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RESUMO

Estudo da Dose Absorvida em Mamografia Usando o Método Monte Carlo-
PENELOPE

A principal motivagao para a realizacdo do exame da mama através do uso de raios
X € a deteccdo precoce do cancer de mama. No entanto, a dose absorvida
decorrente desse tipo de exame nao tem sido bem estabelecida. Assim,
considerando-se a importancia do exame mamografico para o diagndstico do cancer
de mama, realizou-se um estudo com o objetivo de se determinar a dose absorvida
pela tirdide, coracdo, pulmdo e medula 6ssea, através do uso do método Monte
Carlo-PENELOPE, que inclui um modelo matemético de objeto simulador
antropomorfico. A mama foi simulada sob compresséo, de acordo com a rotina
usada para a execucao desse tipo de exame. A mama foi considerada composta por
tecido adiposo e a irradiagéo foi realizada considerando-se incidéncia cranio-caudal.
A simulagédo foi realizada utilizando-se tensfes de 25, 28, 30 e 35 kVp. Neste
estudo, considerou-se a determinacdo da distribuicdo da dose absorvida na
superficie de entrada da mama e a dose absorvida em diferentes profundidades da
mama. De acordo com as energias usadas neste estudo, determinou-se as camadas
semi-redutoras e comparou-se com os dados experimentais disponiveis na literatura,
a fim de validar a metodologia utilizada neste estudo. Com rela¢do a dose absorvida
pela mama, observou-se que a tire6ide absorveu a maior dose relativa (0,061 %),
engquanto que a medula 6ssea a dose mais baixa (0,0007 %). A distribuicdo de dose
obtida na superficie de entrada da mama mostrou variacdo entre 86 e 103%.
Considerando-se a profundidade da mama, as doses absorvidas variaram entre 14 e
100%, para 25 kVp, e entre 23 e 100%, para 35 kVp. De acordo com a metodologia
utilizada para validar o método de determinacdo da dose absorvida usado aqui,
observou-se um erro relativo inferior a 3,0 % referente aos valores de dose
determinados neste estudo. A dose de radiacdo absorvida pela glandula da tiréide
decorrente da mamografia € considerada baixa quando comparada com a dose
absorvida pela mama, conforme os resultados obtidos neste estudo. Por outro lado,
estudos recentes tém sugerido que o aumento da incidéncia de cancer da tirdide em
mulheres pode ser devido a exposicdo aos raios X decorrente da realizacdo dos
exames de mamografia. Assim, os resultados obtidos neste estudo podem ser
importantes em estudos epidemioldgicos sobre o uso de radiagdo ionizante na area
da saude.
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ABSTRACT

Study of the absorbed dose in mammography Using PENELOPE Monte Carlo
Code

The main motivation to the radiographic examination of the breast is the early
detection of breast cancer. However, the absorbed dose from these examinations
has not been well established. A study was performed by us in order to obtain an
estimate of the dose absorbed by thyroid, heart, lung, and bone marrow using
PENELOPE Monte Carlo toolkit, that included a mathematical anthropomorphic
phantom. The breast was simulated under compression considering the presence of
adipose tissue and cranio-caudal view. The simulation was carried out using 25, 28,
30 and 35 kVp beams. The distribution of the absorbed dose in the entrance surface
of the breast, as well the absorbed dose at different depths in the breast, were
considered by us. Regarding the beams used here, half-value layers were
determined by us and compared with experimental data available in the literature in
order to validate the methodology used by us. With respect to the dose absorbed by
de breast, the thyroid absorbed the higher dose of radiation (0,061%) while the bone
marrow the lowest dose (0,0007%). The dose distribution obtained in the entrance
surface of the breast showed variation between 86 e 103%. While considering the
depth of the breast, the absorbed doses ranging between 14 and 100%, for 25 kVp
beam, and between 23 e 100%, for 35 kVp. According to the methodology used to
validate the method used here, we observed a relative error less than 3,0%. The
radiation dose absorbed by the thyroid gland from breast imaging studies is
considered low when compared to the dose absorbed by the breast. On the other
hand, recent reports have suggested that an increase in the incidence of thyroid
cancer in women could be due to exposure to x-rays during breast imaging studies.
Thus, our findings may be important in epidemiological studies concerning the use of

ionizing radiation.

Vil



LISTA DE FIGURAS

Figura 1. Tipos de interacdo entre um elétron incidente e os atomos de um material
(ATTIX, 1986).... ettt ettt ettt ettt ettt et e et ee et e e et nees e e eeee 5

Figura 2. Exemplo de um espectro tipico de raios X gerado com 100 kVp, 2,0mm de
aluminio e 17° de inclinacdo do anodo (Adaptado BROCHI, 1990)........cccccevvveieeeennnn. 6

Figura 3. a) Espectro de raios X teorico produzido em um alvo fino por elétrons de
energia maxima T,; b) Espectro tedrico extrapolado para um alvo de espessura real
I L= ) OO 10

Figura 4. Diagrama simplificado de um tubo de raios X (BROCHI, 1990). A fonte de
tensdo (1) aplicada no céatodo (2) aquece-o, havendo a liberacdo de elétrons, de
modo que se forma uma nuvem eletrénica ao redor do filamento de tungsténio (3). A
fonte de alta tensao (4) aplicada entre o anodo (5) e o catodo (2) é responsavel pela
aceleracdo dos elétrons (6) através do tubo, os quais, apOs atingirem altas
velocidades, colidem com o alvo de tungsténio (7). Ao serem desacelerados, ja
dentro do alvo, os elétrons perdem parte da sua energia que € irradiada na forma de
7= 1[0 1S P PPPPRRRRPN 12

Figura 5. Esquema de um mamaografo mostrando o posicionamento da mama para a
realizagdo do exame (ALLISY, 2008).......cccccuuuuuiiiiiiiiiiiiiieeee e 13

Figura 6. Esquema do efeito fotoelétrico (Adaptado do ATTIX, 1986)...................... 15

Figura 7. Representacdo do espalhamento Compton (A); plano de espalhamento,
com os momentos das particulas (B) (Adaptado de OKUNO,2010)............ccccvvvevnnn.. 18

Figura 8. Importancia relativa dos diversos processos de interacao dos fétons com a

matéria em funcdo da energia do foton e do numero atdmico do material (ATTIX,

viii



Figura 9. Relacdo entre o coeficiente de atenuacdo massico total e a energia dos
fétons, para o tecido adiposo, considerando-se a atenuacao total, espalhamento

coerente, espalhamento incoerente e absorcao fotoelétrica...........cccceeeveeeieeeneeennnn.. 27

Figura 10. llustracdo de um meio atenuador de espessura Ax que reduz o numero

de fétons do feixe incidente e produz radiacdo espalhada (Adaptado de JOHNS,

Figura 11. Atenuacdo de um feixe de fétons por um material de espessura X
(TAUHATA,2003)...cceieteeee ettt ettt sie e e s e e e sab e e s aabe e e e abe e e e e ansbeee e annebeas 30

Figura 12. Estrutura da pasta dos arquivos fornecidos pelo pacote PENELOPE.....37

Figura 13. Esquema para a criacdo do executavel com 0s arquivos necessarios para

= ] [ 00 = Vo= Lo H O PPRRR 39

Figura 14. Exemplos em trés dimensdes de formas quadratica retirada do manual
que acompanha o pacote PENELOPE —contida na pasta “‘DOC”
(SALVAT,2008).... e eeeeeutteeeeaitee et ee e ettt e e et e e e et be e e e esbe e e e s enbe e e e e nbae e e abe e e e e anbbeeeeannneaeas 41

Figura 15. Exemplo do arquivo de geometria de um cilindro e essa geometria ao
lado visualizada N0 GVIEW 2D.........ccooeiiiiiiiiiiiiiiiiaeaee e eeeeeeeeeentansnn s e e e e e aaeeees 42

Figura 16. Objeto simulador disponibilizado pelo Cédigo PENELOPE versao 2008:
(A) corte longitudinal, (B): corte transversal...........cccoooiiiiiiiiiiiiie e 47

Figura 17. Vista anteroposterior do objeto simulador utilizado para a determinacéo
das doses absorvidas: (1) Tireoide; (2) Pulméao direito; (3) Coracao; (4) Pulmao
L2E]0 [ = [ TP PPPPRP 48
Figura 18. Vista anteroposterior do objeto simulador utilizado para a determinacéo
das doses absorvidas: (1) Pulméo direito; (2) Medula Ossea; (3) Pulméo

L2251 [ U= o (o TSP 48



Figura 19. Mama comprimida acrescentada ao objeto simulador, (1) Mama

comprimida, (2) PUIMEO.........coo oo e e e e e e aeaaeea 49

Figura 20. Corte transversal do objeto simulador, representando a mama
comprimida e a distribuicdo dos detectores na superficie de entrada da mama....... 51

Figura 21. Distribuicdo das doses na superficie de entrada da mama representada
por curvas de isodose (o lado esquerdo da superficie da mama esta associado a
regido proxima do céatodo, e o lado direito da superficie da mama esté associado a

(g=To E=Tol o1 70) {14 aF= 1 [0 =V g oo [0 ) B P 53

Figura 22. Dose relativa absorvida pela mama normalizada para as profundidades
entre zero e 4,5 cm em funcdo do espectro de energia para as tensbes de:
25 kVp(m); 28KVP(®); 30 KVP(#) € 35 KVP(T). . ceveeiiiee e 55



LISTA DE TABELAS

Tabela 1. Energias de ligacdo (Ep) das camadas eletrbnicas mais internas do atomo

de tungsténio (BROCHI, 1990)......cciiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeet e e e e e e 7

Tabela 2. Transicbes permitidas para a camada K do atomo de tungsténio e as

respectivas energias e intensidades (BROCHI, 1990).........ccccceviiiiiiiieiieeeieeeeeeeeeiiiinnn 8

Tabela 3. Exemplos de formas quadrética retirada do manual que acompanha o

pacote PENELOPE contida na pasta “DOC” (SALVAT,2008)......ccccceeeeeeeeeerveeiiiinnnns 40
Tabela 4. Composicao e densidade de massa de cada 6rgéo e tecido.................... 49
Tabela 5. Densidades dos 6rgaos e tecidos de interesse nesse estudo................... 52

Tabela 6. Doses relativas normalizadas em funcéo da profundidade da mama, para
0s espectros de raios X gerados pelas tensdes de 25, 28, 30 e 35 kVp.................. 54

Tabela 7. Doses relativas absorvidas pela tiredide, coracdo, pulmdo e medula

Tabela 8. Valores das camadas semi-redutoras e o0s respectivos valores das

energias efetivas em funcdo da tensdo aplicada.............cccceeeeeviiiieeeeecieieceeeee, 57

Xi



SUMARIO

1. INTRODUGAD. ...ttt ettt ettt e et et sr e seesteeneaen s 1
1.1 ODJELIVO GEIAL....cco i 3
1.2 ODbjJetiVoS ESPECITICOS. ....uuuiiiieiiiiiiiiie et 3
1.3 REIEBVANCIA. ... ettt e et e bbb bbb ee e 3

2. FUNDAMENTOS TEORICOS.......c.ooiiieieeeeteeeeeeee ettt e 5
2.1 ProduGao de RAIOS X......coiiiiiiiiiiiiiitiiee ittt e e e e e beebe e e e nees 5

2.1.1 Espectro Caracteristico ou de Linha............ccccccoviiiiiiiiiiiiiie, 7
2.1.2 Espectro Continuo (Bremsstrahlung).........cccccovviueiiiieeiiiiiiieeeee e 8
2.2 Tubo de Raios X CONVENCIONAL........ccciiiiiiiiiiiiiiiiieiii et 10
2.3 Tubo de Raios X Dedicado a Mamografia ...........cccuveveeeiiiiiiiiiieeeiiiiiiiieee e 12
2.4 Interac@o dos Raios X COM @ Material.........ccuuveeiiieiiiiiiiiiee e e 14
P A o (=Y (o B 0] (0= =] T o 14
2.4.2  EfEIt0 COMPION ..eiiiiiiiiiiiiiie et e 17
2.4.3 Espalhamento COEIreNte...........ouuuiuviiiiiiiiiiii e 24
2.4.4 Coeficientes de atenUAGAD.............ceevverririiiiiieii e e e e e 25
2.4.5 Atenuacdo da Radiacdo X pela Matéria e Camada Semi-Redutora.....28
2.5 D0SE de RAGIAGAD. .........cceiiiiieeiiiit e e 31
2.6 MEtodo MONLE CarlO........ccoiiiiiiiiiiieeeeee e 34
2.7 Método Monte Carlo — PENELOPE (MMC-PENELOPE)...........cccccvvvieeennnnee. 35
2.7.1 Estrutura do Pacote Penelope............ccooeevviiiiiiiiiiii e, 37
2.7.1.1 (€T=T0] 1011 1 - VR 39
2.7.1.2 Arquivo de Dados Associado aos Materiais. ........ccccceevveveveeennnnn. 43
2.7.1.3 Entrada de Dados da Simulac&o (entrada.in) .............cccceeveenens 43

3. METODOLOGIA . ... e e e e e e e et e e e e e e et e e eaan s 46
3.1 Estruturas dos Orgaos € GEOMELIA. .........ceceeeeeeeirieeeeeeeeeeee e e e 46
3.2 FONtE dE RAIAGAD ....evvvrniiiiiii it 50
3.3 Distribuicdo da Dose na Superficie da Mama..........cccceeeevieiiiiiiiiciiiiiiiiiiieee 50
3.4 Dose Absorvida em Funcéo da Profundidade................eeevviiiiiiiiiniin, 51
3.5 Dose Absorvida pelos Orgaos € TeCIUOS. .......c.coveeeoeeeeeee e 52
3.6 Camada SemMi-ReAULOIA...........coiiiiiiiiiiii e 52

Xii



RESULTADOS. ..ttt e e e 53

4.1 Distribuicdo da Dose na Superficie de Entrada da Mama...............occvvveeeeennn. 53
4.2 Dose Absorvida em Funcao da Profundidade............cccccceeviiiiiiiiiiiiiiiiceiiiiiin, 54
4.3 Dose Absorvida pelos Orgaos € TECIUOS. .......cccoviveeeeeereeie s ee e 56
4.4 Camada SeMI-REAULOIA..........uuuuiiiiiiiaie e eeeeeeeeanans 57
. DISCUSSAO DOS RESULTADOS. .....cociiiiiiiieieieieee st 58

B. CONGCLUSAO. ... e e et e et e et e e et e e e et e e e e et e e e arinaas 61

. REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS

Xiii



1. INTRODUCAO

A descoberta dos raios X por Roentgen, em 1895, trouxe um grande avanco
em diversas areas da saude, incluindo o radiodiagnostico médico e odontoldgico.
Entretanto, com o passar do tempo, observou-se que essa radiacdo ionizante
produzia efeitos indesejaveis no paciente, como a inducdo do cancer, por exemplo.
AplOs essas observacdes, deu-se inicio as pesquisas relacionadas aos efeitos
biolégicos e a protecéo radiologica associados ao uso das radia¢des ionizantes. Em
1928 foi criada a Comissao Internacional de Protecdo Radiologica (ICRP) com o
objetivo de se quantificar a dose de radiacdo maxima admissivel ao ser humano.
Hoje, no Brasil, O Ministério da Salde, através da Portaria 453 (MINISTERIO DA
SAUDE, 1998), e a Comissdo Nacional de Energia Nuclear (CNEN), através da
Norma Ne-3.01 (CNEN, 2005), estabelecem que as radia¢des ionizantes devem ser
utilizadas de maneira correta para que beneficios possam ser produzidos em
detrimento aos danos que elas possam causar ao homem e ao meio ambiente.

Com o objetivo de se maximizar esses beneficios junto & nossa sociedade,
instituicBes brasileiras de ensino superior, hospitais publicos e particulares tém
voltado suas atencdes para este problema, em conformidade com as Diretrizes
Basicas de Protecdo Radioldgica estabelecidas em conjunto pela CNEN, Ministério
da Saude, Organizacdo Mundial de Saude (OMS), Organizacdo Pan-americana da
Saude (OPAS), Organizacédo Internacional do Trabalho (OLT), Agéncia de Energia
Nuclear (AEN) e Agéncia Internacional de Energia Atdmica (AIEA).

O Ministério da Saude, através das Diretrizes de Protecdo Radioldgica em
Radiodiagndstico Médico e Odontolégico estabelecidos na Portaria 453 (Ministério
DA SAUDE, 1998), em conformidade com as Diretrizes Basicas de Protecdo
Radiologica estabelecidas na Norma Ne-3.01 (CNEN, 2005), estabeleceu as normas
para o desenvolvimento de programas de controle da qualidade em imagens
radiologicas. De acordo com essas diretrizes, € necessaria a implantacdo de
programas de garantia da qualidade (PGQ), importante para a obtencdo de imagem
com qualidade e reducdo da dose absorvida. Em radiodiagndstico, para a
implantagdo de um PGQ, argumenta-se da necessidade de se trabalhar com
equipamentos adequados e ajustados para cada conjunto de praticas radioldgicas.

Uma boa imagem radiolégica depende de todos os elementos da cadeia que



envolve o processo da sua produgdo. O desajuste de um dos elementos dessa
cadeia podera comprometer a qualidade da imagem e provocar aumento da dose no
paciente (GHILARDI, 1986).

A melhor relacéo risco-beneficio para o paciente pode ser obtida mediante a
aplicacdo de programas efetivos de controle da qualidade, que devem estar
estabelecidos em um PGQ. Entretanto, essa proposta é uma tarefa que requer
dedicacédo e monitoracdo dos parametros envolvidos nessa questdo. De acordo com
as normas de controle da qualidade em radiodiagnoéstico (MINISTERIO DA SAUDE,
1998), recomenda-se a realizacéo de: a) controle da qualidade dos equipamentos de
raios X; b) posicionamento correto do paciente no campo de radiagdo; c)
identificacdo do paciente na imagem radiografica; d) limitacdo do feixe de raios X; e)
protecdo de orgdos radiosensiveis sem, contudo, comprometer a indicacdo do
exame; f) condicbes de exposicdo radiograficas. O controle da qualidade dos
equipamentos de raios X tem impacto tanto na qualidade da imagem quanto na dose
absorvida pelo paciente  (INTERNATIONAL QUALITY REGULATIONS
RADIOGRAPHIC FILMS READING, 1997). Assim, pesquisas tem sido realizadas
com o propésito de se otimizar os procedimentos associados ao processo de
aguisicdo da imagem considerando-se a qualidade da imagem e 0s riscos para o
paciente em funcdo da dose por ele absorvida (PINA et al., 2012; ALVAREZ et al.,
2012).

Em radiodiagndstico, a qualidade da imagem € importante para o
radiologista conseguir identificar as estruturas anatdbmicas anormais e, assim,
realizar um diagnostico seguro. A qualidade da imagem € particularmente relevante
guando o objeto de estudo apresenta um valor baixo de contraste do objeto, como é
0 caso da mama (THORPE et al., 1993). Nesse caso, € necessario a amplificacao do
contraste do objeto, para que as estruturas anatdmicas anormais possam ser
identificadas na imagem. A principal motivacao para o exame radiografico da mama
€ a deteccdo precoce do cancer de mama. Assim, o controle da qualidade associado
ao processo de obtencdo da imagem da mama € muito importante para se evitar a
absorcédo de um valor de dose além do necessario.

A dose de radiacdo absorvida pela mama decorrente da realizagdo de um

exame de mamografia estd bem determinada. Entretanto, as doses absorvidas por



outros 06rgdos e tecidos, resultantes desse exame, ainda ndo estdo bem
estabelecidas (SECHOPOULOS et al., 2008).

1.1 Objetivo Geral

A realizacdo deste estudo teve como objetivo geral investigar as doses
absorvidas por érgaos e tecidos decorrentes de praticas relacionadas a aquisi¢do de
imagens mamograficas através do uso do Método Monte Carlo-PENELOPE (MMC-
PENELOPE).

1.2 Objetivos Especificos

Com base no objetivo geral estabelecido neste estudo, investigou-se:

a) a camada de material necessaria para se reduzir a metade do valor inicial
da dose de entrada;

b) distribuicdo da dose na entrada da pele da mama,;

c) adose absorvida em funcéo da profundidade da mama;

d) as dose absorvidas pela tiredide, medula 6ssea, coragéo e pulmao;

1.3 Relevancia

Com o aumento da expectativa de vida da populacdo em paises emergentes
como o Brasil, por exemplo, e o consequente aumento do contingente femenino com
idades mais avancadas, espera-se uma tendéncia de aumento nas taxas de
incidéncia e mortalidade por cancer de mama nessas populagbes. Mudancas no

estilo de vida e a¢lGes de caracter educativo, associados ao uso da tecnologia que
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possibilita o diagndstico precoce do cancer de mama sao procedimentos que podem
ser usados para se reverter essa tendéncia (KOCH E PEIXOTO, 1998). Até o
momento, a mamografia é considerada a Unica metodologia através da qual o
cancer de mama pode ser detectado em seu estagio pré-invasivo (in situ), com
possibilidade de cura de 95% dos casos, aproximadamente.

Recentemente, tem-se argumentado que o uso da radiacdo X na
realizacdo do exame mamografico pode estar contribuindo para a incidéncia do
cancer da tiredide (SECHOPOULOS et al., 2012). A dose liberada na entrada da
pele da mama decorrente do processo da exposicdo da mama aos raios X, para a
obtencdo da mamografia, esta bem estabelecida. Entretanto, considera-se
necessario a realizacdo de mais estudos para melhor se estabelecer a dose
absorvida por outros 6rgaos e tecidos devido a essas exposicées (SECHOPOULOS
et al.,, 2008; SECHOPOULOS et al.,, 2012). Além disso, discussfes recentes tém
sugerido que o aumento da incidéncia de cancer da tirdide em mulheres pode ser
devido a exposicdo aos raios X decorrente da realizacdo dos exames de mamografia
(BUZZI ,2012). Assim, os resultados obtidos neste estudo podem ser importantes em

estudos epidemiolégicos sobre o uso de radiacdo ionizante na area da saude.



2. FUNDAMENTOS TEORICOS

2.1 Producdo de Raios X

A producéo de raios X envolve fendmenos fisicos complexos relacionados
aos diversos tipos de interacdo entre os elétrons incidentes e os atomos do material
que constitui 0 anodo de um tubo de raios X diagnostico. Basicamente, pode-se
dividir as interagdes em quatro tipos distintos, como mostrado na Figura 1.

De acordo com a Figura 1, no caso A, o elétron incidente, com energia
cinética T, colide com um dos elétrons das camadas mais externas do atomo,
movendo-o para uma Orbita 6ptica. Como a energia de ligagcdo da camada original
do elétron é da ordem de poucos elétrons-volts, o elétron incidente sofre uma perda
de energia desprezivel, continuando o seu movimento. O atomo, agora no estado
excitado, retorna ao seu estado fundamental através da transicdo do elétron da
Orbita Optica para a Orbita original, ocorrendo emissao de luz visivel, se o material for
gasoso, ou producao de calor, mais provavel, se o material for sélido.

No caso B, o elétron incidente remove um dos elétrons externos do
atomo, ionizando-o. Se a energia perdida pelo elétron incidente for da ordem de 100

eV, o elétron removido é conhecido como raio & (raio delta).
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Figura 1. Tipos de interagdo entre um elétron incidente e os atomos de um material
(ATTIX, 1986).




No caso C, o elétron incidente remove um dos elétrons das camadas mais
internas do atomo, cedendo-lhe uma energia cinética T,. O elétron incidente é
desviado de sua trajetoria, perdendo energia (T>+Ep), onde E, é a energia de ligacao
da camada original do elétron removido. Elétrons de camadas mais externas
preencherdo a lacuna deixada, havendo emissdo de radiagdo X caracteristica
(fluorescéncia) K ou L, de acordo com a camada original do elétron removido.

No caso D, o elétron incide numa regido muito proxima do nucleo do
atomo, sofrendo, por isso, uma forte atracdo eletrostatica. O elétron perde uma
grande quantidade de energia (E =hv), que €é emitida como radiacdo
bremsstrahlung (radiacédo de freamento).

Em um tubo de raios X diagnéstico, a interacdo dos elétrons com o0s
atomos do material do anodo produz um feixe colimado de raios X, na forma de um
espectro em funcdo da energia. O valor maximo de energia dos fotons é
numericamente igual a tensdo de pico (kVp) aplicada entre o anodo e o catodo do
tubo. A Figura 2 apresenta um espectro tipico de raios X, que possui uma forma
discreta ou de linha (caracteristico) sobreposta a uma forma continua

(bremsstrahlung).
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Figura 2. Exemplo de um espectro tipico de raios X gerado com 100 kVp, 2,0mm de
aluminio e 17° de inclinagdo do anodo (Adaptado BROCHI, 1990).



2.1.1 Espectro Caracteristico ou de Linha

De acordo com a mecanica quantica (COHEN et al.,, 1993), os elétrons
estdo distribuidos em torno do nucleo atbmico em niveis de energia bem definidos.
Na producgdo de raios X caracteristico ou de linhas, sdo considerados importantes
apenas os elétrons que possuem energia de ligacdo da ordem de keV (em valores
absolutos, pois as energias de ligacdo sdo negativas, por definicdo). Por exemplo,
0s 74 elétrons do atomo de tungsténio estdo distribuidos, segundo as leis
probabilisticas, nas camadas K, L, M, N, etc. Para o Tungsténio, apenas 0s elétrons

das camadas K, L e M possuem energia de ligacdo da ordem de keV (Tabela 1).

Tabela 1. Energias de ligacdo (Ep) das camadas eletrénicas mais internas do atomo
de tungsténio (BROCHI, 1990).

Camada K L M
Schamada - L1 LZ L3 M1 MZ M3 M4_ MS
E,(keV) 69,5 12,1 11,4 10,2 28 26 23 19 18

A camada K, no atomo de tungsténio, tem numero quéantico principal (n)
igual a unidade e dois elétrons que diferem apenas pelo spin. A camada L (n=2)
possui 8 elétrons, que estdo distribuidos em 3 subcamadas: Li, que contém 2
elétrons de numeros quanticos secundarios (€) iguais a zero; Ly, que contém dois
elétrons com £=1 e nimero quéantico magnético (m) igual a zero; L3, que contém 4
elétrons de numeros quanticos secundarios iguais a unidade e nimeros guanticos
magneéticos iguais a +1 e -1. O mesmo procedimento € obedecido pela camada M
(18 elétrons) e demais camadas.

Quando um elétron interage com 0s atomos que constituem um
determinado material, ele pode remover algum elétron de alguma camada do atomo,
desde que sua energia seja igual ou maior a energia de ligagdo da camada em
guestdo. Em seguida a esse evento, outros elétrons de camadas mais externas
preencherdo a lacuna deixada pelo elétron removido. Esse processo é
acompanhado de um féton fluorescente de energia bem definida (hv), dada pela

diferenca de energia de ligacdo das camadas envolvidas. A teoria quantica
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apresenta algumas regras que proibem determinadas transicoes (COHEN et al.,
1993). A Tabela 2 apresenta algumas transi¢cdes permitidas de maior interesse. As
transicbes [ citadas na Tabela 2, do ponto de vista experimental, aparecem
distribuidas em dois grupos distintos de energia: com energias médias de 67,2 e

69,1 keV e intensidades relativas de 32,1e 8,4%, respectivamente.

Tabela 2. Transicbes permitidas para a camada K do atomo de tungsténio e as

respectivas energias e intensidades (BROCHI, 1990).

Transicéo Denominagéo hv (keV) N° Relativo de Fotons
K—Lg ay 59,32 100
K-L, a, 57,98 57,6
K—M, B3 66,95 10,8
K — M, B1 67,24 20,8
K—M, Bs /1 67,65 0,23
K — M Bs /2 67,72 0,29
K—N, Ba/1 69,03 2,45
K — N, B2z 69,10 4,77
K — Nyg Baj1, a2 69,28 0,13
K—0,; Bass . 2/ 69,48 1,07

2.1.2 Espectro Continuo (Bremsstrahlung)

Em um tubo de raios X diagndstico, os elétrons, originados no catodo, séo
acelerados em direcdo ao anodo devido ao estabelecimento de uma diferenca de
potencial da ordem de quilo elétronvolts (keV). Fétons de raios X (ndo fluorescentes)
sdo produzidos quando esses elétrons sdo desacelerados pelo material do alvo. Na
maioria dos casos, quando os elétrons se aproximam dos atomos que constituem o
material do alvo, existe uma repulsdo entre os elétrons e a “nuvem” eletrdnica do
alvo. Neste tipo de interacdo, os elétrons sdo desviados de sua trajetoria e perdem
sua energia em ionizacdo e calor. Os fotons de raios X sdo produzidos quando

esses elétrons séo desacelerados ao penetrar no material do alvo. Quanto maiores
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os valores da energia cinética do elétron e do numero atémico do material do alvo,
maior sera a producao de radiacdo em comparacao ao calor liberado no processo.
Este processo também € conhecido pelo nome de emissdo Bremsstrahlung. De
acordo com a literatura (ATTIX, 1986), um feixe de elétrons com energia de 100 keV
incidindo em um alvo de tungsténio tem 1% da sua energia transformada em
radiagdo Bremsstrahlung e o restante € gasto em interacdes de colisdes, das quais
1% produz fluorescéncia e o restante calor.

De acordo com a literatura (BROCHI, 1990), o formato da parte continua
de um espectro de raios X pode ser entendido considerando-se um feixe de elétrons
de energia cinética T, incidente sobre um alvo fino de tungsténio. Considera-se que
cada elétron pode sofrer uma interacdo, no maximo (Figura 1). O numero de fotons
emitidos por unidade de intervalo de energia hv é o dobro do ndmero de fotons
emitidos na energia 2hv, considerando-se que a intensidade do espectro é constante
em todo o intervalo de energia, de zero a hvyax. O limite superior corresponde a
energia maxima (To) dos elétrons incidentes. Esse comportamento pode ser
entendido, intuitivamente, com base no parametro de impacto classico (b), que
representa a distancia entre o nucleo do atomo e a trajetoria do elétron. Se b=0,
entdo o elétron colide diretamente com o ndcleo, transferindo, assim, toda a sua
energia cinética T, para o foton de energia maxima. Quando o valor de b aumenta, a
area do anel de raio b e largura db aumenta proporcionalmente (A=2mbdb). Portanto,
a energia dos fétons gerados deve diminur com o aumento de b e
consequentemente a sua energia. Para se obter o espectro da Figura 3a, considera-
se que hv é proporcional ao inverso de b.

O alvo tem uma espessura real e, assim, cada elétron podera sofrer mais
de uma interacdo. Dividindo o alvo em varias folhas finas, como no caso anterior,
pode-se considerar que o elétron ao passar pela primeira folha produzird um
espectro semelhante aquele mostrado na Figura 3a. Nesse caso, a energia do
elétron seré reduzida a T; (Ty =To -AT). Ao passar pela segunda folha, o elétron
produzira um espectro do mesmo tipo, mas com uma nova energia cinética maxima
(T,), restando-lhe energia cinética T,. Do mesmo modo, o elétron prossegue
passando por todas as folhas, produzindo o espectro total mostrado na Figura 3b. O
espectro se aproxima de uma linha reta a medida que AT diminui. Esse

comportamento € aproximado, além de que ndo se estd considerando a filtragédo
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inerente do tubo (6leo, vidro, etc.), que, na prética, é dificil de se conseguir. Para se
aproximar mais do real, o espectro tedrico deve ser atenuado pelos materiais que
produzem a filtracao inerente, além dos filtros que poderao ser adicionados (filtracéao
adicional). Os coeficientes de atenuacao (1) de qualquer material s&o muito maiores
a baixas energias, tem-se uma maior atenuacdo na parte inferior do espectro,
conforme o exemplo mostrado na Figura 2.

b)

I(J/keV)
I(J/keV)

| o

|
:
1
E(keV]  To T

Figura 3. a) Espectro de raios X teorico produzido em um alvo fino por elétrons de
energia maxima T,; b) Espectro tedrico extrapolado para um alvo de espessura real
(ATTIX, 1986).

2.2 Tubo de Raios X Convencional

Um tubo de raios X convencional consiste de um involucro de vidro que
contém no interior, na presenca de vacuo, uma haste de cobre (dnodo) revestida nas
extremidades por uma chapa, geralmente de tungsténio (alvo), e de um filamento de
tungsténio (catodo). Os dois eletrodos séo arranjados no interior do tubo de maneira
gue os elétrons, que sdo gerados termoionicamente no catodo, possam ser
acelerados em direcdo ao anodo, através de uma diferenca de potencial
estabelecida entre os eletrodos, que é fornecida por um gerador de alta tensdo. O
tungsténio € um dos materiais mais usados na constru¢cdo dos tubos de raios X

devido ao seu alto ponto de fusdo (3370 °C) e rapido poder de dissipacéo térmica,
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uma vez que grande quantidade de calor é produzida no processo. Além disso, o
tungsténio possui um alto numero atémico (Z=74), que permite maior eficiéncia na
producéo de raios X.

A Figura 4 mostra um esquema de um tubo de raios X. A fonte de tensao
(1) aplicada no céatodo (2) aquece-o, havendo liberacdo de elétrons, formando uma
nuvem eletrénica ao redor do filamento de tungsténio (3). A alta tenséo (4) aplicada
entre o anodo (5) e o catodo (2) € responsavel pela aceleracdo dos elétrons (6)
através do tubo, que colidem com o alvo (7). Ao serem desacelerados pelo material
do alvo, os elétrons perdem parte da sua energia, que € irradiada na forma de raios
X.

Na salde, os tubos de raios X sdo usados nas areas do diagndéstico
meédico, ou odontoldgico, e da terapia. Esses tubos séo projetados de acordo com as
aplicacOes especificas em cada uma dessas areas. O tubo projetado para 0 uso em
diagndstico tem por finalidade a producao de imagens nitidas de uma dada regido
anatdbmica do corpo humano, que implica que a fonte de raios X seja puntiforme.
Outro problema é que os objetos de interesse nem sempre sao fixos, o que dificulta
a obtencédo de nitidez na imagem. Para eliminar esse inconveniente, um tubo para o
diagnostico é projetado para trabalhar com altas correntes, para que o tempo de
exposicdo possa ser reduzido. Entretanto, a utilizagdo de altas correntes elétricas
diminui a vida til do tubo, devido a producéo excessiva de calor. Assim, atualmente
0s tubos de raios X diagnéstico sdo projetados considerando-se anodos giratérios,
que permite a interacdo uniforme dos elétrons em toda a area do alvo e, portanto,
promover uma area maior do alvo para a dissipacdo do calor. Além disso, o alvo
possui uma inclinacdo, em torno de 16°, para se obter um aumento adicional dessa

area.
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Figura 4. Diagrama simplificado de um tubo de raios X (BROCHI, 1990). A fonte de
tensdo (1) aplicada no catodo (2) aquece-o, havendo a liberacdo de elétrons, de
modo que se forma uma nuvem eletrénica ao redor do filamento de tungsténio (3). A
fonte de alta tenséo (4) aplicada entre o anodo (5) e o catodo (2) é responséavel pela
aceleracdo dos elétrons (6) através do tubo, os quais, apOs atingirem altas
velocidades, colidem com o alvo de tungsténio (7). Ao serem desacelerados, ja
dentro do alvo, os elétrons perdem parte da sua energia que € irradiada na forma de
raios X.

2.3 Tubo de Raios X Dedicado a Mamografia

O mamografo é um equipamento de raios X dedicado exclusivamente a
mamografia. Devido a sua configuracdo fisica, esse equipamento proporciona
flexibilidade no posicionamento da mama, reducdo na indefinicdo da borda do
campo e ampliacdo do contraste do objeto.

Uma das caracteristicas dos tubos de raios X usados em mamografia esta
relacionada ao material do qual é composto o alvo, que permite estabelecer uma
tensdo de operacgéao entre 15 e 40 kVp.

Normalmente, o alvo do mamaografo é construido de molibdénio (Mo), com
namero atdmico (Z) igual a 42, que possibilita picos de energia no intervalo de 17,5 a

19,6 keV. Entretanto, alguns equipamentos utilizam o rédio (Rh), com Z igual a 45,
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gue possibilita picos de energia no intervalo de 20,2 a 22,7 keV, devido ao seu maior
ndmero atémico.

Um mamografo é projetado de forma a fornecer um feixe de radiacéo
tangente a parede toracica, que permite radiografar estruturas a partir desta regiao.
O anodo possui angulagéo entre 10° e 30° em relagéo a direcéo do feixe oriundo do
catodo, para aumentar a area efetiva de interacdo dos elétrons e diminuir o tamanho
do ponto focal. Essa angulacdo da origem ao chamado efeito anddico, em que a
intensidade dos raios X do lado do catodo € maior que do lado do anodo. O efeito
anodico pode ser util para a obtencdo de uma distribuicio homogénea das
densidades opticas no filme, através do posicionamento da parte mais espessa do
paciente na regido do catodo e a menos espessa na regido do anodo (Figura 5).

Em mamografia, assim como em outros procedimentos em
radiodiagndstico, utiliza-se filtros adicionais na saida do tubo com o propdsito de
bloguear os fotons de baixa energia, que ndo contribuem para a formacdo da
imagem. Em mamografia, as combinacdes mais frequentes de material alvo-filtro sdo
Mo/Mo, Rh/Rh e Mo/Rh.

\ Compressor
\ da mama

Figura 5. Esquema de um mamaografo mostrando o posicionamento da mama para a
realizacdo do exame (ALLISY, 2008).
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2.4 Interagcdo dos Raios X com a Matéria

A interacdo de um feixe de fotons de raios X com a matéria pode resultar
em uma redugéo da sua intensidade inicial. De acordo com a mecanica quantica,
esse processo é estatistico e a probabilidade de ocorréncia depende da energia dos
fétons e do nimero atémico dos atomos que compdem o meio atenuador (JONHS,
1983). Em radiodiagnéstico, utiliza-se fétons de raios X com energia até 150 keV.
Nesse caso, os efeitos fotoelétrico e Compton sdo 0s processos mais relevantes de
interacdo da radiacdo com a matéria, pois sdo estes processos que, efetivamente,

estdo relacionados a dose absorvida pelo paciente.

2.4.1 Efeito Fotoelétrico

No processo de formacao da imagem através do uso de feixe de raios X,
as informagfes associadas as estruturas anatdmicas do paciente estdo relacionadas
a modulacdo do feixe de fétons pelo paciente, que é decorrente do efeito
fotoelétrico. Nesse processo, os fotons interagem com o meio, sdo absorvidos e toda
a energia é transferida a este meio. A Figura 6 apresenta um esquema associado ao
processo fotoelétrico. De acordo com essa Figura, a interacdo de um féton, com
energia E (igual ao produto hv), com um dos elétrons do atomo resulta na ejecéo de
um elétron atdmico com momento P e energia cinética T, dada pela diferenca entre
a energia do foton (hv) e a energia de ligacdo do elétron (Ep) envolvido no processo
(T=hv - Ep). Nesse caso, considerou-se nula a energia associada ao recuo do atomo
(E.:=0). O elétron é ejetado segundo um angulo 6 e o atomo sofre um recuo

segundo um angulo @, ambos em relagao a linha de incidéncia do féton.
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Atomo

Figura 6. Esquema do efeito fotoelétrico (Adaptado do ATTIX, 1986).

Usando as leis da conservacdo da energia para o efeito fotoelétrico, tem-

se que:

hV:T+Eat+Eb ET"‘Eb . (1)

Em geral, como a massa dos atomos € muito maior que a do elétron,
pode-se desprezar a energia cinética associada ao recuo do atomo. Assim, o termo
E,; na equacdo 1 pode ser desprezado e a equacdo da conservacdo da energia

torna-se:

T=hv-— Eb . (2)

No efeito fotoelétrico, € mais provavel a interacao do foton incidente com
um dos elétrons das camadas mais internas, principalmente K e L, do &tomo. Para o
elétron ser retirado da camada € necessério o fornecimento de uma energia igual ou
maior a energia de ligacdo do elétron a sua camada. Como a energia cinética do
elétron é um namero positivo, assim € necessario que a energia do féton incidente
seja maior que a energia de ligacao deste elétron & sua camada atdmica.

A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico é calculada através da
secdo de choque por elétron (g,) correspondente. Ao contrario do efeito Compton,
nao se tem um modelo tedrico associado a esse calculo, pois o efeito fotoelétrico

apresenta um comportamento descontinuo em torno das energias de ligacdo. Isso
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ocorre, porque, abaixo da energia de ligacdo da camada K, os elétrons dessa
camada ndo participam do evento. Somente elétrons de camadas menos
energéticas contribuem para a absorcdo do foton incidente. Logo acima da energia
de ligacdo da camada K, os elétrons dessa camada ja podem participar da interacao
com o foéton, o que causa o0 acréscimo brusco na atenuacdo, e assim, a
descontinuidade na secdo de choque por elétron devido ao efeito fotoelétrico. O
mesmo raciocinio se aplica a outras camadas atdbmicas, sendo que somente as
camadas K e L sado relevantes, pois as camadas mais externas possuem energias
de ligagao de poucos keV, portanto, numa regido de energia onde 0s espectros de
raios-X séo aproximadamente nulos. Sendo assim, a se¢do de choque por elétron
para o efeito fotoelétrico é obtida por interpolacéo de resultados experimentais.

Segundo estudos tedricos de DAVISSON E EVANS (1952) acerca da
distribuicdo direcional de fotoelétrons por unidade de angulo sélido, quanto maior a
energia do féton incidente, menor o angulo de espalhamento do elétron (6). O
espalhamento do elétron na mesma direcéao de incidéncia do foéton (6 = 0) € proibido,
pois essa direcdo é perpendicular ao vetor campo elétrico do féton. Quanto menor a
energia, a distribuicdo se torna mais larga com pico em torno de angulos cada vez
maiores, devido a dire¢do do vetor elétrico incidente. Integrando-se sobre todos os
angulos de espalhamento eletrénico, obtém-se o comportamento da secdo de
choque por elétron para o efeito fotoelétrico (). Esse resultado pode ser convertido
em coeficiente de atenuacao por massa devido ao efeito fotoelétrico ((u/p)s).

Para fotons de até 100 keV, intervalo de energia em que se tem a
predominancia do efeito fotoelétrico, esse coeficiente pode ser aproximado por
(JOHNS, 1983)

®) <@ ©)

O efeito fotoelétrico é predominante para baixas energias e para atomos
de elevado nimero atdbmico Z. A probabilidade de ocorréncia aumenta com Z3 e
decresce rapidamente com o aumento da energia.

Considerando-se que os coeficientes de atenuagao por massa devido ao

efeito fotoelétrico sdo conhecidos e a importancia que sejam calculados os
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coeficientes de transferéncia de energia por massa (%) devido ao mesmo efeito,

tem-se, por definicéo:
() « () (2) . @

onde T é a energia cinética média transferida as particulas carregadas,
por interacdo. Apés a ejecdo do elétron, o 4tomo apresenta uma vacancia (uma

espécie de “buraco”).
2.4.2 Efeito Compton

Em radiodiagndstico, a interacdo dos fotons de raios X com as estruturas
anatdbmicas do paciente também pode resultar em espalhamento desta radiacao.
Essa interacdo é chamada de efeito Compton e resulta em uma diminuicdo da
qualidade da imagem e um aumento da dose absorvida pelo paciente.

No efeito Compton, um foton de energia hv incidindo sobre um material de
namero atdmico Z é desviado de um angulo ¢ em relacdo a sua trajetoria de
incidéncia. O féton transfere parte de sua energia inicial para um dos elétrons
atdbmicos, geralmente das camadas mais externas, que é deslocado segundo uma
direcdo 6 com energia cinética (T) (Figura 7). Através de sucessivas interacfes, esse
féton pode transferir toda a energia para 0 meio e ser, entao, absorvido. O elétron
alvo, apesar de ocupar algum nivel de energia no &tomo pode ser considerado livre
se hv » E, e, neste caso, pode-se considerar que a energia de ligacdo deste elétron
(Ep) € nula.

O efeito Compton predomina num intervalo de energia maior comparado
ao do efeito fotoelétrico. Quando a energia de ligacdo dos elétrons orbitais se torna
desprezivel, comparada a energia do féton incidente, a probabilidade de ocorréncia

do espalhamento Compton aumenta.
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Figura 7. Representacdo do espalhamento Compton (A); plano de espalhamento,
com 0os momentos das particulas (B) (Adaptado de OKUNO, 2010).

As leis de conservacao de energia e momento nas direcdes paralela e
perpendicular & direcdo de incidéncia devem ser obedecidas (Figura 7). A

conservacao de energia pode ser expressa como
hv=h'+T . (5)
A condicdo para que o momento seja conservado fornece duas equacoes:

uma para o eixo X e outra para o eixo y.

Para o eixo x, tem-se:

Pxféton = Fxelétron + Pxféton espalhado (6)

gue pode ser escrita como

h—cv = mCosqb + pcosf . (7)

c

Para o eixo y, tem-se:

nyéton = Lyelétron + nyéton espalhado ’ (8)

gque pode ser escrita como
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0= %sinqb — psind (9)

onde hv' é a energia do féton espalhado, p € o momento linear do elétron

apos a colisédo e c é a velocidade da luz no vacuo.
. ~ s g 2
Introduzindo as relacdes relativisticas para massa (m =m,/ |1- %) e

energia cinética do elétron (T = mc? —m,c?), entdo para a energia ser conservada

pode-se escrever T da seguinte forma:

_ 2 i
T = myc [ — 1] ’ (10)
onde B = g entdo
hv = hv' + myc? [\/1%7 — 1] : (11)

Sabe-se que o momento é dado por p = mv e a frequéncia é dada por

(o}

v =-, emque A € o comprimento de onda, entdo , de acordo com as equacdes (7) e
(9), tem-se

h? R kb _ (mo®c? _ 22

e + 2 17 cos¢p = (1_32) méc . (12)

Reescrevendo a equacgédo (11) e elevando ao quadrado em ambos 0s
lados, tem-se

h?  h?  2h? 1 1\ _ (my%c? 2 2
ﬁ+ﬁ—ﬁ+2m0C}l(z—7)—( ) — mqpcC . (13)

Igualando as equacoes (12) e (13) e simplificando, tem-se a equacéo que

nos fornece a variagcdo do comprimento de onda do foton espalhado:

V-1=-=(1-cosp) . (14)
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Substituindo 1 na equacgao (14), tem-se a equacao para a variagdo da

energia do féton incidente e espalhado:

=—_(1 - cos¢) . (15)

1
E = mgc?

1
Er

Lembrando que a energia cinética T que o elétron adquire € a diferenca

E — E’', logo, a partir da equacao (15) pode-se deduzir:

T = EE(-cos¢) _ (16)

mgc2

Isolando E’ na equacéao (15), substituindo o resultado na equacédo (16) e

. E ~ . . I
denominando a = — obtemos a expressao final, que fornece a energia cinética do
0
elétron espalhado:

__ aE(1-cos¢) - (17)

- 1+a(1l-coso)

Da equacdo (15) também pode-se obter a equacédo da energia do foton

espalhado (E' = hv'") em um determinado angulo

hv E myc?
E'=hy' = = = = . 18
1+(m’;1;2>(1—cos¢) 1+a(1—cose) %+(1—cos¢) ( )

Dividindo a equacéo (7) pela equacao (9) e substituindo a equacgéo (18),

pode-se chegar a uma equacgao que nos relaciona o angulo ¢ do féton espalhado e o

0 _ (1—cos¢)

2" sing entao

angulo 0 do elétron espalhado usando a relacdo trigopnométrica tan

cotd = (1 + a)tan% , (29)

onde m,c? é a energia de repouso.
Como em qualquer espalhamento entre dois corpos, a partir dessas

relacbes e do conhecimento de um par entre as variaveis do problema
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(hv,hv',T oup,6,¢) € possivel obter todo o conjunto de variaveis. Pode-se ver da
equacao (18) que a energia do foton ndo pode ser inteiramente transferida ao
elétron: mesmo para o retroespalhamento do féton (6 = 180°) ainda resta uma

energia dada por

Y i = T , (20)

que ndo é transferida para o elétron. Esse fato é consequéncia da
conservacdo de momento: ela seria violada se o foton (particula sem massa de
repouso) transferisse toda a sua energia a um elétron (particula com massa de
repouso ndo nula) livre.

Até agora foi descrita apenas a cinematica do efeito Compton, sem
analisar a probabilidade de ocorréncia do efeito perante os outros processos de
interacdo. A probabilidade de um féton interagir pelo Efeito Compton com um elétron
livre pode ser determinada pela férmula de Klein—Nishina. O modelo de Klein-
Nishina para o calculo da contribuicdo do Efeito Compton no coeficiente de
atenuacdo por massa baseia-se na teoria quéantica da eletrodinamica quantica.
Segundo Klein-Nischina, a secdo de choque por unidade de angulo sdlido por

elétron para um foton espalhado na direcéo ¢, pode ser escrita da seguinte maneira
de_a_ﬁ(m)z(ﬂ M _sin? )
dng T2\ hvr + hv sin” ¢ ! (21)

1 e?
4TE, MeC?

onde r, = = 2.818x10713cm é chamada de orbita classica do

elétron.
Para valores baixos de energia, ttm-se hv = hv', segundo a equacéao (18).

Introduzindo essa igualdade na equacgéao (21), obtem-se

deo
d.Q¢

= ?(1 + cos? ¢) : (22)

Essa Ultima equacéo ja havia sido expressa por Thomson, que considerava
gue o elétron ndo tinha energia cinética, ou seja, o foton incidente e o espalhado

possuiam a mesma energia.
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Esse problema tem simetria por rotagdo em torno da direcdo do foton
incidente, e a secdo de choque diferencial pode ser escrita em funcdo sé de 6. Os
resultados obtidos por Klein-Nischina representam, entdo, a probabilidade por
elétron de que um féton com energia inicial hv = m,C? seja espalhado entre dois
cones com angulos de abertura 6 e 6 + d6.

Uma maneira simples de avaliar a diferenca entre o tratamento classico e
0 quantico do espalhamento de radiacdo € escrever a secdo de choque de Klein-
Nishina como funcdo da secdo de choque classica, multiplicada por um fator Fgy,

dependente da energia e do angulo de espalhamento:

der)  _ (des
(m)m—(a%)d Fiw (23)

2
onde dN = 2rsin6do, sendo 0 < 6 < , (;;Z) = %"(1 + cos? ), e
cl

_ , Lo 1 2 a?(1-cos6)?
Fxw = fator Klein — Nischina = {1+a(1—c059} {1 + [1+a(1—c059)](1+00529)} ) (24)
A equacdo (23) se reduz a classica se a = 0.
Integrando a equacao (22) obtem-se a secdo de choque por elétron ( .0),

que é a férmula de Klein-Nischina.

A secdo de choque por elétron de Klein-Nishina é representada por

1+a [2(1+a) _In (1+2a)] + In(1+2a) 143« }
a

2
o = 27, {
e 0 1+2a 2a (1+2a)2

a?

(25)

onde a = hv/m,c?.

A secao de choque por elétron é expressada em unidades de ¢cm?/elétron.
Como resultado do Efeito Compton, a energia inicial do féton € repartida entre o
foton espalhado e o elétron ejetado. Esta reparticdo da energia pode ser

representada pela equacgéo

e0 = 05t Ot ) (26)
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onde .o é o coeficiente de atenuacdo para o efeito Compton, .o, € 0
coeficiente de espalhamento do féton, .o, € 0 coeficiente de transferéncia de

energia ao elétron Compton, expresso por
T
eO'tr = eO'.— . (27)

Que pode-se escrever na forma diferencial da secdo de choque de
transferéncia de energia, que nos fornece a fracdo de energia transferida as

particulas carregadas, por interacao:

da eOtr — d e0 l (28)
dQg dQg " hv ’

Para obter a contribuicdo do Efeito Compton no coeficiente de atenuacéo
por massa, € necessario que se multiplique a secdo de choque por elétron pelo

namero de elétrons por grama de material

G), =% (29)

onde N, é o numero de Avogadro, Z € o numero atbmico do material
absorvedor e A € a sua massa atémica.
A contribuicdo Compton para o coeficiente de transferéncia de energia por

massa € dada por

(%)

x (NZZ) eOtr ) (30)

cp

onde o, € a se¢do de choque de transferéncia de energia por elétron.

As radiagbes com altas energias, como a producao de pares (acima de
1,022 MeV) néao sao relevantes para os niveis de raios X diagnosticos (como por
exemplo sdo relevantes na radioterapia), pois a probabilidade de ocorrer essa

interacdo é predominante para altas energias.
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2.4.3 Espalhamento Coerente

Em interacdes de fétons de baixa energia com elétrons fortemente
ligados, pode ocorrer uma interacdo onde o atomo todo absorve o recuo e o féton
praticamente ndo perde energia, garantindo a conservacdo de momento no
processo, mudando simplesmente sua direcao, esse tipo de interacdo € denominado
de espalhamento coerente [energia do foton incidente € praticamente igual a energia
do féton espalhado (hv = hv')]. A direcdo do espalhamento predominante é para
frente e ele ndo contribui para a dose absorvida pelo material, uma vez que a
energia do féton é conservada, ndo sendo transferida para particulas carregadas.

O espalhamento coerente tem a maior probabilidade de ocorréncia para
baixas energias dos fotons e para valores altos de Z, os angulos de espalhamentos
sdo maiores para energias (hv) mais baixas. Experimentalmente € muito dificil de
observar esse efeito, pois os angulos de espalhamentos sdo pequenos e a energia
do féton espalhado € praticamente a original. A radiacdo eletromagnética, passando
perto do elétron, faz com que ele oscile. Este elétron oscilante reirradia a energia na
mesma frequéncia que a onda eletromagnética incidente.

O espalhamento coerente pode ser considerado como um caso particular
do espalhamento Compton. A contribuicdo do espalhamento coerente no coeficiente

de atenuacao por massa pode ser aproximada por:

¢« (31)

Ou em termos da secédo de choque coerente (o,,.) tem-se
Ocoe X (Z/hv)? . (32)

As interacbes fotoelétricas predominam para todos 0s materiais em
energias de fotons suficientemente baixas, mas a medida que a energia cresce, 0
efeito fotoelétrico diminui mais rapidamente que o efeito Compton e este acaba se

tornando o efeito predominante. Continuando a aumentar a energia do féton, ainda
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que o efeito Compton decresgca em termos absoluto, continua aumentando em
relacdo ao efeito fotoelétrico. Acima da energia de alguns MeV para o foton, a
producdo de pares passa a ser a principal contribuicdo para as interacdes de fotons
(Figura 8).

120 1
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& s
- 80 -_1
3 >
= 60~ .1
[~ o A
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Energia do Foton (MeV)

Figura 8. Importancia relativa dos diversos processos de interacdo dos fétons com a
matéria em funcdo da energia do féton e do numero atébmico do material (ATTIX,
1986).

2.4.4 Coeficientes de Atenuacao

Do ponto de vista fisico, o coeficiente de atenuacao linear é o resultado
do processo de interacdo entre particulas do feixe e atomos do alvo e pode ser
obtida, em cada caso, pelo conhecimento das forcas de interacdo. O coeficiente de
atenuacao linear fornece informacgdes Uteis sobre a interacdo envolvida em colisdes
de particulas.

O coeficiente de atenuacgdo linear para fotons € dado pela soma das
contribuicdes dos diversos efeitos que podem ocorrer para cada energia de foton e

cada meio, entdo pode-se o chamar de coeficiente total de atenuacgéo. O coeficiente
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total de atenuacéo traduz uma reducéo fracional do feixe de radiagdo por unidade de
espessura do meio absorvedor, ou seja, ele nos fornece a medida do nimero de
fétons primarios que sofrem interacoes.

A intensidade de um feixe monoenergético é dada por I = I,.e™**, onde na
verdade, o coeficiente total de atenuagdo p representa o somatério dos efeitos de
atenuacao causados pelos diferentes processos de interacgéo:

U=0pe+o+T+T , (33)

onde cada um dos coeficientes lineares parciais (espalhamento coerente
(0.00), €feito Compton (o), efeito fotoelétrico (z) e producdo de pares (w)) sdo obtidos
das secbBes de choque atdbmicas multiplicadas pela densidade volumétrica dos

atomos

numero de dtomos (34)

u = (totazacoe t total0 t totaT T total”) colume

De acordo com a equacao (34), reescrevendo o volume em termos da

densidade, tem-se

— PNy
u= (totalgcoe + total? + totall + totaln) A ’ (35)

onde N, € o numero de Avogadro e A é a massa atbmica do elemento

quimico com o qual o foton interage, 4 é expresso em geral, em [cm™!], geralmente é
.- .. , . 2 ;.
comum utilizar o coeficiente massico “/p, expresso em [Cm /g], que é independente

da densidade do material e tem valores constantes entre os elementos quimicos

U

— = (totalacoe + total? + totall + totaln)

N,
p A

numero de dtomos
(totalacoe + totald + totalT + totaln) . (36)

massa
Para cada umas das interacOes, pode-se obter a energia transferida ao
meio, que poderd ser convertida em dose absorvida. Entdo tem-se também o

coeficiente total de absorcdo de energia (u,), uma quantidade menor que o
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coeficiente total de atenuagdo, mede a energia absorvida pelo meio e a soma do
coeficiente total de absor¢cdo de energia dos efeitos fotoelétricos (z,,), Compton (o)

e producéo de pares (m,;,) (equacéo 37).
Uab = Tab + Ogp + Tgp (37)
O espalhamento coerente foi excluido porque, nele, nenhuma energia é
transferida ao meio. Na Figura 9 tem-se um exemplo do coeficiente de atenuacéo

massico total com os coeficientes de atenuacdo massicos dos efeitos da interacédo

da radiacdo com a matéria envolvidos, em funcéo da energia para o tecido adiposo.

‘4
10

Coeficiante de aeroaagio massico (cm'/g)

10°r1

.
10 =

’ ¢ ]
10 10 10

Enerzia do Féton (MeW)
Figura 9. Relacdo entre o coeficiente de atenuacdo massico total e a energia dos
fotons, para o tecido adiposo, considerando-se a atenuacao total, espalhamento

coerente, espalhamento incoerente e absorgao fotoelétrica.
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2.4.5 Atenuacdo da Radiacdo X pela Matéria e Camada Semi-

Redutora

A quantidade de radiacdo X atenuada por uma dada espessura do
absorvedor € medida através do coeficiente de atenuacédo linear, que depende da
espessura do material, da energia dos fétons e do numero atébmico do material
absorvedor (JONHS, 1983).

O poder de penetracdo depende da probabilidade (secdo de choque) da
interacdo para cada tipo de evento que pode absorver ou espalhar a radiacéao
incidente. A probabilidade de interacdo por unidade de fluéncia (nUmero de fotons
gue atravessam uma determinada area em angulo reto com o feixe) de particulas da
radiacdo incidente que interagem com o material € a se¢cdo de choque para uma
radiacdo em relacdo a um dado material.

Para cada energia do feixe de radiacdo que interage com um material
diferente, teremos um coeficiente de atenuagéo especifico.

De acordo com a Figura 10, um feixe paralelo, monoenergético e
contendo | fétons incide perpendicularmente sobre um material de espessura
infinitesimal (dx). Essa espessura dx reduz a intensidade do feixe de uma
quantidade dI (equacao (38)), que depende do material absorvedor e da energia do

feixe.

dl = —Idx. [9(2)][9(E)] . (38)
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Figura 10. llustracdo de um meio atenuador de espessura Ax que reduz o numero
de fotons do feixe incidente e produz radiacdo espalhada (Adaptado de JOHNS,
1983).

A dependéncia do material [9(Z)] com a energia do feixe [9(E)] é descrita
pelo coeficiente de atenuacdao linear (1) (Scaff,1997), pode-se reescrever a equagao

(38) da seguinte maneira:

dl = —u.l.dx ) (39)

O sinal negativo representa o decréscimo da intensidade do feixe com o
aumento da espessura. Fisicamente u é a probabilidade de que um féton (ou uma
particula ndo carregada) sofra uma interacdo por unidade de espessura do material.
Em casos reais, como a espessura nao € infinitesimal integramos a equacéo (39) em
ambos os lados com a condicéo inicial de que o feixe incidente no material (em x=0)

tem I, fétons, entdo obtém-se a equacéo

I =1, e " , (40)

onde I,€& a intensidade incidente no absorvedor, | € intensidade
transmitida pelo absorvedor, x é a espessura do absorvedor, e u € o coeficiente de

atenuacao linear. O fator de atenuacao (e **) representa a fracao dos fotons do feixe
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gue néo interage na espessura x do material (Figura 11). O coeficiente de atenuacao
linear representa a secao de choque de interacdo do féton com o meio, por unidade

de volume.

I

S \
E L
« —HX
B c
g
-
2
k=
el
Espessura X

Figura 11. Atenuacéo de um feixe de fétons por um material de espessura X
(TAUHATA,2003).

Outro conceito importante é o coeficiente de atenuagdo massico do
material (u / p), que é o coeficiente de atenuacao linear pela densidade do material,

e pode ser escrito da seguinte forma

1=1,.e (lo)er (41)

onde px é conhecido como espessura de massa do absorvedor. O
coeficiente de atenuacdo massico (u/p) € secao de choque de interacdo por
unidade de massa.

Considerando que ha diversos processos de interacdo da radiacdo com a
matéria, cada um contendo um coeficiente de atenuacdo parcial (y;), pode-se
escrever o coeficiente de atenuagao total como sendo a soma das contribuicoes
parciais (u = Y;u;). Entdo a secéo de choque € representada pela soma das secdes
de choque das diversas intera¢cdes. Aqui ndés consideramos somente a radiacéo

monoenergética, mas sabe-se que um feixe de raios-X é emitido sob a forma de um
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espectro em funcao da energia, entao reescrevendo a equacao (40) de tal forma que
fique mais claro as dependéncias das grandezas utilizadas, obtém-se

I(E) = I,(E).e #EDx (42)

Uma grandeza que é muito utilizada em fisica das radiagbes é a camada
semi-redutora, que por definicdo, € a espessura de um material qualquer que reduz
a intensidade do feixe incidente pela metade.

Io

A partir da equacéao (40) pode-se estabelecer a condicdo que I = > ou

seja uma reducao de 50% na intensidade do feixe incidente, entdo
X1/2 = ]nTZ ) (43)

onde x,,, € a espessura necessaria para reduzir a intensidade do feixe a
metade, razdo pela qual é chamada de camada semi-redutora (CSR).

Quando um foton de energia E penetra em um material de numero
atbmico Z, podem ocorrer processos distintos de interacdo que dependem dos
valores de Z e E. No entanto, na faixa do radiodiagnéstico (energias até 150 KeV)
(JOHNS,1983), somente pode ocorrer: espalhamento coerente, efeito fotoelétrico e
efeito Compton. Para ocorrer a producdo de pares, tem-se que a energia minima
requerida para o féton incidente é 1,022 MeV (para dar origem ao par elétron-
pésitron), 0 que permite excluir esse processo do presente trabalho por estar fora da

faixa de energia trabalhada.

2.5 Dose de Radiacéo

Um dos efeitos da interacdo da radiacdo com matéria é a transferéncia de
energia. Esta nem sempre é toda absorvida, devido a variedade de modos de
interacdo e a natureza do material. A relacdo entre a energia absorvida e a massa
do volume de material atingindo é a base da definicdo da grandeza dose absorvida.

Entretanto, para especificar melhor as variacdes espaciais e evitar a variacdo da
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qguantidade de energia absorvida em diferentes pontos do volume do material, a
dose absorvida é definida como uma funcdo em um determinado ponto de interesse,

entdo

p=2% (1].kg™t =1 gray) , (44)

dm

onde de é a energia média depositada pela radiacdo no ponto de
interesse num meio de massa dm.

A partir do valor da exposi¢cdo em um ponto, é possivel obter uma relacéao
entre a dose absorvida no ar e exposicdo a raios X. Entdo vamos determinar a dose
(energia absorvida) recebida por uma grama de ar, quando submetida a uma
exposicao de 1 Roentgen.

Sabe-se que no ar:
1R = 2,58.107*C/Kg . (45)
A carga do elétron € 1,602.1071°C, portanto quando h& uma ionizacéo, é
produzido um par de ions e portanto é liberada uma carga eletrdnica; deste modo,
pode-se escrever a equacao 45 da seguinte maneira

AR = 1,61.10'2 pares — fons/g (no ar) . (46)

Mas sabe-se também que, para se produzir um par de ions no ar, séo

necessarios 33,7 eV de energia, logo, a energia associada a 1 Roentgen sera:

E =1,61.102.33,7 eV /g = 54,257.10'? eV /g . (47)

Sabe-se que 1 eV = 1,602.1071° J, entdo a energia associada a 1R vai ser

E =8,69.10"2 J/Kg . (48)

Entdo para determinarmos a dose no ar a partir de uma exposicado X,

usamos a seguinte relacao:
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D, =8,69.1073.X (J/Kg) , (49)
ou

onde D, € dada em J/Kg; X, em C/Kg; 33,97 é o fator de converséo de
coulomb para joule. Essa relacdo s6 € valida quando houver o que se chama de
equilibrio de particulas carregadas ou equilibrio eletrénico no volume em questao.

A dose no ar D,,- pode também ser calculada conhecendo-se o coeficiente

massico de absorcdo de energia no ar, (%) , € a fluéncia de energia ¢ que

ar

caracteriza um dado campo de radiagcdo. A fluéncia de energia ¢ é a energia
transportada por um feixe por unidade de area. Para um feixe monoenergético de

fotons, é definida como
Y =Thy , (51)

onde N é o numero de fétons que atravessam a area S, e hv € a energia
de cada féton do feixe. No caso de o feixe ndo ser monoenergético, deve-se
considerar o espectro de energia. A dose absorvida no ar sera dada, em condi¢cdes
de equilibrio eletrénico, por:

Dgr = (M) Y . (52)

Para outros meios, a dose absorvida pode ser obtida com base na dose
absorvida no ar no mesmo local, por meio da razdo dos coeficientes massicos de
absorcdo de energia no meio pelo de absorcdo de energia no ar, conforme a

equacao (53):

Dpeio = % ar . (53)
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2.6 Método Monte Carlo

O Método Monte Carlo (MMC) é uma técnica que utiliza a amostragem de
nameros randémicos para encontrar solugdes de problemas matematicos ou fisicos
de dificil solugdo analitica. MMC utiliza um modelo estocastico representando o
processo de interesse e um gerador de niameros randomicos de alta qualidade é
utilizado para amostrar a funcéo densidade de probabilidade definida no modelo do
problema. O resultado € uma estimativa de uma caracteristica quantitativa fisica de
um processo especifico com um alto grau de precisdo (PIANOSCHI,2008).

As técnicas de Monte Carlo estdo se tornando mais presentes em fisica
meédica, ha muitas aplicacGes diferentes desta técnica, o MMC permite solucionar
problemas n&o triviais simulando eventos probabilisticos individuais
sequencialmente, inclusive para simular o transporte de radiacdo da matéria
(ROGERS, 2006).

A interacdo da radiacdo com a matéria € um tipico exemplo de fenébmeno
probabilistico, podendo assim se utilizar o MMC como uma ferramenta para estudar
o fenbmeno de transporte e atenuacao da radiagdo em meios materiais e as doses
de radiacao absorvidas por esses meios.

Na simulacdo de transporte de radiacdo pelo MMC, a trajetéria de uma
particula € vista como uma sequéncia aleatéria que termina com um evento de
interacdo, onde a particula muda a sua direcdo de movimento,perde energia, e
ocasionalmente produz particulas secundarias. A simulacdo Monte Carlo de um
arranjo experimental (geometria do problema) consiste na geracdo numérica da
trajetéria aleatoria das particulas, para simular essa trajetoria precisamos de um
modelo de interacao, isto €, um conjunto com sec¢fes de choque para os relevantes
mecanismos de interagao.

As secbes de choque determinam as funcgdes de distribuicdo de
probabilidade das variaveis aleatérias, que caracterizam a trajetéria da particula na
matéria, como o caminho livre entre sucessivos eventos de interacdo, os tipos de
interacdo que ocorrem, a perda de energia e a deflexdo angular de um evento
particular (e do estado inicial das particulas secundarias emitidas, se for o caso).

Uma vez que essas funcdes de distribuicdo de probabilidades sdo conhecidas, as
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trajetorias aleatorias podem ser geradas através da utilizacdo adequada de métodos
de amostragem. Se o numero de trajetérias geradas for grande suficiente, a
informacdo quantitativa sobre o processo de transporte pode ser obtido
simplesmente por uma média das trajetorias simuladas (SALVAT et al., 2008). O
processo de interacdo continua até que o equilibrio seja restabelecido, situacdo em
que todas as particulas foram absorvidas ou se deslocaram para fora do arranjo
experimental (geometria do problema).

A desvantagem do MMC esta em sua natureza probabilistica: todos os
resultados sé@o recolhidos mediante as incertezas estatisticas (que dependem do
namero de particulas ou da trajetéria simulada) que podem ser reduzidas a custa do
aumento da populacdo da amostra (numero de particulas) e, por conseguinte o
aumento do tempo de simulacao.

Dentre os pacotes de MMC utilizados em aplicacdbes de Fisica
Radiologica pode-se destacar: o EGS (BUCKLEY, 2003), o MCNP (HENDRIKCS,
2005) e, mais recentemente, o PENELOPE (COT, 2006; CHUL-YOUNG YI, 2005) e
0 GEANT (ALLISON, 2006).

2.7 Método Monte Carlo — PENELOPE (MMC-PENELOPE)

O nome PENELOPE é um acrénimo que significa “PENetration and
Energy LOss of Positrons and Electrons”, o codigo de simulacdo PENELOPE foi
desenvolvido na Universidade de Barcelona, Espanha e € fornecido gratuitamente
pela Agéncia de Energia Nuclear (NEA, NUCLEAR ENERGY AGENCY).
PENELOPE é um cédigo escrito em Fortran (podendo ser aplicado a qualquer
processador com um compilador adequado a esta linguagem de programacao, para
0 nosso caso foi usado o gfortran) e utiliza o0 método Monte Carlo para simular o
transporte da radiagdo na matéria.

O PENELOPE é um algoritmo que € baseado no modelo de
espalhamento que combina bases de dados numéricos com secbes de choque
diferenciais obtidas analiticamente para os diferentes mecanismos de interacdo e é

aplicavel a energias (energia cinética no caso de elétrons e pdsitrons) a partir de

35



algumas centenas de eV até aproximadamente 1GeV, entdo ele utiliza um algoritmo
misto de transporte da radiagdo, definido por meio dos parametros de entrada da
simulacéo.

O transporte de fotons € simulado pelo método convencional, detalhado
(onde pode ser simulado o espalhamento coerente, efeito fotoelétrico, efeito
Compton e producgéo de pares). Ja o transporte de elétrons e poésitrons é simulado
através de um algoritmo misto ou de classe Il que implementa dois modelos de
simulacédo: a detalhada e a condensada, isso porque eles sofrem um grande numero
de interacdes antes de serem efetivamente absorvidos pelo meio, pois a perda de
energia em uma interagdo é pequena, tornando inviavel a utilizagdo de um método
detalhado ou de classe | para o transporte dessas particulas.

O modelo detalhado sédo para eventos fortes, definidos a partir do angulo
de espalhamento (deflexdo angular) e para perda de energia que ocorre de modo
continuo ao longo de passos aleatdrios para uma energia menor que um
determinado valor de corte. E tem-se 0 modelo condensado para interacdes fracas,
ele é descrito por uma aproximacdo dos espalhamentos mdultiplos que ocorre ao
longo dos passos aleatérios e para angulos menores que um determinado valor de
corte. As colisbes que envolvem essas perdas pequenas podem ser agrupadas, ou
condensadas em uma descricdo macroscopica, enquanto que as colisdes de perdas
grandes sao selecionadas individualmente. Com isso o pacote PENELOPE permite
gue a simulacéo de elétrons e pdésitrons seja tratada de forma tdo simples quanto a
de fotons, embora a simulacdo de particulas carregadas exija maior tempo de
processamento.

O codigo PENELOPE descreve com precisao, o transporte de fotons e
elétrons na matéria. E uma ferramenta muito Gtil para simulacdes com geometrias
complexas, com alto nivel de exatiddo, mas ainda com o problema que o tempo
gasto para se obter os resultados da simulacao ainda é grande.

O pacote PENELOPE ¢é dividido em subrotinas Fortran que sé&o

distribuidas em varios codigos fonte (abertos), cada subrotina tém uma fungéo.
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2.7.1 Estrutura do Pacote Penelope

A estrutura do pacote de distribuicdo do cédigo PENELOPE 2008 esta
representa na Figura 12:

PENELOPE
DOC FSOURCE| | MAINS OTHER | |[PENDBASE
| | | | |
EMFIELDS | | GVIEW SHOWER | | TABLES

Figura 12. Estrutura da pasta dos arquivos fornecidos pelo pacote PENELOPE.

A pasta “DOC” possui o manual do PENELOPE (com informacdes
detalhadas de como funciona o programa), um tutorial (que descreve rapidamente a
estrutura do programa) e uma revisdo do modelo fisico de interagcdo para o
transporte de fétons e elétrons usado no cédigo Monte Carlo.

A pasta “FSOURCE” contém cinco arquivos importantes escritos em
Fortran, esses arquivos gerenciam o programa, e sao eles:

1) penelope.f: Parte fisica, subrotinas — modelo de transporte,
simulacdo do transporte acoplado de fétons e elétrons em um meio;

2) pengeon.f: Subrotinas de geometria, espago, posicao — gerencia
a geometria da simulacgao;

3) Material.f: Codigo para a criacdo do material (material.mat),
construcdo de materiais — cria 0 arquivo executavel material.exe que € usado
junto com pedbase para a criagdo do material contendo as secbes de
choque;

4) Timer.f: Codigo que gerencia o tempo de simulacao;

5) Penvared.f: Gerencia a subrotinas de reducgéo de variancias.
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A pasta “MAINS” possui exemplos de programas principais (main.f),
escritos em Fortran.

A pasta “PENDBASE” é a base de dados de materiais do PENELOPE,
com arquivos que tem as sec¢Oes de choque dos elementos da tabela periddica e
composic¢des de alguns materiais j& prontas para serem utilizadas.

A pasta “OTHER” contém outras quatro pastas:

1) EMFIELDS: Pasta com subrotinas escritas em FORTRAN para a
simulacdo em campos eletromagnéticos;

2) GVIEW: Pasta que possui 0s programas executaveis
gview2d.exe e gview3d.exe, para a visualizagdo da geometria em duas e trés
dimensdes a ser simulada no Windows, ela também tém alguns exemplos de
geometrias para ser visualizadas, inclusive de um objeto simulador
matematico antropomoérfico;

3) SHOWER: Codigo que exibe a visualizacdo da cascata de
particulas geradas a partir de uma interacao inicial,

4) TABLES: Pasta contendo programas para gerar tabelas com
dados da interagédo (se¢bOes de choque em um dado material, caminho livre
médio, entre outros).

Como o PENELOPE é um pacote de sub-rotinas, é necessario que o
usuario edite seu préprio programa principal para coordenar a simulacéao, isto €, para
o PENELOPE rodar as simula¢des precisamos dar arquivos de entrada (entrada:
energia, tempo, geometria, material, entre outros). Com esses arquivos de entrada
ele gera arquivos de saida (contendo os resultados a partir dos arquivos de entrada).

Para editar o programa principal, o usuario deve compilar um arquivo
Fortran, penmain.f, com as chamadas das sub-rotinas penelope.f, pengeon.f,
penvared.f e timer.f, proporcionando o gerenciamento da simulagdo como um todo, e
criando, com esses cinco arquivos Fortran, um arquivo chamado aqui genericamente
de penmain.exe. O programa penmain.exe deve ser executado em janela ou
ambiente DOS (Sistema Operacional de Disco). A simulacdo € iniciada pela
execucdo do arquivo penmain.exe que busca informacOes de entrada fornecidas
pelo o usuario através do arquivo entrada.in, além de informacdes do arquivo de

geometria, geometria.geo, e informacfes de secdao de choque de materiais
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envolvidos na simulacdo através do arquivo material.mat. A Figura 13 representa um

esquema da estrutura do pacote de simulagdo Monte Carlo PENELOPE.

penmain.f
+
penelope.f penmain.exe
pengeom.f o
penvared.f
timer.f

penmain.exe

+
entrada.in | IIEHNERERRP | saidadat

geometria.geo
material.mat

Figura 13. Esquema para a criacdo do executavel com o0s arquivos necessarios para

a simulacéo.

Deve-se ter em uma simulacdo no minimo um ndmero grande de
particulas simuladas (minimo na ordem de 107 particulas) para que a simulacdo

possa ser validada com uma precisao razoavel.

2.7.1.1 Geometria

Para iniciar uma simulacdo, precisamos de um arquivo contendo a
geometria a ser simulada, geometria.geo, neste arquivo definimos as regides de
interesse na simulacdo. O pacote PENELOPE utiliza as chamadas superficies
quadraticas para descrever a geometria do problema, neste tipo de descricdo, as
superficies sdo definidas mediante a uma equacédo quadratica. Os corpos sao
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definidos como a parte interna ou externa a uma ou varias interse¢des de

superficies. A equacao geral de uma superficie quadratica € dada por

F(x,y,2) = Axx® 4+ Ayyxy +Ayxz + Ay y* +Ay,,yz +A2° +A4x + Ayy +
A,z + Ap =0 (54)

Geralmente trabalhamos com a forma reduzida das equacdes quadraticas
com simetria ao longo do eixo Z, facilitando a manipulagdo das geometrias (que
dependendo do problema pode englobar muitas geometrias). Os corpos construidos
com as equacdes quadraticas reduzidas podem sofrer transformacdes geométricas
como rotacoes e translacdes em qualquer um dos eixos.

A equacdo geral de uma superficie quadréatica na forma reduzida é dada

por

E(x,y,2) = Lx*+ Ly*+13z°+ I,z + Is=0 (55)

onde I,,1,,15,1,,1s sdo o0s coeficientes podendo assumir somente 0s
valores inteiros -1,0,1. Com combinacdes especificas pode-se formar varias formas e
geometrias. Por exemplo, na Tabela 3 tem-se uma esquematizacdo com os indices

para a obtencdo de formas quadraticas a partir da forma reduzida

Tabela 3. Tabela com exemplos de formas quadréatica retirada do manual que
acompanha o pacote PENELOPE contida na pasta “DOC”(SALVAT ET AL., 2008).

Reduced form Indices Quadric

z—1=0 0 0 0 1 —1 plane

22 -1=0 0 0 1 0 —1 pair of parallel planes
2 +y?+22—-1=0 1 1 1 0 -1 sphere

2?4yt —-1=0 1 1 0 0 —1 cylinder

22—y —1=0 1 -1 0 0 -1 hyperbolic cylinder
24+y?—22=0 1 1 -1 0 0 cone

Pyt —22—1=0 1 1 =1 0 -1 one sheet hyperboloid
2+t —22+1=0 1 1 -1 0 1 two sheet hyperboloid
P2yt —2=0 1 1 0 -1 0 paraboloid

2 —2=0 1 0 0 —1 0 parabolic cylinder
22—y’ —2=0 1 -1 0 —1 0 hyperbolic paraboloid

...and permutations of = and y.
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As expansoes, reducOes ou distorcdes sao realizadas por meio dos
fatores de escala correspondentes X-SCALE = a, Y-SCALE = b, Z-SCALE-=c,

contidos na equacéao reduzida modificada abaixo:

F(xy,2) =1 (g)2 +1, (%)2 +1; (f)2 +L(3) +I=0 . (56)
As rotacdes sao realizadas através de transformagfes pelos angulos de
Euler OMEGA, THETA e PHI, enquanto as translagcbes sé&o feitas por
transformacdes por um vetor translacéo t, com componentes X-SHIFT = tx, Y-SHIFT
=ty e Z-SHIFT =tz.
A Figura 14 mostra as superficies quadraticas com seus respectivos
indices em trés dimensdes

1.1, 1.0,-1 1.1.0.0,-1 1,-1,00, -1

sphere cylinder

KOS A7

=

1.1,-1,0, -1 1.1, -1. 0,1

1.1,0, -1, 0 1,0,0,-1,0 I,-1.0,-1.0

paraboloid parabolic cylinder hyperbolic paraboloid

Figura 14. Exemplos em trés dimensfes de formas quadratica retirada do manual

que acompanha o pacote PENELOPE contida na pasta “DOC”(SALVAT ET AL.,
2008).
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Os corpos que descrevem o0s objetos reais sdo construidos pela
intersecdo entre as superficies e a selecdo do lado de interesse. A geometria a ser
simulada pode ser composta por um ou mais corpos (body ou médulos); cada corpo
pode ser construido através de uma ou mais superficies, podendo elas se
superporem umas 4s outras. Cada corpo também pode limitar outro corpo. As
superficies ou o corpo podem ser rotacionados ou transladados. A edi¢do do arquivo

da geometria segue o exemplo da estrutura mostrada na Figura 15.

cil - Bloco de notas

frquivo  Editar  Formatar  Exibie  Ajuda

J0A7  coxa
0000000000000000000000000000000020000000000000000000000000000000
SURFACE € 10 cilindro

INDICES=( 1, 1, 0, 0,-1)

X=SCALE=( 4.000000000000000E4+00, 0}

¥-SCALE=( 4.000000000000000E+00,  0)
0000000000000000000000000000000020000000000000000000000000000000
SURFACE € 2 plane gue carta o cilindro

INDICES=( 0, 0, 1, 0,-1)

Z-SCALE=( 4.000000000000000E+00, 0

Z-SHIFT=( 4.000000000000000E+00,  0)

Q0000000000000 00G00000000000000003000000000000000000000Q000000000
BODY £ 1

MATERIALL 1)

SURFACE € 1), SIDE POINTER=(-1)

SURFACE € 203, SIDE POINTER=(-1)
0000000000000000000000000000000020000000000000000000000000000000
END Q0o00Q0Q00QQ00QQ0QQQ0Q0Ql0LLL0LLRRyQ0RQQQQQQ0QQQQQ0QQQDd

Figura 15. Exemplo do arquivo de geometria de um cilindro e essa geometria ao lado
visualizada no GVIEW 2D.

Nesta estrutura tem-se que o parametro “SURFACE” indica a superficie,
“INDICES” indica os indices usados na formula reduzida da superficie, “SCALE” é o
raio das coordenadas da superficie, “SHIFT” &€ a posicdo da figura no eixo de
coordenadas da coordenada em questdo, “BODY” ou “MODULE” é a construcéo
corpo, “MATERIAL” é o material que compde o corpo (0 numero do material esta
associado ao arquivo de materiais, materiais.mat, editado pelo usuario). Apds estar
pronta a superficie pode-se testar ela, copiando e colando o arquivo para a pasta
other e usando o gview.exe, nele pode-se ver a representacdo das geometrias, ele
permite visualizar os diferentes corpos ou os diferentes materiais que constituem a
geometria em planos perpendiculares aos eixos X, y ou z.

Para cada corpo no arquivo de geometria deve ser definida um indice de

material, segundo a ordem definida no arquivo material.mat, correspondendo ao
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material, que preenchera a regido interna do corpo, devendo assim haver uma

concordancia deste com o arquivo de materiais.

2.7.1.2 Arquivo de Dados Associado aos Materiais

Tem-se uma pasta chamada fsource, nela tem-se os arquivos penelope.f
e material.f, com estes dois arquivos cria-se o material.exe, com ele cria-se 0s
arquivos material.mat que é construido com as se¢fes de choque e poderes de
frenagem do material indicado gerados na base de dados do PENELOPE. O usuario
deve informar a composi¢do dos materiais em que se dara a interacao do feixe, seja
por meio dos elementos quimicos da tabela periédica, quanto por meio de um dos
materiais de interesse ja existentes fornecidos por uma biblioteca contida no

programa.

2.7.1.3 Entrada de Dados da Simulacao (entrada.in)

O usuério ao criar o programa principal penmain.exe, que controla as
rotinas, deve definir nele ou em um arquivo de entrada (entrada.in), o qual sera lido
pelo programa principal, valores para alguns parametros que controlardo a
simulacdo. No arquivo de entrada da simulacdo, entrada.in, pode-se separa-lo em
duas partes: uma obrigatéria (necessarias para rodar a simulacédo) e outra funcional
(adicionais, complementos).

E nesse arquivo que define-se as caracteristicas da simulagéo, por
exemplo: as propriedade da fonte, o tipo de particulas contidas no feixe de radiacao,
energia do feixe (eV), distancia foco-superficie(distdncia da fonte ao objeto
simulado), posicdo geométrica da fonte, direcdo e angulo(usando de referéncia a
geometria) para onde a fonte esta irradiando, numero de particulas primarias, tempo
da simulagdo. O PENELOPE termina a simulacdo quando alcancar uma dessas

duas ultimas condicfes primeiro. Além de ser esse arquivo onde insere-se 0S nomes

43



dos arquivos de geometria e material. Pode-se definir as energias de corte da
simulacdo, entre outras opg¢des que o programa fornece. O arquivo de entrada.in
contém os dados da fonte de radiacdo (Source definition), o seu tipo de particulas
(SKPAR), a energia em eV(SENERG), a distancia Foco-Superficie (distancia da
fonte ao objeto simulado)(SPOSIT), a posicdo geométrica da fonte (direcdo para
onde a fonte esta irradiando) e o angulo de abertura da radiacdo (usando de
referécia a geometria)(SCONE).

Seguindo, tem-se os dados sobre os materiais, como o ndamero do
materiais (MFNAME) usados na simulacdo, sendo que para cada material adiciona-
se uma linha com os parametros contidos na variavel (MSIMPA). Os parametros
contidos na variavel (MSIMPA) séo: as energias de absorcdo (EABS) para elétrons,
fétons e positrons no material em questdo; C1, que controla a deflexdo angular
média produzida pelo espalhamento mdltiplo; C2, que determina o valor méximo da
perda de energia média dos elétrons, avaliados entre eventos consecutivos de
colisdo elastica catastrofica; Wcc que representa o corte para a perda de energia em
colisdes inelasticas catastréficas; e Wcr que representa o corte para a perda de
energia na emissao de raios X por bremsstrahlung.

Ainda devem ser inserido: o0 nome do arquivo de geometria (GEOMFN); o
namero de histérias de simulacdo desejada, que sdo o numero de particulas
primarias (NSIMSH); o tempo reservado para simulacdo (TIME) em caso de nao
haver atingido o valor definido em NSIMSH. Outras variaveis também podem ser
reconhecidas pelo programa de usuario, podendo substituir algumas dessas
anteriores, por exemplo, uma distribuicdo espectral da fonte, ou um arquivo de
espaco de fases que a descreva. Também pode-se pedir para o programa calcular
a distribuicdo de dose, pode-se usar uma técnica de reducéo de variancia chamada
de interagdo forcada (que serve para melhorar a eficiéncia da simulagdo de
espectros de raios x) entre outras op¢des que o pacote fornece.

Os parametros contidos na variavel (MSIMPA) que sdo definidos nesse
arquivo de entrada influenciam tanto na exatiddo quanto no desempenho da
simulagéo e os mesmos séo descritos abaixo:

1) EABS (energias de absorcdo para os elétrons, fotons e
positrons), é o valor de energia maxima que uma particula, carregada

ou nao, pode possuir antes de ser total e localmente absorvida,
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finalizando o transporte da mesma e iniciando o transporte de uma
nova particula. Entdo € o pardmetro que cessa o0 transporte da
particula e é determinado pela caracteristica do experimento;

2)C1 é o parametro relacionado com a deflexdo angular
média produzida por mudltiplos espalhamentos entre duas colisdes
fortes consecutivas de uma particula carregada,

3)C2 & o parametro relacionado com a perda fracional
maxima perdida entre eventos de colisdo forte de uma particula
carregada, deve ser definida para permitir a amostragem correta do
alcance entre eventos de colisdo fortes.

Quanto menor for o valor de C1 e C2 mais detalhada sera a simulacéo
levando um tempo maior para simular, esses parametros devem ser limitados ao
intervalo [0; 0,2], mas existem recomendagdes de se usar inicialmente na pratica
C1=0,05 e C2=0,05 que sao valores conservadores e ddo uma boa exatiddo com um
bom tempo para a simulacéo (Salvat,2008).

4) WCC é a energia maxima perdida em colisdes inelasticas
fortes;

5WCR é a energia maxima perdida por emissdes
radioativas.

As energias de corte WCC e WCR tém uma influencia nos resultados de
distribuicdo de energias, por isso se recomenda designar para ambas um valor de
pelo menos um centésimo da energia das particulas primarias. A velocidade de
simulagdo aumenta com o aumento de WCC e WCR, mas se os valores forem muito
grandes as distribuicdes de energia podem tornar-se distorcidas.

Com esse arquivo de entrada ja pode-se rodar a simulacdo (juntamente
com arquivo de geometria, material e o executavel), o programa gera um ou mais

arquivos de saida com todas as respostas requeridas no arquivo de entrada.
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3. METODOLOGIA

Neste estudo, realizou-se simulacdes computacionais através do uso do
MMC-PENELOPE para se determinar as doses absorvidas no pulm&o, medula
Ossea, coracdo e tiredide decorrentes da mamografia. Essas doses foram
normalizadas em relacdo a dose absorvida pela mama. As doses foram
determinadas considerando-se espectros de raios X experimentais gerados a partir
de 25, 28, 30, e 35 kVp, alvo de Mo com inclinagcéo de 26° e uma janela de 0,5mm
de Be (DEALMEIDA et al., 2012). Os campos de radiacdo foram colimados de
acordo com as geometrias selecionadas neste estudo através do uso de placas de
chumbo. Também, obteve-se uma relacdo da dose absorvida em funcdo da
profundidade da mama. Determinou-se a camada semi-redutora, considerando-se
as energias efetivas de 29,8; 31,9; 57,2; e 61,3 keV (SARTORIS et al., 2001). A
distribuicAo da dose absorvida na entrada da pele da mama foi determinada e
representada através de curvas de isodose. O ar foi utilizado como o meio em que
as simulagdes foram simuladas.

Foi utilizado o cédigo PENELOPE, versdo 2008, e as simulagbes foram
realizadas em um computador em ambiente Windows (Microsoft) com processador
com uma memoéria de 1,99GB de RAM. A versdo desse cddigo disponibiliza um
objeto simulador do corpo humano, que foi usado para determinar a dose absorvida
pelo pulmdo, medula 6ssea, coracdo e tiredide. A dose absorvida pela mama foi
determinada considerando-se a mama composta por tecido adiposo.

3.1 Estruturas dos Org&os e Geometria

Em dosimetria, o objeto simulador deve espalhar e absorver fétons da mesma
maneira que 0 meio que se quer simular. Assim, é importante que as estruturas
anatdbmicas, forma e tamanho do objeto simulador sejam semelhantes aqueles
orgdos e tecidos de interesse. As informagBes associadas as estruturas de cada

objeto simulador de interesse neste estudo foram disponibilizadas pelo arquivo de
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geometria denominado male (pasta GVIEW). Esse arquivo consiste numa estrutura
que reproduz o corpo de um homem contendo 175 superficies e 110 corpos e
modulos.

Considerou-se 0 musculo estriado e 0 0sso para a composicédo do coracao e
da medula dssea, respectivamente. Para o pulm&o, utilizou-se uma composi¢cao
especifica, disponibilizada pela biblioteca do PENELOPE. A agua foi utilizada para
compor a tiredide. Além disso, as doses foram determinadas para esses 6rgaos
considerando se 0 ar como meio entre a fonte de radiacdo e a entrada da pele da
mama. A Tabela 4 apresenta as composicoes e densidades para cada objeto
simulador usado neste estudo.

A Figura 16 apresenta cortes longitudinal e transversal do objeto simulador
disponibilizado pelo cédigo PENELOPE versdo 2008. As Figuras 17 e 18
apresentam uma vista anteroposterior do pulméo direito, coragéo, pulmao esquerdo,
tiredide e medula 0ssea.

Acrescentou-se ao objeto simulador usado neste estudo uma mama
comprimida (Figura 19) com dimensdes de 16,0 cm de comprimento, 20,0 cm de
largura e 4,5 centimetros de espessura. Essas dimensfes foram selecionadas com
base da necessidade de se comprimir a mama durante a realizacdo do exame

mamografico, conforme a Figura 5.

Figura 16. Objeto simulador disponibilizado pelo Cédigo PENELOPE verséo 2008:

(A) corte longitudinal, (B): corte transversal.
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Figura 17. Vista anteroposterior do objeto simulador utilizado para a determinacéo
das doses absorvidas: (1) Tireoide; (2) Pulmé&o direito; (3) Coracédo; (4) Pulméo

esquerdo.

Figura 18. Vista anteroposterior do objeto simulador utilizado para a determinacdo
das doses absorvidas: (1) Pulmao direito; (2) Medula 6ssea; (3) Pulmao esquerdo.
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Figura 19. Mama comprimida acrescentada ao objeto simulador, (1) Mama

comprimida, (2) Pulméo.

Tabela 4. Composicao e densidade de massa de cada 6rgao e tecido.

Orgéao ou Tecido Composicao Densidade (g/cm?)
Mama Tecido Adiposo 0,92000000
Coragéao Musculo Estriado 1,04000000
Medula Ossea 0ss0 1,85000000
Pulméo Composicado Pulméo 0,30000000
Tireoide Agua 1,00000000
Meio da Simulacao Ar 0,00120479
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3.2 Fonte de Radiacé&o

A execucdao do MMC-PENELOPE foi realizada utilizando-se arquivos que
continham informagdes sobre a fonte, a geometria e o tipo de material. O feixe de
particulas utilizado foi formado por fétons, de acordo com os espectros de raios X
citados anteriormente. Foi utilizado campo de radiacdo retangular com dimensdes de
22 cm x 18 cm. Utilizou-se a distancia de 60 cm entre a fonte e a superficie da
bandeja de suporte para a mama, em conformidade com a rotina da mamografia.

As geometrias foram simuladas usando os parametros EABS, C1, C2, WCC e
WCR. Para todas as particulas, considerou-se 1,0 keV para o parametro EABS.
Para os parametros C1 e C2, usou-se os valores de 0,05. Para os parametros WCC
e WCR, usou-se os valores 0,25 keV, de acordo com as recomendac¢fes do Cédigo
PENELOPE.

A determinacdo da dose absorvida foi realizada utilizando-se uma variavel
especifica, denominada de energia depositada no detector, que fornece o valor
médio da energia depositada nos 6rgaos e tecidos (corpos) de interesse. As
simulacdes foram realizadas utilizando-se 10° fétons e tempo de simulagdo de

4,0x10° segundos.

3.3 Distribuicdo da Dose na Superficie da Mama

A distribuicdo da dose na superficie de entrada da pele da mama comprimida
foi determinada considerando-se o espectro gerado através da tensdo de 25 kVp
(DEALMEIDA et al., 2012), com forma e dimensdes citadas anteriormente. Essa
distribuicdo foi determinada considerando-se 25 detectores com dimensbes de
(3,0x3,0x1,0)mm?® e separados pela distancia de 4,0 cm (Figura 20). Considerou-se o
tecido adiposo como material constituinte dos detectores. A dose absorvida por cada
detector foi normalizada em relagdo ao valor da dose obtida pelo detector

posicionado no centro do campo e a distribuicdo da dose na superficie de entrada da
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pele da mama foi representada por curvas de isodose, de acordo com a metodologia
proposta na literatura (GOES et al., 2008).

Figura 20. Corte transversal do objeto simulador, representando a mama

comprimida e a distribuicdo dos detectores na superficie de entrada da mama.

3.4 Dose Absorvida em Funcéo da Profundidade

A determinacdo da dose absorvida em funcdo da profundidade foi realizada
considerando-se a mama e os detectores formados por tecido adiposo. Utilizou-se
um campo de dimensdes de (10x10)cm? na superficie de entrada da mama. As
doses absorvidas pela mama nas profundidades de zero, 1,00, 1,50, 2,00, 2,25,
2,50, 3,00, 3,50, 4,00 e 4,50 cm foram determinadas em funcdo da energia
considerando-se 0s espectros de raios X gerados pelas tensdes de 25, 28, 30 e 35
kVp.

As doses absorvidas pelos detectores posicionados em cada profundidade
foram normalizadas em relacdo ao valor da dose obtida através do detector
posicionado na superficie de entrada da mama.
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3.5 Dose Absorvida pelos Orgéos e Tecidos

Neste estudo, a dose absorvida foi determinada considerando-se objetos

simuladores que representaram a mama, tiredide, pulmao, coracdo e a medula

0ssea. A composicdo, o volume, a massa e a densidade de cada 6rgao e tecido de

interesse neste estudo estdo apresentados na Tabela 5.

Tabela 5. Densidades dos 6rgaos e tecidos de interesse nesse estudo.

Orgéo e Tecido Composicéo Volume Densidade Massa
(cm?) (g/cm?) (9)

Mama Tecido Adiposo 609,20 0,92 560,76
Coracéo Musculo Estriado 480,67 1,04 499,90
Medula Ossea 0sso 713,45 1,85 1319,86
Pulméo Esquerdo Composicédo Pulmédo  1397,37 0,30 419,21
Pulmé&o Direito Composicédo Pulmédo  1167,07 0,30 350,12
Tirebide Agua 40,00 1,00 40,00

3.6 Camada Semi-Redutora

A camada semi-redutora foi determinada considerando-se o aluminio (Al),

com numero atdmico (Z) de 13, e o Cobre (Cu), com numero atbmico (Z) de 29,

como materiais atenuadores. A reducdo da dose foi determinada para cada um

desses materiais considerando-se folhas de espessuras de 0,02 cm. O detector,

com dimensées de (0,9x0,9x1,0)cm?® e composto de ar atmosférico, foi posicionado a

distancia de 50 cm em relacdo aos meios atenuadores. Foi utilizado a camada semi-

redutora neste estudo para a validacdo do codigo PENELOPE para a faixa de

energias utilizadas em radiogndstico.
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4. RESULTADOS

4.1 Distribuicdo da Dose na Superficie de Entrada da Mama

A Figura 21 apresenta os resultados da distribuicdo das doses na superficie
de entrada da mama, representada através de curvas de isodose. Essa distribuicéo
foi obtida considerando-se a mama comprimida, de acordo com a metodologia
usada na rotina de um servico de mamografia. Um total de 25 detectores,
distribuidos uniformemente nessa superficie, foram usados para a obtencéo dessas
curvas isodose.

As doses foram normalizadas em relacdo ao valor da dose obtido através do
detector posicionado no centro dessa superficie. De acordo as isodoses

apresentada na Figura 21, as doses relativas variaram entre 86 e 103%.
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Figura 21. Distribuicdo das doses relativas na superficie de entrada da mama
(Figura 20), representada por curvas de isodose (o lado esquerdo da superficie da
mama estd associado a regido préxima do catodo, e o lado direito da superficie da
mama esta associado a regido proxima do anodo).
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4.2 Dose Absorvida em Funcéo da Profundidade

A Tabela 6 e a Figura 22 apresentam os resultados das doses absorvidas
pela mama considerando as profundidades entre zero e 4,50 cm. Para cada
profundidade considerada aqui, as doses foram determinadas em funcdo da energia
utilizando-se os espectros de raios X gerados pelas tensdes de 25, 28, 30 e 35 kVp.

As doses relativas foram normalizadas em relacédo ao valor da dose obtido no

detector posicionado na superficie de entrada da mama.

Tabela 6. Doses relativas normalizadas em funcdo da profundidade da mama, para

0s espectros de raios X gerados pelas tensdes de 25, 28, 30 e 35 kVp.

Dose Relativa (%)

Profundidade

(cm) 25 kVp 28 kVp 30 kVp 35 kVp
0,00 1,00 1,00 1,00 1,00
1,00 0,60 0,70 0,73 0,76
1,50 0,50 0,52 0,55 0,58
2,00 0,37 0,38 0,42 0,45
2,25 0,30 0,31 0,34 0,36
2,50 0,25 0,26 0,29 0,32
3,00 0,18 0,21 0,24 0,26
3,50 0,14 0,17 0,20 0,23
4,00 0,09 0,13 0,16 0,19
4,50 0,05 0,09 0,13 0,17
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Figura 22. Dose relativa absorvida pela mama normalizada para as profundidades
entre zero e 4,5 cm em funcdo do espectro de energia para as tensbes de:
25 kVp(m): 28kVp(*); 30 kVp(#&) e 35 kVp(¥).
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4.3 Dose Absorvida pelos Orgéos e Tecidos

A Tabela 7 apresenta os resultados relacionados as doses relativas

absorvidas pela tiredide, coragdo, pulmdo e medula Ossea. Essas doses foram

normalizadas em relacdo a dose absorvida pela mama. Esses resultados foram

obtidos utilizando-se espectros de raios X experimentais (DEALMEIDA et al., 2012),

gue foram gerados utilizando-se tensfes de 25, 28, 30 e 35 kVp.

Tabela 7. Doses relativas absorvidas pela tiredide, coragéo, pulmédo e medula éssea.

Orgéo e tecido

Dose Relativa (%) (x107)

25 kVp 28 kVp 30 kVp 35 kVp
Coracao 1.0 15 2.6 6.6
Medula Ossea 0.7 0.7 0.7 1.0
Pulméo 4.8 6.6 9.5 19.0
Tiredide 59.0 61.0 61.0 61.0
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4.4 Camada Semi-Redutora

Os resultados relacionados a determinacdo das camadas semi-redutoras,
assim como os respectivos valores das energias efetivas e das tensdes usadas,

estdo apresentados na tabela 8.

Tabela 8. Valores das camadas semi-redutoras e o0s respectivos valores das
energias efetivas em funcdo da tenséo aplicada.

Tenséo Energia efetiva Camada semi-redutora
(kVp) (keV) (mm)

60 29,80 2,16 (Al)

80 31,90 2,51 (Al)

120 57,20 0,40 (Cu)

160 61,30 1,02 (Cu)
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5. DISCUSSAO DOS RESULTADOS

O método Monte Carlo é uma técnica que utiliza a amostragem de nameros
randémicos para encontrar solugdes de problemas matematicos ou fisicos de dificil
solucdo analitica. Recentemente, de acordo com a literatura (DEALMEIDA et al.,
2012), o MMC-PENELOPE foi aplicado com o objetivo de reproduzir espectros de
raios X obtidos experimentalmente, considerando-se tensdes de 25, 28, 30 e 35 kVp.
Nesse estudo, DEALMEIDA e colaboradores validaram os seus resultados através
de comparacbes das camadas semi-redutoras obtidas por suas simulacbes e
aguelas obtidas experimentalmente. Esses autores observaram erro de 3,1 % entre
esses resultados e concluiram que o MMC-PENELOPE é dutil em aplicacbes
envolvendo o uso de feixes clinicos nas energias consideradas por eles.

Neste estudo, observou-se que o erro associado a aplicacdo do MMC-
PENELOPE na determinacdo das camadas semi-redutoras obtidas aqui foram
inferiores a 3,0% em relacdo a determinacdo das camadas semi-redutoras obtidas
experimentalmente por Sartoris e seus colaboradores (SARTORIS et al., 2001).
Esse erro pode ser minimizado através da otimizacdo de alguns parametros do
MMC-PENELOPE, como o aumento do tempo de simulacdo, por exemplo. Neste
estudo, a camada semi-redutora foi utilizada para validar o MMC-PENELOPE para
as energias utilizadas em radiognéstico.

Em radioterapia, admite-se um erro de até 5,0% na determinagdo
experimental da dose absorvida (ICRU, 1976). Dessa forma, admitindo-se um erro
da ordem de 3,0% no célculo da dose absorvida em decorréncia do uso de feixes de
raios X em mamografia, considera-se que o MMC-PENELOPE pode ser util em
aplicagdes envolvendo o controle da qualidade em mamografia. Entretanto, iSso nao
exclui a possibilidade de se utilizar essa metodologia considerando-se um tempo de
simulac&o superior a 4,0x10° segundos.

De acordo com as curvas de isodose obtidas neste estudo (Figura 21), a
distribuicdo das doses na superficie da mama variou entre 86 e 103%. As isodoses
com valores elevados de doses relativas estédo associadas a regido da superficie da
mama posicionada proxima ao catodo e aquelas isodoses com valores inferiores de

doses relativas estdo associadas a regido da superficie da mama posicionada
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proxima ao anodo. As regifes da superficie da mama préximas do catodo séo
aquelas que estdo mais proximas da parede toracica do objeto simulador, recebendo
0s maiores valores de doses relativas devido a radiacdo espalhada pelo térax do
objeto simulador. Por outro lado, as regides da superficie da mama proximas ao
anodo possuem valores menores de doses relativas, pois recebem menos radiacdes
espalhadas pela parede toracica do objeto simulador. Além disso, o formato da
mama, a penumbra do campo e a radiacdo espalhada pelo colimador do tubo de
raios X também contribuiram para essa variacao. Entretanto, este estudo nao teve
por objetivo determinar individualmente os fatores que contribuiram para a néo
homogeneidade da distribuicdo da dose na entrada da superficie da mama.

Em mamografia, as doses absorvidas pelos 6rgdos e tecidos sao
decorrentes principalmente das interacdes fotoelétricas. Quando se diminui a tenséo
aplicada ao tubo de raios X, a energia dos fétons de raios X decresce e, portanto,
aumenta-se a probabilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico. Os resultados
obtidos da dose absorvida em funcdo da profundidade da mama mostraram que
variacfes da tensdo no tubo de raios X semelhantes aquelas usadas na rotina de
um servigco de mamografia produz grandes variagdes na dose absorvida pela mama.
De acordo com os dados apresentados na Tabela 6 e Figura 22, observou-se que,
para uma mesma profundidade, a dose absorvida pela mama aumenta quando se
diminui o valor da tenséo aplicada ao tubo de raios X. Por outro lado, a diminui¢édo
do valor da tensdo contribui para a reducdo da dose absorvida por outros 6rgaos e
tecidos (Tabela 7).

De acordo com os resultados apresentados neste estudo, para a tenséo de 35
kVp, observou-se que as doses absorvidas pela tiredide, pulméo, coracdo e medula
Ossea foram 0,061%, 0,019%, 0,0066% e 0,001%, respectivamente. Sechopoulos e
colaboradores (Sechopoulos et al., 2008; Sechopoulos et al.,, 2012), usando o
Método Geant 4 e tensdo de 35 kVp, observaram doses relativa absorvidas pela
tirebide, pulmao, coracdo e medula Ossea de 0,045%, 0,12%, 0,09%, 0,56%,
respectivamente. Entretanto, o0s objetos simuladores considerados por esses
autores, incluindo as dimensfes da mama (mama comprimida com dimensdes de
10,0 cm de comprimento, 10,0 cm de largura e 5,2 centimetros de espessura), sao

diferentes em relacdo aqueles usados neste estudo.
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De acordo com a ICRP, ndo existe um limiar de dose para a ocorréncia dos
efeitos estocasticos (ICRP, 1977). Recentemente, foi realizada uma discussdo sobre
a possibilidade de se aumentar o risco de cancer da tiredide em funcdo da dose
absorvida decorrente da realizacdo de exames mamograficos (Sechopoulos et al.,
2012). Entretanto, os resultados obtidos de estudos epidemiolégicos né&o
confirmaram essa suposi¢ao (BUZZI, 2012).

Pelo que foi exposto, os resultados obtidos neste estudo podem ser
importantes para futuros estudos epidemiologicos. Além disso, os resultados obtidos
neste estudo mostraram a viabilidade do uso do MMC-PENELOPE na rotina do
controle da qualidade em radiodiagnostico.
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6. CONCLUSAO

Os resultados obtidos neste estudo promoveram a disponibilizacdo de
informacdes adicionais sobre as doses aborvidas pela tireéide, coracdo, pulméo e
medula Ossea, que podem ser importantes para estudos epidemiolégicos
envolvendo os efeitos das radiacdes ionizantes. Além disso, essas informacdes
também séo relevantes para o armazenamento de informacdes relacionadas a dose
absorvida por érgaos e tecidos do paciente, decorrentes da realizacdo de exames
mamograficos.

De acordo com a metodologia utilizada neste estudo para validar o MMC-
PENELOPE, um erro inferior a 3,0 % foi associado a determinacdo das doses
absorvidas por 6rgaos e tecidos decorrentes da mamografia. Portanto, além das
informacdes adicionais relacionadas as doses absorvidas nos procedimentos de
mamografia, os resultados obtidos neste estudo mostraram a viabilidade do uso do

MMC-PENELOPE na rotina do controle da qualidade em radiodiagnadstico.
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