esta nova técnica.
Ele apresentou a seguinte questdo: como saber exatamente se um método baseado em
uma tecnologia nova ir4 resultar em uma melhoria nos diagndsticos? A resposta &,
quase sempre, complexa porque se por um lado, ¢ muito facil ficar impressionado com
uma nova tecnologia, por outro, torna-se dificil determinar se esta nova tecnologia vale
o dinheiro e o esforco necessarios para adquiri-la. Além disso, quando se tenta avaliar
uma nova técnica de imagem, normalmente se faz isso tomando a técnica antiga como o
padrao.

Em geral, quando se compara imagens de técnicas diferentes, simplesmente se
estabelece a imagem de preferéncia. Neste processo, quase sempre, interrompe-se neste
ponto o questionamento sobre a qualidade da imagem, ndo se prosseguindo a
investigacdo e correndo-se o risco de ndo se obter da nova técnica todas as vantagens
que ela possui sobre a técnica antiga. Esta tomada de decisdo sobre a qualidade, tendo
como base a simples preferéncia, tem um agravante que ¢ o fato de que ela ¢ puramente
subjetiva e favorece, na maioria das vezes, as caracteristicas fotograficas da imagem em
detrimento das informagdes da anatomia do paciente e dos achados patologicos. Uma
imagem que, a primeira vista, parece melhor, quando analisada segundo critérios
anatomicos e patologicos, acaba por se mostrar de qualidade igual ou inferior aquela
com que esta sendo comparada. Diversos autores tém mostrado em seus trabalhos que a
avaliacdo da qualidade da imagem médica ¢ uma tarefa mais complexa do que
imaginam os profissionais da radiologia [25].

Existem ainda questionamentos de qual seria o diagndstico correto € como poderia ser
mostrado que uma nova técnica radiografica tem realmente um melhor desempenho que

a antiga. Considerando, também, que esta pode apresentar imagens pouco familiares aos



radiologistas, deixando-os inseguros sobre os diagnosticos € com isso desencorajando-
os a utiliza-la [25].

Tendo em vista as indagagdes apresentadas constata-se que quando se avalia imagens de
um novo padrao radiografico ou de um padrdo pouco comum, a impressdo geral do
radiologista da imagem como um todo ¢ de valor extremamente limitado. E preciso que
se utilize um método mais elaborado, € ndo apenas comparar pura € simplesmente a
aparéncia geral da imagem.

METZ [26], KUNDEL [27] e FIETE et al. [28], estabeleceram que uma das premissas
de partida para a decisdo sobre o método de avaliacdo de imagens a ser utilizado em
seus estudos deveria ser que tal método tivesse uma relagao, mesmo que pequena, com
o ponto de vista do radiologista sobre a qualidade de uma boa imagem. Isto significa

que, uma imagem deve possuir qualidade de modo que o radiologista possa:

(1) distinguir entre os varios estados de satide ou doenga;

(i1) relatar com precisdo os aspectos ou estruturas relevantes para o
diagnostico;

(111) classificar com precisdo os diferentes tipos de anormalidades; ou

(iv) detectar de modo visualmente preciso as estruturas na imagem.

Um método que tem sido desenvolvido para avaliagdo da qualidade da imagem em
radiologia ¢ a “Andlise de Gradagdo Visual” (AGV). Este método permite a
quantifica¢do de opinides subjetivas, tornando-as passiveis de andlise estatistica [29]. A
Analise da Gradagao Visual (AGV), com ou sem imagem de referéncia, é o método de
elei¢cao onde se avalia a qualidade da imagem por meio das estruturas anatdmicas nas
imagens clinicas. Os critérios anatomicos sdo utilizados com o objetivo de estabelecer
marcas anatomicas pré-definidas como critérios de avaliagdo. VUCICH et al. [30]
descreveram o uso de critérios anatdmicos para a imagem do térax especificos para cada
projecao em um estudo de otimizagdao da radiografia de torax. Posteriormente, este
método foi utilizado por FEARON ef al. [31] em um estudo comparativo das respostas
de diferentes sistemas de registro da imagem com telas fluorescentes de terras raras.

Em conseqiiéncia de uma série de projetos de pesquisa e de levantamentos de qualidade
de imagens, a Comissao das Comunidades Européias (CEC) publicou em 1996 [8] as
“Diretrizes Européias para os Critérios de Qualidade das Imagens em Radiologia
Diagnostica”. Logo em seguida, foram publicados os critérios de qualidade para outros

tipos de procedimentos radiograficos: mamografia [32], tomografia computadorizada
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[33] e radiologia pediatrica [34]. Nos diversos tipos de procedimentos, a abordagem ¢
ligeiramente diferente, porém, em geral, a qualidade radiografica ¢ avaliada por meio da
visualizagdo de estruturas anatdmicas na imagem. Os critérios da CEC, como ficaram
conhecidos, para radiografias de térax e de coluna lombar foram avaliados em um
projeto de estudo. Resultados preliminares relativos a imagem de térax foram
apresentados junto com uma proposta de tentativa de refinamento dos critérios
utilizados no estudo [35]. Finalmente, os critérios, na sua forma revisada, foram
utilizados junto com a Andlise de Gradagdo Visual em um estudo da avaliacdo da
qualidade da imagem em trés sistemas digitais de copias de imagens radiograficas em
impressoras [36, 37, 38].

Outro método usado na avaliacdo da qualidade da imagem ¢é o Receiver Operating
Characteristic (ROC), originario da teoria de deteccdo do sinal, onde descreve a
deteccdo de sinais de baixo contraste em um background de ruido. A aplicabilidade
clinica deste método consiste na detec¢do e analise de tecidos anormais em um fundo
superposto de tecidos saudaveis [26, 39]. Este método permite a quantificacdo da
analise subjetiva da imagem e a utiliza¢do de ferramentas estatisticas. A analise ROC ¢
bastante util na area radioldgica por permitir a avaliagdo de um uUnico sistema de
imagem, a comparagdo da eficacia de dois ou mais sistemas de imagem diagnostica, ou
a avaliagdao do desempenho do radiologista. Este método foi introduzido na area médica
para avaliacdo de decisdo por Lusted na década de 60 [40, 41]. Desde entdo, a andlise
ROC tem sido refinada e sua importancia na radiologia tem aumentado. Atualmente esta
analise € a principal metodologia para avaliagao da qualidade da imagem, especialmente
quando a avaliagdo de tecnologias de imagem e/ou a avaliacdo do desempenho de
radiologistas estdo envolvidas. A importancia do método pode ser vista através da
literatura onde existe uma extensiva quantidade de trabalhos nos quais a metodologia
ROC ¢ utilizada para este proposito [42-55]. Inclusive, a ICRU 54 intitulada “Medical
imaging: the assessment of image quality” tem recomendado a metodologia ROC para

avalia¢do da qualidade da imagem diagndstica [56].



2.1 Uso de Simuladores em Radiologia Diagndstica

A qualidade da imagem pode ser estimada subjetivamente pela inspe¢do direta da
imagem clinica, ou por processos quantitativos usando objetos testes inseridos em
simuladores. As primeiras medi¢des usando simuladores incorporando objetos testes
foram realizadas por BURGER [57], seguidos por Hay, Davison e Dummling na década
de 60, como mencionado por HENSHAW [58].

DAVIS e TONGE [59], em 1974, contruiram um simulador mamografico das estruturas
constituintes de uma mama para avaliar a qualidade da imagem além do desempenho do
observador na interpretagdo dos resultados.

Em 1977, Masterson confeccionou um simulador em forma de “D” de resina-epoxi
tendo como base uma mama média e lipossubstituida contendo uma grande sec¢do de
tecido mamario preservado. Esse espécime incluia tecido adiposo, tecido glandular,
noédulos e microcalcificagdes. Este simulador teve como aplicacdo assegurar a qualidade
da imagem e da dose dos pacientes de mamografia [60].

PEARCE et al. [61], em 1979, criaram um simulador antropomorfico com um esqueleto
artificial, pulmdes de animais além de mediastino e cavidades pleurais anatomicamente
reais inseridos num torso adulto e masculino. Desta forma, certas patologias puderam
ser simuladas. Este simulador, tinha finalidade de avaliar a qualidade da imagem em
procedimentos diagnosticos.

Concomitantemente, GRIFFITH et al. [62], em 1979, construiram um simulador
antropomorfico representado por um torso adulto contendo uma caixa toracica de
poliuretano, pulmdes artificiais removiveis, figado, coragao.

Em 1984, CONWAY et al. [63] desenvolveram no “Center for Devices and
Radiological Health” (CDRH), um simulador baseado em placas de acrilico e folhas de
aluminio. Ele foi chamado de LucAl e servia para estimar as doses absorvidas em
pacientes submetidos a radiografia de torax com controle automatico de exposi¢ao. Ele
simulava a interagdo da radia¢do primaria e a produ¢do da radiacdo secundaria quando
um feixe de raios X interage com um paciente adulto.

Em 1986, CONSTANTINOU et al. [64] contruiram um simulador de imagem, para
avaliacdo de desempenho do controle automatico de exposi¢ao em radiografias de torax.
Ele tinha a resina-epoxi como material substituto do tecido mole e possuia objetos que
simulavam calcificagdes, tumores, vértebras e ossos além de objetos para a

determinagdo do fator de ampliagcdo da imagem.



Paralelamente (também em 1986), o “American College of Radiology” (ACR)
apresentou um simulador mamografico de blocos de acrilico com espagos preenchidos
com cera, onde foram dispostos objetos de teste designados a simular
microcalcificagdes, fibras e tumores. Esse simulador ¢ aplicado na avaliacdo de toda
cadeia de obtengio de imagens. E também usado para representar a espessura média de
uma mama para determinacdo da dose absorvida e o desempenho do controle
automatico de exposi¢do [65].

LIU et al. [66], em 1987, produziram um simulador antropomorfico solido,
representando um adulto chinés que possuia um esqueleto natural e 6rgdos internos
como o coragdo, pulmdes e intestinos. Foi usado para dosimetria experimental de
Radioterapia, Radiodiagnoéstico, e Protecao Radioldgica.

Em 1990, o “Center for Devices and Radiological Health” (CDRH) preparou um
simulador constituido de blocos de acrilico e aluminio. O arranjo permitiu representar a
regido da coluna com as partes moles. Este simulador foi usado para avaliar exposi¢ao
do paciente, bem como o desempenho do controle automatico de exposicao das
radiografias de abdomen [67].

Com a preocupacdo da avaliacdo qualitativa das radiografias de térax em relagdo a
definicdo da imagem, isto ¢, visualizacdo de estruturas cada vez menores, foi surgindo
simuladores capazes de avaliar as técnicas € os equipamentos usados na obtengao dessas
imagens. Assim, em 1977, CHRISTENSEN et al. [68] confeccionaram um simulador
em modulos, montado como uma torre, adequando cada componente anatomico de
acordo com sua localizacdo espacial. Foram acondicionadas costelas anteriores e
posteriores embebidas em parafina, no 2° € no penaltimo compartimento. Os pulmdes
inflados de um cdo, com suas artérias injetadas com borracha de silicone, simulavam a
vascularizagdo real. No compartimento mais central foram introduzidas esferas de cera
de abelha de 4, 5 ¢ 6 mm de diametro, simulando nodulos pulmonares. O coragdo, por
sua vez, foi acondicionado no topo da torre. Para avaliar a radia¢ao espalhada, foram
realizadas medidas com o simulador antropomorfico Alderson Rando e comparadas
com o simulador criado. A técnica utilizada foi baseada numa técnica de alta
kilovoltagem para deteccdo de n6dulos pulmonares.

Ja em 1993, LEITZ et al. [69] procurando adequar a qualidade das radiografias de torax
e a reducdo das doses, construiram um simulador capaz de avaliar os parametros
técnicos da exposicdo e de fornecer suporte na obtengdo de imagens de alta qualidade

em termos de definicdo e contraste. O simulador era dotado de objetos de teste
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compativeis com as estruturas anatomicas e patologicas. Objetos como fios de nylon,
fibra de vidro, esferas em acrilico e discos de chumbo foram acondicionados em locais
estratégicos. Vdrios servigos na Suécia foram submetidos a uma avaliagdo com este
simulador. Dos testes, foram obtidos resultados que, quando comparados com as
recomendacdes feitas pela Comunidade Européia, apresentavam diferencas bastante
significativas em termos de imagem e, principalmente, na redugdo de doses. Apesar do
trabalho ter obtido vantagens, o desempenho do sistema de registro da imagem nao foi
avaliado nem o processamento (fator relevante) na obtengdo da imagem.

CHOTAS et al. [70] em 1997, construiram um simulador fisico, para imagem digital,
feito de acrilico e folhas de cobre e aluminio. O objetivo desse simulador foi avaliar
quantitativamente a densidade Otica, o contraste e a resolugdo espacial. O coragdo e o
abdomem foram confeccionados com uma folha de 0,5 mm de cobre. Na arca em volta
dos pulmoes também foi colocada uma folha de 0,5 mm de cobre, e, para as costelas e a
coluna, foi utilizado uma folha de aluminio de 6 mm de espessura. As folhas metélicas
para a simulacdo do coracdo, do abdomem, das costelas e da coluna foram
acondicionadas entre pares de folhas de acrilico e aluminio. Além disso, foram incluidos
um padrdo de barras com 2,3; 2.4; 2,5; 2,6; 2,7; 2,8; 3,0; 4,0 e 5,0 pares de linha por
mm com a fun¢do de avaliar a resolugdo espacial. Foram colocados também discos de
cobre de diametro de 0,5; 1,0; 3,0; 4,5 ¢ 6,0 mm para a avaliacdo do contraste. Neste
caso, o simulador utilizado permite analisar a estabilidade para obten¢do das imagens
clinicas, mas ndo permite medir quantitativamente a qualidade da imagem, caso haja

alteracdes sutis no desempenho do sistema de producdo da imagem.

2.2 Uso do Método de Monte Carlo em Radiologia Diagnéstica

Os simuladores em radiodiagnostico tém sido amplamente utilizados. Entretanto,
estudos prévios [35] tém questionado a habilidade destes em predizer a qualidade da
imagem a partir de alteracdes nos pardmetros fisicos. Esta limitacdo pode ser
relacionada aos vdarios parametros de operagdo do sistema de imagem que estdo
envolvidos no processo de aquisicdo da mesma e da dificuldade de controla-los. Sendo
assim, ¢ dificil predizer o resultado de uma mudanca no sistema de imagem na
qualidade da imagem. Por esta razdo se tornou importante estabelecer um método para
estabelecer esta ligagdo. O método de Monte Carlo devido a sua versatilidade tém sido

utilizado para estabelecer tal ligagao [14].
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O método de Monte Carlo ¢ amplamente usado para resolver problemas que envolvem
processos estatisticos e € muito Util na Fisica Médica devido a natureza estocéstica da
emissdo da radiagdo, transporte e processos de deteccdo. O método ¢ de fundamental
importancia para problemas complexos que ndo podem ser modelados por codigos
computacionais usando métodos deterministicos ou quando medigdes experimentais se
tornam impraticaveis [71]. O método de Monte Carlo, nomeado por Von Neumann [72],
recebeu tal nome por causa da similaridade do método com o processo de sorteio dos
jogos aleatorios, e devido a cidade do principado de Mdnaco ser um dos principais
centros de tal atividade.

Von Neumann, Ulam e Fermi aplicaram o método de Monte Carlo para problemas de
difusdo de néutrons no projeto Manhattan em Los Alamos durante a segunda guerra
mundial [73]. Ainda em uma fase inicial, Von Neumann e¢ Ulam resolveram refinar o
método. Porém, o desenvolvimento sistematico desta idéia teve que esperar o trabalho
de Kahn e Harris em 1948 [73]. Durante o mesmo ano, Fermi, Metropolis ¢ Ulam
obtiveram estimativas da Equac¢dao de Schrodinger com o método de Monte Carlo.
Desde entdo, observa-se um crescente aumento do ntimero de aplicagdes do método em
diversas areas [71].

A aplicagdo do método de Monte Carlo na radiologia diagndstica vem ocorrendo desde
a década de 70 [74]. Um trabalho extenso no campo foi realizado pelo grupo de Chan e
Doi da Universidade de Chicago. Este grupo, em 1983 e 1984 [75, 76], desenvolveu
trabalhos de investigagdo da absor¢do de energia de raios X em diferentes tipos de
filmes radiograficos, incluindo corre¢des de espalhamento. Em 1982, CHAN e DOI
[77] avaliaram grades antidifusoras usando fatores de correcao de melhoria de contraste
e fatores de “Bucky” como indicadores de custo e beneficio. Em 1983 e 1985 [78, 79]
derivaram pardmetros tais como fragdo de espalhamento, espectro de energia,
distribui¢@o angular, distribuicdo espacial de radiagdo espalhada em 4gua e perspex. Em
1984 foram calculadas distribuicdes de energia depositada por um feixe em placas de
agua, junto com fatores de conversdo e razdes de radiacdo espalhada e primaria para
doses absorvidas em simuladores [80]. Em 1985, CHAN et al. [81] também conduziram
estudos de aplicagdes de grades de alta densidade para mamografia, para melhorar o
contraste da imagem. Neste trabalho uma série de parametros da grade foram simulados.
Outros trabalhos importantes foram desenvolvidos utilizando o método de Monte Carlo
tais como os de DEPALMA e GASPER [82] que em 1972 simularam filmes

radiograficos para obtengdo de fungdo de modulacdo de transferéncia, de Kalender em
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1981 [83] que avaliou o desempenho de grades antidifusoras, e de PERSLINDEN [84]
em 1986, que propds o uso de gap de ar em oposicdo as grades radiograficas para
pequenos campos de radiagdo.

Apesar dos diversos trabalhos ja desenvolvidos utilizando o Método de Monte Carlo em
radiologia diagnostica, somente no fim da década de 90, foram simuladas as primeiras
imagens médicas [85]. Neste trabalho, SPYROU et al. constataram o enorme tempo
computacional (19 dias) requerido para as simulagdes de imagem de um sistema
simples. Em 2000, PEPLOW et al. [86], usando técnicas de redugdo de varidncia,
simularam imagens mamograficas com um tempo computacional razoavel.

Embora a simulacdo de imagens tenha representado um grande avango na utiliza¢ao da
modelagem computacional com céddigos baseados no método de Monte Carlo em
radiologia diagnostica, o problema da visualizacdo de estruturas de interesse em um
fundo de imagem de tecidos superpostos (background anatomico) ainda ndo era algo
viavel. Havia a necessidade de uma representacao mais realistica do corpo humano. Esta
representacao mais realistica foi possivel com a criacao dos fantomas em voxels.

Os fantomas em voxel sdo baseados em imagens reais obtidas pela varredura de seres
humanos através da tomografia computadorizada (Computed Tomography, CT),
ressonancia magnética (Magnetic Resonance Imaging, MRI) ou processos opticos.

Os primeiros fantomas em voxel foram introduzidos por GIBBS et al. [87], e,
independentemente, por WILLIAMS ef al. [88]. A seguir, foram desenvolvidos
modelos para criangas [89] e uma versdo “voxelizada” do fantoma fisico Alderson-
Rando [90]. Estes estudos produziram um familia inteira de fantomas de voxels [91, 92,
93].

Em 1994 e 1995, ZUBAL et al. [94] segmentaram imagens CT e MRI de um paciente
varrido da cabega a metade das coxas. Em 1995, DIMBYLOW [95] introduziu o
NORMAN, baseado em imagens MRI de um voluntario saudavel. As dimensdes dos
voxels foram ajustadas para que a massa do fantoma fosse igual a 70 kg e a altura igual
a 170 cm. Em 1997, CAON et al. [96] desenvolveram um fantoma de voxels de uma
menina de 14 anos. XU et al. [97], em 2000, segmentaram fotografias coloridas do
homem visivel [98] para a constru¢ao do fantoma VIPMAN. E, em 2001, SAITO et al.
[99] segmentaram um conjunto de imagens CT do corpo inteiro de um paciente cujas
dimensdes externas estavam em boa concordancia com o homem de referéncia japonés

[100].
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Em 2003, a ICRP publicou o relatoério nimero 89 [24] sob o titulo: Dados Anatomicos e
Fisiologicos Basicos para Usos em Prote¢do Radiologica: Valores de Referéncia. Este
novo conjunto de dados estimularam KRAMER et al. [22] a desenvolverem, em 2003,
um novo fantoma de voxel: 0 MAX (Male Adult voXel). O MAX foi desenvolvido
baseado em dados publicados por Zubal disponivel no website da Universidade de Yale.
O fantoma proposto por KRAMER et al. [22] corresponde as especificagdes anatomicas
do homem adulto de referéncia publicado pela ICRP 89 de 2003 [24].

Em 2004, KRAMER et al. [23] introduziram o fantoma feminino de voxel FAX
(Female Adult voXel) desenvolvido a partir de imagens CT de pacientes femininos.
Este fantoma foi desenvolvido de forma similar ao MAX, e os 6rgaos e tecidos foram
ajustados para corresponder as especificagdes anatomicas da mulher adulta de referéncia
da ICRP 89 [24].

Os fantomas em voxel foram utilizados pela primeira vez para otimizagdo de imagens
radiograficas em 1999 por DANCE et al. [12] da Universidade de Link&ping na Suécia.
Neste trabalho Dance et. al validaram a utilizacdo do fantoma em voxel Zubal [94] em
modelagens computacional usando o Método de Monte Carlo para otimizagdo de
sistemas de aquisicdo de imagem, e em 2000, utilizando o mesmo modelo
computacional otimizaram radiografias antero-posterior de coluna lombar [17]. A partir
de 2000, SANDBORG et al. [14, 15], pertencentes ao mesmo grupo de pesquisa,
estudaram a otimizagdo de técnicas radiograficas de térax e coluna lombar para filmes
radiograficos. Em 2003, MCVEY et al. [18], também pertencentes a Universidade de
Linkdping, otimizaram sistemas de imagem de coluna lombar para diversas
configuragdes utilizando filmes radiograficos.

Com a utilizagdo de sistemas digitais na area médica, tem sido necessario rever as
técnicas radiograficas utilizadas a fim de otimiza-las para esses novos sistemas. Com
isso, desde 2005 novos esforcos tem sido feitos para otimizacdo de técnicas
radiograficas. O grupo de Linkdping tem publicado alguns trabalhos avaliando a
detec¢do de nddulos no térax em fungdo de diversos pardmetros [19-21] utilizando o
modelo computacional desenvolvido por eles acoplado ao fantoma em voxel masculino
Zubal. Este grupo também estudou a influéncia da espessura do paciente em imagens
digitais [19].

Outros grupos de trabalho como os do Instituto Politécnico de Rensselaer [11] e da
Universidade de Sassari [13] tém elaborado programas de simulacdo utilizando

fantomas em voxel e o método de Monte Carlo para estudar a otimizagdo de técnicas
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radiograficas. Entretanto, até o presente momento sé foram publicados programas

referentes a modelagem computacional utilizada por esses grupos.

2.3 Codigos de Proposito Geral que utilizam o Método de Monte Carlo

Codigos de proposito geral ¢ o nome dado aqueles destinados ao estudo das diferentes
aplicacdes das radiacdes ionizantes. Devido a natureza estocastica da emissdo da
radiag¢do, e por conseguir reproduzir praticamente todos os processos de interacdo da
radiagdo com a matéria, o método de Monte Carlo tem servido como base para
constru¢do de diferentes cddigos. Entre todos os codigos que utilizam o método de
Monte Carlo, pode se destacar quatro de propositos gerais avaliados no dominio
publico, amplamente validados e utilizados ao redor do mundo: EGS4, PENELOPE,
GEANT e MCNP.

2.3.1 EGS4

Originalmente desenvolvido pelo Stanford Linear Accelerator Center (SLAC) em 1985,
o codigo EGS4 (Electron Gamma Shower Version 4) é um cdodigo de proposito geral
para o transporte acoplado de fotons e elétrons em uma geometria arbitraria, com
energias que vao de poucos keV a energias acima de teV [101] . O EGS4 ¢ um cddigo
de macros e sub-rotinas, onde o usudrio escreve um arquivo de aplicacio em
FORTRAN ou MORTRAN (macro-enhanced FORTRAN), que sera lido pelos macros
e sub-rotinas de EGS4. O cddigo ¢ bem conhecido pelo transporte detalhado de elétrons
e fotons, e pela flexibilidade na definicdo do termo fonte em termos de distribui¢do de
energia, tempo, posi¢do e dire¢do. Embora seja considerado o estado da arte no
transporte de fotons e elétrons, o cédigo EGS4 requer do usuario um conhecimento
avangado de simulagdo em FORTRAN ou MORTRAN, e ndo possui uma fun¢ao
especifica para simulacdo de imagens radiograficas. Aplicacdes deste codigo para fins
de simulagdo de imagens radiograficas tém exigido um elevado tempo computacional

para a obtencdo de resultados com flutuacdes estatisticas adequadas.
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2.3.2 PENELOPE

O coédigo PENELOPE, um acronismo para “PENetration and Energy LOss of Positrons
and Electrons”, foi desenvolvido por F. Salvat, J. M. Fernandes-Varea e J. Sempau na
Facultat de Fisica (ECM), Universitat de Barcelona, Espanha, e ¢ distribuido pela
Nuclear Energy Agency Databank, um o6rgao pertencente a Organisation for Economic
Co-operation and Development (OECD), sediada em Paris, Franga [102].
Originalmente desenvolvido para a modelagem do transporte de elétrons na matéria (o
transporte de fotons foi inserido em versdes posteriores), este cddigo simula o transporte
acoplado de elétrons e fotons em materiais arbitrarios, que podem ser elementos com
nimero atdmico Z < 92 ou compostos quimicos, € sua aplicabilidade ampla permite
simulagdes na faixa de energias de 1 keV a 1 GeV. A geometria pode ser definida
diretamente no programa principal ou com auxilio de um pacote geométrico chamado
PEUGEOM [102]. As geometrias consistem de corpos homogéneos limitados por
superficies geométricas, isto €, planos, esferas, cilindros, etc. Sua utilizagao tem sido
grande em simulagdes envolvendo altas energias, sobretudo aquelas envolvendo
procedimentos de radioterapia, mas pouco se encontra na literatura referente a sua
utilizagdo em situagdes envolvendo baixas energias, na faixa comumente empregada em
diagnosticos médicos. Semelhante ao cddigo EGS4, o codigo PENELOPE nao possui

uma funcao especifica para a modelagem de ensaios radiograficos.

2.3.3 GEANT

O codigo GEANT (Geomety ANd Tracking) foi originalmente desenvolvido para
experimentos na area de fisica de altas energias, mas tem encontrado aplicagdes fora
deste dominio nas areas médica, ciéncias bioldgicas, prote¢ao radioldgica e astrondutica
[103]. A aplicagdo principal do GEANT ¢ o transporte de particulas através de um
arranjo experimental para a simulacdo da resposta de detectores, permitindo a
representacdo grafica do arranjo e da trajetdria da particula. GEANT ¢ escrito na
linguagem C', e o usuario pode definir virtualmente qualquer caracteristica do modelo
simulado. Algumas destas caracteristicas incluem geometria, composi¢ao dos materiais,
e um grande banco de dados de particulas e de numerosos processos que podem ocorrer

com cada particula. Semelhantemente ao EGS4, o codigo GEANT requer grande
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conhecimento da linguagem C'° por parte do usudrio, ¢ ndo possui uma fungdo

especifica para simulacao de imagens.

2.3.4 MCNP

O codigo MCNP (Monte Carlo N-Particle) [104] foi originalmente desenvolvido no Los
Alamos National Laboratory (LANL) durante o Projeto Manhattan, nos anos 40, e pode
ser utilizado para o transporte individual de néutrons, fétons e elétrons ou no transporte
acoplado de néutrons, fotons e elétrons, incluindo a capacidade de calcular constantes
de multiplicacdo para sistemas criticos. Néutrons sdo simulados com energias entre
10" a 100 MeV, fotons com energia entre 1 keV a 100 GeV e energias de elétrons entre
1 keV a 1 GeV. O coédigo trata uma configuracdo tri-dimensional arbitraria de materiais
em células limitadas por superficies de primeiro e segundo grau e toroides elipticos de
quarto grau, além de possuir a capacidade de segmentar a geometria de irradiacdo em
estruturas de voxels. Embora muito versatil e de interface amigavel para o usuario, as
primeiras versdes do MCNP ndo sdo tdo eficientes quanto o EGS4 no transporte de
particulas em problemas com geometrias formadas por um grande nimero de células
como, por exemplo, fantomas em voxels, e no transporte de foétons de alta energia. E,
aplicagdes primitivas deste codigo em modelagem de ensaios radiograficos se
mostraram extremamente lentas, demorando cerca de 19 dias para fornecer resultados
com flutuacdes estatisticas dentro dos padrdes aceitdveis pelo codigo MCNP [86].
Entretanto, avangos obtidos nas versdes mais novas deste codigo, MCNP5 e
principalmente  MCNPX (Monte Carlo N-Particle eXtended), como comandos
especificos para simulagao de ensaios radiograficos tém feito do MCNP uma ferramenta
em potencial para o estudo de pardmetros que possam influenciar a qualidade de ensaios
radiograficos. As secdes a seguir descrevem com mais detalhes o codigo MCNP e suas

versoes mais atuais, € o0 comando para a modelagem de imagens radiograficas.
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2.3.4.1 O cédigo MCNP

O codigo MCNP, como visto anteriormente, foi originalmente desenvolvido no Los
Alamos National Laboratory (LANL), durante o Projeto Manhattam nos anos 40. O uso

de MCNP ¢ muito conveniente, pois:

1 — Nao ¢ necessario alterar o codigo fonte. Todas as distribui¢des de fonte,
distribuigdes para energia, tempo, posicao e dire¢do, assim como superficies ou células
de onde as radiagdes sdo emitidas podem ser definidas em um arquivo de entrada, ndo
requerendo do usuario conhecimento de linguagens de programacao como FORTRAN,

MORTRAN, C™, etc.

2 — MCNP possui ferramentas muito poderosas para definir geometrias.

3 — O usuario pode modificar a forma como as historias sdo analisadas utilizando uma
variedade de comandos assim como corrente de particulas, fluxo de particulas e

deposi¢do de energia.

4 - O usuario pode obter no arquivo de saida um sumario do problema. Isto pode

auxiliar a compreensao da fisica do transporte de Monte Carlo e a localizagdo de erros.

5- MCNP possui resultados normalizados e incertezas estatisticas relativas.

As trés maiores versdoes de MCNP em uso hoje sdo: MCNP4C, MCNP5 e MCNPX.

O codigo MCNPA4C ¢ a base dos codigos MCNPS e MCNPX. MCNP4C ¢ um programa
inicialmente utilizado para simular néutrons, fotons e elétrons no intervalo de energia
entre 107" MeV a 100 MeV para néutrons, 1 keV a 100 GeV para fotons e 1 keV a 1
GeV para elétrons [105]. O MCNP4C pode ser utilizado para diferentes modos de
transporte: néutrons somente, fotons somente, elétrons somente, transporte combinado
de néutrons e fotons, onde os fotons sdo produzidos pelas interagdes dos néutrons,
néutron/féton/elétron, foton/elétron ou elétron/foton. Para néutrons, todas as reacdes
dadas em uma se¢do de choque particular sdo quantificadas. Néutrons térmicos sdo
descritos por ambos os modelos do gas livre e modelo de espelhamento S(a,B). O

modelo de tratamento de néutrons térmicos S(a,3) € uma representacdo completa do
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espalhamento de néutrons térmicos por moléculas e solidos cristalinos. Para fotons, o
codigo considera espalhamento coerente e incoerente, a possibilidade de ocorrer
fluorescéncia apds absor¢do fotoelétrica, absorcdo em produgdo de pares com emissdo
local de radiacdo de aniquilacdo e bremsstrahlung (radiagdo de frenamento). O
transporte de elétrons inclui pésitrons, raios X de captura K e bremsstrahlung, mas nao
inclui campos externos ou auto induzidos. Outras caracteristicas importantes que faz o
MCNP4C muito versatil e facil para uso incluem poderosos comandos para geragdao do
termo fonte, fontes para célculo de criticalidade, fontes superficiais e fontes inseridas
em células volumétricas, recursos para visualizagdo da geometria de irradiagdo e
arquivos de saida, uma rica colecdo de técnicas de reducdo de variancia, uma extensiva
colecdo de bibliotecas de secdo de choque e uma estrutura flexivel para calculo das
grandezas de interesse. Embora muito verséatil, o MCNP4C ¢ limitado para modelar
problemas com geometrias que contenham um grande numero de células [97].

O codigo MCNP5 ¢ uma versio reescrita do MCNP4C [105]. Este inclui
aperfeicoamentos na fisica de transporte de fotons, adigdo de novas técnicas de redugao
de variancia, novas op¢des de termos fonte e aperfeicoamento no suporte para utilizagao
do codigo em paralelo, porém considera as principais caracteristicas da versdo
MCNP4C. O MCNP5 possui comandos especificos para simulagdo de imagens
radiograficas — os comandos FIR, TIR e FIP, além de permitir a visualizagdo de
geometrias em 2D e 3D através de um programa grafico denominado Visual Editor
(Vised) [106].

O codigo MCNPX [107] é uma combinagdo do codigo MCNP4C com o codigo de
transporte e interacdo de nucleons, pions, muons, ions leves e anti-nucleons em
geometrias complexas LAHET (Los Alamos High-Energy Transport) [108]. O MCNPX
contém todas as capacidades do MCNP4C e do MCNPS5, adicionando-se a capacidade
de transportar 34 novos tipos de particulas (prétons, ions leves, etc), expansdo da faixa
de energia das particulas simuladas e caracteristicas que muitas comunidades
cientificas, especialmente as comunidades de fisica médica e de aceleradores, julgaram
ser importantes em codigos de modelagem computacional. No MCNPX, novos modelos
fisicos de simulagdo, técnicas de reducdo de varidncia e novas técnicas de analise de

dados foram implementadas [107].
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2.3.4.2 Simulacio de Imagens com o cédigo MCNPX

A funcdo radiografia — The Radiography Tally

O codigo MCNPX utiliza um conjunto de detectores pontuais préoximos um do outro o
bastante para gerar uma imagem baseada na fluéncia de particulas que atravessa cada
detector.

Ha trés tipos de comandos para gerar imagens com MCNPX:

TIR — Proje¢ao de uma imagem transmitida em uma superficie planar (detector plano).

TIC — Projecdo de uma imagem transmitida em uma superficie cilindrica (detector

curvo).

PI — Projecao de uma imagem por um pinhole.

Uma vez acionada a fun¢do imagem, MCNPX cria uma matriz bidimensional virtual de
pixels perpendicular ao eixo central do feixe de particulas, a uma distancia selecionada
do objeto de teste, onde milhdes de detectores pontuais podem ser criados — um detector
para cada pixel. Estes pixels funcionam como células onde as particulas serdo contadas
ou suas energias registradas. Um pixel individual desta matriz representa um pixel da
imagem simulada. A matriz de pixels ndo deve estar em um material espalhador, pois a
contribuicdo do espalhamento entre pixels vizinhos nao ¢ considerada pelo MCNPX

para fins de simula¢do de imagens [105, 107].

Imagem Aérea

Os dados obtidos sdo uma distribuigdo aérea dos fotons que ndo interagiram e dos
fotons espalhados que emergem do objeto de teste simulado, mapeada em duas
dimensodes, representando uma imagem virtual do objeto analisado. Estes dados podem
ser reconstruidos e visualizados em softwares de reconstru¢ao de imagens em escalas de
cinza ou cores, onde os tons sdo dados pelo nimero de particulas que atravessam um

pixel particular da matriz ou pelos valores de energia depositados nestes pixels. A
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resolugdo da imagem depende do tamanho do pixel e da dimensdo da matriz imagem.

Quanto menor o tamanho do pixel maior sera a resolucao da imagem.

Vantagens da funcdo radiografia do codigo MCNPX

A matriz virtual de pixels funciona como um detector ideal, isto é, possui

1
1
1
eficiéncia de 100%, extraindo todas informacoes do feixe incidente. !
1

Simulagdes de imagens radiograficas com o MCNPX podem prever diferengas
significantes em contraste e visualizacdo de detalhes que sistemas particulares de
radiologia diagndstica poderia potencialmente observar se o sistema de detec¢do de
imagens fosse habil a funcionar como um detector ideal. Com esta habilidade,
simulagdes podem ser realizadas para determinar métodos mais precisos para o
melhoramento de imagens e para a otimizagdo de sistemas de imageamento através de

investigagdes qualitativas e quantitativas de fatores que afetam a imagem radiografica.

Possibilidade de simulacao de radiografias completas ou de simulagdo individual

da componente direta (radiagdo transmitida) e espalhada da imagem.

Uma imagem radiografica ¢ formada pelos fotons que ndo colidiram com o objeto de
teste e os fotons espalhados.

Somente os fotons que ndo colidiram com o objeto contribuem para a parte exploravel
da radiografia, mostrando com precisdo as estruturas das partes examinadas. Por outro
lado, a radiagdo espalhada gerada dentro do objeto pode provocar efeitos danosos
significantes, prejudicando a qualidade de imagem [109, 110]. A func¢do radiografia do
cddigo MCNPX possui a habilidade de gerar, em separado, ambas as contribui¢des
direta e espalhada da imagem, em adi¢ao a imagem completa, permitindo que a radiag@o
espalhada seja calculada na simulagdo e digitalmente removida da imagem experimental
para se obter uma imagem precisa do objeto em questdo, e auxiliar em procedimentos

de restauragdo para corre¢do de efeitos de espalhamento.
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A fungdo radiografia do MCNPX possui caracteristicas importantes que tornam esta
fun¢do uma ferramenta atraente para o estudo de parametros que possam influenciar a

geracdo e a qualidade de imagens obtidas em ensaios radiograficos.
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Capitulo 3

FUNDAMENTACAO TEORICA

3.1 Equipamentos de Raios X

Os equipamentos de raios X sdo classificados de acordo com sua poténcia e aplicagdes
para as quais foram projetados. Em sistemas de radiodiagnoéstico, os raios X sao gerados
aplicando-se tensoes entre 20 e 150 kV e com a corrente aplicada ao tubo variando de
25 a 1200 mA [111]. Os principais componentes do equipamento responsaveis pela

produgdo dos raios X, sdo: o tubo de raios X e o gerador de alta tensao.
3.1.1 Tubo de Raios X

O tubo de raios X ¢é constituido por uma ampola de vidro com vacuo possuindo dois
eletrodos, um positivo denominado anodo e outro negativo denominado catodo. O
anodo ¢ um alvo geralmente de tungsténio (radiologia geral), giratorio ou fixo, € o
catodo ¢ um filamento de tungsténio na forma de espiral. Quando uma corrente elétrica
passa pelo catodo este € aquecido e libera elétrons por emissdo termoidnica. A emissao
termoidnica ocorre quando elétrons de uma substancia tém energia térmica suficiente
para superar as forcas elétricas que os mantém presos aos atomos. Estes elétrons sao
atraidos pelo anodo, que se encontra positivo em relacdo ao citodo devido a uma
diferenca de potencial aplicada entre os eletrodos.

O ponto focal é a area do alvo (anodo) que ¢ bombardeada pelos elétrons oriundos do
catodo (filamento). Os elétrons que atingem o ponto focal no tubo de raios X e
interagem com quaisquer elétrons orbital ou nucleo do atomo alvo, transferem suas
energias cinéticas para o a&tomo do alvo, em forma de calor (99%) ou raios X (1%). A
grande fracdo de energia transformada em calor ocorre porque, ap6és multiplas colisdes
com os elétrons do alvo, ¢ gerada uma cascata de elétrons de baixa energia, que nao

possuem energia suficiente para prosseguir ionizando os atomos do alvo, mas
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conseguem excitar os elétrons das camadas mais externas, os quais retornam ao seu
estado normal de energia emitindo radiagdo infra-vermelho.

Para minimizar o problema de aquecimento, em equipamentos de raios X diagndstico,
utiliza-se o anodo giratdrio e um liquido refrigerante, geralmente 6leo mineral.

Para uma boa defini¢do da imagem, ¢ necessario que o ponto focal no anodo seja de
pequeno tamanho. Existe, porém, um limite para este tamanho, pois quanto menor esta
faixa, maior o calor concentrado. Para solucionar este problema o &nodo possui uma
inclinagio de 6° a 20° entre o feixe de elétrons incidente ¢ o plano normal a superficie
do alvo. Desta forma o tamanho aparente do ponto focal é reduzido [112], como

mostrado na Figura 3-1.

Area focal
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Figura 3-1. Diagrama do anodo
O tubo de raios X ¢ montado dentro de uma calota protetora de metal forrada com

chumbo (cabegote), contendo uma janela por onde passa o feixe util. Os elementos

basicos de um tubo de raios X estdo ilustrados na Figura 3-2.
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Figura 3-2. Elementos basicos de um tubo de raios X [113]

3.1.2 Gerador de Alta Tensao

A fungdo dos geradores de alta tensdo ¢ produzir uma diferenca de potencial necessaria
para acelerar os elétrons que vao produzir os raios X. Estes potenciais sao produzidos
através de transformadores elétricos que podem trabalhar com a freqiiéncia nominal da
rede ou com médias e altas freqiiéncias (dispositivos mais modernos).

No gerador também ¢ acoplado um sistema de retificacdo, que evita fluxo de corrente
entre os eletrodos no tubo de raios X nos dois sentidos. A retificacdo ¢ necessaria, pois a
tensdo alternada ndo ¢ util para acelerar os elétrons, que possuem carga negativa e se
deslocam em direcdo a tensdes positivas. Logo, a retificacdo € a responsavel pela tensao

do anodo ser positiva em relagao ao catodo.

3.2 Producao de Raios X

Os raios X sao produzidos de duas maneiras: por frenamento (bremsstrahlung) ou por
ejecao de um elétron orbital de um atomo (raios X caracteristicos). Quando um elétron
passa proximo a um nucleo, a interacdo eletrostatica entre o elétron carregado
negativamente e o nucleo positivo faz com que o elétron seja desviado de sua trajetoria,
perdendo parte de sua energia cinética. Esta energia cinética perdida ¢ emitida na forma
de raios X, conhecido como bremsstrahlung ou radiagdo de frenamento. Raios X
caracteristicos sdo produzidos quando um elétron incidente colide com um elétron
orbital (geralmente da orbita k), fazendo com que este seja ejetado de sua Orbita

deixando uma lacuna no orbital que se encontrava. Esta condi¢do de instabilidade ¢
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rapidamente corrigida com a transi¢do quantica de um elétron de uma orbita mais
externa para esta lacuna [114]. Esta transi¢ao resulta em uma diminui¢do da energia
potencial do elétron e o excesso de energia ¢ emitido como um foéton de raios X,
denominados raios X caracteristicos. O nome caracteristico se deve ao fato dos niveis de
energia dos elétrons serem unicos para cada elemento, tornando Unicos e caracteristicos

a cada elemento de raios X emitidos por esse processo.

3.2.1 Espectros de Raios X

A distribuicao em energia da radiacdo produzida, denominada espectro de raios X, ¢
importante para descrever o campo de radiacdo e permitir compreender os processos de
producdo da imagem radiografica.

O espectro de raios X ¢ formado de duas partes distintas e superpostas: uma continua e
outra em linhas discretas. A parte continua se deve aos raios X de bremsstrahlung e vai
de energias muito baixas até uma energia maxima, numericamente igual a diferenca
maxima de potencial aplicada ao tubo de raios X. As linhas discretas sdo em
decorréncia dos raios X caracteristicos. Na Figura 3-3 ¢ mostrado um espectro de raios

X usado em radiodiagndstico [115].
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Figura 3-3. Espectro de raios X para um equipamento convencional de raios X com
alvo de tungsténio [115]
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A intensidade e a qualidade da radiagdo emergente de um tubo de raios X sdo funcao da
corrente e tensdo aplicada ao tubo, do tempo de exposi¢cdo, do material e angulo do alvo,
e da composi¢ao do material e espessura dos filtros do feixe.

A qualidade dos raios X gerados ¢ proporcional ao nimero atdmico (Z) do material do
alvo, aproximadamente ao quadrado do valor de tensdo (kV?), e a corrente aplicada ao
tubo (mA) [116]. Ja a distribui¢do em energia do espectro de raios X ¢ determinada pelo
potencial aplicado, pelo material e &ngulo do anodo, e pela composicao e espessura do

material da filtragdo. Contudo o fator principal € a tensdo aplicada ao tubo.

3.2.2 Fatores que Afetam a Forma dos Espectros de Raios X

3.2.2.1 Tensao Aplicada ao Tubo de Raios X

A diferenga de potencial aplicada ao tubo entre o catodo e anodo determina a energia
maxima do espectro e se as linhas discretas oriundas dos raios X caracteristicos irdo
ocorrer e suas respectivas intensidades relativas. Além disso a tensdo aplicada ao tubo
também afeta o pico continuo do espectro de raios X. A Figura 3-4 ilustra o efeito no

espectro de raios X devido a variacao da tensdo aplicada ao tubo de raios X.
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Figura 3-4. Espectros de raios X obtidos para um alvo de tungsténio para diferentes
valores de tensdo aplicada ao tubo [115]
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3.2.2.2 Angulo de Emissio dos Raios X

O angulo de emissdo de raios X ¢ o angulo entre a face do alvo (dnodo) e o feixe de

raios X emergente, como visto na Figura 3-5. Os raios X produzidos por um angulo de

emissdo pequeno sdo filtrados através de uma espessura maior de material do anodo do

que os raios X produzidos por um angulo de emissao grande. Esse efeito influencia a

forma do espectro de raios X, pois ocorre uma variacao da intensidade para cada energia

do espectro. Conseqiientemente ocorre variacdo da energia do pico continuo

(bremsstrahlung). A energia do pico continuo serd maior quanto menor for o angulo de

emissao, conforme mostra a Figura 3-6.
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Figura 3-5. Representacdo do angulo de emissdo de raios X. (a) Angulo de emissio
maior (b) angulo de emissao menor
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Figura 3-6. Efeito do angulo do alvo do tubo de raios X sobre o espectro de emissao de

raios X [115]
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3.2.2.3 Filtragao Total

A filtragao total de um feixe de raios X consiste na filtragdo inerente mais a filtragao
adicional.

A filtracdo inerente é constituida pelos componentes que envolvem o tubo de raios X,
como o 0Oleo isolante e o vidro da janela por onde sai o feixe util de raios X. A filtra¢ao
adicional por sua vez ¢ usada para complementar a filtracdo inerente. No
radiodiagnoéstico, a filtragdo adicional ¢ em geral feita por placas de aluminio. A
filtracdo total, para radiologia geral, deve ser no minimo o equivalente a 2,5 mm de
aluminio a 80 kV. Sua fun¢do ¢ eliminar os raios X de baixa energia, que nao
contribuem para a formag¢do da imagem radiografica e elevam a dose na pele do
paciente. Sendo assim, o efeito da filtracdo na forma do espectro ¢ diminuir a
intensidade de fotons de baixa energia e deslocar o pico continuo para energias maiores
ao aumentar a espessura de filtracdo. A Figura 3-7 ilustra o efeito no espectro de raios X

devido a variagao da filtracao total do tubo de raios X.
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Figura 3-7. Espectros de raios X obtidos com 65 kVp, alvo de tungsténio, 4ngulo de
anodo de 160, filtracdo total de 2,5 mm Al, 2,5 mm de Al mais 0,1mm de Erbio e 2,5
mm de Al mais 0,2 mm de Erbio [115]

3.2.2.4 “Ripple”

A intensidade do feixe de raios X pode variar durante o tempo de producdo de raios X
devido a vérios fatores, como: tipo de alimentacdo do equipamento, tipo de retificacao,

corrente do tubo e o valor da tensdo ajustado.
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A variagdo da tensao ao longo do tempo de exposi¢ao ¢ chamada de “ripple” e definida

como [116]:

kVpmax  — kVpmin
kVpmax 3.1

Ripple (% )= 100 *

onde:
kVPmax € 0 valor da tensdo de pico maximo.

kVpmim € 0 valor da tensdo de pico minimo.

Na Figura 3-8 pode-se observar que a intensidade dos fétons de maior energia do
espectro diminui com o aumento do “ripple” da tensdo aplicada. Portanto, aumentando

o“ripple”, diminui a energia média do espectro.
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Figura 3-8. Espectro de raios X obtidos com tensdo de 80 kVp e alvo de tungsténio,
para diferentes valores de “ripple” [115]

3.2.2.5 Radiacao Extrafocal

Quando o feixe de elétrons atinge o alvo, uma pequena fracdo dos elétrons ¢
ricocheteada devido a forca de repulsao dos elétrons do atomo alvo. No entanto, o
campo de alta tensdo recaptura estes elétrons, que sdo novamente acelerados na dire¢ao
do anodo. Estes elétrons atingirdo novamente o anodo produzindo raios X, mas ndo
terdo a energia equivalente a original devido ao menor percurso de aceleragdo (Figura

3-9). Este tipo de radiagdo prejudica a qualidade da imagem.
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Figura 3-9. Representacao da origem da radiacao extrafocal durante a exposi¢ao [113]

3.3 Formacio da Imagem Radiografica

Uma das principais propriedades dos raios X ¢ a sua capacidade de penetrar na matéria.
Quanto mais denso e espesso for o material, maior serd a probabilidade dos fotons do
feixe de interagirem com os seus atomos, resultando em um indice menor de
transmissdo de fotons. Portanto, conforme o feixe de raios X emerge do corpo do
paciente, as diferentes areas do feixe contém intensidades de radiag¢ao diferentes, pois o
feixe passou por tipos de tecidos distintos em densidade e/ou espessura [117].

Para o processo ter utilidade médica, ¢ necessario que se possa registrar visivelmente a
imagem. Isto é conseguido por meio do uso de detectores de imagem. Os filmes
radiograficos sdo exemplos de detectores de imagem. Eles s3o compostos de uma
pelicula pléstica transparente, recoberta nos dois lados por uma emulsao sensivel a luz e
a radiacdo. Tal emulsdo, quando atingida pela luz ou pelos raios X, sofre uma
modificacdo fisico-quimica. Quanto maior a intensidade de raios X ou de luz que atinge
a emulsdo, maior sera essa modificacdo [118]. Devido ao fato do filme radiografico
possuir maior sensibilidade a luz do que a radiagdo, para reduzir a dose do paciente
submetido ao feixe de raios X, utiliza-se um dispositivo chamado écran, que tem a
propriedade de tornar-se fluorescente quando se incide sobre o mesmo uma pequena
quantidade de raios X. Colocando-se o filme entre duas ldminas de écran e incidindo-se
sobre este conjunto um feixe de raios X, forma-se a imagem latente no filme. O
conjunto écran-filme-écran ¢ mantido agrupado dentro de um dispositivo, denominado

chassi, a prova de luz, para protegé-lo durante o transporte de um local para outro [117].
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A imagem radiografica registrada no filme, apds um processamento quimico [117],

visualizada através de diferentes graus de enegrecimento diretamente proporcional

S}

exposi¢do ou kerma no ar incidente no chassi. O enegrecimento observado no filme ¢
denominado Densidade Optica (DO) e possui uma relagdo com a transmissao de luz no

filme. A DO pode ser calculada através da seguinte equagao [117]:
DO = logy,™ (3.2)

onde /) é a intensidade de luz incidente e / € a intensidade de luz transmitida através do

filme.

Uma importante caracteristica da combinagdo filme-écran, denominada curva
caracteristica, ¢ obtida através da densidade 6tica em fun¢do da exposi¢do ou kerma no
ar incidente no chassi. A curva caracteristica de um detector de imagem permite analisar
qual intervalo de variacdo de intensidade de raios X que ¢ possivel visualizar detalhes
na imagem (range dindmico). A curva caracteristica do filme-écran pode ser visualizada

na Figura 3-10.
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’.

Densidade Optica

Kerma no ar

Figura 3-10. Curva caracteristica de um detector de imagem filme-écran

Através da Figura 3-10 pode-se observar que a curva caracteristica possui duas parte
horizontais para os valores mais baixos e altos de kerma no ar, e uma parte retilinea para
valores de kerma no ar intermediarios no grafico. Esta parte retilinea ou linear

corresponde a regido de rendimento 6timo do filme radiografico. Os detalhes registrados
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através de variacdes de kerma no ar nas regides horizontais da curva caracteristica tém a
visualizagdo e a percepcao comprometidas [119].

Este problema observado nos sistemas de imagem filme-écran foram solucionados com
a introduc¢do dos sistemas de detec¢do digital, tais como os sistema de imagem de placa
de fosforo conhecidos como image plate. A curva caracteristica obtida pelos sistemas

image plate sao lineares [119] conforme ilustrado na Figura 3-11.

Niveis de Cinza

Kerma no ar

Figura 3-11. Curva caracteristica de um detector digital image plate

3.3.1 Detectores digitais image plate

Os image plates sdo placas flexiveis feitas usualmente de BaFBr:Eu™ ou BaFI:Eu",
onde a aquisi¢do da imagem ocorre em duas etapas: criagdo da imagem latente e
transformag@o da imagem latente em imagem radiografica.

A criagao da imagem latente no image plate se baseia nos niveis de energia dos elétrons
numa rede cristalina. Os elétrons se encontram normalmente ligados aos ions de Eu'?,
em uma faixa de niveis de energia denominada banda de valéncia. A radia¢do ao
interagir com a estrutura cristalina do image plate oxida os fons de Eu' transformando-
0s em Eu+3, e o elétron ¢ elevado a um nivel de energia maior, denominado banda de
condugdo. Os elétrons tendem a retornar a seu estado fundamental e, para isso liberam
energia no minimo igual a diferenca entre os dois estados de energia envolvidos na
transicao (banda de valéncia e condugdo, em torno de 8,3 eV). Entretanto, a produgdo de
radiacdo eletromagnética neste processo ¢ bastante ineficiente, sendo a energia
normalmente liberada sob a forma de fotons com comprimentos de onda fora da faixa

de luz visivel.
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Para tornar este processo mais eficiente, durante o processo de fabricacdo, sdo
introduzidos no cristal impurezas ou ativadores que criam niveis de energia entre a
banda de valéncia ¢ de conducdo. Esses defeitos sdo também conhecidos como F-
centros ou centros de cor. Por possuirem um potencial de ionizagdo inferior ao cristal,
esses centros passam a capturar os elétrons que saem da banda de valéncia. Os F-centros
sdao metaestaveis de modo que os elétrons capturados possam ser novamente apanhados
pelo Eu™. A Figura 3-12 esquematiza os diversos processos fisicos envolvidos na

obtencdo da imagem nos detectores image plate.
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Figura 3-12. Ilustracdo dos processos fisicos envolvidos na forma¢do da imagem nos
detectores image plate

A transformagdo da imagem latente em uma imagem radiografica digital ¢ obtida

através de equipamentos denominados escaner. O escaner ¢ um dispositivo mecanico
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composto de rolamentos, guia de luz ¢ uma fotomultiplicadora. O image plate ¢
transladado na direcao vertical (direcao y) enquanto o laser estimulador de luz vermelha

(680 nm) varre a placa no sentido horizontal (dire¢do X), conforme mostra a Figura

3-13.

Guia de

Figura 3-13. Esquema de funcionamento de um escaner

Os fotons de luz vermelha do laser estimulador excitam os elétrons apanhados pelos F-
centros para a faixa de condugdo onde sdo recombinados com o Eu™ em menos de 0,8
us, emitindo com isso fotons visiveis de aproximadamente 400 nm. Esses fotons sdo
conduzidos através de um guia de luz a uma fotomultiplicadora, onde sdo transformados
em pulsos de corrente elétrica. Os componentes basicos de uma fotomultiplicadora sao

apresentados na Figura 3-14.
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Figura 3-14. Elementos basicos de uma fotomultiplicadora

Os fotons de luminescéncia possuem comprimentos de onda diferentes dos fotons do
laser estimulante. Essa caracteristica auxilia a evitar que os fotons do laser estimulante
sejam transformados em um sinal elétrico. Isso ¢ conseguido através da utilizagdo de
filtros 6ticos na janela do fotocatodo do tubo fotomultiplicador que favorecem somente
a passagem dos fotons de luminescéncia.

Os fotons de luminescéncia ao incidirem sobre o fotocatodo provocam a liberagdo de
elétrons por meio do efeito fotoelétrico. Com a aplicagdo de uma diferenca de potencial
entre o fotocatodo e o primeiro dinodo, os elétrons sdo acelerados na dire¢do do
primeiro dinodo e, ao se chocarem com ele provocam a liberacdo de elétrons
secundarios que, também, através da aplicagdo de uma diferenca de potencial
apropriada, sdo acelerados em direcdo ao segundo dinodo e assim sucessivamente.

Os elétrons gerados pelas sucessivas colisoes sdo coletados no anodo produzindo um

pulso elétrico que pode ser medido por um circuito eletronico apropriado. Este sinal, em
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uma etapa posterior, ¢ conduzido e processado por um computador. O produto final de

todo esse processo ¢ a imagem radiografica digital.

3.3.2 Imagem Radiografica Digital

A imagem radiografica digital consiste em uma matriz onde cada elemento, ou pixel, ¢
representado por um valor numérico que representa uma tonalidade de cor, como
representado na Figura 3-15. A imagem radiografica digital também pode ser
compreendida como uma representagdo numérica da imagem que se deseja observar

(Figura 3-16).

6 3 6
3 1 3
6 3 6

Figura 3-15. Pixels da Imagem Digital
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Figura 3-16. Imagem radiografica digital
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A imagem radiografica digital ¢ armazenada através de digitos binarios denominados

bits, que podem assumir os valores 0 ou 1. A um conjunto de oito bits chamamos byte.

Os bits e bytes sdo usados para representar os pixels da imagem digital. Diferentes

configuragdes de bytes representam as diversas tonalidades de grau de cinza nos pixels.

A Figura 3-17 mostra o relacionamento entre as configuracdes de bytes, valores de pixel

e tonalidades de cinza.
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Figura 3-17. Valores de pixel e os tons de cinza
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3.4 Qualidade da Imagem Radiografica Digital

A qualidade de uma imagem radiografica digital ¢ limitada pela habilidade do sistema
em distinguir diferentes atributos fisicos do objeto de interesse e representd-los em
diferentes tons de cinza ou cores, e também de capturar os detalhes finos sem permitir
niveis inaceitaveis de distor¢des e interferéncia [119]. Existem quatro parametros
importantes que determinam a capacidade da imagem médica de conduzir a uma

informacgao clinica 1til: o contraste, resolucado, nitidez e nivel do ruido.

3.4.1 Contraste

Contraste ¢ o grau de diferenciagdo entre duas estruturas adjacentes, e sua funcdo ¢
tornar visiveis as interfaces e estruturas do corpo inspecionado. O contraste ¢ funcio da
espessura ¢ da diferenca de densidade ou composi¢do quimica (nimero atdomico) da
regido a ser visualizada, e pode ser dividido em trés tipos: Contraste fisico, Contraste do

sujeito e Contraste da imagem.

A. Contraste Fisico

Para uma estrutura ser visivel em uma imagem, esta deve possuir contraste fisico em
relacdo ao tecido ou meio no qual esta inserida. Este contraste, denominado contraste
fisico, ¢ fungdo da diferenca de densidade ou composi¢ao quimica (nimero atdomico) da
estrutura em relacao ao meio [117].

Quando uma estrutura ¢ fisicamente diferente, esta atenua mais ou menos radiacdo que
um tecido de igual espessura circunvizinho. O contraste fisico é proporcional ao produto

da espessura e densidade da regido de interesse.

B. Contraste do Sujeito

Ap6s a interacdo da radiagdo com diferentes estruturas do corpo, emerge destas uma
radiacdo cuja distribuicdo em energia ¢ diferente daquela que penetrou o corpo, devido

ao fato de, no trajeto haver estruturas de caracteristicas diferenciadas. A essa nova

distribuicdo de energias que compde o feixe dd-se o nome de imagem aérea [117].
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A partir disso, pode-se definir uma grandeza bastante util quando se trata da produ¢ao
de uma imagem: o contraste do sujeito. O contraste do sujeito ¢ a diferenga na
exposicdo entre varios pontos dentro da imagem aérea. Este ¢ afetado, além do contraste
fisico, pelos fatores que influenciam na qualidade da radiagdo, tais como a tensdo
aplicada, o material e angulo do anodo ¢ a filtracao [117].

Pode-se exemplificar o contraste do sujeito comparando as intensidades de raios X
emergentes de estruturas como o osso € o musculo. Se as duas intensidades tiverem uma
relacdo de magnitude entre si de quatro vezes, pode-se dizer que o contraste do sujeito
terd valor quatro. Na Figura 3-18 ¢ mostrado um grafico onde se pode observar
diferentes intensidade de um feixe de raios X que emerge de estruturas distintas, no caso

0sso e musculo do brago [117].

. Osso
Musculo
Corte transversal
Intensidade __,
de fotons

Figura 3-18. Intensidade relativa do feixe de raios X apds atravessar o paciente

C. Contraste da Imagem

Em uma imagem, o contraste ¢ o grau de diferenciagdo em tons de cinza de duas
estruturas adjacentes, e sua funcdo ¢ tornar visiveis as projegoes das estruturas
anatomicas [117].

O contraste da imagem depende basicamente das caracteristicas das estruturas do
paciente, composicao dos tecidos, densidade e espessura, da distribui¢ao de energia dos
fotons, da intensidade de fétons que emergem dos diferentes tecidos e das
caracteristicas do detector digital. Na Figura 3-19 sdo mostrados os estigios de

formagao do contraste da imagem digital [117].
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Radiografica

Figura 3-19. Estagios de formacao do contraste da imagem

O contraste da imagem digital ¢ afetado pelo nimero de bits de cada pixels. Quanto
maior for este nimero melhor serd a visualizagdo de diferentes detalhes anatomicos em
tons de cinza. A Figura 3-20 mostra como a quantidade de bits por pixel influencia na

visualizacdo dos detalhes da imagem.

il

8 bits = 256 tons de cinza 4 bits = 16 tons de cinza 1 bits = 2 tons de cinza

Figura 3-20. Variacdo do nimero de bits de cada pixel para uma mesma imagem.
Observe a perda de visualizacdo de diversas estruturas no torax
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3.4.1.1 Fatores que Afetam o Contraste
3.4.1.1.1 Radiacao Espalhada

Ao atravessar o paciente, o feixe primario (feixe emergente do tubo de raios X) ¢
atenuado devido as interagdes dos fotons com as estruturas internas do corpo humano.
A distribui¢do espacial de intensidade serd fun¢do dos diferentes 6rgaos e materiais que
se colocam entre o detector de imagem e o tubo de raios X.

Denomina-se de radiagdo secundaria (ou espalhada) a radiagdo resultante da interacao
da radiacao primdria com o meio [117]. A dire¢do desta radiacdo quase sempre nao ¢ a
mesma do feixe primdrio, e devido a isto, ndo contribui positivamente para a formagao
da imagem no detector; ao contrario, interfere, diminuindo o contraste, e assim,
mascarando detalhes na imagem. A Figura 3-21 mostra o contraste de uma imagem

obtida sem e com a radiacdo espalhada.

Sem Espalhamento Com Espalhamento

— i; /,

v vy A
T \)
Confraste de 100 % Confraste de 25 %

Figura 3-21. Contraste obtido sem e com radiacdo espalhada, respectivamente

O contraste diminui exponencialmente com o aumento da radiacdo espalhada [117]. Na
Figura 3-22 ¢ apresentado o comportamento do contraste da imagem com o aumento da

radiagdo espalhada.

10¢4=—" Contraste sem espalhamento

Contraste

o T

* 2z 3 4 5 & T 8
Quantidade de Espalhamento (S)

Figura 3-22. Comportamento do contraste da imagem em funcao da radiagdo espalhada
[117]
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3.4.1.1.1.1 Métodos de Reducio da Radiacio Espalhada

Para atenuar os efeitos da radia¢do espalhada na imagem se utilizam algumas técnicas,
por exemplo, as grades antidifusoras e o gap de ar.

A grade antidifusora (Figura 3-23) consiste em um conjunto de tiras de material radio-
opaco separadas entre si e envolvidas por um material radiotransparente. A radiagao
espalhada ¢ absorvida pelas tiras radio-opacas enquanto o feixe primario atenuado
atravessa [117, 118].

Feixe de Radiacao

Atenuado Radiacao Espalhada

Material
radiotransparesite

material
radiopaco

Figura 3-23. Eliminac¢ao da radiacdo espalhada através da grade antidifusora

A técnica de gap de ar consiste no aumento da distancia entre o filme radiografico e o
objeto, criando uma camada de ar entre os dois. A radiacao espalhada que emerge do
objeto ¢ mais divergente que o feixe de raios X primario. A quantidade de radiagdo
espalhada que atinge o filme, em relagdo ao feixe primario, diminui com o aumento da
distancia do objeto-detector [117]. Na Figura 3-24 ¢ ilustrada a diminui¢do da radiagdo

espalhada com a técnica de gap de ar.

1

Feixe
primaric

Feixe
espalhado

Gap de Ar
Regigo

desconsiderada

Figura 3-24. Técnica de gap de ar
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3.4.1.1.2 Energia do Feixe de Radiac¢ido

A tensdo aplicada ao tubo de raios X ¢ um dos fatores que mais influenciam o contraste,
controlando a capacidade de penetragdo do feixe de radiagdo [117]. Quanto maior a
energia, menor sera a diferenga entre a intensidade de fétons provenientes das varias
densidades de massa do corpo de prova, produzindo menor variacdo na atenuagdo. A

Figura 3-25 mostra a variagcdo do contraste em fun¢do do aumento da energia do feixe.

Cilindros de Aluminio com

4 0,1016 cm de altura
90 keV
H Cilindros de Aluminio
E com 0,0508cm de altura
1 60keV
Energia |
1 30keV

Figura 3-25. Escala de degraus de tecido adiposo com cilindros de aluminio inseridos

3.4.2 Resolucao Espacial

Um dos principais parametros que afetam a qualidade da imagem digital ¢ a resolucao
espacial. A resolugdo espacial ¢ definida como sendo a menor separagdo (distancia)
entre dois pontos da imagem que podem ser distinguidos ou visualizados.

Em imagens digitais, o nimero de pixels lineares existentes em uma medida padrdo, tal
como milimetro ou polegada (p.p.m ou do inglés d.p.m), define a resolugao da imagem,
e ¢ Unica para toda a imagem. Por exemplo, uma resolu¢do de 6 p.p.m. significa que

existem 6 pixels em cada medida linear de 1 mm, como mostra a Figura 3-26.
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|1— 1 mm —b~|

Figura 3-26. Imagem com resolugdo de 6 p.p.m
3.4.3 Nitidez da Imagem

A nitidez da imagem estd associada com o grau de visualizagdo de detalhes na
radiografia, e ¢ demonstrada pela clareza de linhas estruturais finas e pelas bordas de
estruturas visiveis na imagem radiografica. A insuficiéncia de detalhes ou defini¢do ¢
conhecida como “borramento* da imagem.

Uma imagem ¢ considerada ideal quando cada ponto dentro do objeto inspecionado ¢
representado por um pequeno e bem definido ponto na imagem. No entanto, na pratica,
isto ndo acontece. As representacdes geométricas de estruturas, na imagem, sempre

estdo associadas a um grau de “borramento”, como mostra a Figura 3-27.
b

Corpo de Prova
inspecionado

Detector de Imagem

Figura 3-27. Representagdo de um ponto individual do corpo de prova na imagem
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3.4.3.1 Fatores que Afetam a Nitidez da Imagem
3.4.3.1.1 Distribuicao da Intensidade do Feixe no Ponto Focal
A nitidez de uma imagem varia com a distribuicdo de intensidade do feixe através do

ponto focal. A Figura 3-28 mostra a perda da nitidez da imagem devido a distribuicao

de intensidade do feixe no ponto focal.

Distribui¢ao Uniforme

Intensidade

- B --> «-- B --»

Figura 3-28. Perda da nitidez da imagem devido a distribui¢ao de intensidade do feixe
no ponto focal

3.4.3.1.2 Fatores Geométricos

Os fatores geométricos interferem na representacdo de estruturas na imagem, causando
distor¢oes, ampliagao e indefinicdo de contornos.

A distor¢do da imagem pode ser provocada pela distancia inadequada do foco da fonte
ao sistema de detec¢do de imagem, pela distancia inadequada do foco ao objeto
irradiado e pelo ndo alinhamento do raio central do feixe com o objeto inspecionado.
Quando o objeto irradiado esta separado do sistema de deteccdo, a imagem deste tende a
ser maior. Esta ampliacdo ou magnificagdo aumenta com o acréscimo da distincia foco-
detector (DFD) ou com a aproximag¢ao do objeto irradiado em relagdo ao foco da fonte
(distancia foco-objeto: DFO). Nas Figuras 3-29 e 3-30 sdo mostradas essas duas
situagdes, em que a magnificacdo aumenta a indefinicao das bordas das estruturas na

imagem.
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Figura 3-29. Ampliagdo da imagem em funcdo de distancias foco-detector diferentes

A ]

Foco-objeto

Imagem sem
Magnificacao

Lai>

Imagem com
Magnificacao

Figura 3-30. Ampliacdo da imagem em fungao de distancias foco-objeto diferentes

Uma importante causa de distor¢do da imagem ¢ o ndo alinhamento do eixo central do
feixe com o objeto. As partes do objeto fora do centro do feixe sofrem maior distorgao.
Na Figura 3-31 ¢ mostrada a distor¢ao de uma imagem causada pelo ndo alinhamento

do eixo central do feixe com o objeto.

L

\-) \\_)

Figura 3-31. Distor¢do de uma imagem causada pelo ndo alinhamento do eixo central
do feixe com o objeto

47



3.4.3.1.3 Tamanho Finito do Ponto Focal

Um dos principais fatores que interferem na nitidez da imagem ¢ o tamanho focal.
Quanto maior for o tamanho focal de uma fonte de radiacdo maior sera a indefini¢ao das
bordas estruturais da imagem, principalmente quando houver magnificagdo [117],

conforme mostra a Figura 3-32.

I

m
A

[l 1\

Figura 3-32. Perda de nitidez devido ao tamanho finito do ponto focal

3.4.4 Ruido da Imagem

Ao observar uma imagem radiografica, mesmo de um objeto homogéneo sem variagdes
de espessura, ¢ facil verificar pequenas variagoes aleatorias nos tons de cinza ou cores.
Estas variacOes aleatorias sdo denominadas ruido. Embora o ruido forne¢a a imagem
uma aparéncia indesejavel, o mais significativo efeito do ruido ¢ a redugdo de
visualizacdo de detalhes na imagem especialmente em regides de baixo contraste. O
efeito do ruido na visualizacdo de detalhes na imagem pode ser observado na
Figura 3-33.

O ruido da imagem pode ser dividido em dois tipos: o ruido quantico e o ruido
eletronico.

O ruido quantico se origina da forma aleatéria que os fotons de radiagdo sao
distribuidos no processo de forma¢do da imagem (Figura 3-34), e o ruido eletronico se
origina dos estagios de processamento do sinal eletronico que serd utilizado para obter a

imagem.
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Baixo Nivel de Ruido Alto Nivel de Ruido

Figura 3-33. Imagens obtidas com baixo e alto nivel de ruido

s 55 ?

Figura 3-34. Forma aleatoria que os fotons sdo distribuidos durante a formagdo da
imagem

O ruido ¢ um fendmeno indesejado e que, portanto, deve ser avaliado. Esta avaliagdo ¢
feita através da medicdo da razdo sinal-ruido (SNR), que fornece uma estimativa da
propor¢do de ruido perante o sinal da imagem. Quanto maior for a razdo sinal ruido

maior qualidade de visualizacdo de detalhes a imagem apresentara.

Sinal
Ruido

SNR = (3.3)

Para uma imagem radiografica digital a razdo sinal ruido pode ser obtida para uma
especifica regido através do valor médio de intensidade de pixel (1) e o desvio padrao

dos mesmos (o) [119], conforme a equacao 3.4.
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SNR = g (3.4)

Alteragdes na razao sinal ruido sdo observadas na literatura a fim de comparar duas
regides distintas da imagem [14, 120, 121, 122]. Uma bem conhecida ¢ denominada

razdo diferencial sinal ruido (SNRd), calculada através da equacdo 3.5 [122]:

(L(i, j)) - (B(m,n))

SNRd = (3.5)
Op
onde,
L(z ]) ZL(z 7) (3.6)
= L 3.7
<B(m,n)> - T %B(man)
Op = (mxn) 1Z(B(m n) —(B(m,n)))? (3.8)

B(m,n) ¢ a é4rea da imagem selecionada fora da regido circunvizinha ao detalhe da
imagem e L(i,j) ¢ a area selecionada dentro da regido de detalhe (disco de aluminio) da

imagem, como mostrado na Figura 3-35.

Detalhe da
Imagem
Regido
— circunvizinha
Imagem Digital
0,69 [0.68 | 089
0.99| 098 |gaol 068|087 | 065 1
M| |oes| 097 |09s 0.66 | 069|068
095|059 |09 ]4‘
' L(3,3)
Figura 3-35. Corpo de prova n B(3.3)
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3.5 Conceitos Basicos de Dosimetria
3.5.1 Unidades e Grandezas

Em 1928, a Comissdo Internacional de Unidades ¢ Medidas Radiobiologicas adotou
formalmente o “roentgen” (R) como sendo uma unidade de radiagdo; em 1937, sofreu
algumas modificagdes, mas seu conceito fundamental continuou o mesmo.

O roentgen foi definido como: a quantidade de raios X ou gama que, associada a uma
emissio corpuscular de 1 cm’ de ar (0,001293g), produz fons de ambos os sinais que
carregam uma unidade eletrostatica de carga (lese) [123].

Por muito tempo, o roentgen foi usado para medir quantidade de radiacdo e energia
absorvida, no qual, para certas condi¢des, os nimeros sdo até compativeis, mas na
verdade com significados bem diferentes. Por esta razdo, em 1956, foi adotado o rad
(“radiation absorbed dose”) como unidade de radiacdo para medir a energia absorvida
num meio, sendo igual a absorcdo de 100 erg/g. Em 1962, foi feita uma revisdo na
terminologia e, em 1975 a Comissdo Internacional de Unidades e Medidas

Radiobiologicas adotou [124]:
A. Exposicao (X)

A exposicdo (X) ¢ definida como a soma de todas as cargas elétricas de todos os ions de
mesmo sinal (dQ), produzidos no ar, quando todos os elétrons liberados pelos fétons em
um elemento de volume de ar de massa (dm) sdo completamente absorvidos (Equacao

3.9). A unidade desta grandeza no Sistema Internacional de Unidades ¢ o C/kg [125].

x=2 (3.9)

T dm
Embora exista a recomendacdo internacional de utilizar somente a unidade C/kg para
Exposicao, a unidade roentgen (R) ainda continua sendo utilizada. A relagdo entre as

duas unidades é:

1 R=2,58.10" C/kg (3.10)
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A exposi¢do ¢ uma medida da habilidade ou da capacidade da radiagdo X ¢ gama em
produzir ionizacao no ar. Sendo assim, esta grandeza, ndo se define para néutrons,
particulas alfa ou beta [126].

O uso da grandeza “exposi¢cdo” tende a ser descontinuada no decorrer do tempo, mas
muitos laboratorios de padronizagdo continuam a calibrar instrumentos em relagdo a
exposicao por esta grandeza ser utilizada por uma grande parte de monitores portateis
utilizados em protecdo radiologica, e aparecer com freqiiéncia em muitos documentos

de referéncia [126].

B. Kerma (K)

O kerma ¢ a grandeza que descreve a primeira etapa na absor¢ao de radiacdo pela
matéria: a transferéncia de energia dos fotons aos elétrons no meio (kinetic energy
released in material) [127]. O kerma ¢ definido como quociente de dE; por dm
(Equacao 3.11), onde dE; ¢ a soma das energias cinéticas iniciais de todas as particulas

carregadas liberadas por particulas ndo carregadas num material de massa dm [127].

_ dEgr
T dm

(3.11)
A unidade de kerma é J.kg™'. O nome especial para a unidade de kerma ¢ gray (Gy).

1Gy = 1J.kg"! (3.12)
Apesar de a grande maioria da energia cinética inicial dos elétrons ser transferida ao
meio por colisdes com elétrons atdbmicos causando ionizagdo ou excitagdo, uma pequena
parte ¢ transferida em colisdes com nucleos atomicos, resultando na emissao de
radiagdo eletromagnética (bremsstrahlung). Dessa forma, o Kerma pode ser subdividido

em Kerma de colisdo (K¢o) € Kerma de radiagdo (K;aq).

K: Kcol—"_ Krad (3.13)
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C. Dose Absorvida (D)

A grandeza dose absorvida (D) ¢ definida pelo quociente de dE por dm (Equacdo 3.14),
onde dE ¢ a energia média depositada pela radiacdo ionizante num material de massa

dm [127].

p=% (3.14)

dm

A energia depositada, E, pela radiagdo ionizante na matéria num volume ¢ uma
grandeza estocdstica, ou seja, seus valores variam descontinuamente no espaco e tempo,

e ¢ dada por:

E = Rentra - 2 Raai +2Q (3.15)

onde

- YRentra € a energia da radiagdo incidente no volume, isto é, a soma das energias
(excluindo a energia de repouso) de todas as particulas ionizantes carregadas ou ndo
carregadas que entram no volume.

- Y’ Rq,i € a energia da radiacdo emergente do volume, isto €, a soma das energias (exceto
a energia de repouso) de todas as particulas ionizantes carregadas ou ndo carregadas que
saem do volume;

- > Q ¢ a soma de todas as alteragdes da energia de repouso do nicleo e das particulas

elementares em qualquer transformacao nuclear que ocorra no volume.

A diferenga entre kerma e dose absorvida, é que esta ultima depende da energia média
absorvida na regido de interagdo (local) e o kerma, depende da energia total transferida
ao material. Para se estabelecer uma relag@o entre kerma e dose absorvida € preciso que
haja equilibrio de particulas carregadas ou equilibrio eletronico [128]. Nestas condigdes,

o kerma de colisdo K., ¢ igual a dose absorvida D.
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3.5.2 Grandezas de Radioprotecao

A. Dose Absorvida Média em um Orgio ou Tecido (Dr)

A grandeza fisica basica usada em protecdo radioldgica ¢ a dose absorvida (Dr). E a
energia média depositada em um o6rgao ou tecido definido, T, dividida pela massa

daquele 6rgdo, dada pela expressao [127],

Dy =% (3.16)

onde de¢ ¢ a energia média depositada pela radiagao ionizante em um 6rgdo ou tecido de
massa dm. A dose absorvida média em um 6rgio ou tecido é expressa em J.kg" no

Sistema Internacional de Unidades, o nome especial para esta unidade ¢ o gray (Gy).

B. Dose Equivalente (Hry)

Como os efeitos da radiagdo podem variar com a qualidade (tipo e energia) da radiagao,
para uma mesma dose absorvida, foi necessario criar um conceito com o qual fosse
possivel comparar os efeitos devido as diferentes qualidades de radiagdo. Assim
algumas radiacdes sdo mais efetivas do que outras em causar efeitos estocésticos. Para
considerar isto, foi introduzida a grandeza dose equivalente, Ht, que ¢ a dose absorvida
média em um 6rgdo ou tecido, (Drr), multiplicada por um fator de peso adimensional

da radiagdo, wg, relativo ao tipo e energia da radiagdo incidente R, ou seja [127]:

HT = DT,R'WR (317)

A dose equivalente é expressa em J.kg' no Sistema Internacional de Unidades. Para
evitar confusdo com a dose absorvida, a unidade especial para a dose equivalente recebe
o nome de sievert (Sv).

Os fatores de peso da radiacdo wgr s@o fornecidos pela ICRP 60 [129] com base nos
valores da Eficacia Biologica Relativa (RBE) da radiacdo na inducao de efeitos

estocasticos a baixas doses. Os valores de wg, apresentados na Tabela 3-1, sdo
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relacionados a radiagdo externa incidente sobre o corpo ou a radiacdo emitida por

radionuclideos depositados internamente no corpo.

Tabela 3-1: Valores dos fatores de peso da radiagdo wg [129]

Tipos e intervalos de energia Fator de peso da radiacao, wr
Fotons, todas as energias 1
Elétrons e muons, todas as energias 1
Néutrons, energia <10 keV 5
>10 keV a 100 keV 10
>100 keV a2 MeV 20
>2 MeV a 20 MeV 10
>20 MeV 5
Prétons, (ndo de recuo) energia >2 MeV 5
Particulas alfa, fragmento de fissdo e nucleos pesados 20

C. Dose Efetiva (E)

O conceito de dose efetiva nasceu da necessidade de quantificar a dose no corpo
considerando a radiosensibilidade de cada orgdo, de forma a relaciona-la ao risco, que ¢é
a base da prote¢do radioldgica.

A dose efetiva, E, é a soma ponderada das doses equivalentes em todos os tecidos e

orgaos do corpo, expressa por:

E == ZTWT'HT (318)

Onde wr ¢ o fator de peso do tecido T e Hr ¢ a dose equivalente. No Sistema
Internacional de Unidades, a dose efetiva é expressa em Jkg', mas recebe o nome
especial de sievert (Sv). Os valores de wr para os 6rgdos ou tecidos considerados para
calculo da dose efetiva, estipulados pela publicacio nimero 60 da ICRP [129], sdo

apresentados na Tabela 3-2.
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Tabela 3-2: Fatores de peso para 6rgdos e tecidos especificos para o calculo de dose
efetiva [126]

Tecidos ou orgaos Wt

Gonadas 0,20
Medula 6ssea vermelha 0,12
Colon 0,12
Pulmao 0,12
Estomago 0,12
Bexiga 0,05
Mamas 0,05
Figado 0,05
Esofago 0,05
Tiredide 0,05
Pele 0,01
Superficie 6ssea 0,01
Restantes * 0,05

*Restantes composto por: glandulas adrenais, cérebro, traquéia, intestino delgado, rins,

musculos, pancreas, baco, timo e utero.

3.6 Coeficientes de Risco

Os riscos a saude devido a baixos niveis de radiacao ionizante tém sido estudados e
fornecidos pelo documento denominado Biologic Effects of lonizing Radiation (BEIR).
Em sua sétima edi¢do, BEIR VII [130], o documento realiza uma profunda e sistematica
analise dos efeitos a saude humana devido a baixos niveis de exposi¢do as radiagdes
ionizantes de baixa transferéncia linear de energia (LET) tais como raios X e gama.

Uma importante contribuicdo do comité elaborador do BEIR VII tem sido o
desenvolvimento de modelos que permitem estimar o risco de inducdo ao cancer e
mortalidade devido a esta doenga, considerando a dose, o sexo ¢ a idade do individuo
exposto. Este documento permite o calculo dos riscos para os seguintes tipos de cancer:
estomago, colo, figado, pulmdo, mama, prostata, Gtero, ovario, bexiga, tiredide, outros

canceres solidos e leucemia.
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3.6.1 Calculo do Risco Atribuivel ao Tempo de Vida (LAR)

A medida priméria de risco do BEIR VII é o Risco Atribuivel ao Tempo de Vida
(Lifetime Attributable Risk — LAR). Para um individuo exposto a uma dose (D) em uma
idade (e), o LAR ¢ dado por:

LAR(D,e) = X199 M(D,e,a).S(a)/S(e) (3.19)

Na equacgdo 3.19 o somatorio ¢ realizado no intervalo de a=e+L a a=100, onde a ¢ a
idade alcangada (em anos) ap6s uma exposi¢cdo que ocorreu em uma idade e, e L € o
periodo de laténcia (2 anos para leucemia e 5 anos para canceres solidos). S(a) ¢ a
probabilidade de sobrevivéncia a uma idade a, e S(a)/S(e) ¢ a probabilidade de
sobrevivéncia a uma idade a condicional a sobrevivéncia a idade e.

O termo M(D,e,a) da Equagdo 3.19 pode ser calculado utilizando o modelo de Risco
Relativo Excessivo (ERR) ou o modelo de Risco Absoluto Excessivo (EAR). No modelo
de ERR, o risco de indugdo ao cancer e¢ o risco de mortalidade devido ao cancer
associados as baixas doses, sdo expressos em relagdo ao risco background (riscos de
indugdo ao cancer ¢ mortalidade devido ao cancer associados a outros fatores). No
modelo EAR o risco de induc¢ao ao cancer e o risco de mortalidade devido ao cancer
associados as baixas doses, sdo expressos como a diferenca entre o risco total e o risco
background. O risco total ¢ a soma do risco associado as baixas doses e do risco
associado a outros fatores.

Utilizando o modelo de Risco Relativo Excessivo (ERR) o termo M(D,e,a) é calculado

através da equacao:

M(D,e,a) = ERR(D,e,a).f(a) (3.20)

para incidéncia de cancer, e

M(D,e,a) = ERR(D,e,a). A5 (a) (3.21)

para mortalidade de cancer.
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onde o termo Af(a) representa a taxa de incidéncia de cancer dependente da idade e
sexo, ¢ Aj(a) a taxa de mortalidade devido ao cancer dependente da idade e sexo

[130]. O termo c designa o tipo ou categoria do cancer.

O termo M(D,e,a) estimado através do modelo de Risco Absoluto Excessivo (EAR) ¢

calculado através das equagdes:

M(D,e,a) = EAR(D,e,a) (3.22)

para incidéncia de cancer e mortalidade de canceres sélidos, e

M(D,e,a) = EAR(D,e,a).A5,(a)/AS(a) (3.23)

para mortalidade de um tipo ou categoria especifica de cancer. O termo A5,(a)/Af(a) é
a razdo entre a mortalidade e incidéncia de um determinado tipo de cancer para uma

especifica idade e sexo [130].

3.6.2 Resultados Combinados dos Modelos ERR e EAR

O BEIR VII calcula os valores de LAR separadamente baseados nos modelos EAR e
ERR, como descrito anteriormente, ¢ posteriormente os combina usando uma média

ponderada:

LARggiry = (LARR)W (LARA)l_W (3.24)

onde LARggiry; € 0 LAR obtido pela média ponderada do LAR adquirido com o
modelo ERR ( LARR) e adquirido com o modelo EAR ( LAR,), com peso w dependente
do tipo de cancer. Para a maioria dos tipos de cancer o BEIR VII recomenda w igual a

0,7, colocando assim, mais énfase nos resultados do modelo ERR.
3.6.3 Avaliacdo quantitativa da incerteza do Risco Atribuivel ao Tempo de Vida
Devido as varias fontes de incerteza, o BEIR VII [130], ndo considera estimativas

especificas do LAR, e sim de uma gama de valores possiveis para os célculos de
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incerteza. Embora um intervalo de confianga seja um dispositivo estatistico usual para
isto, a aproximacao neste documento também conta com incertezas externas aos dados,
tratando de distribui¢des de probabilidade subjetivas para essas incertezas, como se eles
resultassem de dados reais. A gama resultante de plausiveis valores para o LAR ¢

conseqiientemente intitulado de “intervalo de confianca subjetivo”.

A andlise quantitativa enfatiza trés fontes:
1 - A variabilidade de amostras em estimativas de pardmetros de modelo de risco
dos dados LSS (Life Span Study of A-bomb survivors),
2 - Aincerteza na transferéncia do risco da populagdo japonesa para a dos Estados
Unidos (Base de dados também usada);
3 - A incerteza no valor apropriado do DDREF (Dose and Dose Rate
Effectiveness Factor) para ajuste do risco de baixas doses baseado no modelo de

risco linear estimado dos dados do LSS.

A aproximag¢do usada ¢ convencional uma vez que encontra a variancia do LAR (na

escala log) induzida pelas variancias das trés fontes supracitadas.

3.6.4 Estimativa de ERR e EAR

Para a maioria dos tipos de cancer, calculos separados dos LAR foram feitos usando
ambos os modelos, o risco relativo excessivo (ERR) e o risco absoluto excessivo
(EAR). Para a maioria dos canceres solidos (exceto para mama e tireodide), os modelos
ERR e EAR foram baseados exclusivamente na analise de dados de sobreviventes das
bombas atdmicas.

Com excecdo dos canceres de mama e tiredide, os modelos ERR ¢ EAR sao func¢des do
sexo (s), idade em exposi¢ao (e), e idade alcangada apds exposigao (a), e sao calculados

conforme a equagao:

EAR(x,e,a)ou ERR(x,e,a) = Bs.D. (%)’7. exp (ye®) (3.25)
onde, e* = e;(?;o para e<30 e zero (0) para e= 30 e e>3(. Esta condicao foi inserida

devido aos modelos ERR e EAR diminuirem em fun¢ao do aumento de e, quando este ¢
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inferior a 30 anos. Nao existem indicagdes do mesmo comportamento para e acima de

30 anos [130].

Os modelos para cinceres de tiredide e mama utilizam o termo e ao invés de e na
Equagdo 3.25.

D ¢ a dose dada em sievert (Sv), e ¢ a idade dada em anos e a ¢ a idade alcangada dada
em anos. A equacdo 3.25 fornece ERR/Sv e EAR por niimero de casos em 10* pessoas —
Sv. Os parametros f;, v €  dependem do tipo de modelo usado (ERR ou EAR). As

Tabelas 3-3 e 3-4 apresentam os valores dos pardmetros para os célculos.
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Tabela 3-3: Valores de parametros usados nos modelos de risco ERR e EAR no BEIR VII [130]. Estes parametros sdo os mais recomendados
pelo BEIR VII, embora sejam descritos outros no documento

Modelo ERR Modelo EAR
Tipos de Cancer
By (95% IC)’ B (95% IC)" v’ n By (95%1C)° Br(95%1C) ¢~ n

Estdomago 0,21 (0,11-0,40)  0,48(0,31-0,73) -0,30 -14 4,9 (2,7-8,9) 49(32-73)  -041 2.8
Colo 0,63 (0,37-1,1) 0,43 (0,19-0,96)  -0,30 -14 3,2 (1,8-5,6) 1,6 (0,8-32)  -0,41 2.8
Figado 0,32 (0,16-0,64) 0,32 (0,10-1,0) -0,30 -14 2,2 (1,9-5,3) 1,0 (0,4-2,5)  -0,41 4,1
Pulmio 0,32 (0,15-0,70) 1,40 (0,94-2,1) -0,30 -1,4 2,3 (1,1-5,0) 3.4(23-49)  -041 52
Mama 0 - 0,51 (0,28-0,83) 0 22,0 9,4 (6,7-13,3)  -0,51 3,5 - 1,1"
Proéstata 0,12 (<0-0,69) - -0,30 -1,4 0,11 (<0-1,0)  ---- 0,41 2,8
Utero 0,055(<0-0,22) 0,30 1,4 1,2 (<0-2,6) 0,41 2.8
Ovirio 0,38 (0,10-1,4) -0,30 -14 0,70 (0,2-2,1)  -0,41 2.8
Bexiga 0,50 (0,18-1,4) 1,65 (0,69-4,0) -0,30 -14 1,2 (0,4-3,7) 0,75 (0,3-1,7)  -0,41 6,0
Outros Canceres Sélidos 0,27 (0,15-0,50) 0,45 (0,27-0,75)  -0,30 2.8 6,2(3,8-10,0)  4.8(3,2-7.3)  -0,41 2,8
Tireéide™™" 0,53(0,14-2,0) 1,05 (0,28-3,9) -0.83 0

* Os simbolos M ¢ F, referem-se ao sexo masculino e feminino, respectivamente. IC significa intervalo de confianga.
** expresso em décadas.

*** Expoente da idade atingida.

**%% 35 para idade alcangcada menor que 50 anos, e 1,1 para idade alcangada maior que 50 anos.

**%** Calculado somente no modelo ERR.

Tabela 3-4: Valores de parametros usados nos modelos de risco ERR e EAR no BEIR VII [130] para calculo dos riscos de incidéncia e
mortalidade devido a todos os tipos de cancer solido

Todos Tipos de Cancer Modelo ERR Modelo EAR
Solido . . o . . o
By (95% 1C) Br (95% IC) v n Bym (95% IC) B (95% IC) v 1
Incidéncia 0,33(0,24-0,47) 0,57 (0,44-0,74) -0,30 -1,4 22 (15-30) 28 (22-36) -0,41 2,8
Mortalidade 0,23 (0,15-0,36) 0,47 (0,34-0,65) -0,56 -0,67 11(7,5-17) 13 (9,8-18) -0,37 3,5

* Os simbolos M e F, referem-se ao sexo masculino e feminino, respectivamente. IC significa intervalo de confianga.
** expresso em décadas
*#* Expoente da idade atingida.
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3.7 O Método de Monte Carlo

O método de Monte Carlo fornece solu¢des aproximadas para uma variedade de
problemas fisicos e matematicos por realizar amostragens estatisticas em um
computador. Em um problema de transporte de particulas, particulas individuais sao
simuladas e o resultado de sua historia (isto ¢, o comportamento das particulas) ¢
registrado e pode, por exemplo, ser utilizado para determinar o comportamento médio
das particulas transportadas. Para o cddigo MCNPX o resultado da vida de particulas
transportadas ¢ determinado por distribuicdes de probabilidades dos possiveis eventos
fisicos (interacdes, espalhamento, captura, etc.), que sdo randomicamente amostrados e
utilizados juntos com bibliotecas de dados atdmicos e nucleares. Toda particula ¢
seguida desde sua criagdo até sua morte. O programa cria uma trajetoria de particula
para toda particula simples. Se uma particula interage, novas trajetorias sdo criadas para
a particula antiga com uma nova direcao (e energia), ¢ para as novas particulas criadas
na interagcdo, como mostra a Figura 3-36. Para determinar se, e onde, um evento ocorre,

dados tais como de secdo de choque e densidade, bem como modelos fisicos sdo

utilizados [107].

Eventos:
1. Espalhamento de Néutron,
producdo de foton 3
2. Fissdo, produgéo de foton K
3. Captura de néutron de fissdo \.." 0
4. Fuga de néutron de fissdo -
5. Espalhamento de féton 2 4
6. Fuga de foton Néutron
7. Captura de foton Incidente
O /
1 .'0.‘
a4
7
Vacuo

Material de Fissao

Figura 3-36. Representacdo da histéria de um néutron incidente em uma placa de
material fissil
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3.7.1 Simulag¢des com o codigo MCNPX

Na simulagdo com o MCNPX, o usudrio cria um arquivo de entrada (input) contendo
todas as informacdes sobre o problema que serd simulado. O arquivo de entrada deve

ser da seguinte forma:

Titulo do problema

Cell Cards (Descrigao das células)

(linha em branco)

Surface Cards (Descrigao das superficies)
(linha em branco)

Data Cards (Descrigao dos dados)

A geometria do setup ¢ dividida em células. O Cell Cards contém as informagdes sobre
o tipo de material que a célula ¢ composta, a densidade na célula e a geometria da
mesma. O Cell Cards também pode conter informagdes sobre quais particulas na célula
possuem importancia. No Surface Cards todas as superficies no problema sao definidas.
Estas superficies sdo usadas para definir as células, através de algebra booleana, fontes
de radiagdo, etc. O Data Cards contém informacdes sobre a fonte (como a posicao, a
energia, a dire¢do, etc.), como detectar e que tipos de particula detectar, a composi¢ao
dos materiais nas células e suas devidas propor¢des, numero de particulas a serem
simuladas e a aparéncia do arquivo de saida (output). Uma vez que o MCNPX apresenta
os dados solicitados somente no arquivo de saida, o usuario precisa especificar, com
comandos especificos, denominados fally, a informagdo de interesse no arquivo de
entrada. O MCNPX ¢ habil para simular (tally) o fluxo de particulas, a corrente de
particulas e a energia depositada sobre superficies ou células na geometria. Os
comandos (tally) sao normalizados para ser por particula emitida pela fonte (exceto para
alguns poucos casos como célculos de criticalidade). Erros relativos sdo também
apresentados. O erro relativo, denotado R, ¢ definido como um desvio padrao estimado

da média S_, dividido pela média estimada x [107]. Em termos simples, R pode ser

descrito como uma medida da boa qualidade dos resultados calculados. Este erro
relativo pode ser usado para formar intervalos de confidéncia sobre o principal valor

estimado. Quando préximo a um numero infinito de eventos, hd uma chance de 68%
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(isto é, a 1o de um intervalo gaussiano ao redor do valor médio) que o resultado

verdadeiro esteja situado na faixa f(liR). Para um tally bem comportado, o erro

1

relativo R serd proporcional a 1 , onde N é o nimero de historias. Desta forma,
N2

reduzindo R a metade, o nimero de historias deve aumentar o quadruplo. O erro

relativo ¢ utilizado para a avaliacdo dos resultados, € um guia para interpretagdo do erro

relativo pode ser observado na Tabela 3-5.

Tabela 3-5: Guia para interpretacdo do erro relativo R [107]

Faixa de R Qualidade do Tally
0,5a1,0 Nao significante
0,2a0,5 Pouco significante
0,1a0,2 Questionavel
<0,1 Geralmente confiavel
<0,05 Geralmente confiavel para detectores pontuais

3.7.2 Simulacao de Ensaios Radiograficos com MCNPX

MCNPX utiliza um conjunto de detectores pontuais — comando F5 - proximos o
bastante uns dos outros para gerar uma imagem baseada no fluxo em cada ponto
detector. Cada ponto detector representa um pixel da imagem, e a particula que cria a
imagem ndo necessariamente precisa ser do mesmo tipo emitido pela fonte.

Héa trés comandos para simulagdo de imagens radiograficas com MCNPX, todos

somente para néutrons e foétons [107]:
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TIR — Proje¢ao de uma imagem transmitida em uma superficie plana (detector plano).

TIC — Proje¢do de uma imagem transmitida em uma superficie cilindrica (detector

curvo).
PI — Proje¢do de uma imagem por um pinhole.

Quando estes comandos sdo utilizados em conjunto com os comandos de segmentagao
de superficies FSn e Cn, MCNPX cria uma grade virtual de pixels, onde milhdes de
detectores pontuais podem ser criados — um detector para cada pixel da grade. Os
comandos TIR, TIC e PI agem como um detector de imagem. Na versio MCNPS5, estes
comandos sdo designados respectivamente pelas sintaxes FIR, TIR e TIC, e também sao
reconhecidos pelo cddigo fonte do MCNPX [107]. A filosofia de formacdo da imagem ¢
a mesma em ambos os codigos.

A matriz de pixels ndo deve estar em um material espalhador, pois a contribui¢do do
espalhamento entre pixels vizinhos ndo ¢ considerada pelo MCNPX para fins de

simulagdo de imagens. A fluéncia em cada pixel ¢ dada em particulas/cmz.
3.7.3 Detectores Pontuais (Comando F5)

Um detector pontual ¢ um estimador deterministico da fluéncia em um ponto no espaco.
Para cada particula da fonte e cada evento de colisdo, uma estimativa deterministica da
contribuicdo da fluéncia ¢ feita no ponto detector [107]. Para simplificar a descri¢ao
deste tipo de comando, consideremos que os célculos estdo sendo produzidos em um
meio uniforme. Suponhamos que uma particula de energia E e peso W proveniente de
uma fonte isotropica ¢é liberada a uma distancia R do detector pontual. A metodologia
utilizada pelo MCNPX dita que a contribuicdo 5@ para a fluéncia no detector pontual ¢

dada por:

5=Vt (3.26)
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onde ,U(E) ¢ o coeficiente de interacdo linear para a particula de energia E. Note que

1
— por esteroradiano ¢ a distribui¢do angular de uma fonte isotropica pontual. Agora

4
supomos que uma colisdo ocorra a uma distancia R do ponto detector e que, para

alcangar o ponto detector, um angulo de espalhamento @, seria requerido. Aqui £ ¢ a

energia da particula apo6s a colisdo e W ¢é seu peso. Se ,u(E ,6’5) ¢ o coeficiente de

interacdo linear por esteroradiano para espalhamentos em angulos 6., “(E(H)S) ¢ a
HE

probabilidade por esteroradiano para espalhamentos em 4angulos 6,. A atenuacdo

. 1 o :
geométrica permanece como Ik e a contribui¢do &P na fluéncia no ponto detector €

dado por [107]:

5D = WIU(E,QS )e—y(E)R

3.27
W(E)R? (3.27)

Se R aproxima-se de zero, o fluxo aproxima-se do infinito, causando uma singularidade
que faz a variancia teorica deste estimador ser infinita. A solucio deste problema ¢ dada
colocando o ponto detector em uma regido de vacuo, evitando colisdes na proximidade

do detector pontual.
3.7.4 Calculo de Dose Absorvida com 0 MCNPX

O MCNPX normalmente calcula a dose absorvida assumindo a aproximacdo do kerma,
ou seja, assumindo que a energia cinética transferida por particulas carregadas ¢
depositada localmente. Esta condi¢do ¢ satisfeita quando o equilibrio de particulas
carregadas ¢ assegurado [131]. Nesta condicdo o MCNPX pode calcular a dose
absorvida através do comando F6, ou dos comandos F4 e F5 utilizando fun¢des de
conversao de fluéncia para dose (comandos DE/DF). As funcdes de conversdo de
fluéncia para dose sdo fornecidas pela literatura.

Quando o equilibrio de particulas carregadas ndo pode ser garantido, a dose absorvida

deve ser determinada utilizando o comando *F8 do MCNPX [131]. Este comando
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contabiliza a energia depositada em um volume dV subtraindo a energia que sai da

energia que entra no volume dV, conforme mostrado na Figura 3-37.

Volume dV de massa m (g)

" Esai

/

Eentra AE = Eentra = Esai

Figura 3-37. Representacdo do calculo da energia depositada pelo comando *F8 do
MCNPX

Para obter o valor da dose absorvida o resultado fornecido pelo comando *F8 (energia

depositada — MeV) deve ser dividido pela massa m do volume dV [131].
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Capitulo 4

MODELAGEM DO SISTEMA RADIOGRAFICO

Este capitulo descreve a modelagem do sistema radiografico: detector, fonte de raios X
e aparato de reducdo da radiagdo espalhada na imagem. Em uma primeira etapa ¢
apresentada a metodologia utilizada para geragdo, pos-processamento € reconstru¢ao
das imagens radiograficas digitais obtidas com a funcdo radiografia do codigo MCNPX.
Ap0s, sdo apresentadas as modelagens da fonte de raios X e dos aparatos de reducao da
radiagdo espalhada. Neste capitulo também sdo apresentados os resultados obtidos com
o sistema radiografico modelado bem como a comparagdo destes com resultados

experimentais e publicados na literatura.
4.1 Modelagem do Sistema de Deteccao

Para obtencao das imagens radiograficas, foi considerada a metodologia de simulacdo
de imagens com o c6digo MCNPX desenvolvida em conjunto com SOUZA [132] para
aplicagdes industriais. Nesta metodologia s3o considerados tanto a curva de
sensibilidade em energia de um detector image plate quanto o ruido de um sistema de
aquisicdo de imagem caracteristico. Entretanto, para aplica-la para fins de radiologia
médica algumas modificacdes tiveram que ser realizadas e adotadas. As sec¢des
seguintes apresentam a metodologia desenvolvida em conjunto com SOUZA [132] com

as respectivas modifica¢des para aplicacdes médicas.
4.1.1 Producio do Arquivo de Entrada com a Funcio Radiografia

Embora o MCNPX ofereca uma interface amigavel ao usudrio, ¢ resultados de facil

interpretagdo das principais grandezas (fallies) que calcula, alguns cuidados devem ser
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tomados para a producdo de arquivos de entrada de simulagdes com a fungdo
radiografia, bem como para a visualizagdo e analise dos resultados obtidos.
Diferentemente das rotinas de calculo de fluxo, fluéncia e corrente de particulas, que
fornecem resultados individuais por célula ou superficie que compde a geometria de
irradiagdo, a necessidade de simular detectores com um grande ntimero de pixels faz
com que a quantidade de informagdes obtidas no arquivo de saida de simulagdes com a
funcdo radiografia seja proporcional ao numero de pixels do detector, e
conseqiientemente um grande niimero de dados ¢ fornecido em uma Unica simulagdo.
Além da informagao principal desejada, o MCNPX gera automaticamente um relatorio
padrao de toda a fisica aplicada ao problema simulado, bem como informagdes
referentes as analises estatisticas realizadas durante a simulagdo, gerando um arquivo de
saida de dimensdes computacionais superiores a capacidade de visualizacdo dos
principais editores de texto avaliados na literatura. A fim de solucionar este problema,
foi utilizado o comando TALNP, que reduz o nimero de informagdes contidas no
arquivo de saida, permitindo sua visualizagdo em editores de texto como “bloco de
notas”. Outro recurso utilizado neste trabalho foi a utilizagdo do comando PRDMP.
Com este comando, um segundo arquivo de saida, denominado MCTAL, que ndo
contém o relatério padrao fornecido pelo codigo MCNPX e dispde os resultados de uma
forma mais amigavel para o usuario ¢ gerado, permitindo maior agilidade na analise dos
resultados obtidos. Para fins de analise de dados, somente as informacgdes contidas no
arquivo MCTAL serdo utilizadas.

Como na radiologia diagnéstica médica os detectores empregados sdao planos, o
comando de simulagdo de imagens radiograficas utilizado no arquivo de entrada serd o

TIR, que fornece a proje¢do de uma imagem transmitida em uma superficie plana.

4.1.1.1 Curva de Sensibilidade do Detector

Como dito anteriormente (no Capitulo 2), a Fun¢do Radiografia do MCNPX utiliza um
conjunto de detectores pontuais proximos um do outro o bastante para gerar uma
imagem baseada na fluéncia de particulas que atingem cada detector. Uma vez
selecionada essa fungdao, o MCNPX cria uma matriz bidimensional virtual de pixels
perpendiculares ao eixo central do feixe de particulas onde milhdes de detectores

pontuais podem ser criados (um detector para cada pixel). Estes pixels funcionam como
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células onde as particulas serdo contadas. Um pixel individual desta matriz representa
um pixel da imagem simulada.

Embora a fun¢do radiografica do MCNPX represente um grande avango na perspectiva
de estudos de imagens com este codigo, ainda existem limitagdes. Uma das maiores
deve-se a matriz de pixels ndo poder estar inserida em um material espalhador. Esta
caracteristica da fun¢ao imagem limita 0o MCNPX a estudos com detectores ideais, onde
as reagOes atdmicas e/ou nucleares da radiagdo com as substincias que compode o
detector ndo sdo consideradas.

A solucao utilizada neste trabalho para simular a resposta em energia de um detector
image plate de material sensivel BaFBr foi a utilizagdo do comando DE/DF do codigo
MCNPX. Este comando permite correlacionar os dados obtidos na simulagdo com
outras grandezas de interesse, como por exemplo, fatores de conversao de fluéncia para
dose [108], através da introdugdo de um multiplicador dependente da energia. O termo
DF corresponde a uma funcao resposta de um material especifico para energias DE da
radiacdo incidente, em MeV, onde cada resultado da simulagao (fluéncia) ¢ multiplicado
por um valor da fun¢do de conversdo DF correspondente a energia DE da radiagdo
incidente. Valores de energias fora da faixa definida no comando DE/DF sdo
interpolados entre qualquer um dos valores maiores ou menores de energia contidos nas
respectivas seqiiéncias. Por padrao, MCNPX utiliza uma interpolagdo log-log entre os
valores de DE e DF, porém interpolagdes linear-linear, log-linear, linear-log também
podem ser feitas.

A Figura 4-1 ilustra a geometria de irradiacdo modelada para a determinagdo da
resposta de um detector image plate (BaFBr) com 0,3 mm de espessura, em fungao da

energia depositada em cada pixel. 0.3 mm

>

Detector
BaFBr

Fonte

Figura 4-1. Geometria de irradiacdo modelada para obtengao da resposta em energia do
material sensivel BaFBr do detector
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A func¢do resposta DF do material sensivel foi obtida através de simulagdes individuais
de feixes monoenergéticos ndo divergentes provenientes de uma fonte plana,
depositando energia por unidade de massa (MeV/g) em um bloco de BaFBr com
densidade de 5,1 g.cm'3 [133], espessura de 0,03 cm e area igual a da fonte. O intervalo
de energia utilizado foi de 0,002 a 1 MeV. A Figura 4-2 mostra a distribui¢ao de DF em
funcdo da energia da radiagdo incidente DE obtida na simulagao.

A regido de descontinuidade na curva corresponde ao pico de fluorescéncia K (Ex) do
material BaFBr. O valor obtido na simulacdo foi de 37 keV, apresentando um erro

relativo de 1,07% em relagdo ao valor fornecido pela literatura, 37,4 keV [133].

5 0,251

('\lg 1

%' 0,204 Ek=37 keV

2 ]

= ]

S ] &

e 0154 |

«@D 4 o

= 18X

L 161

g 0,104 ;

2 104l %

(@] E )

(7] d 9

2 I

5 0,05-_/ %

> ] NG

Qo ', \O\O‘o—o'o'o’——o'o’—’o"’o”’O o
c -

e 0 0

T T T T T T T T
00 01 02 03 04 05 06 07 08 09 1,0
Energia (MeV)

Figura 4-2. Funcao resposta do material sensivel BaFBr. Os valores obtidos foram
normalizados pela fluéncia de fotons emitidos pela fonte

Uma vez obtidos os valores de DE e DF, estes foram agrupados e inseridos nos
arquivos de entrada para modelagem de ensaios radiograficos com o codigo MCNPX.
Desta forma, os resultados obtidos na grade detectora, em particulas/cm®, sdo agora
correlacionados aos valores de DE e multiplicados pelos respectivos valores de DF
(MeVxcm?/g), sendo assim modificados para energia depositada por unidade de massa
(MeV/g) no material BaFBr. Os intervalos de energia de DE e da fung@o resposta em

energia no material sensivel DF foram interpoladas logaritmamente.
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4.1.2 Consideracao da Densidade de Fotons Incidentes no Detector

No codigo MCNPX as imagens obtidas com a fung¢do radiografia, bem como todas as
demais grandezas calculadas pelo codigo, sdo normalizadas para 1 (uma) particula
emitida da fonte [107].

Como o sinal produzido num detector image plate depende da energia total absorvida
no material sensivel, e esta, por conseguinte, varia com o nimero de fétons incidente no
detector, um procedimento para considerar a densidade de fotons incidentes no detector
simulado teve que ser desenvolvido.

O procedimento desenvolvido consistiu, em uma primeira etapa, em normalizar os
valores de energia absorvida por unidade de massa (dose) no detector simulado image
plate pelo kerma no ar incidente no mesmo (obtido com o cédigo MCNPX). Apds, em
uma etapa posterior, os valores normalizados de dose absorvida no detector simulado
foram multiplicados pelo kerma no ar incidente em um detector image plate real,
conforme mostrado na Equagado 4.1, onde o kerma no ar incidente no detector real tem

que ser obtido nas mesmas condi¢des de exposi¢do usadas na simulagao.
DD
Hsr = K—SKE (4.1)

onde Hgy ¢ a dose absorvida no detector simulado de material sensivel BaFBr
considerando o numero de fotons incidentes no detector, DD é a dose absorvida no
detector BaFBr para 1 (uma) particula, KS ¢ o kerma no ar incidente no detector BaFBr
para 1 (uma) particula, e KE ¢ o kerma no ar incidente no detector BaFBr para N

particulas.

O procedimento para considerar a densidade de fotons incidentes no detector simulado

foi desenvolvido a partir da Equacao 4.2:

|62 [ dE [ at [ av [ de o.(E) HEY¥ (7, 3,E,¢) |

_ 1 particula & 5 =
for= |Bez f dE [ at [ av [ da o.(E) HE)¥ (7, 3,E,¢) | } [m defdtdef‘m o (B) H(EY¥ (7,0, 1) ]

N particulas
1 particula

(4.2)
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onde:

DD = [%DdefdtdefdQ 0.(E) HEE)¥ (7,3, E, t) ]

1 particula

KS = [P [ dE [dt [av [ do o,(B) HEWY (7, 3,E,¢) |

1 particula

KE = |2 [ dE [ dt [ dV [ d0 o.(E) HE)¥ (7, 4, E, t) |

N particulas

Hgr € a dose absorvida no detector simulado considerando o numero de fotons

incidentes no detector;

Pp

— ¢ a densidade atdmica por massa (atomos/barn-cm g) do detector BaFBr;

% ¢ a densidade atdmica por massa (atomos/barn-cm g) do ar;

0:(E) é a se¢do de choque total microscopica (barns);
H(E) é o nimero de interagdes (MeV/colisdes);
’P(?, .(3, E, t) = vn(f, ﬁ, E, t) , onde n ¢ a densidade de particulas e v ¢ a velocidade em

c/sh. 7,02, E, t sdo o vetor posi¢do (cm), o vetor direcional, dose (MeV), e tempo (sh;

1sh=10"s), respectivamente.

Considerando que as medi¢des de dose absorvida e de kerma no ar incidente no detector

sdo realizadas nas mesmas condi¢des, a Equagdo 4.2 pode ser reescrita como:

|22 fdE fat [ av [ do o, (E) HEEYW (7,3, E,¢) |

— 1 particula Pﬂ L o=
for = [Bez [ dE [ dt [ av | de o.(E) HE)P (7,0, E,t) | ] N [m defdtdefdﬂ o (E) HEYP (7. 2. . ) ]

1 particula
1 particula

(4.3)

e, finalmente como:

Hor = [2[dE [dt[aV [d0o,(E) HEW (7 D,Et) | N (4.4)
Onde o nimero de fotons (N) incidentes no detector simulado € considerado.

4.1.3 Calibracao dos Pixels do Detector Simulado

Para correlacionar os valores de pixel do detector simulado com os de um detector real

foram obtidas imagens de uma placa de aluminio homogénea de dimensdes

10 x 10 cm?, 0,5 cm de espessura e grau de pureza de 99%, para varios valores de kerma
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no ar incidente no detector. Os valores de kerma no ar foram variados modificando o

produto corrente e tempo de exposi¢cdo (mAs), com tensao de 80 kV [134]. Para medir o

kerma no ar, uma camara de ionizacdo foi posicionada na regido de localiza¢do do

detector de imagem. Os valores de kerma no ar considerados constituiram na média

aritmética de trés medigdes. A Tabela 4-1 apresenta as principais informagdes dos

equipamentos usados e as Figuras 4-3 (a) e (b) mostram o arranjo experimental montado

para obtencdo das imagens da placa de aluminio e dos valores de kerma no ar incidente

no detector.

Tabela 4-1: Descricdo dos equipamentos utilizados na obtencdo das imagens
experimentais da placa de aluminio para calibrar os valores de pixels do detector

simulado

Equipamentos

Caracteristicas

Equipamento de Raios X

Fein Focus modelo FXS-100.10
Tensdo maxima de operagdo: 100 kVp
Corrente méxima de operagao: 1 mA
Anodo: Tungsténio

Angulagdo de Anodo: 22°

Tamanho focal minimo: 10 um

Filtragdo total: 0,0

Conjunto dosimétrico

Fabricante: Radcal

Modelo do eletrometro: 9015

Modelo da camara de ionizagao: 10x5-6

Resolugdo em energia da camara de ionizagdo: 30 keV —
1,33 MeV.

*Coeficiente de calibragao do conjunto dosimétrico: 0,996
uGy/escala.

Data de calibragao: 08/2007.

Detector Image Plate

Tipo: BaFBr
Scaner: GE CR TOWER

Resolucao do Sistema: 16 bits.

"Calibragio feita pelo Laboratério Nacional de Metrologia das Radiacdes lonizantes

(LNMRI/IRD/CNEN).
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Figura 4-3. Em (a) arranjo experimental utilizado para obtengdo das imagens com a
placa de aluminio, e em (b) arranjo experimental utilizado para obtencdo dos valores de
kerma no ar incidente no detector

As incertezas dos valores de kerma no ar experimentais foram calculadas considerando

os parametros mostrados na Tabela 4-2.

Tabela 4-2: Parametros considerados no calculo da incerteza do kerma no ar medidos
com a camara de ionizagao

Tipo de Incerteza Incerteza
A Desvio padrdo da média de 3 medidas experimentais
B Incerteza do conjunto dosimétrico — 3%(95%)

Também foram simuladas imagens de uma placa de aluminio (densidade 2,699 g/cm)
com dimensdes de 10 x 10 cm?® e espessura de 0,5 cm. A fonte de raios X considerada
nesta etapa constituiu em um disco de 10 pm de diametro, colimada sob a forma de um
cone de radiagdes através da técnica de reducdo de variancia source biasing do MCNPX
[107]. As distribuigdes em energia de raios X utilizadas como parametros de entrada
para simulagdo dos feixes de radiagdo foram obtidas através do software SRS-78 [115]

utilizando anodo de tungsténio com angulagio de 22° e tensio aplicada ao tubo de 80kV
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[134]. Nao foi considerada nenhuma filtragdo no feixe de radiagdo. A fonte modelada
buscou reproduzir as principais caracteristicas do equipamento de raios X utilizado e
descrito na Tabela 4-1.

A geometria de irradiacdo modelada foi igual a apresentada na Figura 4-3, onde as
distancias entre a fonte de raios X e o detector, ¢ entre a placa de aluminio ¢ o detector
foram, respectivamente, de 1 me 5 cm.

Dois programas foram desenvolvidos, um para obter as imagens simuladas, e outro para
medir o kerma no ar incidente no detector de imagem. Para obter as imagens simuladas,
um detector com dimensdes de 2,0 x 2,0 cm® e resolugdo de 100 um, e a curva de
sensibilidade do material BaFBr (apresentada na se¢ao 4.1.1.1) foram considerados.
Para obter valores de kerma no ar a geometria de irradiagdo apresentada na Figura 4-3
(b) foi modelada, e um detector pontual (comando F5) foi posicionado alinhado com o
eixo central do feixe de radiacdo a 5 cm da placa de aluminio. Fatores de conversdo
DE/DF fornecidos pela ICRP51 [135] foram usados para converter fluxo para kerma no
ar.

Os valores de pixels da imagem simulada foram normalizados pelo kerma no ar
simulado e multiplicados pelo kerma no ar obtido experimentalmente, conforme
descrito na Secéo 4.1.2. Este procedimento foi realizado para cada valor de kerma no ar
experimental obtido com a variagdo do produto corrente e tempo de exposi¢dao. Apds, 0s
valores das médias aritméticas dos pixels do detector simulado foram plotados em
fun¢do dos valores das médias aritméticas dos pixels do detector experimental,
conforme mostra a Figura 4-4.

Cada valor de média aritmética dos pixels do detector experimental foi obtido
considerando cinco regides da imagem. A variagdo maxima entre os valores médios das
cinco regides analisadas foi inferior a 3% da média global. As andlises das imagens

experimentais foram realizadas utilizando o Software Image J 1.33u [136].
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Figura 4-4. Valores das médias aritméticas dos pixels do detector simulado em fungao
dos valores das médias aritméticas dos pixels do detector real. Dados obtidos para
diferentes valores de kerma no ar incidente no detector

Ajustando uma curva entre os valores das médias aritméticas dos pixels do detector
simulado e dos valores das médias aritméticas dos pixels do detector experimental
(apresentados na Figura 4-4), foi possivel obter uma equagdo para tornar os valores dos
pixels do detector simulado (PS) compativeis com os de detectores reais image plate de
16 bits (VP). A curva ¢ mostrada na Equacdo 4.5 e foi obtida com um coeficiente de

determinagdo de 0,99988 para 30 pontos.

VP =1,64421 1077 PS + 166,87551 4.5)

4.1.4 Caracterizaciao do Ruido do Sistema Image Plate

A maxima razao sinal ruido (SNR) de qualquer sistema de imagem ocorre quando os
raios X sdo absorvidos pelo material sensivel do detector. Se a razao sinal ruido do
sistema de imagem ¢ essencialmente determinada nesta etapa, ¢ dito que o desempenho
do sistema de imagem ¢ limitado pelo ruido quantico [133].

O ruido quéantico, por originar de interagdes independentes e aleatorias dos fotons de
raios X com o detector, pode ser descrito quantitativamente através da distribuicao
estatistica de Poisson [119]. Para o caso de um feixe que emerge de um corpo

homogéneo com espessura constante, a variagdo de dose depositada devido ao carater
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aleatorio de interacdo da radiacdo com o material sensivel do detector (ruido quantico)

pode ser estimado por [119]:

R, = Vi (4.6)

onde p ¢ a dose média depositada nos pixels homogeneamente expostos, € Rq € o ruido

quantico.

Considerando as Equagdes 3.4 ¢ 4.6, a razdo sinal ruido de um sistema limitado somente

pelo ruido quéntico pode ser escrita como:

SNR = £ 4.7)

S

Entretanto, em um sistema de imagem real, inevitavelmente a razdo sinal ruido sera
reduzida pelo processamento do sinal nos diversos dispositivos eletronicos que
compdem o detector. Esta reducdo ocorre especialmente devido a adicdo do ruido
eletronico [133].

Diferentemente dos detectores com sistemas de amplificagdo linear, onde o ruido
eletronico independe da dose depositada no detector [137], os detectores image plate
apresentam um comportamento de aumento do ruido eletronico com a dose depositada.
Este comportamento ocorre especialmente devido a utilizacdo da fotomultiplicadora no
processo de amplificacdo do sinal. Quanto maior for a dose depositada no material
sensivel, maior sera o numero de elétrons oriundos do fotocatodo (elétrons primarios).
Conseqlientemente, maior serd o ruido eletronico da capacitancia do dinodo e maior
sera a flutuagdo da corrente de elétrons secundarios, provocando com isso um aumento
do ruido eletronico com a dose absorvida no detector [133].

Considerando, portanto, que o ruido eletronico de um detector image plate ¢é

proporcional a dose depositada, a seguinte relagdo pode ser escrita:

R, =y A (4.8)

onde p ¢ a dose média depositada nos pixels homogeneamente expostos, R, ¢ o ruido

eletrénico, e y ¢ um fator multiplicativo que varia com a dose depositada no detector.
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O ruido total da imagem radiografica digital ¢ dado pela soma do ruido quantico e do
ruido eletronico, conforme apresentado na Equacao 4.9 [137]. Usando as Equagdes 4.6 ¢

4.8 o ruido total também pode ser estimado por:

R =R, +R, (4.9)
R=\i+vEL (4.10)
R=QA+yu (4.11)
R =ayu (4.12)

onde R ¢ o ruido total do sistema, e o = (1+ y) ¢ um fator multiplicativo que varia com a
dose depositada no detector.

A utilizagdo do fator multiplicativo a, apresentado na Equacdo 4.12, possibilita a
estimativa do ruido total da imagem a partir do ruido quantico. Entretanto, o ruido total
também pode ser estimado através do desvio padrao dos valores de pixels da imagem
digital (experimental). O desvio padrdo quantifica a variabilidade ou dispersdo dos

valores de pixels ao redor de um valor médio [138]:

0*=J%Z£A%-102 (4.13)

onde n ¢ o nimero de pixels, x; o valor de cada pixel, e 4 a média aritmética dos valores

de pixels calculada através da equacao [138]:
1gn
w==3kx; (4.14)

Com a finalidade de descobrir o fator multiplicativo a que varia com a dose depositada
no detector, os mesmos arranjos experimentais descritos anteriormente na Se¢ao 4.1.3 ¢
esquematizados nas Figuras 4-3 (a) e (b) foram montados. Através deste arranjo foram
obtidas varias imagens experimentais da placa de aluminio homogénea de dimensdes 10
x 10 cm?, 0,5 cm de espessura e grau de pureza de 99%, para vérios valores de kerma no
ar incidente no detector. Os valores de kerma no ar foram variados modificando o

produto corrente e tempo de exposicdo, e a tensdo aplicada ao tubo de raios X, que
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variou de 50 kV a 90 kV. Através das imagens obtidas e do software Image J [136],

foram adquiridos a média aritmética (n) e o desvio padrao dos valores de pixels (o).

Usando a média aritmética e o desvio padrdo dos valores de pixel da imagem

experimental foi possivel estimar o ruido quantico e o ruido total. O ruido quantico foi

calculado pela raiz quadrada da média dos valores de pixels da imagem (/i ), € o ruido

total pelo desvio padrao dos valores de pixels da imagem. Considerando isto, foram

calculados para as diversas imagens experimentais o ruido quantico e o ruido total em

funcdo do kerma no ar incidente no detector de imagem. A Figura 4-5 mostra os

comportamentos de ambos os ruidos.
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Figura 4-5. Ruido quantico e ruido total em fun¢do do kerma no ar incidente no
detector de imagem BaFBr. Em (a) ruidos para faixa de kerma no ar de 1 a 25 puGy, e
(b) ruidos para faixa de kerma no ar de 25 a 100 uGy. Dados obtidos através de imagens
experimentais de um objeto de composicdo homogéneo e espessura constante
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A Figura 4-5 mostra que o ruido quantico e o ruido total aumentam com o kerma no ar
incidente no detector imagem, sendo o aumento apresentado para o ruido total mais
acentuado. Através da razdo entre as fungdes ajustadas para o ruido total e o ruido
quantico (Figura 4.5) foi possivel determinar o fator multiplicativo o em fun¢do do
kerma no ar incidente no detector. A Figura 4-6 mostra o fator multiplicativo o estimado

em fun¢ao do kerma no ar no detector.

1.6
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Figura 4-6. Fator multiplicativo (o) em funcdo do kerma no ar (K) incidente no
detector. Em (a) fator multiplicativo para faixa de kerma no ar de 1 a 25 uGy, e (b) fator
multiplicativo para faixa de kerma no ar de 25 a 100 pGy
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O fator multiplicativo a pode ser determinado através da Equagdo 4.15 para valores de
kerma no ar (K) na faixa de 1 <K <25 nuGy e da Equagao 4.16 para valores de kerma
no ar na faixa de 25 <K < 100 uGy. Através destas curvas e da Equagdo 4.9 ¢ possivel

estimar o ruido total (R) a partir do ruido quantico (Ry).

a = 0,85454 + (0,08228 .K) + (—0,00502 . K?) + (1,64194.107*.K3) + (—2,1441.107°K%)

(4.15)

a = 0,3592 + (0,07445 .K) + (—9,43971.107* .K?) + (3,78778.107%.K3) (4.16)
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4.1.5 Insercio do Ruido de um Sistema Image Plate na Imagem Simulada

A amplitude do ruido de cada pixel da imagem simulada foi obtida discretizando a

Equagdo 4.12 para cada pixel individualmente, como mostra a Equagdo 4.17.

R = a5 (4.17)

onde R; ¢ a amplitude do Ruido total do pixel i da imagem simulada, s; o valor do pixel
i e a o fator multiplicativo obtido através da Equagdo 4.15 ou 4.16 para um valor
especifico de kerma no ar incidente no detector imagem.

A imagem simulada final com ruido ¢ obtida utilizando o método de Box-Muller. Este
método gera variaveis aleatérias segundo uma distribuicdo normal [139, 140]. A

Equacao 4.18 mostra como a distribui¢ao de Box-Muller ¢ gerada.

z =4/—2logu, -cos2x-u,) (4.18)

As variaveis u, € u, sdo nimeros randomicos uniformemente distribuidos em [0,1]. z é
uma variavel aleatéria que obedece a uma distribui¢ao normal. A varidvel aleatéria z
obtida ¢ entdo multiplicada pela amplitude do Ruido total (R;) e adicionada a cada valor

de pixel (VP) da imagem simulada de acordo com a equagao abaixo:
VP =5, + zR, (4.19)
onde VP ¢ o valor final do pixel modificado pelo ruido R;.

4.1.6 Pos-Processamento das Imagens Simuladas

Como visto nas se¢des anteriores, apds gerar os dados através do codigo MCNPX, uma
série de etapas sdo necessarias para obter a imagem radiografica digital simulada. Para
simplificar este processo foi construido um programa de pos-processamento, onde todas
as etapas discutidas nas segdes 4.1.2, 4.1.3, 4.14 ¢ 4.1.5 sdo consideradas. O
fluxograma e a interface do programa de pds-processamento criado sdo apresentados

nas Figuras 4-7 e 4-8, respectivamente.

83



Inicio

Fazer Soma
de Imagem?

—>

Sim

Abrir o arquivo MCTAL
com os dados da imagem
simulada com o0 MCNP

v

Ler o niimero de
colunas e linhas

v

Redimensionar o arquivo
MCTAL com os dados da
imagem simulada

(
(

V

Salvar
imagem

Ler o kerma no ar
incidente no detector
obtido no MCNP

incidente no detector
experimental

Considerar a densidade de
fétons incidentes no detector
Calibragao dos pixels do detector
simulado para um sistema de
deteccdo de 16 bits

Abrir o arquivo MCTAL com os
dados da imagem Espalhada
simulada com o MCNP

v

Ler o numero de
colunas e linhas

v

Redimensionar o arquivo
MCTAL com os dados da
imagem espalhada simulada

Abrir o arquivo MCTAL com o
dados da imagem Direta
simulada com o MCNP

v

Ler o numero de
colunas e linhas

v

Redimensionar o arquivo

—>

MCTAL com os dados da
imagem direta simulada

As imagens
espalhada e direta
possuem mesma
dimensao?

Nao

Redimensionar imagem
menor com o Método de
Vizinho mais proximo

Somar Imagens
Espalhada e Direta

Ler o kerma no ar / i

Visualizar [, Inseriro Ruido Y- \;isualizar L, Salvar
Imagem magem Imagem
Obter imagem Salvar Visualizar

Negativa histograma histograma

+

. . Obter histograma da
Visualizar imagem
Imagem

v
Salvar .
imagem Fim

Figura 4-7. Fluxograma do programa de pos-processamento dos dados obtidos na
modelagem de imagens radiograficas com o cédigo MCNPX
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Figura 4-8. Interface do programa de pés-processamento de imagens simuladas

O programa de pds-processamento de imagens simuladas foi desenvolvido utilizando o
codigo LABVIEW. O LABVIEW (Laboratory Visual Instrument Engeneering
Workbench) usa a linguagem de programacgao grafica G para criar programas chamados
Virtual Instruments ou VI em um diagrama de blocos proprio que elimina muitos
detalhes de outras linguagens de programag¢do que usam a base texto como forma de
programacdo. O LABVIEW também inclui muitas ferramentas para aquisi¢do de dados,
analise e visualizacdo de resultados e bibliotecas para geracdo de sinais, processamento
de sinais, filtragem e tratamento estatistico. O LABVIEW ¢ avaliado para todos os
maiores sistemas operacionais existentes, e pode gerar arquivos executdveis que

funcionam mesmo em computadores onde o c6digo ndo esteja instalado.
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4.2 Analise do Sistema de Detec¢ao Modelado

Para validar o sistema de deteccdo modelado foram realizadas duas analises: analise dos
valores de pixels e andlise de imagens obtidas de um corpo de prova. Nas se¢des

seguintes sdo apresentadas as analises.

4.2.1 Analise dos Valores de Pixels obtidos com o Sistema de Detec¢ao Modelado

Para realizar esta analise foram obtidas imagens de placas de aluminio com grau de
pureza de 99% com dimensdes de 10 x 10 cm” e espessuras variadas de 0,5 & 5,5 mm, ¢
imagens de placas de poliestireno com dimensdes de 10 x 10 cm? e espessuras variadas
de 1 a2 5 cm. Todas as imagens foram obtidas utilizando o mesmo arranjo experimental
ilustrado na Figura 4-3 e os equipamentos descritos na Tabela 4-1. A técnica utilizada
para irradia¢do das placas de diferentes materiais e espessuras foi de 80 kV, 63 pA e
10 s, e para cada exposicao os respectivos valores de kerma no ar incidente no detector
foram medidos.

As imagens simuladas foram adquiridas considerando a mesma geometria de irradiagao
empregada para obter as imagens reais. Foi utilizado um detector com dimensdes 2,0 x
2,0 cm® e resolugdo de 100 um na simulacdo, e ambas contribuigdes direta e espalhada
foram obtidas juntas. A fonte modelada de raios X, descrita na Secao 4.1.3, também foi
utilizada.

As Tabelas 4-3 ¢ 4-4 apresentam a comparagdo entre os valores dos pixels obtidos
através das imagens experimentais e das imagens simuladas para as placas de
poliestireno e aluminio, respectivamente. Os valores de pixels simulados foram obtidos
através da média aritmética dos pixels da imagem simulada, e os valores de pixels
experimentais foram obtidos através da média aritmética dos pixels em cinco regides
distintas da imagem experimental. A variagdo maxima entre os valores médios das
cinco regides analisadas na imagem experimental foi inferior a 3% da média global para

placa de aluminio e inferior a 10% da média global para placa de poliestireno.
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Tabela 4-3: Comparacao entre os valores dos pixels obtidos através das imagens
experimentais e das imagens simuladas para as placas de poliestireno

Valor do Pixel Diferenca Percentual
Espessura (cm) ‘
Experimental Simulado Relativa (%)
1,0 51100 52982 3,68
2,0 39341 39091 0,64
3,0 31227 30503 2.32
4,0 26412 25176 4,68
5,0 22127 20370 7,94

Tabela 4.4: Comparacdo entre os valores dos pixels obtidos através das imagens
experimentais e das imagens simuladas para as placas de aluminio

Espessura (mm) Valor do Pixel Diferenca Percentual
Experimental Simulado Relativa (%)
0,5 48218 48229 0,02
1,0 39693 39789 0,24
1,5 34666 33915 2,17
2,0 30850 30106 2,41
2,5 27534 27542 0,03
3,0 24899 24899 0,00
3,5 22780 22718 0,27
4,0 21028 21230 0,96
4,5 19333 19153 0,93
5,0 18322 17975 1,89
5,5 16765 16581 1,10

Através das Tabelas 4.3 e 4.4 pode-se observar uma diferenca percentual relativa
maxima entre os valores de pixels das imagens experimentais e simuladas de 7,94 %
para a placa de poliestireno, o que demonstra boa concordancia entre os sistemas de
aquisicdo de imagens experimental e simulado para obter imagens de materiais com

diferentes composigdes e espessuras.
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Para confirmar se h& boa concordiancia entre os valores de pixels obtidos
experimentalmente e através da simulagdo com a variacdo da técnica radiografica
(tensdo aplicada, corrente e tempo de exposicdo) foram também obtidas imagens
experimentais e simuladas de uma placa de aluminio de 5 mm de espessura variando
valores de tensdo, corrente e tempo de exposi¢do. A metodologia de estimativa dos
valores dos pixels simulados e experimentais, e a configuragao geométrica de irradiacao
foram iguais as utilizadas anteriormente. Entretanto, a variagdo maxima entre os valores
médios das regides analisadas na imagem experimental foi inferior a 5% da média
global. As Tabelas 4-5 e 4-6 apresentam os resultados obtidos.

Os resultados mostrados nas Tabelas 4-5 e 4-6 confirmam que mesmo variando a
técnica radiografica (tensdo, corrente e tempo) a diferenca percentual relativa entre os
valores de pixel obtidos experimentalmente e através da simulagdo ¢ menor que 10%.
Esses resultados mostram que o sistema de detec¢do simulado neste trabalho consegue
reproduzir valores de pixels proximos aos obtidos com sistema de deteccao digital do

tipo image plate de 16 bits.
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Tabela 4-5: Comparacao entre os valores dos pixels obtidos através das imagens
experimentais e das imagens simuladas variando a técnica radiografica empregada

Tensio | Corrente | Tempo Valor do Pixel Diferenca
_ _ Percentual
(kVp) (nA) (s) Experimental Simulada Relativa (%)
40 125 2 585 632 8,03
40 125 3 840 900 7,14
40 125 4 1110 1190 7,20
40 125 5 1379 1426 3,41
40 125 6 1663 1716 3,19
40 125 7 1938 1968 1,55
40 125 8 2200 2258 2,64
40 125 9 2469 2487 0,73
40 125 10 2727 2770 1,58
50 100 1 805 839 4,22
50 100 2 1420 1499 5,56
50 100 3 1966 2137 8,70
50 100 4 2663 2762 3,72
50 100 5 3289 3423 4,07
50 100 6 3946 4118 4,36
50 100 7 4535 4744 4,61
50 100 8 5223 5404 3,47
60 60 2 1705 1848 8,39
60 60 3 2446 2608 6,62
60 60 4 3217 3412 6,06
60 60 5 3988 4260 6,82
60 60 6 4743 5064 6,77
60 60 7 5471 5854 7,00
60 60 8 6233 6658 6,82
60 60 9 6999 7447 6,40
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Tabela 4-6: Comparacao entre os valores dos pixels obtidos através das imagens
experimentais e das imagens simuladas variando a técnica radiografica empregada

Tensio | Corrente | Tempo Valor do Pixel Diferenca
_ _ Percentual
(kVp) (nA) (s) Experimental Simulada Relativa (%)
70 56 1 1394 1453 4,23
70 56 2 2482 2535 2,14
70 56 3 3604 3711 2,97
70 56 4 4722 4794 1,52
70 56 5 5820 5938 2,03
70 56 6 6960 7068 1,55
70 56 7 7901 8228 4,14
70 56 8 9200 9420 2,39
80 46 1 1142 1040 8,93
80 46 2 2303 2236 2,91
80 46 3 3636 3578 1,60
80 46 4 4956 4871 1,72
80 46 5 6265 6181 1,34
80 46 6 7824 7506 4,06
80 46 7 9069 8832 2,61
80 46 8 10332 10174 1,53
80 46 9 11617 11402 1,85
80 63 10 18322 18047 1,50
90 35 3 1786 1953 9,35
90 35 4 3100 3404 9,81
90 35 5 4443 4873 9,68
90 35 6 5833 6250 7,15
90 35 7 7173 7794 8,66
90 35 8 8561 9282 8,42
90 35 9 9969 10752 7,85
90 35 10 11411 12277 7,59
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4.2.2 Analise de Imagens obtidas de um Corpo de Prova

Para realizar uma anélise mais completa do sistema de deteccdo de imagem simulado,
imagens de um corpo de prova, esquematizado na Figura 4-9, foram simuladas e
comparadas com imagens obtidas experimentalmente. Para obter as imagens
experimentais e simuladas, utilizou-se uma distancia foco-detector de 1 m. A distancia
objeto-detector usada na etapa experimental foi de 0 cm (zero), e na simulacdo a
distancia empregada foi de 0,01 cm. Os equipamentos utilizados correspondem aos
especificados na Tabela 4-1, e a fonte utilizada nas simulagdes foi a mesma das etapas
anteriores.

As imagens simuladas foram obtidas usando um detector com resolucao de 100 um. As
contribui¢des direta e espalhada da imagem foram obtidas separadamente com as

mesmas dimensoes.

Poliestireno

10 cm

-

0,0257 ¢ - -
5 cm

(2) (b)

10 cm
—>

1 cm

Figura 4-9. Corpo de prova. Em (a) visao lateral, e em (b) visao frontal
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As Figuras 4-10, 4-11 e 4-12 apresentam as imagens do corpo de prova e seus
respectivos perfis e histogramas, obtidos experimentalmente e através da simulacao
utilizando tensdes de 70, 80 e 90 kV. As imagens foram obtidas com o kerma no ar
incidente no detector igual a 60 uGy, e o sofiware Image J [136] foi utilizado para fazer
a analise das imagens.

Comparando visualmente as imagens simuladas com as imagens experimentais € 0s

seus respectivos perfis e histogramas, observa-se que hd semelhanca entre os resultados.
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Figura 4-10. Imagens do corpo de prova com 70 kV. Em (a) imagem experimental, (b)
perfil da imagem experimental, (c) histograma da imagem experimental, (d) imagem
simulada, (e) perfil da imagem simulada, (c) histograma da imagem simulada
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Figura 4-11. Imagens do corpo de prova com 80 kV. Em (a) imagem experimental, (b)
perfil da imagem experimental, (c) histograma da imagem experimental, (d) imagem
simulada, (e) perfil da imagem simulada, (c) histograma da imagem simulada
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Figura 4-12. Imagens do corpo de prova com 90 kV. Em (a) imagem experimental, (b)
perfil da imagem experimental, (¢) histograma da imagem experimental, (d) imagem
simulada, (e) perfil da imagem simulada, (c) histograma da imagem simulada
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A fim de propiciar uma comparagdo quantitativa entre as imagens experimentais e
simuladas, a razao diferencial sinal-ruido [122], obtida através da Equacao 3.5, foi
calculada. A grandeza foi estimada considerando duas regides de pixels da imagem,
uma onde o detalhe do disco de aluminio esté inserida e outra onde ha somente a placa
de poliestireno. A Tabela 4-7 apresenta os valores de razdo diferencial sinal ruido

obtidos para as imagens simuladas e experimentais.

Tabela 4-7: Razdo diferencial sinal ruido obtidas para as imagens simuladas e
experimentais

Diferenca Percentual
Imagens Experimental Simulada
Relativa (%)
70 kV 7,32 6,36 13,11
80 kV 7,24 6,19 14,50
90 kV 7,89 7,52 4,69

Através da Tabela 4-7 pode-se quantitativamente confirmar a semelhanga entre as
imagens experimentais e simuladas, uma vez que a diferenga percentual relativa

maxima encontrada foi de 14,50 %.
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4.3 Modelagem da Fonte de Raios X utilizada em Exames de Torax

A fonte de raios X que serd considerada para as exposigdes toracicas consiste em um
disco com diametro de 1 mm, colimada sob a forma de um cone de radiagoes através da
técnica de redugdo de variancia source biasing do MCNPX [107]. Esta técnica permite a
modelagem de uma fonte de radiagdo como se esta estivesse colimada, sem
comprometer o resultado final da simulagdo. A colimacdo usada na fonte de radiagdo
foi de 180°, conforme mostrado na Figura 4-13. O didmetro escolhido de 1 mm para a
fonte buscou satisfazer as diretrizes européias para os critérios de qualidade de imagens
em radiologia diagnostica [8]. Nestas diretrizes recomenda-se que o ponto focal efetivo
do equipamento de raios X utilizado em radiografia de térax pdstero-anterior seja
inferior a 1,3 mm. Para permitir a colima¢do num campo retangular foram modelados
colimadores de chumbo (Pb) com espessura de 1 cm. Na Figura 4-9, além da fonte,

também sdo mostrados os colimadores modelados.

Campo
Retangular de
Irradiacao

Figura 4-13. Fonte de raios X modelada

As distribui¢des em energia de raios X utilizadas como pardmetros de entrada para
simulagdo dos feixes de radiagdo foram obtidas através do software SRS-78 [115]
usando filtracdo total de 5 mm de aluminio, anodo de tungsténio com angulacdo de 16°
e tensdes aplicadas ao tubo de 70 a 130 kV. Os espectros de energia, como parametro de
entrada para os célculos do MCNPX, foram fornecidos em intervalos de energia de

0,5 keV.
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4.4 Modelagem do Aparato de Redu¢io da Radiacdo Espalhada - Grade

Antidifusora

Neste trabalho serdo avaliadas duas técnicas de redu¢do da radiagdo espalhada: a técnica
de gap de ar e a técnica de grade antidifusora. A técnica de gap de ar consiste na
utilizacao de um espacamento de ar entre o corpo do paciente e o detector de imagem, e
a técnica de grade antidifusora consiste na utilizagdo de um dispositivo composto de um
conjunto de finas ldminas de chumbo que impedem a passagem da radiagdo espalhada, e
finas laminas radiotransparentes que permitem a passagem da radia¢do ndo atenuada
(direta).

A seletividade ou qualidade da grade corresponde a capacidade de eliminar a maior
parte da radiagdo espalhada (secundaria), conservando o feixe primario de radiagdo (ndo
atenuada). Como a fonte de raios X ¢ uma fonte divergente, para otimizar a passagem
do feixe primdrio as laminas sdo anguladas de acordo com a posicdo da fonte. A
distancia entre o foco do equipamento de raios X e o plano da grade ¢ conhecida como
distancia focal da grade. A distancia focal de cada grade deve ser respeitada, caso
contrario havera uma absorcao significativa do feixe de radiagdo ndo atenuado. A
Figura 4-14 (a) mostra como s3o posicionadas as laminas radiopacas de uma grade
antifusora linear, ¢ a Figura 4-14 (b) mostra como ocorre a absor¢cdo da radiagao

espalhada e transmissdo do feixe ndo atenuado.

Raios X

Corpo Espalhador *

| Y Radiagdo Espalhada

Grade v
(a) Radiacdo ndo atenuada (b)

Figura 4-14. Grade antidifusora linear. Em (a) posicionamento das laminas radiopacas,
e em (b) processo de absorcdo da radiagdo espalhada e transmissdo da radiacdo ndo
atenuada
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Neste trabalho foi simulada uma grade antidifusora linear com distancia focal de 150
cm e densidade de grade de 40 linhas radiopacas por cm. A distancia focal e a densidade
de grade adotadas sdo freqlientemente utilizadas para radiografias de térax em projecao
postero-anterior (PA) e satisfazem as diretrizes européias para os critérios de qualidade
de imagens em radiologia diagnostica [8]. Os parametros utilizados para modelar a

grade antidifusora ¢ apresentado na Tabela 4-8.

Tabela 4-8: Especificacdo da grade antidifusora modelada

Densidade da | Espessura da Espessura das Espessura das laminas Razio Identificacio
Grade cobertura de | liminas de Chumbo de Aluminio da da Grade
(linhas/cm) aluminio radiopacas (um) radiotransparentes Grade™”
(pm)” (wm)
40 400 50 200 10 40/10/50

* A grade possui uma cobertura anterior e posterior de material radiotransparente
(aluminio).

** A razdo da grade corresponde a razdo entre a altura das laminas de chumbo e a
distancia entre as laminas de chumbo [118].

4.5 Avaliacdo da Grade Antidifusora e da Fonte de raios X

A validacdo da grade antidifusora linear modelada foi realizada através da comparagdo
dos fatores de transmissdo total (T;), fatores de transmissdo primdria (T}), fatores de
Bucky (BF) e fatores de melhoramento de contraste (CIF) obtidos através da simulacdo
com os respectivos fatores obtidos experimentalmente por CHAN et al. [141] (para a
mesma especificacdo de grade antidifusora linear apresentada na Tabela 4-8).

Para realizar a comparagdo a mesma geometria de irradia¢@o utilizada por CHAN et al.
foi reproduzida. Nesta configuracdo uma placa de 20 cm de espessura de agua (corpo
espalhador) foi posicionada a 1,5 cm da superficie posterior da grade antidifusora e um
espagamento de 1,0 cm foi fixado entre a grade e o detector. O detector utilizado por
CHAN et al. foi um filme radiografico acoplado a um écran da Kodak Lanex Regular
com composicdo Gd,0,S:Tb. A fonte de radiagdo constituiu em tubo de raios X com
filtracdo total de 2,5 mm Al operando 80 kV. A distancia focal da grade linear na
avaliacdo de CHAN et al. foi respeitada.
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Os fatores de transmissdo total (T;), fatores de transmissdo primaria (T,), fatores de
Bucky (BF) e fatores de melhoramento de contraste (CIF) foram calculados através das

seguintes equacdes [141]:

T, = 2LCe (4.20)
Dt
D
T, = < 4.21
P Dpsa ( )
1
BF = = (4.22)
Te
CIF = T,.BF (4.23)

onde Dt g ¢ a dose total absorvida no detector com a presenca da grade, Drsg ¢ a dose
total absorvida no detector sem a presenca da grade, D, cg € a dose absorvida dos fotons
ndo atenuados (radiagdo primdria) no detector com a presenca da grade, e D, s € a dose
absorvida dos fotons ndo atenuados (radiagdo primaria) no detector sem a presenca da

grade.

Para fazer as simulagdes a fonte de raios X modelada na Se¢ao 4.3 foi utilizada com
uma tensdo de 80 kV e filtragdo total de 2,5 mm de aluminio. O posicionamento da
grade em relacdo a placa de 20 cm de agua e ao detector foram iguais os utilizados no
arranjo experimental de CHAN e colaboradores.

Para modelar o detector foi considerado que a sensibilidade do filme radiografico a
radiagdo ¢ muito pequena e que o grau de enegrecimento ¢ dado pelos fotons de luz
emitidos pelo écran, que por sua vez € proporcional a dose depositada no mesmo.
Fazendo essa consideragdo, a composi¢cao Gd,O,S foi utilizada para modelar o detector
[141].

O detector (Gd,0,S) foi simulado utilizando a fung¢ado radiografia 7/R do MCNPX, e a
curva de sensibilidade do écran (Gd,0,S) foi incluida através dos comandos DE/DF,
exatamente como foi feito na modelagem do detector BaFBr. A funcdo DF do material
sensivel Gd,0,S foi obtida através de simulacdes individuais de feixes monoenergéticos

ndo divergentes provenientes de uma fonte plana, depositando energia por unidade de
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massa (MeV/g) em um bloco de Gd,0,S com densidade de 7,34 g.cm™ [133], espessura
de 0,0168 cm e area igual a da fonte. O intervalo de energia utilizado foi de 0,002 a 1
MeV. A Figura 4-15 mostra a distribui¢do de DF em funcdo de DE obtida na simulagdo

para o écran Gd,O,S.
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Figura 4-15. Fungdo resposta do material sensivel Gd,O,S. Os valores obtidos foram
normalizados pela fluéncia de fotons emitidos pela fonte

A regido de descontinuidade observada na curva ilustrada na Figura 4-15 corresponde
ao pico de fluorescéncia k (Ex) do material Gd,O,S. O valor obtido na simulagdo foi de
50 keV, proximo ao valor encontrado na literatura de 50,2 keV [133].

ApoOs modelar todo sistema, os fatores de transmissao total (T;), fatores de transmissao
primaria (T,), fatores de Bucky (BF) e fatores de melhoramento de contraste (CIF),
foram calculados para a grade modelada e comparados aos valores experimentais de

CHAN et al. A comparagdo pode ser observada na Tabela 4-9.
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Tabela 4-9: Comparagdo entre a performance da grade linear focada obtida através da
simulacdo e obtida experimentalmente por CHAN et al. [141]

Tt Tp
Identificacao Diferenca Diferenga
da Grade Simulagdo | CHAN etal. | Percentual | Simulagio | CHAN et al. Percentual
Relativa (%) Relativa (%)
40/10/50 | 0,172 0,170 118 0,623 0,620 0.48
BF CIF
Identificacio Diferenca Diferenca
da Grade Simulacdo | CHAN et al. | Percentual | Simulacio | CHAN ef al. Percentual
Relativa (%) Relativa (%)
40/10/50 581 5,88 1,19 3,60 3,65 137

Através dos resultados apresentados na Tabela 4-9 observa-se uma boa concordancia

entre os resultados obtidos através da simulagdo e os obtidos experimentalmente por

CHAN et al. As diferencas percentuais relativas para todos os parametros avaliados

foram inferiores a 2%.

Esses dados também confirmam que a fonte de raios X

apresentada na Sec¢do 4.3, utilizada na validagdo da grade linear, foi modelada

corretamente.
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Capitulo 5

CALCULO DA DOSE E ESTIMATIVA DO RISCO A SAUDE DEVIDO A
RADIOGRAFIA DE TORAX

Este capitulo descreve a metodologia empregada para o calculo da dose absorvida, da
dose efetiva, e dos respectivos valores de riscos de incidéncia de cancer e risco de
mortalidade devido ao cancer associados aos exames radiograficos de térax. No final do
capitulo sdo apresentados os valores de dose e do risco a satide em fun¢do da energia do
feixe de radiacdo e de aparatos de redugdo da radiacdo espalhada considerando a

anatomia masculina e a anatomia feminina.
5.1 Fantomas de Voxels Masculino e Feminino

Para calcular os valores de dose absorvida nos 6rgaos e tecidos de pacientes do sexo
masculino e feminino foram utilizados os fantomas de voxels MAX (Male Adult voXel)
e FAX (Female Adult voXel). Os fantomas MAX e FAX foram desenvolvidos na
Universidade Federal de Pernambuco por KRAMER et al [22, 23] respeitando as
especificagdes anatomicas dos 6rgaos e massas dos tecidos do homem e da mulher de
referéncia definidos na ICRP 89 [24], onde sdo especificadas caracteristicas humanas
reconhecidas ou importantes para calculos prospectivos das doses advindas de fontes
radioativas internas ou externas ao corpo.

O fantoma MAX foi construido a partir do fantoma VOXTISSS8 [22], um modelo adulto
masculino disponivel em um arquivo bindario, que contém especificacdes de orgios e
tecidos segmentados masculinos. Esses dados primarios foram reamostrados,
reclassificados e ajustados, originando um fantoma final formado por voxels de 3,6 mm
X 3,6 mm x 3,6 mm com 1,75 metros de altura.

O fantoma FAX foi construido a partir de trés bancos de dados. O primeiro e principal
consiste em 151 imagens tomograficas de uma paciente do sexo feminino de 37 anos,

63,4 kg ¢ 1,65 m de altura. Este banco de dados ¢ constituido de imagens do tronco, do
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pescoco e da parte inferior da cabega incluindo a mandibula e a arcada dentaria inferior
da paciente. O segundo banco de dados ¢ formado de 206 imagens tomograficas das
pernas e pés de uma mulher de 62 anos. O terceiro banco de dados para construgdo do
simulador FAX foi o fantoma masculino MAX (Male Adult voXel) [22]. Por razdes de
praticidade a cabega redimensionada do MAX e os bragos foram utilizados na
constru¢ao do fantoma FAX.

Devido as trés fontes de dados diferentes utilizadas na constru¢cao do fantoma FAX,
corregdes anatdmicas foram necessarias a fim de obter um fantoma final formado por
voxels de 3,6 mm x 3,6 mm x 3,6 mm com 1,63 metros de altura. Essas corre¢oes foram
feitas baseadas em livros anatomicos e na ICRP 89 [24].

As massas dos 6rgdos e tecidos dos fantomas MAX e FAX foram definidas utilizando a
ICRP 89, enquanto os correspondentes volumes (dos orgdos) foram obtidos aplicando
as densidades dos tecidos da ICRU 44 [142]. A composi¢do e densidade do tecido mole
foram obtidas através da média dos dados do cérebro, mama, célon, coragdo, rins,
figado, pancreas, timo, ovarios e tireoide.

A Figura 5-1 apresenta o fantoma MAX e FAX em uma visdo frontal, ilustrando o

esqueleto.

Figura 5-1. Fantomas MAX e FAX. Visao frontal ilustrando o esqueleto [23]
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5.1.1 Conversao do Arquivo de Imagem dos Fantomas de Voxels MAX e FAX para
um Arquivo de Entrada para o Codigo MCNPX

A conversao dos arquivos de imagem dos fantomas MAX e FAX para um arquivo de
entrada de MCNPX foi obtido através do sofiware SCMS (Software de Construgdo de
Manequins Segmentados) [143, 144]. O software SCMS ¢ uma ferramenta
computacional para a constru¢do de modelos anatdmicos a partir de imagens médicas
como tomografias e outros sistemas de aquisicdo de imagens digitais similares. O
software SCMS interpreta imagens e as disponibiliza em um arquivo de entrada usado

pelo MCNPX para simulagdo do transporte de radiagao.

5.2 Calculo da Dose Absorvida

A energia depositada pela radiagdo nos 6rgaos e tecidos dos fantomas de voxels MAX e
FAX foram obtidas através do comando *F8 do MCNPX. Este comando permite a
obtencdo da energia depositada em um conjunto de voxels que formam um 6rgido ou
tecido dos fantomas. A obten¢do da dose absorvida foi feita através da divisdo da
energia depositada no 6rgao ou tecido pelo seu respectivo valor de massa (m), conforme

as Equagoes [131]:

*
D (rads)ZM(I,6O2x10_Gerg/MeV) __ (5.1)
' m 100erg/ g/ rad
*
D, (rads) = F 81,602x10’8 (5.2)
m
*
D, (Gy)= :; 81,602x10’10 (5.3)

5.2.1 Céalculo da Dose Absorvida na Pele

Segundo a ICRP 89 a espessura média da pele do homem ¢ de 1,5 mm e da mulher ¢ de
1,2 mm [24]. Para considerar estas espessuras de pele nos céalculos dosimétricos foi
necessario sub-segmentar os voxels localizados na superficie dos fantomas MAX e
FAX, conforme recomendado por KRAMER et al. [22, 23]. A sub-segmentagdo ocorreu
através da divisdo do voxel com dimensodes de 3,6 mm x 3,6 mm x 3,6 mm em dois

voxels, no caso do fantoma masculino MAX um voxel com dimensdes de
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1,5 mm x 3,6 mm x 3,6 mm e outro com dimensoes de 2,1 mm x 3,6 mm x 3,6 mm, €
no caso do fantoma feminino FAX um com dimensdes de 1,2 mm x 3,6 mm X 3,6 mm ¢
outro com dimensdes de 2,4 mm x 3,6 mm x 3,6 mm. Os voxels sub-segmentados
periféricos com as dimensdes de 1,5 mm x 3,6 mm x 3,6 mm (MAX) e 1,2 mm x 3,6
mm x 3,6 mm (FAX) foram classificados como pele, enquanto os voxels sub-
segmentados com as dimensdes 2,1 mm x 3,6 mm x 3,6 mm (MAX) e 2,4 mm x 3,6 mm
x 3,6 mm (FAX) foram classificados como tecido adiposo (gordura). Somente os
valores de energia depositada nos voxels sub-segmentados periféricos, classificados

como pele, foram considerados no céalculo da dose absorvida na pele.
5.2.2 Calculo da Dose Absorvida na Medula Ossea

Os fantomas MAX e FAX utilizados neste trabalho possuem a composicao dos 0ssos
homogénea e constante. Considerando isso, a dose na medula 6ssea (RBM) foi
determinada multiplicando a energia depositada nos voxels que constituem os ossos dos

fantomas por trés fatores de correcao:

1 - Fator de correg¢do devido a fragdo de massa (fpv): refere-se a mistura especifica no
voxel. Ele ¢ calculado com base na fragdo de volume de RBM no voxel especifico,

determinada através das imagens tomograficas utilizadas para obter os fantomas.

2 - Fator de corre¢do devido a absor¢do de massa-energia (fyea): este fator para um
voxel especifico ¢ calculado como a soma ponderada (pelas fragdes de massa) dos fypa*
para os tecidos do esqueleto que o voxel contém (podem ser osso, RBM e cartilagem).

Onde fyga* € dado por:

Hen
fugas = ( ’ )TE/ Hen (5.4)
(),

p

onde (%) ¢ o coeficiente de absor¢cdo de massa-energia para os tecidos do esqueleto;
TE

e (”%) ¢ o coeficiente de absor¢ao de massa-energia para mistura esquelética.
ME
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As fragdes de massa sdo calculadas com base nas fragdoes de volume e na densidade no
voxel especifico; e os coeficientes de absor¢do de massa-energia para os tecidos do

esqueleto sdo obtidos com base nos dados publicados por Hubbell [145].

3 - Fator de King-Spiers (fks): sdo fatores de correcdo para a dose adicional na RBM
devida aos fotoelétrons liberados na adjacéncia do osso para as cavidades da medula
Ossea. Esses fatores foram publicados por King e Spiers [146] e variam com o tipo de

0sso (costelas, externo, clavicula, escapula, espinha, ...).

Os fatores fyga € fxs dependem da energia do foton incidente na estrutura esquelética e

ambos se aproximam da unidade quando esta energia se torna maior que 200 keV.

Determinacdo dos Fatores de Correcgdo:

Para determinar o fator fry, primeiramente, foi calculado as fragdes de RBM em gramas
(g) para cada grupo de osso utilizando as percentagens de fracdes de massas
apresentadas na Tabela 5-1 e considerando a massa total de RBM do corpo feminino
igual a 900 g e do corpo masculino igual a 1170 g. Apds, as fragdes de RBM (em
gramas) calculadas para cada grupo de osso foram divididas pelas respectivas massas

(em gramas) do grupo de osso, obtendo assim os valores dos fatores fr.

105



Tabela 5-1: Percentagem de fragdes de massas de RBM para os fantomas MAX e FAX

[22, 23]
Grupo de Osso MAX (%) FAX (%)
Antebrago (radio e ulna) 0 0
Brago (imero) 3,6 3,0
Ossos da regido toracica® 23 21,7
Coluna vertebral / Sacro 42.6 43,6
Cranio / Mandibula 7,7 8,4
Ossos do quadril (pelve) 16,3 16,6
Coxa (fémur) 6,7 6,7
Perna (fibula e tibia) 0 0
Total 100,0 100,0

* Costelas, esterno, clavicula e escapula.

Os fatores fypa € fks foram fornecidos em fungdo da energia do foton em intervalos de
energia de 2 keV, para energias at¢ 200 keV, pela Universidade de Pernambuco
juntamente com os fantomas MAX e FAX. O fator fxs também varia com o grupo de

osso do fantoma.

Determinacgdo da Dose na RBM utilizando o codigo MCNPX:

Para calcular a dose na RBM utilizando os fantomas MAX e FAX ¢ o cédigo de Monte
Carlo MCNPX foi necessario, em primeiro lugar, obter a energia depositada (*F8) no
esqueleto dos fantomas em fun¢do da energia do foton incidente. Para possibilitar isto, o
comando £n do MCNPX foi utilizado. Este comando permite obter a energia depositada
(*F8) classificada em intervalos 4E de energia do foton incidente. Utilizando este
comando, foram obtidos os valores de energia depositada nos ossos dos fantomas em
intervalos AE de energia de 2 keV.

Cada valor de energia depositada (dE) em um intervalo 4E de energia de fétons
incidentes foi multiplicado pelos respectivos fatores de correcao fyvga € fks. Para obter a
energia total depositada para cada grupo de osso, o somatdrio das energias depositadas

multiplicadas pelos fatores fypa € fks foi realizado. Apos, a energia total depositada
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para cada grupo de osso foi multiplicada pelo respectivo fator de correcdo frm. Os
valores de energia total depositada e corrigida através dos fatores fyvga, fks € fpm para
cada grupo de osso foram somados e divididos pela massa total da RBM, fornecendo

assim, a dose depositada neste tecido, como mostra a Equagdo 5.5.

Dot Dy dE-Fripa-Sis

Mprppm

(5.5)

DRBM =

onde Dy, € a dose depositada na medula 6ssea, myg) € a massa total da medula éssea
(1,17 kg para MAX e 0,9 kg para FAX), dE ¢ a energia depositada para cada intervalo
AE de energia incidente do foton, e o termo GO no somatorio representa os grupos de

osso envolvidos no calculo da dose na RBM.

Devido a energia maxima dos raios X utilizados nos exames de térax serem inferior a
200 keV, os fatores de corre¢do fvea, fks € frm sdo aplicaveis a energia transferida para
elétrons nos voxels que compdem o esqueleto (aproximacao kerma). Elétrons de 200
keV tém alcance médio de 0,26 mm no osso e de 0,45 mm na medula Ossea,
respectivamente [147]. Como a aresta do voxel dos fantomas tem 3,6 mm, o uso da

aproximacao kerma neste limite ¢ justificada.

5.2.3 Calculo da Dose Absorvida na Superficie dos Ossos

As células na superficie dos ossos sdo reconhecidas pela ICRP como tecido
radiossensivel, o que torna a estimativa e o monitoramento da dose absorvida nesta
regido um parametro importante. Entretanto, devido a dificuldade de estimar a dose na
superficie dos ossos em fantomas de voxel, o presente trabalho optou em utilizar a dose
absorvida média no esqueleto como uma estimativa da dose absorvida nas células da
superficie Ossea. Esta estimativa conservadora de dose na superficie dos ossos tem sido

utilizada em diversos trabalhos na literatura [22, 23, 148, 149].
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5.3 Geometria de Irradiagao

Como ja mencionado anteriormente, serdo avaliadas duas técnicas de reducdo da
radiacdo espalhada, a técnica de grade antidifusora e a técnica de gap de ar. Para cada
técnica de reducdo da radiacdo espalhada uma geometria de irradiacdo foi adotada
(Figura 5-2).

Para técnica de grade antidifusora foram adotadas as distancias de 150 cm entre a fonte
de radiacdo e o foco da grade e de 1 cm entre a superficie posterior da grade e o detector
de imagem. Para a técnica de gap de ar a distancia adotada entre a fonte de radiacdo e o
detector de imagem foi de 300 cm com um espacamento de ar entre o detector € o
paciente de 30 cm, conforme ilustrado na Figura 5-2.

Em ambas as geometrias de irradiagc@o, a colimagdo da fonte de raios X foi ajustada de
forma a obter um campo quadrado de irradiagio no detector de imagem de 36 x 36 cm”.
Este campo de irradiagdo permite visualizar todos os 6rgaos e estruturas de interesse em

uma radiografia de térax postero-anterior.
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Figura 5-2. Geometria de irradiagdo. Em (a) utilizando técnica de grade, e em (b)
utilizando gap de ar

5.4 Normaliza¢ao da Dose Absorvida e Calculo da Dose Efetiva e do Risco

associado a Exames de Torax

Na radiologia convencional ¢ comum a utilizagdo das camaras de controle de exposicao

automatica nos exames radiograficos de torax. Estes dispositivos permitem manter o
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kerma no ar incidente no detector de imagem constante mesmo variando a técnica
radiografica e/ou a espessura do paciente. A fixagdo do kerma no ar no sistema de
detec¢do filme-écran ¢ fundamental para controlar o grau de enegrecimento do filme
radiografico, fator este que limita a visualizacdo das estruturas anatomicas.

Para os filmes digitais image plate, a fixagdo do kerma no ar tem se mostrado de grande
valia para manter constante o nivel do ruido na imagem radiografica. Assim como o
grau de enegrecimento na radiologia convencional, o ruido da imagem na radiologia
digital ¢ um fator limitador na visualizacdo de detalhes na imagem.

Considerando isto, as exposi¢des radiograficas serdo normalizadas para um kerma no ar
incidente no detector de imagem de 5 pGy. Este valor corresponde a classe de
sensibilidade 200 em camaras de controle de exposi¢do automaticas utilizadas em
exames toracicos [21].

Para normalizar os valores de dose absorvida para um kerma no ar incidente no detector
imagem de 5 pGy, cinco detectores pontuais (F5) foram posicionados no plano de
localizagao do detector de imagem, como mostrado na Figura 5-3. Fatores de conversao
DE/DF fornecidos pela ICRP51 [135] foram utilizados para converter fluxo para kerma
no ar.

Os valores de dose absorvida nos 6rgdos e tecidos (D) obtidos com os fantomas MAX
e FAX foram normalizados pela média aritmética dos valores de kerma no ar (Karext)

obtidos através dos cinco detectores pontuais F5, como mostrado na Equacao:

D = (5.6)

onde D, ¢ a dose absorvida normalizada pelo kerma no ar incidente no detector de
imagem.
A dose absorvida nos 6rgdos e tecidos para o valor fixo de kerma no ar de 5 pGy foi

calculada através da equagao:

D(uGy)=D, .5 (5.7)
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Figura 5-3. Posicionamento dos detectores pontuais F5. Em (a) visao frontal, (b) visao
lateral, técnica de grade, e em (c) visdo lateral técnica de gap de ar

Dose Efetiva

Para calcular a dose efetiva, em primeiro lugar, calculou-se a dose equivalente Hr. Esta
foi calculada através do fator de peso da radiagdo ,wg, multiplicado pela dose absorvida
nos 0rgaos e tecidos para o valor fixo de kerma no ar de 5 uGy no detector imagem (D).

O fator de peso da radiagdo utilizado para fotons e elétrons ¢ igual a 1 (um), logo:
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H;(Sv) =D (5.9)
A dose efetiva (E) foi calculada através da soma ponderada das doses equivalentes nos

orgaos e tecidos radiossensiveis definidos pela ICRP 60 [129] e listados na Tabela 3-2,

como mostra a Equacao 5.9.

wr € o fator de peso do 6rgdo ou tecido radiossensivel (Tabela 3-2).

Risco associado aos Exames de Torax

Os riscos de incidéncia de cancer e os riscos de mortalidade devido ao cancer
associados aos exames radiograficos de torax foram estimados multiplicando os valores
de dose equivalente pelos coeficientes de risco para o homem e para a mulher
fornecidos pelo documento BEIR VII [130].

5.5 Resultados

5.5.1 Dose Absorvida nos Orgios e Tecidos

As Tabelas 5-2 e 5-3 mostram as doses absorvidas obtidas para os oOrgdos
radiossensiveis em exames postero-anterior (PA) de torax em fun¢do da tensdo aplicada

ao tubo, usando técnica de grade antidifusora e técnica de gap de ar respectivamente. As

doses foram calculadas mantendo o kerma no ar no detector imagem fixo em 5 uGy.
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Tabela 5-2

: Dose absorvida em projecao PA usando técnica de grade antidifusora

FAX - Dose absorvida (uGy) MAX - Dose absorvida (uGy)
Orgio Tensio (kV) Dif.c Tensio (kV) Dif.*
(nGy) (nGy)
70 80 90 | 100 | 120 | 130 | 140 | 150 70 80 90 | 100 | 120 | 130 | 140 | 150
Bexiga 011 | 0,09 | 0,12 | 0,12 | 0,13 | 0,18 | 0,11 | 0,18 | 0,09 | 0,03 | 0,05 | 0,04 | 0,11 | 0,12 | 0,14 | 020 | 031 | 0,28
Colon 413 | 441 | 446 | 437 | 436 | 437 | 433 | 424 | 033 | 1,63 | 1,92 | 2,17 | 227 | 239 | 234 | 2,46 | 238 | 0,83
Mama 2741 | 26,44 | 2526 | 24,51 | 22,93 | 22,75 | 22,31 | 21,95 | 5,46 | -
Figado 42,12 | 40,03 | 37,90 | 36,25 | 33,16 | 32,82 | 31,94 | 31,08 | 11,04 | 2491 | 2527 | 24,11 | 23,84 | 2328 | 22,53 | 2224 | 21,78 | 3,49
Pulmdes 115,67 | 102,68 | 92,48 | 85,72 | 74,99 | 72,74 | 69,90 | 67,36 | 48,31 | 83,15 | 78,92 | 73,05 | 70,32 | 65,83 | 63,16 | 61,95 | 60,07 | 23,08
Esofago 63.86 | 61,79 | 59,68 | 58,80 | 54,21 | 53,46 | 52,43 | 50,62 | 13,24 | 6124 | 62,17 | 59,28 | 57,33 | 53,80 | 52,54 | 53,73 | 52,02 | 10,15
Gonadas ° 0,15 | 0,12 | 033 | 021 | 043 | 0,14 | 0,16 | 0,36 | 0,31 | 0,00 | 0,00 | 0,03 | 0,03 | 0,01 | 0,00 | 0,00 | 0,00 | 0,03
RBM " 31,78 | 29,28 | 27,07 | 25,46 | 22,55 | 21,89 | 20,97 | 20,07 | 11,71 | 45,19 | 43,34 | 40,01 | 38,43 | 34,78 | 32,52 | 31,05 | 29,33 | 15,86
Pele 2735 | 22,46 | 1923 | 17,15 | 1427 | 13,58 | 12,81 | 12,24 | 15,11 | 31,16 | 25,76 | 21,36 | 18,99 | 15,94 | 14,72 | 13,95 | 13,20 | 17,96
Estomago 33,00 | 31,97 | 30,35 | 2937 | 2731 | 27,01 | 26,12 | 25,70 | 7,30 | 41,89 | 40,87 | 38,02 | 36,66 | 34,61 | 3327 | 32,22 | 31,49 | 10,40
Tireoide 3536 | 33,27 | 31,86 | 31,33 | 29,60 | 30,71 | 2897 | 27,77 | 7,59 | 40,08 | 41,45 | 40,34 | 40,63 | 38,60 | 37,69 | 37,54 | 37,92 | 3,91
zgszzrﬁ“e 82,26 | 71,75 | 6338 | 57,45 | 48,15 | 45,76 | 43,11 | 40,68 | 41,58 | 94,97 | 86,13 | 75,96 | 70,29 | 61,38 | 57,13 | 54,36 | 51,29 | 43,68
El‘t’gfr‘(’) 31,78 | 27,82 | 24,81 | 22,75 | 19,59 | 18,87 | 18,00 | 17,22 | 14,56 | 37,18 | 33,10 | 29,02 | 26,85 | 23,70 | 22,22 | 21,32 | 20,30 | 16,88
Restantes © | 22,80 | 19,50 | 17,17 | 15,63 | 13,39 | 12,90 | 12,32 | 11,80 | 11,00 | 23,38 | 20,42 | 17,73 | 16,33 | 14,42 | 13,56 | 13,05 | 12,48 | 10,90

? Gonadas femininas: ovarios, Gonadas masculinas: Testiculos
®Medula dssea.
€ as ) .

Diferenca entre o maior € o menor valor de dose absorvida.
4 Restantes composto por: glandulas adrenais, cérebro, traquéia, intestino delgado, rins, mtsculos, pancreas, bago, timo e utero.
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Tabela 5-3

: Dose absorvida em projecao PA usando técnica de gap de ar

FAX - Dose absorvida (uGy)

MAX - Dose absorvida (uGy)

Orgio Tensdo (kV) Dif. ¢ Tensdo (kV) Dif.c
(uGy) (uGy)
70 80 90 100 120 130 140 150 70 80 90 100 120 130 140 150
Bexiga 0,10 0,10 | 0,09 | 0,05 0,16 | 0,03 | 0,11 | 024 | 0,21 0,00 0,01 0,06 | 0,13 | 0,09 | 0,05 | 0,13 | 0,08 | 0,13
Célon 2,34 2,60 | 2,76 | 3,04 3,05 | 3,06 | 3,10 | 3,11 | 0,77 1,07 1,33 1,52 1,67 1,81 1,86 1,90 1,94 | 087
Mama 17,79 | 17,86 | 18,26 | 18,41 | 18,53 | 18,55 | 18,55 | 18,46 | 0,76 — - — --- -
Figado 24,93 | 24,99 | 2538 | 25,02 | 24,79 | 25,05 | 24,68 | 24,52 | 0,86 | 16,25 | 17,01 | 17,39 | 17,87 | 17,89 | 17,81 | 17,78 | 17,63 | 1,64
Pulmdes 71,49 | 67,18 | 64,80 | 62,04 | 58,86 | 57,93 | 55,87 | 54,77 | 16,72 | 59,05 | 58,21 | 56,96 | 56,65 | 55,00 | 54,20 | 53,36 | 52,85 | 6,20
Esofago 38,02 | 38,92 | 41,29 | 40,52 | 40,34 | 41,41 | 41,81 | 40,63 | 3,79 | 45,52 | 46,17 | 45,76 | 45,99 | 44,82 | 45,03 | 47,08 | 46,57 | 2,26
Goénadas * 0,18 0,08 | 0,11 0,14 0,39 | 0,35 | 040 | 047 | 0,39 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,07 | 0,00 | 0,05 | 0,00 | 0,00 | 0,07
RBM " 19,05 | 18,53 | 1832 | 17,88 | 17,08 | 16,72 | 16,13 | 15,73 | 3,32 | 31,28 | 30,84 | 30,37 | 30,04 | 28,05 | 27,00 | 25,86 | 24,76 | 6,52
Pele 15,95 | 13,78 | 12,69 | 11,73 | 10,57 | 10,22 | 9,74 | 9,40 | 6,55 | 20,55 | 17,57 | 15,51 | 14,19 | 12,38 | 11,75 | 11,12 | 10,58 | 9,97
Estémago 19,57 | 20,06 | 20,54 | 20,63 | 20,32 | 20,25 | 20,12 | 19,54 | L09 | 26,67 | 27,17 | 26,68 | 26,77 | 26,20 | 25,75 | 25,00 | 2520 | 2,17
Tiredide 21,17 | 22,18 | 20,96 | 20,45 | 20,62 | 22,04 | 23,37 | 22,69 | 2,92 | 27,07 | 29,42 | 31,26 | 30,11 | 29,91 | 31,17 | 30,06 | 29,69 | 4,19
gsspe?ﬁcw 49,17 | 45,29 | 42,76 | 40,25 | 36,34 | 34,92 | 33,10 | 31,76 | 17,41 | 65,54 | 61,34 | 57,69 | 54,85 | 49,49 | 47,38 | 45,13 | 43,10 | 22,44
E;E?i)r?) 18,89 | 17,50 | 16,68 | 15,87 | 14,72 | 14,38 | 13,82 | 13,43 | 5,46 | 25,30 | 23,28 | 21,74 | 20,71 | 18,88 | 18,23 | 17,49 | 16,90 | 8,40
Restantes 1338 | 12,14 | 11,41 ] 10,78 | 995 | 9,75 | 9,38 | 9,12 | 426 | 1579 | 1424 | 13,16 | 12,49 | 11,38 | 11,04 | 10,62 | 10,31 | 5,48

? Gonadas femininas: ovarios, Gonadas masculinas: Testiculos
®Medula Ossea.
¢ Diferenca entre o maior ¢ o menor valor de dose absorvida.
4 Restantes composto por: glandulas adrenais, cérebro, traquéia, intestino delgado, rins, musculos, pancreas, bago, timo e ttero.
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Os maiores valores de dose absorvida foram obtidos para a superficie dos 0ssos e para o
pulmao independentemente da técnica anti-difusora utilizada e do sexo do fantoma. Os
valores de dose na superficie dos ossos variaram de 40,68 uGy a 82,26 pGy para o
fantoma feminino e de 51,29 uGy a 94,97 uGy para o fantoma masculino, utilizando
técnica de grade, e de 31,76 uGy a 49,17 uGy para o fantoma feminino e de 43,10 uGy
a 65,54 uGy para o fantoma masculino, utilizando técnica de gap de ar. No pulmao, as
doses absorvidas variaram de 67,36 pGy a 115,67 pGy para o fantoma feminino e de
60,07 nGy a 83,15 uGy para o fantoma masculino, utilizando técnica de grade, ¢ de
54,77 uGy a 71,49 uGy para o fantoma feminino e de 52,85 pGy a 59,05 uGy para o
fantoma masculino, utilizando técnica de gap de ar.

Através das Tabelas 5-2 e 5-3 pode-se também observar que os menores valores de
doses foram obtidos para a bexiga, as gonadas e o colon. Os valores foram inferiores a 1
uGy para a bexiga e as gonadas e inferior a 5 puGy para o colon. A bexiga, gonadas e
colon apresentaram valores de dose absorvida baixos devido ao tamanho do campo de
irradiagdo. O pulmao e os ossos sdo diretamente irradiados pelo feixe de raios X,
enquanto a bexiga, as gonadas e o c6lon estdo fora do campo de irradiagao.

Comparando as variagdes encontradas de dose nos 6rgaos em fungdo da tensdo para as
técnicas de grade e gap de ar, verifica-se que, em geral, para a técnica de grade a
varia¢ao ¢ maior. Isto ocorre devido a diferenciagdo em transmissao de fotons através da
grade em funcdo da energia, fendmeno que ndo ocorre na técnica de gap de ar. A
varia¢do da dose absorvida em fun¢do da tensdo também ¢ mais acentuada para 6rgdos
localizados proximos a superficie de incidéncia do feixe de radiacdo, como os 0ssos
(grande parte) e o pulmao. Para os demais 6rgaos localizados em uma regidao posterior
em relacdo a superficie de incidéncia do feixe de radiacdo o comportamento ¢ menos
acentuado. Isto ocorre porque em baixas tensdes, o gradiente de dose na entrada da
superficie de incidéncia do feixe ¢ maior. Para tensdes mais elevadas, a distribui¢do da
dose tende ser mais uniforme. Esta variagdo no gradiente de dose ¢ menos significante
para orgaos localizados numa posicao posterior em relacdo a superficie de incidéncia do

feixe de radiagdo, conforme ilustra a Figura 5-4.
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Campo de
Irradiacao

Figura 5-4. Distribuic¢ao visual da dose absorvida nos fantomas FAX e MAX. Em (a)
dose no fantoma FAX com tensdo de 70 kV, (b) dose no fantoma FAX com tensdo de
100 kV, e (c) dose no fantoma FAX com tensao de 130 kV, (d) dose no fantoma MAX
com tensao de 70 kV, (e) dose no fantoma MAX com tensdao de 100 kV, e (f) dose no
fantoma MAX com tensdo de 130 kV. A distribuicdo da dose absorvida nos fantomas
foram visualizadas através da utilizacdo do comando MESH do MCNPX [107]. As
imagens foram obtidas utilizando o programa em Labview construido neste trabalho e o
software MatLab
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Observando os valores de dose apresentados nas Tabelas 5-2 e 5-3, também verifica-se
que os valores de dose absorvida obtidos empregando a técnica de gap de ar sdo
menores que os obtidos empregando a técnica de grade antidifusora. Isto ocorre devido
a absorcdo de fotons na grade antidifusora, fendmeno ausente na técnica de gap de ar.
Para compensar a absor¢do de fotons na grade, visando manter fixo o Kerma no ar
incidente no detector imagem, uma maior intensidade de fotons ¢ utilizada o que,
consequentemente, acarreta em aumento da dose absorvida.

Comparando os valores de dose absorvida em fun¢do do sexo nas Figuras 5-5 e 5-6,
pode-se também observar que o fantoma masculino MAX apresenta valores de dose
maiores para a maioria dos orgdos avaliados. Isto ocorre devido a maioria dos 6rgaos
masculinos serem maiores que os 6rgaos femininos [22, 23].

Entretanto, apesar dos valores de dose, de uma forma geral, serem maiores no fantoma
masculino MAX, o6rgdos tais como pulmdes, colon e figado apresentaram valores de
dose maiores no fantoma feminino FAX.

Os valores de dose nos pulmdes sao menores para o fantoma masculino devido a
espessura dos ossos do mesmo, que sdo maiores quando comparada a espessura dos
ossos do fantoma feminino. Os ossos mais espessos da anatomia masculina
proporcionam diminui¢do da incidéncia direta dos fotons do feixe de irradiacdo nos
pulmdes, diminuindo com isso a dose absorvida neste 6rgao.

Os valores de dose mais elevados no colon do fantoma feminino deve-se a distribui¢ao
do colon no fantoma. Em geral, o colon do fantoma feminino FAX esta posicionado
mais proximo do campo de irradiagdo que o célon do fantoma MAX, conforme mostra a
Figura 5-7. Quanto maior a proximidade do 6rgao com o campo de irradiagdo, maior a
quantidade de fotons espalhados incidentes no mesmo.

A dose mais elevada no figado obtida para o fantoma feminino FAX ocorreu devido a
um maior volume de figado ser diretamente irradiado neste fantoma, conforme visto na

Figura 5-7.
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Figuras 5-5. Valores de doses absorvida para 6rgaos radiossensiveis obtidas com a técnica de grade antidifusora
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Figuras 5-6. Valores de doses absorvida para 6rgaos radiossensiveis obtidas com a técnica de gap de ar
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Figura 5-7. Visualizagdo do colon e do figado dos fantomas FAX (parte superior) e MAX (parte inferior). Imagens obtidas com o software
Moritz [150] para varios cortes no plano frontal
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As Tabelas 5-4, 5-5, 5-6 e 5-7 apresentam os riscos de incidéncia de cancer e
mortalidade devido ao cancer, calculadas a partir das doses obtidas nas Tabelas 5-2 e
5-3. Os riscos para todos os tipos de cancer foram calculados usando a dose equivalente
no corpo inteiro.

Os resultados mostram uma minimizagdo maxima de incidéncia de cancer de pulmio e
de todos tipos de cancer com o aumento da tensao, de respectivamente 2,01 e 3,01 casos
a cada 1.000.000 de mulheres e de 0,42 e 1,99 casos a cada 1.000.000 de homens,
utilizando a técnica de grade. Para a mesma técnica de reducdo da radiagdo espalhada,
obteve-se também uma minimizagdo maxima de mortalidade devido ao cancer de
pulmao e de todos tipos de cancer em funcdo da tensdo de 1,78 e 1,34 casos a cada
1.000.000 de mulheres e de 0,42 e 1,02 casos a cada 1.000.000 de homens.
Utilizando-se a técnica de gap de ar foi observado uma minimiza¢do maxima dos riscos
de incidéncia de cancer de pulmdo e de todos tipos de cancer com o aumento da tensdo
de 0,70 e 1,13 casos a cada 1.000.000 de mulheres e de 0,11 ¢ 0,99 casos a cada
1.000.000 de homens. A minimizacdo maxima das mortalidades devido aos dois tipos
de canceres mencionados, foram respectivamente de 0,61 e 0,50 casos a cada 1.000.000
de mulheres e de 0,11 € 0,51 casos a cada 1.000.000 de homens.

Através destes resultados observa-se que ¢ possivel reduzir o risco de incidéncia de
cancer ¢ de mortalidade devido ao cancer pelo aumento da tensdo aplicada ao tubo de
raios X, especialmente quando se usa técnica de grade para redugdo da radiagdo
espalhada. Entretanto, observa-se também que a reducdo dos riscos ¢ pequena
independente do sexo do paciente. A reducdo dos riscos de incidéncia de cancer e
mortalidade devido ao cancer, utilizando a técnica de grade, sdo respectivamente
inferiores a 3,01 e 1,78 casos em 1.000.000. Utilizando a técnica de gap de ar, a redugdo
dos riscos de incidéncia de cancer e mortalidade devido ao cancer sdo respectivamente
inferiores a 1,13 ¢ 0,61 casos em 1.000.000.

De uma forma geral, os riscos de incidéncia de cancer e mortalidade devido ao cancer
também foram baixos. Os riscos de incidéncia de cancer foram inferiores a 1 caso em
1.000.000 para o coélon, figado, leucemia, tiredide e estdmago. Somente a mama, os
pulmdes e todos os tipos de cancer apresentaram risco de incidéncia superior a 1 caso
em 1.000.000. Os riscos de incidéncia de cancer foram maiores quando sao

considerados o fantoma feminino e a técnica de grade.
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Os riscos de mortalidade devido ao cancer apresentaram valores maiores que 1 caso em
1.000.000 para os pulmoes e todos os tipos de cancer. Sendo esses valores inferiores a 5
casos em 1.000.000 e maiores para o fantoma feminino utilizando a técnica de grade.

Embora os riscos de incidéncia e mortalidade apresentados neste trabalho sejam baixos,
0s riscos aumentam com o numero de exposigdes, e este fato se torna relevante quando

pacientes sao expostos a varias radiografias de torax.
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Tabela 5-4: Riscos de incidéncia de cancer associadas as exposi¢des realizadas com grade antidifusora

FAX MAX
Orgaos Tensao aplicada ao Tubo (kV) Tensao aplicada ao Tubo (kV)
Dif.* Dif.*
70 80 920 100 120 130 | 140 150 70 80 90 | 100 | 120 | 130 | 140 | 150

Colon 0,06 | 0,06 | 0,06 0,06 0,06 0,06 0,06 0,06 0,00 0,03 | 0,04 | 0,04 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 0,02
Mama 1,52 | 146 | 140 | 136 | 127 | 126 | 123 | 121 | 031 | — | — | = | | — | | — | | —
Figado 0,07 | 0,06 | 0,06 0,06 0,05 0,05 0,05 0,05 0,02 0,09 | 0,09 | 0,09 | 0,09 | 0,08 | 0,08 | 0,08 | 0,08 0,01
Pulmdes 4,82 | 4,28 | 3,86 3,57 3,13 3,03 2,91 2,81 2,01 1,50 | 1,42 | 1,31 | 1,27 | 1,18 | 1,14 | 1,12 | 1,08 0,42
RBM (Leucemia) 0,24 | 0,22 | 0,21 0,19 0,17 0,17 0,16 0,15 0,09 0,47 | 0,46 | 0,42 | 0,40 | 0,37 | 0,34 | 0,33 | 0,31 0,16
Estomago 0,20 | 0,20 | 0,19 0,18 0,17 0,16 0,16 0,16 0,04 0,17 | 0,15 | 0,13 | 0,12 | 0,11 | 0,10 | 0,10 | 0,09 0,08
Tireoide 0,63 | 0,59 | 0,57 0,56 0,53 0,55 0,52 0,49 0,14 0,13 | 0,14 | 0,13 | 0,13 | 0,13 | 0,12 | 0,12 | 0,13 0,01
Todos os tipos de
Canceres 6,56 | 5,74 | 5,12 4,70 4,04 3,89 3,72 3,55 3,01 4,39 | 391 | 3,43 | 3,17 | 2,80 | 2,63 | 2,52 | 2,40 1,99

Notas: A idade em exposi¢do usada foi de 15 anos
Numero de casos em 1.000.000 pessoas expostas a uma dose inica
Estimativas obtidas com a combinac¢ao dos riscos absoluto e relativo
* Diferenca entre o maior € o0 menor valor de risco.
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Tabela 5-5: Riscos de incidéncia de cancer associadas as exposigodes realizadas com gap de ar

FAX MAX
Orgaos Tenséo aplicada ao Tubo (kV) Tenséo aplicada ao Tubo (kV)
Dif. “ Dif.*
70 80 90 100 120 130 | 140 150 70 80 90 100 | 120 | 130 | 140 | 150
Colon 0,03 | 0,03 | 0,04 0,04 0,04 0,04 0,04 0,04 0,01 0,02 | 0,03 | 0,03 | 0,03 | 0,04 | 0,04 | 0,04 | 0,04 0,02
Mama 098 | 0,99 | 1,01 | 1,02 1,02 | 1,03 | 1,03 | 1,02 | 005 | -
Figado 0,04 | 0,04 | 0,04 0,04 0,04 0,04 0,04 0,04 0,00 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 0,00
Pulmdes 2,98 | 2,80 | 2,70 2,59 2,45 2,42 2,33 2,28 0,70 1,06 | 1,05 1,03 1,02 | 0,99 | 0,98 | 0,96 | 0,95 0,11
RBM (Leucemia) 0,14 | 0,14 | 0,14 0,14 0,13 0,13 0,12 0,12 0,02 0,33 | 0,32 | 0,32 | 0,32 | 0,29 | 0,28 | 0,27 | 0,26 0,07
Estomago 0,12 | 0,12 | 0,13 | 0,13 0,12 | 012 | 012 | 0,12 | @01 | 0,12 | 0,12 | 0,12 | 0,12 | 0,12 | 0,12 | 0,11 | 0,12 | 0,01
Tireoide 0,38 | 0,39 | 037 | 0,36 037 | 039 | 042 | 040 | 0,06 | 0,09 | 0,10 | 0,10 | 0,10 | 0,10 | 0,10 | 0,10 | 0,10 | 0,01
Todos os tipos de
Canceres 3,90 | 3,61 | 3,44 | 328 304 | 297 | 285 | 277 | L13 | 299 | 2,75 | 2,57 | 2,45 | 2,23 | 2,16 | 2,07 | 2,00 | 0,99

Notas: A idade em exposi¢do usada foi de 15 anos
Numero de casos em 1.000.000 pessoas expostas a uma dose unica
Estimativas obtidas com a combinagao dos riscos absoluto e relativo

? Diferenca entre o maior € 0o menor valor de risco.

124



Tabela 5-6: Riscos de mortalidade devido ao cancer associadas as exposi¢oes realizadas com grade antidifusora

FAX MAX
Orgaos Tensao aplicada ao Tubo (kV) Tensao aplicada ao Tubo (kV)
Dif.* Dif. “
70 80 90 100 120 130 | 140 150 70 80 90 100 | 120 | 130 | 140 | 150

Colon 0,03 0,03 | 0,03 0,03 0,03 0,03 0,03 0,03 0,00 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 0,00
Mama 036 | 034 | 033 | 032 | 030 | 030 | 029 | 029 | 0,07
Figado 0,06 | 0,06 | 0,05 0,05 0,05 0,05 0,04 0,04 0,02 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 | 0,06 0,01
Pulmdes 425 | 377 | 339 | 3,15 | 275 | 2,67 | 257 | 247 | 1,78 | 1,51 | 144 | 133 | 128 | 120 | 115 | 1,13 | 1,09 | 0,42
RBM (Leucemia) 0,17 | 0,15 | 0,14 0,13 0,12 0,11 0,11 0,10 0,07 0,32 | 0,30 | 0,28 | 0,27 | 0,24 | 0,23 | 0,22 | 0,21 0,11
Estomago 0,11 0,11 0,10 0,10 0,09 0,09 0,09 0,09 0,02 0,09 | 0,08 | 0,07 | 0,07 | 0,06 | 0,06 | 0,05 | 0,05 0,04
Todos os tipos de
Canceres 2,91 2,54 | 2,27 2,08 1,79 1,72 1,65 1,57 1,34 2,24 | 2,00 1,75 1,62 1,43 1,34 1,29 1,22 1,02

Notas: A idade em exposi¢do usada foi de 15 anos
Numero de casos em 1.000.000 pessoas expostas a uma dose nica
Estimativas obtidas com a combinac¢ao dos riscos absoluto e relativo

* Diferenga entre o maior € o menor valor de risco.
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Tabela 5-7: Riscos de mortalidade devido ao cancer associadas as exposigoes realizadas com gap de ar

FAX MAX
Orgaos Tensao aplicada ao Tubo (kV) Tensao aplicada ao Tubo (kV)
Dif. * Dif.*
70 80 920 100 120 130 | 140 150 70 80 920 100 | 120 | 130 | 140 | 150

Colon 0,01 0,02 | 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 0,02 0,01 0,01 0,01 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 | 0,02 0,01
Mama 023 | 023 | 024 | 024 024 | 024 | 024 | 024 | 0,01
Figado 0,03 | 0,03 | 0,04 0,04 0,03 0,04 0,03 0,03 0,01 0,04 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 | 0,05 0,01
Pulmdes 2,62 | 247 | 238 | 228 | 26 | 2,13 | 2,05 | 2,01 | 061 | 1,07 | 1,06 | 1,04 | 1,03 | 1,00 | 099 | 097 | 096 | 0,11
RBM (Leucemia) 0,10 | 0,10 | 0,10 0,09 0,09 0,09 0,08 0,08 0,02 0,22 | 0,22 | 0,21 0,21 0,20 | 0,19 | 0,18 | 0,17 0,05
Estomago 0,07 | 0,07 | 0,07 0,07 0,07 0,07 0,07 0,07 0,00 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,07 | 0,06 | 0,06 | 0,06 0,01
Todos os tipos de
Canceres 1,73 1,60 1,52 1,45 1,35 1,31 1,26 1,23 0,50 1,53 1,40 1,31 1,25 1,14 1,10 1,05 1,02 0,51

Notas: A idade em exposi¢do usada foi de 15 anos
Numero de casos em 1.000.000 pessoas expostas a uma dose nica
Estimativas obtidas com a combinac¢ao dos riscos absoluto e relativo

* Diferenga entre o maior € o menor valor de risco.
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5.5.2 Dose Efetiva

A Tabela 5-8 apresenta a dose efetiva em fun¢do da tensdo para as técnicas de grade e
de gap de ar. A tabela mostra que a dose efetiva apresenta comportamento similar ao da
dose absorvida nos 6rgdos. A dose efetiva diminui com o aumento da tensdo aplicada ao
tubo de raios X, e essa variagdao ¢ maior quando se emprega técnica de grade. A reducao
da dose com a tensdo para ambas as técnicas de redugdo da radiacdo espalhada, deve-se
ao aumento da energia (penetragdo) dos fotons do feixe de radiagdo com o aumento da
tensdo aplicada ao tubo de raios X. A maior variagdo de dose obtida com a técnica de
grade, como mencionado previamente, deve-se ao aumento da transmissao de fotons de
energias mais elevadas através da grade.

Outra informacdo que pode-se observar na Tabela 5-8 ¢ que apesar das diferengas
anatomicas, a dose efetiva ¢ semelhante para ambos os sexos. Verifica-se também que a
utilizagdo da técnica de gap de ar resulta em um custo de dose efetiva menor para o

paciente.

Tabela 5-8: Dose efetiva em fun¢do da tensdo para diferentes técnicas de redugdo de
radiacdo espalhada

FAX MAX
Tensao do

Tubo (kV) Grade (uSv) Gap de ar (uSv) Grade (nSv) Gap de ar (uSv)
70 33 20 29 20
80 30 19 28 20
90 28 19 26 20
100 27 19 26 20
120 24 18 24 19
130 23 18 23 19
140 23 18 22 19
150 22 17 22 18

Dif. “ (uSv) 11 3 7 2

* Diferenca entre o maior e o menor valor de dose efetiva.
Na Figura 5-8 sdo apresentados os valores de dose efetiva obtidos por ULMAN et al.
[21] usando o fantoma masculino Zubal [94] para exposicdes radiograficas de téorax com

projecdo postero-anterior, com um kerma no ar fixo no receptor de imagem de 5 puGy.
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Comparando os resultados obtidos por ULMAN et al. [21] com os obtidos neste
trabalho, apresentados na Figura 5-8, constata-se que os valores de dose efetiva obtidos
neste estudo possuem boa concordancia com os encontrados na literatura. Além disso, a

dose efetiva apresenta comportamento similar em ambos os trabalhos.
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Figura 5-8. Graficos (a) e (b) mostram os valores de dose efetiva obtidos neste
trabalho com os fantomas FAX e MAX usando as técnicas de grade e gap de ar,
respectivamente. Graficos (c¢) e (d) mostram os valores de dose efetiva obtidos por
ULLMAN et al. [21] com fantoma masculino Zubal com diferentes espessuras. Os
simbolos ‘[1°, “+” e ‘X’ sdo usados para representar espessuras de 20, 24 and 28 cm,
respectivamente. Os valores de dose efetiva foram obtidos em (c¢) usando grade com
razdo 12 e densidade de 40 linhas/cm, e em (d) usando gap de ar com espagamento de
40 cm. A distancia foco-detector usada para técnica de grade foi de 180 cm e para
técnica de gap de ar de 300 cm

128




Capitulo 6

SIMULAGCAO DE IMAGENS RADIOGRAFICAS DE TORAX
UTILIZANDO FANTOMAS DE VOXEL

Neste capitulo sao apresentados os procedimentos utilizados para a obtengdo de
imagens radiograficas de térax utilizando os fantomas de voxel FAX e MAX, bem

como os resultados obtidos a partir da anélise das imagens simuladas.
6.1 Fantomas de Voxels Masculino e Feminino

Para simular as imagens radiograficas de térax de pacientes do sexo feminino e
masculino foram utilizados os fantomas de voxels MAX06 (Male Adult voXel) e
FAX06 (Female Adult voXel) [I51]. Os fantomas MAX06 e FAX06 sao
respectivamente os fantomas MAX e FAX, descritos no capitulo anterior, reamostrados
com voxels de 1,2 mm x 1,2 mm x 1,2 mm. Além da reducao do tamanho de voxel, os
fantomas MAX06 e FAX06 possuem também mais 6rgdos e tecidos que sua versao
anterior.

O refinamento do tamanho de voxel dos fantomas MAX06 e FAX06 permite uma
representacdo mais realistica do corpo humano, o que ¢ fundamental na simulagdo de
imagens radiograficas. Entretanto, provoca também um aumento significativo no
numero de voxels utilizados na construcdo dos fantomas. O fantoma MAX06 e FAXO06,
por exemplo, sdo representados por matrizes de voxels de 474x222x1461 e
474x222x1359, respectivamente. A utilizacdo de fantomas com um elevado niimero de
voxels como os fantomas MAX06 e FAX06 ¢ problematica para o codigo de Monte
Carlo MCNPX devido a limitagdes de memoria [152].

A fim de contornar a limitacdo do codigo MCNPX mencionada, sem abster das
vantagens da utilizacdo de um fantoma mais refinado para obtengdo de imagens
toracicas, foram usados somente os torax dos fantomas, reduzindo assim o nimero de

voxels na simulagdo. Isto foi possivel através da utilizagdo de um software de
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manipulacdo e construcdo de fantomas de voxel 3D desenvolvido na Universidade
Estadual de Santa Cruz na Bahia. Os térax dos fantomas de voxel MAX06 e FAX06

podem ser visualizados na Figura 6-1.

(@

Figura 6-1. Torax dos fantomas de voxel. Em (a) FAX06, e em (b) MAXO06.
Visualizagao feita através do software Moritz [150]

6.2 Avaliaciao da Qualidade da Imagem Radiografica de Torax

Para avaliar a qualidade da imagem foi utilizado o método Receiver Operating
Characteristic (ROC). Este método, como ja descrito no Capitulo 2, consiste na

deteccao e andlise de tecidos anormais em um fundo superpostos de tecidos saudaveis.

6.2.1 Insercdo de Anomalias nos Térax dos Fantomas de Voxel

As anomalias foram representadas por calcificacdes inseridas nos torax dos fantomas
FAX06 e MAX06 em trés diferentes regides do térax, conforme mostrado nas Figuras
6-2 e 6-3. As calcificacdes consistem em discos de 6 mm de didmetro com espessuras
de 1 e 2 mm. A Tabela 6-1 apresenta as especificagdes das calcificacdes inseridas nos

torax dos fantomas.

130



Tabela 6-1: Especificacdes das anomalias inseridas nos térax dos fantomas FAXO06 e
MAXO06

Identificacio Localizacio E Composicio Densidade
da Anomalia ¢ spessura posi¢ (g/cm’) [14]
D1 Regido central pulmonar I mm
D2 Regido central pulmonar 2 mm
D3 5 ; I mm
Regido Retrocardiaca Ca0 33
D4 Regido Retrocardiaca 2 mm
DS Regido Apical I mm
D6 Regido Apical 2 mm
Anomalia Anomalia na Regido
na Regido Central Apical

Pulmonar

Anomalia na Anomalia na Reglat?

Anomalia i i Apical
na Regido Central! Regiao
Pulmonar Retrocardiac

Figura 6-2. Visualizagdo das anomalias inseridas no fantoma de voxel FAXO06.
Visualizagao feita através do software Moritz [150]
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Anomalias )
na Regido Central Anomalias na

‘Retrocardiac

Anomalias na
Regifio Apical

Anomalias naERegiEo
Central Pulmonar

Figura 6-3. Visualizacdo das anomalias inseridas no fantoma de voxel MAXO06.
Visualizagdo feita através do software Moritz [150]

A inser¢ao das anomalias nos torax dos fantomas de voxel foram feitas manualmente, e
validadas através da visualizagdo das mesmas com auxilio do software de MORITZ
[150], criado especificamente para visualizagdo e modelagem de geometrias de
exposicdo complexas. A visualizagdo frontal e lateral das anomalias inseridas na regido

apical do torax do fantoma MAXO06 ¢ apresentada na Figura 6-4.
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Figura 6-4. Visualizacdo frontal (a) e lateral (b) das anomalias inseridas na regido
apical do torax do fantoma MAX06. Visualizagao feita através do software Moritz [150]
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6.2.2 Analise Quantitativa das Imagens

A andlise quantitativa das imagens radiograficas simuladas foram realizadas através da
grandeza razdo diferencial sinal ruido (SNRd), descrita previamente no Capitulo 3. Os
valores de SNRd foram calculados para todas as anomalias inseridas no térax com o
auxilio do Software Image J 1.33u [136].

O desempenho do sistema relacionado a qualidade da imagem e a dose foram avaliados
usando uma figura de mérito (FOM), definida como o quadrado da SNRd dividido pela
dose efetiva [122, 121].

2
FOM - SNRd

(6.1)

6.3 Geometria de Irradiagao

A geometria de irradiacdo utilizada para obter as imagens simuladas de térax foram
idénticas as utilizadas para obtencdo dos valores de dose, apresentados no Capitulo 5.
Também foram consideradas durante a simulacdo das imagens radiograficas dos torax
dos fantomas MAX e FAX o mesmo campo de irradiagdo (36 x 36 cm?), 0s Mesmos
valores de tensdo aplicada ao tubo e as mesmas técnicas de reducdo da radiacdo

espalhada (grade antidifusora e a técnica de gap de ar).

6.4 Aquisicao das Imagens Simuladas

As imagens radiograficas simuladas foram obtidas utilizando o sistema de deteccao
apresentado e validado no Capitulo 4, ¢ um valor fixo de kerma no ar de 5 pGy no
detector imagem.

As dimensdes do detector foram ajustadas de forma a contemplar todas as anomalias
inseridas no térax com resolugdo de 0,5 mm (menor que o tamanho do voxel do
fantoma MAX06 e FAX06).

Visando minimizar o tempo computacional de obten¢do das imagens, ambas as

contribuicdes, direta e espalhada, foram obtidas separadamente com as mesmas
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dimensodes, e posteriormente somadas a fim de obter a imagem completa. A Figura 6-5

apresenta imagens simuladas do térax dos fantomas MAX06 e FAX06.

(a) (b)

Figura 6-5. Imagens simuladas do térax dos fantomas (a) FAX06 e (b) MAX06
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6.5 Resultados

As Figuras 6-6 e 6-7 apresentam os valores obtidos de SNRd e do FOM em fun¢do da

tensdo para os fantomas MAX06 e FAXO06 utilizando a técnica de grade e gap de ar,

respectivamente.
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Figura 6-6. SNRd e FOM em funcdo da tensdo para os fantomas MAX06 e FAX06
utilizando a técnica de grade. Em (a) SNRd na regido central pulmonar, (b) FOM na
regido central pulmonar, (c¢) SNRd na regido retrocardiaca, (d) FOM na regido
retrocardiaca, (e) SNRd na regido apical, e (f) FOM na regido apical
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Figura 6-7. SNRd ¢ FOM em fungdo da tensdo para os fantomas MAX06 e FAX06
utilizando a técnica de gap de ar. Em (a) SNRd na regido central pulmonar, (b) FOM na
regido central pulmonar, (c¢) SNRd na regido retrocardiaca, (d) FOM na regido
retrocardiaca, (¢) SNRd na regido apical, e (f) FOM na regiao apical

Através das Figuras 6-6 e 6-7 pode-se observar que as anomalias de 2 mm apresentam

uma visualiza¢do melhor que as anomalias de 1 mm nas trés regides do torax analisadas,

0 que ¢ esperado uma vez que com o aumento da espessura ha aumento na absor¢ao de

fotons, e consequentemente aumento na diferenca entre os valores dos pixels na
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anomalia e os valores dos pixels na circunvizinhanga da anomalia na imagem
radiografica.

A Figura 6-7 também mostra que utilizando a técnica de gap de ar, todas as anomalias
localizadas na regido central pulmonar e na regido retrocardiaca apresentam valores
maiores de SNRd ¢ FOM quando obtidas com o fantoma FAX06. Enquanto para a
regido apical os valores de SNRd e FOM sdo maiores quando obtidos com o fantoma
MAXO06.

Utilizando-se a técnica de grade, o comportamento descrito acima sofre algumas
modificac¢des. Os valores de SNRd e FOM obtidos para as anomalias de 1 mm e 2 mm
na regido retrocardiaca, e para as anomalias de 1 mm na regido apical, ndo apresentam
variagdo significativa em funcdo do sexo.

De uma forma geral, como pode ser observado na Figura 6-8, a técnica de gap de ar
fornece a obtencdo de valores mais elevados de FOM, ou seja, esta técnica ¢ mais
eficiente em fornecer uma imagem de qualidade a um custo de dose mais baixo. Este
comportamento pode ser atribuido a ndo reducdo da componente direta € aos menores

valores de dose efetiva observados para a técnica de gap de ar (Capitulo 5).
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Figura 6-8. FOM em funcdo da tensdo para as técnicas de grade e gap de ar. Em (a)
FOM na regido central pulmonar com o fantoma FAXO06, (b) FOM na regido central
pulmonar com o fantoma MAXO06, (c) FOM na regido retrocardiaca com o fantoma
FAXO06, (d) FOM na regido retrocardiaca com o fantoma MAX06, (¢) FOM na regiao

apical com o fantoma FAXO06, e (f) FOM na regido apical com o fantoma MAX06
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Além disso, observa-se através das Figuras 6-6 ¢ 6-7 que, para ambas as técnicas de
reducdo de radiacdo espalhada, a visualizagdo das anomalias ¢ favorecida para baixos
valores de tensdo. O fantoma FAX06 apresenta melhor visualizagdo de anomalias para
tensdo de 70 kV e o fantoma MAXO06 apresenta melhor visualizagdo para tensdo de
80 kV.

As diferencas observadas em fun¢ao do sexo, para visualizacdo das anomalias inseridas
no térax e para os valores 6timos de tensdo, ocorrem devido as variagdes no tamanho e
distribuicdo dos 6rgdos nos fantomas. A variagdo do tamanho e da distribuicdo dos
orgdos em funcdo do sexo provoca variagdes no background anatdomico circunvizinho
as anomalias, o que implica consequentemente, na variacdo da visualizagdo das
mesmas.

A Tabela 6-2 apresenta o nimero de voxels utilizados para representacdo de algumas
estruturas importantes no torax dos fantomas FAX06 e MAXO06, e a Figura 6-9 mostra

como sao distribuidos alguns 6rgaos.

Tabela 6-2: Numero de voxels utilizados para representacdo de algumas estruturas
importantes do térax dos fantomas FAX06 e MAX06

, Numero de Voxels
Orgaos Diferenga
FAX MAX

Esterno 7641 8980 1339
Esterno (Tecido Esponjoso) 8241 10575 2334
Coluna toracica 67614 76625 9011
Coluna Toracica (Tecido Esponjoso) 150578 223165 72587
Corda espinal 52524 46480 -6044
Costelas 119793 155693 35900
Costelas (Tecido Esponjoso) 105785 164258 58473
Costelas (Cartilagem Articular) 34614 51381 16767
Coragdo 137781 183006 45225
Esofago 16549 20997 4448
Traquéia 16740 27549 10809
Timo 11016 13770 2754
Pulmdes 2114775 2662011 547236
Mama 275593 13778 261815
Total de voxels nos Térax 12767700 15192468 2424768
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(a) (b)

Figura 6-9. Visualizagdo da distribui¢do dos 6rgaos nos torax dos fantomas FAXO06 (a)
e MAXO06 (b). Corte no plano sagital mediano. Visualizagao feita através do software

Moritz [150]
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Capitulo 7

CONCLUSOES

Neste trabalho foram utilizados o codigo de Monte Carlo MCNPX e os fantomas de
voxels feminino e masculino FAX ¢ MAX, para investigar como a dose e a qualidade
da imagem em exames radiograficos digitais de térax podem variar com a tensao
aplicada ao tubo de raios X, técnica de reducdo da radiagcdo espalhada (grade e gap de
ar) e sexo do paciente.

Para simular as imagens digitais com o codigo MCNPX, foi desenvolvida uma
metodologia para geragdo, pos-processamento e reconstru¢do de imagens. A
metodologia desenvolvida além de considerar a curva de sensibilidade de um detector
digital image plate, considera também a resposta e o ruido de um sistema digital de 16
bits. Os resultados obtidos com esta metodologia, apresentados neste trabalho, mostram
boa concordancia com resultados experimentais, ilustrando a capacidade do codigo em
reproduzir cenarios radiograficos, e mostrando que a metodologia desenvolvida
consegue tornar as imagens simuladas compativeis com as experimentais.

A andlise dos valores de dose obtidos com o codigo MCNPX e os fantomas de voxels
MAX e FAX, mostrou que hé redug¢dao da dose com o aumento da tensdo aplicada ao
tubo de raios X, principalmente quando se emprega a técnica de grade para reducdo da
radiacdo espalhada. Entretanto, embora os valores de dose diminuam com o aumento da
tensdo, as analises dos valores dos riscos de indugdo ao cancer e mortalidade devido ao
cancer mostram que esta diminui¢ao ¢ pequena. Os resultados também mostraram que
os valores de dose e de risco sdo menores quando se utiliza técnica de gap de ar para
obten¢do de imagens radiograficas de térax. Adicionalmente, a andlise da dose efetiva
mostrou que a metodologia empregada para obtencao dos valores de dose utilizando o
codigo MCNPX e os fantomas de voxels fornece resultados com boa concordancia com
resultados publicados na literatura.

Quanto a qualidade da imagem, os resultados obtidos neste trabalho mostram que a
utilizacdo de tensdes mais baixas favorece a visualizacdo de anomalias no torax,

independente do sexo do paciente. Os resultados também mostraram que a utilizagdo do
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gap de ar como técnica de redugdo da radiagdo espalhada, permite obteng¢do de imagens
com maior qualidade. Adicionalmente, foi também observado que a variagao do
tamanho e da distribuicdo dos orgdos em funcdo do sexo provoca alteracdo no

background anatdmico, influenciando a visualizacdo de anomalias no torax.
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Capitulo 8

PERSPECTIVAS

Uma vez desenvolvido, implementado e validado todo sistema radiografico digital e
todas as metodologias de calculo de dose e de obtencdo de imagens utilizando os
fantomas de voxel, a principal perspectiva ¢ o estudo da otimizacdo da dose e da
qualidade da imagem digital para outros exames radiograficos, tais como os de pelve,
mama, cranio e coluna.

Existem também perspectivas de desenvolver estudos empregando outros tipos de
detectores digitais (tais como os flat panel), bem como a aplicacdo da metodologia de
obtencdo de imagens radiograficas digitais para otimizacdo de imagens obtidas na

industria.
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