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Espectrometria de raios X em mamografia aplicada
a protecao radiolégica

Roseli Kunzel

Resumo

Neste trabalho foram efetuadas medicoes de espectros de raios X espalhados por um
objeto simulador de mama em uma unidade de mamografia clinica para as combinacoes
alvo/filtro Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh e tensoes de aceleracao do tubo de 25 e 30 kV.
Os espectros de raios X foram registrados por um detector CdggZng;Te (CZT) para
angulos de espalhamento entre 30 e 165°. Os métodos de medicao e corregao dos
espectros experimentais foram avaliados a partir da comparacao entre os valores de
kerma no ar e camada semi-redutora calculados a partir dos espectros de raios X
corrigidos com aqueles obtidos a partir de medicoes efetuadas com uma camara de
ionizacao em uma unidade de mamografia nao-clinica. As formas dos espectros de
raios X experimentais obtidos nesta unidade nao-clinica, devidamente corrigidos, foram
comparadas aos espectros de raios X simulados utilizando-se modelos semi-empiricos e
de Monte Carlo publicados na literatura. Os espectros de raios X relativos aos feixes
primarios no equipamento clinico foram simulados utilizando-se modelos semi-empiricos
normalizados para os valores de kerma no ar obtidos a partir de medigoes efetuadas
com uma camara de ionizacao. Os espectros de raios X espalhados obtidos no sistema
de raios X clinico foram caracterizados a partir da determinacao da camada semi-
redutora e da energia média do espectro. Valores de kerma no ar, equivalente de dose
ambiente, dose efetiva e fracao de espalhamento foram calculados a partir dos espectros
de raios X experimentais corrigidos para as trés combinagoes alvo/filtro disponiveis no
equipamento clinico. Coeficientes de conversao médio de kerma no ar para equivalente
de dose ambiente e de kerma no ar para dose efetiva também foram calculados para
os espectros de raios X espalhados produzidos pelas combinagdes alvo/filtro Mo/Mo,
Mo/Rh e W/Rh. Os resultados obtidos neste trabalho mostram que para os espectros

de raios X espalhados o equivalente de dose ambiente fornece uma superestimativa do



valor da dose efetiva por um fator de aproximadamente 5 na regiao de energia utilizada
em mamografia. Os resultos também mostram que os valores de fragao de espalhamento
obtidos para a combinagdo W/Rh sdo maiores que aqueles obtidos para as combinagoes
Mo/Mo e Mo/Rh. Os resultados obtidos neste trabalho podem ser usados para avaliar
a concordancia com os limites de dose estabelecidos por normas regulamentadoras
proximos a uma unidade clinica de mamografia e no calculo de barreiras protetoras
mais realisticas em mamografia. A influéncia de diferentes combinagoes alvo/filtro na
espessura da barreira protetora em uma unidade de mamografia clinica também podem

ser avaliados.



X-ray spectroscopy in mammography applied to
radiological protection

Roseli Kunzel

Abstract

In this work, scattered x-ray distributions were produced by irradiating a tissue
equivalent phantom under clinical mammographic conditions by using Mo/Mo, Mo/Rh
and W/Rh anode/filter combinations, for 25 and 30 kV tube voltages. Energy spec-
tra of the scattered x-rays have been measured with a CdggZng;Te (CZT) detector
for scattering angles between 30 and 165°. Measurement and correction process have
been evaluated through the comparison between the values of HVL and air kerma
calculated from the corrected spectra and measured with an ionization chamber in a
nonclinical x-ray system with a W/Mo anode/filter combination. The shapes of the
corrected x-ray spectra measured in the nonclinical system were also compared with
those calculated using semiempirical and Monte Carlo models published in the litera-
ture. The primary x-ray spectra in the clinical unit used in this work was calculated by
using semiempirical models published in the literature normalized to air kerma values
measured with an ionization chamber. Scattered x-ray spectra measured in the clinical
x-ray system have been characterized through the calculation of half value layer (HVL)
and mean photon energy. Values of air kerma, ambient dose equivalent and effective
dose have been evaluated through the corrected x-ray spectra. Mean conversion coef-
ficients relating the air kerma to the ambient dose equivalent and to the effective dose
from the scattered beams for Mo/Mo, Mo/Rh and W/Rh anode/filter combinations
were also evaluated. Adicionally, the scatter fractions has been evaluated through the
measured spectra. Results show that for the scattered radiation beams the ambient
dose equivalent provides an overestimate of the effective dose by a factor of about 5 in
the mammography energy range. Results also show that the values of the scatter frac-
tion are higher for the W/Rh anode/filter combination than for Mo/Mo and Mo/Rh.

These results can be used in the control of the dose limits around a clinical unit and



vii

in the calculation of more realistic protective shielding barriers in mammography. The
influence of different anode/filter combinations on the shielding material thickness in

the mammography energy range can also be evaluated.
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Capitulo 1

Introducao

A manutencao dos niveis de radiacao ionizante abaixo dos limites exigidos pelas
normas nacionais e internacionais é um tema amplamente discutido na literatura. A
publicagao de nimero 60 da International Commission on Radiation Protection (ICRP
60) [1] exige que sejam implantados métodos de otimizagao que garantam que o ptiblico
exposto esteja submetido aos menores niveis de radiacao possiveis, levando-se em conta
fatores sociais e economicos. A protecao radioldgica durante a utilizacao de fontes de
radiacao ionizante deve ser adequada a estas exigéncias. Para isso, paredes, biom-
bos, visores, tetos e pisos de salas utilizadas em radiologia diagnéstica, radioterapia
e medicina nuclear devem ser corretamente dimensionados e revestidos com materiais
atenuadores que garantam que os niveis de radiagao em suas adjacéncias sejam com-
pativeis com os limites de dose para o tipo de publico ocupante da area em questao.

A publicacao de numero 116 do National Council on Radiation Protection and
Measurements (NCRP 116) [2] estabelece um limite de 5 mSv de dose anual para areas
controladas e 1 mSv/ano para dreas nao controladas. No Brasil a Portaria Ministerial
de niimero 453 [3] adotou limites semelhantes.

Em aplicagoes radioldgicas, a radiagao ¢ composta compreende as componentes
priméria e secundaria. A radiagao priméria é aquela emitida diretamente pelo tubo de
raios X usada para produzir a imagem. A componente secundaria consiste de fotons
espalhados pelo proprio paciente, pelo sistema receptor de imagens e pela radiacao de
fuga produzida no anodo e transmitida através da cipula do tubo de raios X (Figura

1.1). A intensidade da radiacdo espalhada é funcdo do angulo de espalhamento, da

1
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técnica radiolégica utilizada (kVp, mAs), da localizacao do feixe no corpo do paciente
e da forma e tamanho do paciente.

Para o cédlculo da espessura de uma barreira primdria é necessario conhecer a dose
priméria medida a 1 metro do ponto focal, a fracao de ocupagao de ambientes adja-
centes, o fator de uso do feixe primario na barreira em questao e a transmissao dos
fotons de raios X pelo material atenuador. No caso de barreiras secundarias além destes
parametros é necessario também conhecer a fracdo de espalhamento [4,5]. A fragao
de espalhamento é definida como a razao entre a dose relativa a radiacao espalhada
a 1 m do centro do paciente e a dose correspondente a radiagao primaria a 1 m do
ponto focal do tubo de raios X, para um feixe priméario incidente de area conhecida.
Assume-se que o equivalente de dose devido a radiacao espalhada varia linearmente
com a area irradiada pelo feixe primario. A drea do campo primario é adotada como
a area do receptor de imagens na distancia do ponto focal a imagem (SID -Source to
image distance) [4].

O calculo de barreiras protetoras para salas onde sao operados equipamentos de
raios X deve levar em consideragao a contribuicao da radiacao primaria, radiacao es-
palhada e radiagao de fuga. A intensidade da radiacao de fuga é muito baixa na regiao
de mamografia e pode ser desprezada [4,5]. Além disso, a intensidade do feixe primdario
¢é reduzida substancialmente devido a atenuagao dos fétons pelo paciente,pelo recep-
tor de imagens e pelas estruturas que suportam o receptor de imagens. No entanto,
dependendo da &area do feixe priméario parte do feixe pode nao ser interceptados pelo
paciente ou pelos dispositivos acoplados ao tubo de raios X. Deve-se entao projetar bar-
reiras primarias e secundarias de forma a limitar a intensidade da radiacao primaria e
espalhada, respectivamente, a niveis aceitaveis em regioes adjacentes a salas onde sao
operados equipamentos de raios X (figura 1.1) [6-8].

A norma NCRP 49 [9], publicada em 1976, serviu de base durante longo tempo na
elaboracao de projetos de salas radioldgicas para diversas modalidades diagndsticas.
Esta norma, no entanto apresentava-se desatualizada em face as novas tecnologias
aplicadas no desenvolvimento de equipamentos e a reducao dos limites de dose pu-
blicados pelas normas ICRP 60 e NCRP 116 [1,2]. Além disso, os dados relativos a

mamografia ndo eram contemplados nesta publicagdo. Recentemente, o NCRP 49 [9]
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Figura 1.1: Ilustragao das componentes da radiacao que devem ser levadas em consi-

deragao no célculo de barreiras protetoras (adaptado da norma NCRP 147 [4]).

passou por um processo de reformulacao a fim de se adequar aos novos limites de dose
estabelecidos bem como contemplar as demais modalidades diagndsticas nao inclusas
nesta publicacao. Esse processo de reformulacao resultou na publicacao de niimero 147
do National Council on Radiation Protection and Measurements (NCRP 147) [4].

Os dados de fracao de espalhamento na regiao de mamografia apresentados na
NCRP 147 [4] foram obtidos por Simpkin (1996) [5] a partir de medidas de radiagao
espalhada realizadas com camara de ionizacao sem levar em consideracao a distribuicao
espectral da radia¢ao. Os dados apresentados por Simpkin (1996) [5] referem-se a tubos
com anodo e filtro de molibdénio para diferentes angulos de espalhamento e intensidade
do feixe primario. De acordo com a NCRP 147 [4] as diferencas nas condigoes de
blindagem para salas que dispéem de equipamentos com anodo de molibdénio (Mo),
rédio (Rh) ou tungsténio (W) com filtros de Mo, Rh e aluminio (Al) para tensoes de
operacao do tubo menores que 35 kV nao sao significativas.

Costa e colaboradores (1999, 2002) [10,11] propuseram um modelo otimizado para
o calculo de barreiras protetoras levando em conta a distribuicao espectral da radiacao.
Apesar desta metodologia ter apresentado resultados consistentes quando aplicada a
diversas modalidades diagnoésticas, foram adotadas algumas aproximacoes no processo

de calculo das curvas de atenuacao. Estas aproximacoes foram necessarias, principal-
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mente, devido a inexisténcia, na literatura, de muitas das informacoes necessarias aos
calculos. Uma das informacgoes de grande importancia para o cdlculo correto das cur-
vas de atenuacao para barreiras secundarias, segundo o modelo proposto, consiste em
conjuntos de espectros espalhados associados a espectros incidentes conhecidos, para
diferentes modos operacionais e angulos de espalhamento. Para a regiao de radiologia
convencional, esta deficiéncia de informagoes foi contornada utilizando-se tabelas de
espectros espalhados medidos por Fehrenbacher e colaboradores [12] e associando-os a
espectros primdrios gerados pelo modelo semi-empirico de TBC [13]. Apesar de nao
serem espectros diretamente relacionados, esta aproximagao permitiu a aplicacao e a
validacao do modelo. No entanto, na regiao de mamografia a validacao da metodolo-
gia proposta nao foi possivel por nao terem sido encontrados, na literatura, dados
espectrais adequados para a aplicagao em questao.

A verificagdo dos niveis de restrigao de dose em uma unidade radiolégica é efetuada
com base nos valores obtidos para as grandezas de protecao radioldgica definidas por
normas internacionais. Dois tipos de grandezas foram introduzidos especificamente
para serem usadas em protecao radioldgica: as de protecao, definidas pela International
Comission on Radiological Protection (ICRP) e as operacionais, pela International
Commission on Radiation Units and Measurements (ICRU). O conjunto de grandezas
de protegao definidas pela ICRP 60 [1] inclui o equivalente de dose no érgao ou no
tecido (Hr) e a dose efetiva (E,), que corresponde a soma ponderada dos valores de
equivalentes de dose sobre todos os érgaos ou tecidos do corpo humano. O célculo
das grandezas de protecao é complexo pois depende do conhecimento da dose média
absorvida pelos érgaos radiosensiveis no corpo humano, do fator de sensibilidade de
cada érgao a radiacao ionizante e da posicao do individuo exposto em relacao a fonte.
Por outro lado, o conjunto de grandezas operacionais definidas pela publicacao nimero
39 [14] da ICRU sao o equivalente de dose ambiente (H*(d)) e o equivalente de dose
direcional (H*(d,{2)) para a monitoracao de area e o equivalente de dose pessoal (H,(d))
para a monitoragao individual. A grandeza equivalente de dose ambiente, H*(d), para
um ponto de interesse em um campo de radiagao real, é o equivalente de dose que seria
produzido por um campo alinhado e expandido na esfera da ICRU a uma profundidade

d, no raio oposto ao sentido do feixe de radiacao incidente. O valor recomendado para
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d é de 10 mm para radiacao penetrante e 0,07 mm para radiacao de baixa penetracao.
Particulas «, particulas 8 com energia inferior a 2 MeV e fétons com energia inferior
a aproximadamente 12 keV s@o considerados radia¢do de baixa penetragao [15]. As
grandezas operacionais foram introduzidas com o objetivo de fornecer uma estimativa
ou um limite superior para o valor das grandezas de protecao relacionadas para o caso
de irradiacao por fontes externas ao corpo humano [15].

A dose efetiva conforme definida na norma ICRP 60 [1] tem sido implementada
na legislagdo de muitos paises e recomendada para verificar os limites de exposigao
devido a radiacao ionizante para trabalhadores com radiacao e para o publico. Esta
também é a grandeza recomendada pela norma NCRP 147 [4]. No Brasil, a portaria
do Ministério da Satde de nimero 453 [3] recomenda a utilizacao da grandeza opera-
cional equivalente de dose ambiente para verificar os niveis de restricao de dose em
monitoragao de area. As grandezas equivalente de dose ambiente e dose efetiva nao
sao diretamente mensuraveis mas podem ser calculadas a partir de grandezas fisicas
fundamentais. Para o caso de fétons, a grandeza fisica fundamental é a dose absorvida,
que é numericamente igual ao kerma no ar para energias na faixa utilizada para radio-
diagnéstico quando o meio é o ar. A relacgao entre o kerma no ar e o equivalente de dose
ambiente e a dose efetiva depende do espectro de raios X, uma vez que os coeficientes
de conversao de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e dose efetiva variam
significativamente com a energia dos fotons na faixa utilizada em mamografia ICRU
57 [16]. A andlise espectral permite verificar a relagao entre as grandezas equivalente
de dose ambiente e dose efetiva para os espectros de raios X primaérios e espalhados
em mamografia. Valores para os coeficientes de conversao médios de kerma no ar para
equivalente de dose ambiente e dose efetiva, respectivamente, poderao ser calculados a
partir dos espectros de raios X [17-20]. Esse tipo de informacao é importante para o
calculo de barreiras protetoras na regiao de energia utilizada em mamografia uma vez
que os limites de dose sao estabelecidos em termos da grandeza dose efetiva e o célculo
de uma barreira protetora deve ser realizada em termos da grandeza kerma no ar [4].
Uma descricao mais completa das grandezas de protecao e operacionais apresentadas
nesta secao é fornecida no anexo B.

O espectro de energia emitido por um sistema de raios X é um fator importante
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para a andlise do seu desempenho. Historicamente as propriedades espectrais tém sido
estimadas com base no valor da camada semi-redutora [21,22] medida com camara de
ionizagao para um dado valor de tensao. Embora a medida da camada semi-redutora
seja relativamente simples, seu valor representa apenas uma medida indireta das pro-
priedades espectrais de um sistema [23]. A distribuigao espectral representa uma me-
dida fundamental da qualidade do feixe de raios X e o seu conhecimento ¢ necessario
para otimizar a qualidade da imagem, reduzir a dose de radiacao recebida pelo pa-
ciente, pessoal clinico e técnico bem como projetar detectores de radiagao, avaliar a
resposta de dosimetros e validar modelos numéricos utilizados para simular espectros
teoricos.

A espectroscopia de raios X na regiao de mamografia em equipamentos clinicos
apresenta dificuldades devido as restricoes geométricas do sistema e a alta fluéncia
de fétons que atingem o detector. A distancia tipica entre o ponto focal e o sistema
receptor de imagens é de 60 cm. A essa distancia, a alta fluéncia de fétons que atingem
o detector resulta na distorcao do espectro medido devido ao empilhamento de pulsos.
Dessa forma, o nimero de fétons que atingem o detector deve ser limitado a fim de
prevenir o empilhamento de pulsos. As seguintes técnicas experimentais tem sido

utilizadas para limitar o nimero de fétons que atingem o detector:
e Operar o tubo de raios X no modo de fluoroscopia (modo de baixa corrente);

e Utilizar colimadores com pequenas aberturas e/ou utilizar longas distancias entre

o ponto focal e o detector a fim de limitar o angulo sélido.

Em unidades mamograficas clinicas, no entanto, essas técnicas sao impossiveis de
ser executadas, a excecao do uso do colimador. Os motivos pelos quais essas técnicas
nao podem ser aplicadas em mamografia sdo os seguintes: (1) a maioria das unidades
mamograficas nao possui o modo fluoroscopia disponivel e (2) é impossivel utilizar
grandes distancias foco-detector devido a presenca do receptor de imagens.

Medigoes de espectro de raios X na faixa de mamografia com detectores de germanio
(detectores de germanio hiperpuro ou germanio litio) e silicio litio (Si(Li)) foram rea-
lizadas por vérios pesquisadores [24-27]. Nesses trabalhos o espectro de raios X foi

obtido utilizando-se baixas correntes pela modificacao do gerador do tubo de raios X
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e/ou usando uma longa distancia foco-detector.

O espectrometro Compton e o espectrometro de difracao tem sido utilizados como
alternativas para medidas de espectro de raios X em unidades mamograficas sob condigoes
clinicas. O espectrometro Compton mede o espectro espalhado por um objeto colocado
no feixe de raios X primario, a um dado angulo com relacao a direcao deste feixe. O es-
pectro espalhado é medido com detectores de germéanio hiperpuro (HPGe). O espectro
de raios X primario é calculado a partir do espectro espalhado medido usando as ex-
pressoes para o espalhamento Compton e as segoes de choque de Klein-Nishina [28-30).

Com o espectrometro de difracao os fétons do feixe primario sofrem difracao ao
incidirem em um cristal que possui uma dada curvatura. Os raios X difratados sao
registrados por uma tela intensificadora com um dispositivo acoplado de carga (CCD)
[31,32]. O angulo de difragao determina a energia dos raios X detectados.

Embora a determinacao do espectro utilizando-se os métodos de espalhamento
Compton e difracao de raios X possam ser aplicados de maneira eficiente em unidades
mamograficas clinicas o limitado tempo de uso de equipamentos utilizados para fins de
diagodstico e a precisao necessaria na montagem do experimento dificultam a aplicagao
destas técnicas.

Recentemente detectores de CdZnTe (CZT) e fotodiodo PIN de silicio vem sendo
utilizados para fins de espectroscopia em tubos de raios X clinicos na faixa de mamo-
grafia [33-37]. A vantagem do uso desses detectores para aquisi¢io de espectros é que,
em geral, eles possuem um pequeno tamanho o que faz com que a sua eficiéncia para
deteccao de raios X seja limitada [38]. A principal dificuldade no uso destes equipa-
mentos esta no alinhamento entre o ponto focal e o detector, devido a inclinacao do
tubo de raios X nos mamaografos [39].

Dada a necessidade do conhecimento da distribuicao espectral e a complexidade de
se realizar medicoes de espectro em equipamentos mamograficos em condigoes clinicas,
modelos semi-empiricos [13,40-42] ou empiricos [43] foram propostos para gerar espec-
tros tedricos como funcao dos parametros de operacao do tubo de raios X e da com-
binagao alvo/filtro. Modelos baseados em métodos de Monte Carlo também se apresen-
tam como alternativa para simulacao de espectros teéricos [44-46]. Os métodos semi-

empiricos e empiricos foram avaliados a partir da comparacao dos espectros tedricos
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simulados com medig¢oes de espectros experimentais obtidos em equipamentos especiais

utilizados em laboratério [27].

1.1 Objetivos do trabalho

O objetivo deste trabalho é apresentar resultados relativos a espectroscopia de raios
X na regiao de energia utilizada em mamografia aplicada a protecao radiolégica. Com
essa finalidade foram efetuadas medigoes de espectros de raios X primarios e espalhados
em um equipamento clinico para angulos de espalhamento entre 30 e 165 graus para
trés combinagoes de anodo/filtro: Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh. O método de medigao e
corregao dos espectros experimentais sera validado com base nos espectros de raios X
primarios obtidos em um equipamento nao clinico com anodo de tungsténio e filtracao
adicional de molibdénio. As formas dos espectros primarios gerados pelo equipamento
nao clinico serao comparadas com as de espectros tedricos gerados por modelos semi-
empiricos e modelos de Monte Carlo.

A partir dos espectros de raios X espalhados obtidos no equipamento clinico serao
calculados valores de equivalente de dose ambiente e dose efetiva. A relacao entre
as grandezas equivalente de dose ambiente e dose efetiva sera avaliada para os feixes
de raios X primarios e espalhados. Serao determinados ainda coeficientes de conversao
médio de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e dose efetiva para os espectros
de raios X primarios e espalhados gerados no equipamento clinico.

No Capitulo 2 os equipamentos de raios X, detectores de radiacao e objetos simu-
ladores de mama utilizados neste trabalho serao apresentados. A metodologia empre-
gada na medicao e correcao dos espectros experimentais sera apresentada e discutida,
assim como a metodologia utilizada para o calculo de parametros quantitativos, tais
como camada semi-redutora, energia média, kerma no ar, dose efetiva, equivalente
de dose ambiente e fracao de espalhamento. Além disso, sera definida a metodologia
empregada na simulagao dos espectros tedricos.

No capitulo 3 a validacao do método de medicao e de correcao dos espectros expe-
rimentais serd apresentada. Sera avaliada a relagao entre as grandezas equivalente de

dose ambiente e dose efetiva. Adicionalmente serao apresentados valores de coeficientes
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de conversao médio de kerma no ar para equivalente de dose ambiente. Finalmente,
serao apresentados valores de fracao de espalhamento para as trés combinagoes de
anodo/filtro utilizadas neste trabalho.

No capitulo 4 sera apresentada uma discussao dos resultados obtidos e um exemplo
de aplicagao dos resultados no calculo de barreiras protetoras.

No capitulo 5 as conclusoes e as perspectivas futuras deste trabalho serao apresen-

tadas.



Capitulo 2

Materiais e Métodos

Neste capitulo serao apresentados os materiais e os métodos utilizados para a
obtencao dos espectros de raios X apresentados neste trabalho. Os espectros foram
obtidos em um equipamento clinico da marca Siemens Mammomat 3000 Nova com
anodos de molibdénio e tungsténio e em um equipamento nao clinico com anodo de
tungsténio, adaptado neste trabalho com filtros de molibdénio a fim de produzir um
espectro com caracteristicas semelhantes ao usado em mamografia. A espessura de
molibdénio necessédria para a adaptacao do equipamento nao clinico foi determinada a
partir de medicoes de camada semi-redutora com uma camara de ionizacao.

Os espectros de radiagao foram registrados por um detector fotodiodo PIN de silicio
e um detector de CdggZng;Te (CZT) no equipamento nao clinico e por um detector
CZT no equipamento clinico. Foram obtidos espectros para diferentes combinagoes
de anodo/filtro, diferentes objetos simuladores de mama, diferentes dreas de campo
primario incidentes no objeto simulador e angulos de espalhamento.

Medigoes de espectros de raios X relativos ao feixe primario foram possiveis apenas
no equipamento nao clinico. Dessa forma, os feixes de radiagao relativos aos feixes
primérios no equipamento clinico foram simulados a partir de modelos semi-empiricos

publicados na literatura e a partir de métodos de Monte Carlo.

10
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2.1 Materiais utilizados

2.1.1 Sistemas de raios X

a. Equipamento clinico da marca Siemens modelo Mammomat 3000Nova. O tubo de
raios X ¢é do tipo Pantix 40 MoW com duplo anodo, acoplado a um gerador de alta
freqiiéncia. Este equipamento possui as seguintes combinagbes de anodo/filtro:
Mo/30pum Mo, Mo/25um Rh e W/50pum Rh. As dimensdes nominais dos pontos
focais e a inclinagao do anodo sao: 0.15 mm com inclinagao de 20 graus (foco
fino, poténcia de 0.7 kW para o molibénio e 0.85 kW para o tungsténio) e 0.3 mm
com inclinac¢ao de 13 graus (foco grosso, poténcia de 3.75 kW para o molibénio
e 4.7 kW para o tungsténio), respectivamente. A tensdo de operacao varia de
23 a 35 kV, com incrementos de 1 kV. O produto corrente x tempo (mAs) varia
de 2 a 710 mAs. A distancia entre o ponto focal e o receptor de imagens é de

65 cm. Este equipamento pertence ao Hospital Universitario da Universidade de

Sao Paulo (HU-USP).

b. Sistema de raios X industrial da marca Philips composto por um tubo de raios
X modelo MCN 323 acoplado a um gerador de potencial constante, modelo MG
325 e a uma unidade de controle do tipo MGC 40. O tubo de raios X possui
anodo de tungsténio e pontos focais de 1,2 mm (0,96 kW) e 4 mm (4,2 kW). A
inclinagao do anodo é de 22 graus. A tensao de aceleracao aplicada ao tubo varia
entre 15 e 320 kV e a corrente entre zero e 45 mA. Este equipamento pertence

ao Instituto de Eletrotécnica e Energia da Universidade Sao Paulo (IEE-USP).

2.1.2 Detectores de radiacao

a. Monitor de radiagdo modelo 9015 da marca Radcal Corporation. Este instru-
mento pode ser acoplado a varias camaras de ionizacao. Neste trabalho foi uti-
lizada a camara de ionizacdo 10x5-6M. Esta camara possui volume ativo de 6 cm?
e foi especialmente projetada para operar na faixa de mamografia.O intervalo de

dose medida por este equipamento vai de 0,01 uGy a 600 Gy.

b. Espectrometro de raios X com detector fotodiodo PIN de silicio da marca Amptek



2.1. Materiais utilizados 12

(Amptek Co). Um diagrama de blocos do sistema de deteccao estd ilustrado na
Figura 2.1 e é constituido pelos seguintes médulos: detector e pré-amplificador
modelo XR-100CR, amplificador e fonte de alimentacao modelo PX2CR, ana-
lisador multicanal modelo MCA 8000A e microcomputador com programa de
aquisicao de dados PMCA. O fotodiodo PIN de silicio possui area sensivel de

7 mm?

e espessura da camada de deplecao de 300 um. O detector e o pré-
amplificador estao montados sobre um substrato refrigerado termoelétricamente
utilizando células Peltier e sao mantidos a uma temperatura de aproximada-
mente -30°C. O conjunto detector e pré-amplificador é hermeticamente fechado e
o sistema possui uma janela de berilio com espessura de 25 ym. O amplificador
tem como funcao amplificar os pulsos de tensao provenientes do pré-amplificador.
Além disso, o amplificador incorpora um circuito que faz a discriminacao dos pul-
sos de acordo com o tempo de subida chamado RTD (Rise Time Discriminator).
Quando o RTD esta ligado, pulsos com tempo de subida muito longo sao rejeita-
dos pelo amplificador, e o espectro medido apresenta uma melhor resolucao em
energia. O analisador multicanal converte os sinais analégicos provenientes do
amplificador em digitais e distribui estes sinais em varios canais, de acordo com
a altura dos pulsos analdgicos. A leitura dos dados obtidos é feita a partir de

um microcomputador. O controle e o gerenciamento das aquisigoes € realizado

utilizando-se um programa computacional fornecido pelo fabricante (PMCA).

c. Espectrometro de raios X com detector de Telureto de CAdmio com Zinco, Cdy 9Zng ; Te
(CZT) da marca Amptek (Amptek Co). Da mesma forma que o detector foto-
diodo PIN de silicio este equipamento também possui a configuragao represen-
tada na Figura 2.1, constituido pelos seguintes componentes eletronicos: detector
e pré-amplificador modelo XR-100T-CZT, amplificador e fontes de alimentagao
modelo PX2T-CZT, analisador multicanal modelo MCA 8000A e microcomputa-
dor (notebook ou desktop) com programa de aquisi¢ao de dados PMCA. O detector
CZT possui dimensoes nominais de 3 mm x 3 mm de area e 2 mm de espessura.

O detector e o pré amplificador estao montados sobre um substrato refrigerado
por efeito termoelétrico utilizando células Peltier a uma temperatura de -30°C. O

detector e o pré-amplificador sao isolados hermeticamente e o sistema possui uma
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Figura 2.1: Diagrama de blocos do sistema eletronico que constitui os detectores foto-

diodo PIN de silicio e CZT.

janela de berilio de 250 pm de espessura. O amplificador deste sistema também

possui o circuito RTD, e o analisador multicanal utilizado é o mesmo que para o

fotodiodo PIN. Da mesma forma que para o fotodiodo PIN de silicio, o controle

e o gerenciamento durante a aquisicao do espectro sao efetuados utilizando-se o

programa computacional PMCA.

Os instrumentos descritos nos itens a, b e ¢ sao equipamentos compactos e podem ser

facilmente transportados para a realizacao de pesquisa de campo.

2.1.3 Objetos simuladores de mama

a. Objeto simulador de mama (phantom) feito com o composto tipo BR-12, fab-

ricado pela Nuclear Associates. BR-12 é a denominacao da formulagdo de um

tipo de resina de epoxi que reage aos raios X no intervalo de energia utilizado em

mamografia da mesma forma que os tecidos da mama. A formulagao do material

contém 75,07% dos dtomos de carbono, 10,16% de oxigénio, 11,6% de hidrogénio,

1,23% de nitrogénio, 0,67% de calcio e 1,17% de cloro. O objeto é composto por
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3 blocos com 2 ¢cm de espessura, 2 blocos com 1 cm de espessura e 1 bloco com

0,5 cm de espessura. A 4rea nominal do objeto ¢ 12,5 x 10 cm?.

. Objeto simulador de mama feito de PMMA (acrilico) com dimensoes de 9 cm x
9 cm x 9 cm, cuja composicao atomica é de aproximadamente 8% de hidrogénio,
60 % de carbono e 32% de oxigénio. Este objeto é utilizado para medidas de

espalhamento em levantamentos radiométricos.

2.1.4 Colimadores

a. Colimadores de chumbo revestidos com ago inoxidavel com 16,5mm de espessura

posicionados na saida do sistema de raios X nao clinico da marca Philips. Esses
colimadores possuem o formato de um tronco de cone e foram utilizados como
delimitadores do campo de radiacao. A area do campo produzido por estes

colimadores a distancia de 1 m do ponto focal varia entre 60 e 400 cm?.

. Colimadores de tungsténio utilizados em frente ao detector com aberturas que

variam entre 25 pym e 2 mm e espessura que varia entre 1 e 2 mm, fabricados pela

Amptek (Amptek, Inc.).

2.1.5 Filtros

a. Filtros de Molibdénio constituido por laminas com 99,99 % de pureza da marca

Goodfellow, espessura de 0,01 mm e drea nominal de 5 x 5 cm?.

b. Filtros de aluminio com pureza de 99,99 %, marca Nuclear Associates e Radcal

Corporation, com espessuras que variam entre 0,05 e 0,1 mm e area nominal de

10 x 10 em?.

2.2 Caracterizacao dos sistemas de raios X

2.2.1 Adaptacao do sistema nao clinico para mamografia

O espectro de raios X produzido por um sistema de mamografia com anodo de

molibdénio é composto principalmente por radiagao caracteristica emitida em 17,5 e
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19,6 keV. Por outro lado, o espectro de raios X emitido por um tubo com anodo de
tungsténio, na regiao de energia utilizada em mamografia, é formado principalmente
por radiagao continua (Bremsstrahlung) (Figura 2.2). Para que o espectro produzido
por um tubo de raios X com anodo de tungsténio possa ser utilizado em mamografia é
necessario utilizar filtros com bordas de absor¢ao (K-edge) em energias apropriadas a
fim de subtrair do espectro a parcela de fétons acima de uma dada energia que degrada
a imagem e a parcela da radiacao de baixa energia que aumenta a dose de radiacao
recebida pela paciente e que nao contribui para a formagao da imagem [47-52].

Os filtros com borda K de absorc¢ao (K-edge) sao praticamente transparentes aos
raios X com energias imediatamente inferiores a borda, enquanto que aqueles com
energias superiores, como também os raios X de baixa energia, sao altamente atenuados
[22]. Dessa forma, uma janela espectral é produzida imediatamente abaixo da borda K,
e o espectro transmitido ¢ relativamente aumentado na regiao da janela. Na Figura 2.3
estd ilustrado o efeito de uma filtragao adicional de molibdénio no espectro produzido
por um tubo de raios X com anodo de tungsténio. O molibdénio possui a borda K em

20 keV.
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Figura 2.2: Ilustracao de espectros produzidos por tubos de raios X com anodos de
tungsténio e molibdénio. A curva continua ilustra a forma do espectro gerado para um
tubo com anodo de tungsténio e a curva tracejada representa o espectro gerado por

um tubo de raios X com anodo de molibdénio.
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Figura 2.3: Tlustracao do efeito dos filtros de borda K no espectro produzido por um
tubo com anodo de tungsténio. A curva tracejada ilustra a forma do espectro gerado
por um tubo com anodo de tungsténio (Figura 2.2) com uma filtragdo adicional de
molibdénio. Para fins de ilustragao, a curva continua representa o comportamento do
coeficiente de atenuagdo para o molibdénio, com unidades de e¢m?/g, em fungao da

energia dos fétons.

Neste trabalho um tubo de raios X nao clinico, com anodo de tungsténio, foi adap-
tado com filtros de molibdénio para fins de pesquisa na regiao de energia utilizada em
mamografia. O critério adotado para definir a filtracao adicional de molibdénio a ser
utilizada na saida do feixe de raios X foi verificar qual a espessura deste material pro-
duziria valores de camada semi-redutora dentro dos limites recomendados pela Portaria
Ministerial 453 [3] para um tubo de raios X com anodo e filtro de molibdénio.

Para a determinagao da espessura de molibdénio a ser utilizada na saida do feixe
de radiacao produzido pelo equipamento nao clinico, com anodo de tungsténio, foram
efetuadas medicoes de camadas semi-redutoras para diferentes filtracoes adicionais de
molibdénio. A montagem usada para realizar as medicoes esta representada na Figura
2.4, segundo as recomendagoes da norma IEC 1223-3-2 (IEC - International Eletrotech-
nical Comission) [53]. O tubo de raios X foi posicionado na vertical numa altura de

aproximadamente 1,2 m. Um colimador de 17,5 mm de abertura foi colocado na saida
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do sistema de raios X e os filtros de molibdénio posicionados imediatamente apds o
colimador. As folhas de aluminio foram colocadas sobre um diafragma de chumbo com
raio de aproximadamente 4,8 cm, a uma distancia menor que 30 cm do ponto focal. A
camara de ionizacao foi posicionada a 60 cm de distancia do ponto focal. A partir deste
arranjo valores de camadas semi-redutoras, usando filtragoes adicionais de molibdénio,

foram avaliados.

P'-:u_nt-:u Focal

colirmador
Filtraz de hio

= 300 rmm

GO0 rrrm

chia

Figura 2.4: Montagem experimental utilizadas nas medigoes de camada semi-redutora
no equipamento nao clinico, com anodo de tungsténio para diferentes filtragoes adi-

cionais de molibdénio.

Foram realizadas medicoes de exposicao para tensoes entre 23 e 35 kV, corrente de
6,0 mA e o tempo de exposicao foi de 30 segundos. A primeira medida foi realizada
sem nenhuma filtracao adicional de aluminio. Na seqiiéncia, filtros de aluminio com
espessura de 0,05 mm foram adicionados para as demais medicoes a fim de determinar

a espessura necessaria para reduzir pela metade a intensidade da primeira medida sem
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nenhuma filtracao. Cada medida corresponde a uma média de cinco leituras de taxa
de exposicao, com um desvio padrao maximo de 0,8%. A determinacao da camada
semi-redutora foi feita em concordancia com a norma ACR (ACR - American College
of Radiology) [54] a partir da interpolagao de uma fungao semi-logaritmica aos dados

de exposi¢cao medidos.
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Figura 2.5: Valores de camada semi-redutora obtidos com diferentes filtragoes de
molibdénio. As linhas tracejadas correspondem aos limites inferior e superior esta-
belecidos pela Portaria Ministerial de nimero 453 [3]. Em (a) os pontos foram obtidos
utilizando uma filtagao de 0,03 mm Mo, em (b) 0,04 mm Mo, em (c) 0,05 mm Mo e em
(d) 0,06 mm Mo. As linhas continuas foram utilizadas somente para ligar os pontos

experimentais.

De acordo com a portaria Ministerial 453 [3] e a norma ACR [54] o valor minimo
aceito para a camada semi-redutora em um sistema de mamografia com filtragao adi-
cional de 0,03 mm Mo ¢ igual ao valor da tensao aplicada ao tubo dividida por 100

(kV/100). O valor maximo para a camada semi-redutora é dado pelo valor da tensao
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aplicada dividada por 100 e somada de 0,1 mm Al (kV//100 + 0, 1).

Os resultados de camada semi-redutora obtidos para filtracoes adicionais de 0,03
mm Mo, 0,04 mm Mo, 0,05 mm Mo e 0,06 mm Mo de molibdénio estao representados
graficamente na Figura 2.5. Os limites superiores e inferiores estabelecidos estao repre-
sentados pelas linhas tracejadas. Comparando-se as curvas obtidas e as curvas limites
estabelecidas pela Portaria Ministerial de nimero 453 [3], conclui-se que 0,04 mm Mo
é a espessura de molibdénio para a qual os valores de camada semi-redutora estao em
conformidade com a legislacao nacional.

Estabelecida a filtracao de 0,04 mm de molibdénio para a adaptacao do sitema
de raios X a fim de produzir um espectro similar ao usado em mamografia, foram
realizadas medigoes para avaliar a contribuicao do compressor de mama nos valores de
camada semi-redutora. O procedimento experimental utilizado foi o mesmo descrito

acima. Os resultados obtidos a partir destas medigoes estao ilustrados na tabela 2.1.

Tabela 2.1: Valores de camada semi-redutora para uma filtragao adicional de 0,04 mm
de molibdénio com e sem o compressor de mama. Na coluna 4 a diferenca entre os

valores de camada semi-redutora com e sem o compressor de mama ¢ apresentada.

Voltagem camada semi-redutora (mmAl) diferenca
(kV) Sem compressor Com compressor (mm Al)
23 0,290 0,023 0,333 £ 0,022 0,043
25 0,299 £ 0,027 0,341 £ 0,027 0,042
28 0,318 £ 0,025 0,359 £ 0,024 0,041
30 0,327+ 0,029 0,371+ 0,027 0,044
35 0,355 £0,031 0,390 £ 0,030 0,035

Verifica-se que a presenca do compressor de mama aumenta o valor da camada semi-
redutora em no maximo 0,044 mm Al. Os valores de camada semi-redutora obtidos
para este sistema estao em concordancia com as caracteristicas de feixes de raios X
“similares”, para tubos de raios X com anodo de tungsténio e filtragoes adicionais de
molibdénio, rédio ou palddio, definidos pelo Bureau International des Poids et Mesures

[55].
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2.2.2 Equipamento Siemens Mammomat 3000 Nova

A camada semi-redutora (HVL) para os diferentes feixes de raios X primarios foi
determinada a partir de medidas de exposicao com uma camara de ionizacao. A mon-
tagem experimental utilizada estd de acordo com as recomendacoes da norma do Amer-
ican College of Radiology [54]. Foram realizadas medicoes para 25 e 30 kV para as trés
combinagoes de anodo/filtro disponiveis neste equipamento: Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh.

Para a combinagao Mo/Mo também foram efetuadas medicoes para 35 kV.

Tabela 2.2: Valores de camada semi-redutora (mmAl) obtidos no equipamento Siemens
Mammomat 3000 Nova. Na coluna 1 estd especificada a combinagao alvo/filtro, a
tensao de operacao do tubo e o produto corrente x tempo estao especificados nas
colunas 2 e 3, respectivamente. Os valores de camada semi-redutora determinados a

partir dos valores de exposicao medidos se encontram na coluna 4.

Anodo/filtro  Tensao aplicada mAs camada semi-redutora

ao tubo (kV)  (mAs) (mmAl)
Mo /Mo 25 100 0,315 £0,025
30 80 0,374+ 0,014
35 o6 0,405 £ 0,035
Mo/Rh 25 o6 0,380+ 0,014
30 56 0,448 + 0,037
W/Rh 25 56 0,518 0,040
30 o6 0,578 £ 0,021

A primeira medida de exposicao foi realizada sem nenhuma filtracao adicional de
aluminio. Em seguida determinou-se experimentalmente o valor da camada semi-
redutora. Foram entao efetuadas medigoes com filtracao de aluminio ligeiramente in-
ferior ao valor estimado da camada semi-redutora e outra com espessura ligeiramente
superior. Cada medida corresponde a uma média de cinco leituras de taxa de exposigao
com um desvio padrao maximo de 0,2%. O célculo da camada semi-redutora foi efe-
tuado a partir da interpolagao de uma funcao semi-logaritmica aos dados de exposicao
medidos. Os valores de camada semi-redutora obtidos encontram-se na Tabela 2.2.

Os valores de camada semi-redutora satisfazem os valores recomendados pela Portaria
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Ministerial de nimero 453 e se encontram dentro da faixa recomendada pela norma

ACR [54] para as respectivas combinagoes de anodo/filtro.

2.3 Espectroscopia de raios X

2.3.1 Caracteristicas gerais do fotodiodo PIN de silicio

Fotodiodos PIN consitem de um semicondutor com juncao P-N que possuem uma
camada extra de alta resisténcia (i) entre as camadas P e N. Este tipo de dispositivo
apresenta um tempo de resposta curto e baixas correntes de fuga. Embora esses dis-
positivos sejam fabricados como detectores de luz visivel, eles também sao usados para
a deteccao de raios X e gama.

A radiacao incidente no detector interage com os atomos de silicio e produz em
média um par elétron/lacuna para cada 3,62 eV de energia depositada. O campo
elétrico existente na camada de deplecao da o sentido de deslocamento desses porta-
dores que, ao serem coletados, geram um pulso elétrico de amplitude proporcional a
energia depositada no detector. Devido a pequena espessura da camada de deplecao a
eficiéncia de detegao da radiagao depende fortemente da energia [56,57].

Uma das vantagens dos fotodiodos é que, como em geral eles possuem uma area
da juncao P-N muito pequena, sua eficiéncia de detecao para raios X é extremamente
limitada, o que permite que se faca medidas de espectro de raios X de alta intensidade
sem o uso de colimadores do tipo “pinhole’, que dificultam o alinhamento experimental.
A pequena area da juncao P-N também reduz a capacitancia e a corrente de fuga o

que resulta em uma melhor resolugao em energia mesmo a temperatura ambiente.

2.3.2 Caracteristicas gerais do detector de CdZnTe (CZT)

Compostos semicondutores de CdggZng;Te (45 % dos dtomos sao de cadmio, 5%
de zinco e 50% de teltrio) sao obtidos a partir de crescimento de cristais pelo método
HPB (High Pressure Bridgman). O elevado nimero atémico (Z=30 para o Zn, Z=48
para o Cd e Z = 52 para o Te) e a alta densidade do cristal (5,86g/cm?) resultam em

alta eficiencia de deteccao na faixa de energia dos raios X diagnésticos. Além disso,
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esses compostos apresentam alta resistividade, baixas correntes de fuga e boa resolugao
em energia. A pequena drea do detector resulta em boa resolugao espacial [58].

A radiacgao incidente interage com os atomos do CZT criando, em média, um par
elétron/lacuna para cada 5 eV de energia depositada no cristal. Para facilitar o processo
de coleta de cargas produzidas no detector é aplicado ao cristal uma tensao de 400 V.
Para diminuir a corrente de fuga e possibilitar o funcionamento do espectrometro sob
uma tensao de 400 V o detector é refrigerado por efeito termoelétrico utilizando-se
células Peltier.

Uma das principais desvantagens dos cristais CZT é a baixa eficiéncia de coleta de
cargas e o limitado valor do produto mobilidade-tempo de vida das lacunas, impedindo
o seu uso em detectores de grande volume. O baixo valor do produto mobilidade-tempo
de vida das lacunas afeta de forma continua a resolucao espectral a medida que a energia
aumenta. Surgem, deste modo, diversas deformagoes espectrais caracteristicas como
assimetrias nos fotopicos (“cauda”de baixa energia) [34]. Outro problema do cristal de
CZT é o escape de raios X secundarios. Devido ao fato dos raios X caracteristicos do
cadmio e do telurio possuirem energia relativamente alta estes facilmente escapam do

detector.

2.3.3 Calibragao e Resolugao do espectrometro

A calibracao e a determinacao da resolucao do espectrometro sao realizadas a partir
de medicoes de espectros de fontes radioativas padrao emissoras de radiacao X e gama
em energias definidas. Apds a aquisicao do espectro emitido por uma dada fonte, é
realizado um ajuste de gaussianas nos picos de emissao a fim de determinar o canal
representativo do pico e a sua largura a meia altura (FWHM - Full Width at Half Mazi-
mum). Como as fontes radioativas possuem picos de emissao em energias conhecidas, a
correlacao entre a energia do pico com o respectivo canal no espectro medido fornece a
calibracao do espectrometro. Da mesma forma, a resolucao do espectrometro é obtida
a partir da correlagao entre a energia e a largura a meia altura de cada pico.

As fontes radioativas utilizadas neste trabalho foram: 2*'Am, *3Ba, '%°Cd, 5"Co. Essas
fontes possuem espectro com picos de emissao na regiao de energia utilizada na faixa

de mamografia e radiodiagndstico. A Tabela 2.2 apresenta a meia vida dessas fontes
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(em dias), as energias correspondentes as linhas em emissao, o tipo de transigao que

originou a linha e a intensidade relativa com que cada uma destas linhas é emitida.

Tabela 2.3: Caracteristicas das fontes radioativas usadas na calibracao dos detectores®.

Fonte Energia Transicdo  Intensidade Relativa (%)
241Am 11,871 Np(La) 0,66 (0,4)
(157850 dias) 13,761 Np(La2) 1,07 (0,11)
13,946 Np(La1) 9,6 (1,0)
16,816 Np(Lga) 2,5 (0,3)
17,061 Np(Lgs) 1,5 (0,3)
17,505 Np(Lgs) 0,65(0,07)
17,751 Np(Lg1) 5,7 (0,8)
17,992 Np(Lgs) 1,37 (0,24)
20,784 Np(Ln1) 1,39 (0,18)
21,099 Np(L~2) 0,65 (0,12)
21,342 Np(Ly3) 0,59 (0,11)
21,491 Np(Li6) 0,29 (0,04)
26,3448 (0,0002) v 2,4 (0,02)
59,5412 (0,0002) v 35,9 (0,4)
133Ba 30,625 Cs(Ka) 34,9 (0,9)
(3848 dias) 30,973 Cs(Ka1) 64,5 (1,7)
34,92 Cs(Kp3) 5,99 (0,16)
34,987 Cs(Kp1) 11,6 (0,3)
35,252 Cs(Kps) 0,123 (0,005)
35,818 Cs(Kp2) 3,58 (0,09)
35,907 Cs(Kpy) 0,74 (0,03)
53,161 v 2,199 (0,022)
79,6139 (0,0026) v 2,62 (0,06)
80,9971 (0,0014) 5 36,04 (0,27)
1o9Cd 21,708 Ag(Ka3) 0,00122 (0,00005)
(462,6 dias) 21,99 Ag(Ka2) 29,5 (1,1)
22,163 Ag(Ka1) 55,7 (2,0)
24,912 Ag(Kgs) 4,76 (0,17)
24,943 Ag(Kgr) 9,2 (0,3)
25,144 Ag(Kgs) 0,067 (0,003)
25,511 Ag(Kpq) 0,487 (0,024)
88,04 (0,05) 7) 3,61 (0,10)
57Co 6,391 Fe(Kq) 16,4 (0,8)
(271,79 dias) 6,404 Fe(Kqa1) 32,6 (1,6)
7,058 Fe(Kg3) 1,99 (0,10)
7,058 Fe(Kp1) 3,88 (0,19)
14,41300 (0,00015) v 9,16 (0,15)
122,0614 (0,0004) v 85,60 (0,17)
136,4743 (0,0005) v 10,68 (0,08)

(*) Proveniente do Banco de dados do NIST [59].
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As curvas de calibragao obtidas com os fotodiodo PIN de silicio e com o detector
CZT mostradas na Figura 2.6 evidenciam a dependéncia linear entre canal e energia

para ambos os detectores.
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Figura 2.6: Retas de calibragao para os detectores PIN e CZT. Em (a) estd ilustrada

a curva de calibragao obtida para o fotodiodo PIN e em (b) para o detector CZT.

Tabela 2.4: Comparagao entre os valores de largura a meia altura (FWHM) obtidos
com os detectores fotodiodo PIN de silicio e CZT. Na coluna 1 esta especificada a
energia, nas colunas 2 e 3 a FWHM obtida com os detectores CZT e fotodiodo PIN de

silicio, respectivamente.

Energia (keV) FWHM (keV) FWHM (keV)
(keV) CZT fotodiodo PIN de silicio
13,927 0,365 £ 0,001 0,289 £ 0,001
17,797 0,424 £ 0,001 0,295 £ 0,001

26,3448 0,456 £+ 0,001 0,314 £ 0,006
505412 0,744 + 0,001 0,417 + 0, 008

A resolucao de um detector é uma medida do alargamento de uma linha espec-
tral, provocado por flutuacoes na altura de pulsos que ocorrem durante o processo
de medicao devido, entre outros fatores, a corrente de fuga do detector e ao ruido
eletronico do pré-amplificador e do amplificador. A resolucao de um detector é um
parametro adimensional e é obtida a partir da razao entre a largura a meia altura para

um dada linha em emissao pelo valor de energia correspondente ao centréide da linha.
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A resolucao dos detectores fotodiodo PIN de silicio e CZT foi verificada a partir da
determinacao da largura a meia altura (FWHM) obtida para os picos do *' Am com o
fotodiodo PIN e com o detector CZT. Os resultados obtidos encontram-se na Tabela
2.4. Os resultados mostram que os valores de FWHM obtidos com o fotodiodo PIN de
silicio sao menores que aqueles obtidos com o detector CZT, indicando que a resolucao

espectral do fotodiodo PIN de silicio é melhor, como esperado.

2.3.4 Medicoes de espectros no equipamento nao clinico

As caracteristicas da radiacao devida ao feixe primario e espalhado foram estu-
dadas para o equipamento de raios X nao clinico, com tubo de raios X com anodo de
tungsténio (IEE/USP), adaptado com uma filtragao adicional de 0,04 mm de molibdénio.
As medicoes dos feixes de radiacao espalhada pelo objeto simulador de mama neste
sistema foram realizadas com o fotodiodo PIN de silicio, enquanto que as medigoes de
feixes primarios foram realizadas utilizando-se os detectores fotodiodo PIN de silicio
e CZT e com o monitor de radiagdo acoplado a camara de ionizagao 10x5-6M. As
medicoes de espectros no equipamento nao clinico foram realizadas com o objetivo
de avaliar o comportamento da fracao de espalhamento com a variagao dos diversos
parametros.

A montagem utilizada para as medicoes estd esquematizada na Figura 2.7. O tubo
de raios X foi posicionado na horizontal numa altura de aproximadamente 90 cm do
piso da sala. Um colimador de chumbo revestido com aco inoxidavel foi colocado na
saida do tubo de raios X a fim de delimitar a area do feixe de radiagao incidente no
objeto simulador de mama. A filtragao adicional de Mo (0,04 mm Mo) foi posicionada
imediatamente apés o colimador e o objeto simulador de mama (Phantom) a um metro
do ponto focal. O detector de raios X foi posicionado a 1 m do centro do objeto
simulador de mama em diferentes angulos. A montagem experimental utilizada nas
medicoes estd de acordo com a definicao de fracao de espalhamento fornecida pela
norma NCRP 49 e NCRP 147 [4,9] (Figura 2.7). O alinhamento do sistema ponto
focal/objeto simulador de mama/detector foi realizado com o auxilio de um ecran
luminescente observado remotamente por uma camara de TV.

Para as medigoes do feixe de radiagao primario o detector foi posicionado a 5 m de
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Figura 2.7: Montagem experimental utilizada nas medigoes da radiacao espalhada no
equipamento nao clinico com anodo de tungsténio. O detector foi posicionado a 1

metro do centro do objeto espalhador nos diferentes angulos.

distancia do ponto focal nas medigoes efetuadas com o fotodiodo PIN de silicio e a 1
m do ponto focal para as medicoes efetuadas com o detector CZT e com a camara de
ionizagao. Foi utilizado um colimador de tungsténio com abertura de 1 mm no detector
nas medicoes de feixe primario realizadas com o fotodiodo PIN e um colimador de 0,4
mm nas medigoes efetuadas com o detector CZT.

Foram realizadas medigoes de espectros espalhados variando-se os seguintes parametros:
° Angulo de espalhamento;
e Tamanho do campo de radiacao incidente no objeto simulador de mama.

As medigoes de espectros de radiacao espalhada foram efetuadas para angulos de
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espalhamento entre 0 e 150 graus com relacao ao centro do objeto simulador de mama
mantendo a drea do feixe primdrio incidente no phantom fixa em 270 em? & 1 m do ponto
focal. As tensoes utilizadas foram 25, 28, 30 e 35 kV. A influéncia da area do campo
de radiacao incidente no objeto espalhador nos valores da fracao de espalhamento foi
estudada para diferentes areas de campo incidentes no objeto simulador. A espessura
do objeto simulador de mama foi fixada em 5 cm e as medicoes foram realizadas para 30,
45, 90 e 120 graus. A variagao do tamanho do campo de radiacao incidente no objeto
simulador foi obtida usando-se colimadores com diferentes diametros de abertura na
saida do tubo de raios X. Para cada tamanho de campo foram medidos os espectros
primdrios correspondentes. Foram efetuadas medigoes para campos com &area de 59,
119, 270 e 400 cm? & distancia de 1 m do ponto focal.

As medicoes de espectros de radiacao espalhada foram efetuadas com o detector
dentro de uma caixa de aluminio, revestida com chumbo, com uma abertura de 1,8 cm
na janela do detector e com um colimador de tungsténio com 2 mm de abertura proximo
ao detector. Esse procedimento foi necessario para evitar que a radiacao espalhada
pelos filtros de molibdénio fosse registrada pelo detector. Além disso, era necessario
que o detector estivesse bem alinhado com o objeto simulador, de forma a registrar
somente a radiacao espalhada pelo mesmo. A partir da andlise do espectro era possivel
verificar se havia a contribuicao da radiacao espalhada pelos filtros de molibdénio, pela
presenca ou auséncia dos picos de radiacao caracteristica do molibdénio. Esse problema
impossibilitou as medigoes de feixes de radiacao espalhada com camara de ionizacao

neste sistema.

2.3.5 Medicoes de espectros em equipamento clinico

As caracteristicas de espectros de raios X espalhados por objetos simuladores de mama
(phantom) foram avaliadas no equipamento Siemens Mammomat 3000 Nova utilizando
o aparato experimental ilustrado na Figura 2.8. A montagem experimental utilizada
neste trabalho estd de acordo com aquela utilizada por Simpkin [5] para medigoes de
fracao de espalhamento na regiao de mamografia em um sistema clinico. As medigoes
de espectros nesse equipamento foram efetuadas utilizando-se o detector CZT.

Para essas medigoes o tubo de raios X foi inclinado a 90 graus com relagao ao
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Figura 2.8: Montagem experimental utilizada nas medigoes da radiacao espalhada no
equipamento clinico Siemens Mammomat 3000 Nova. O detector foi posicionado a 1

metro do centro do objeto espalhador nos diferentes angulos.

eixo vertical. O tamanho nominal do campo de radiagao incidente no phantom foi de
18 ecm x 24 cm. Este tamanho de campo esta associado com o foco de 0,3 mm. O
dispositivo de controle de exposigao automatico (AEC) foi desativado e o sistema foi
operado manualmente. Para todas as medidas a distancia do piso da sala ao centro
do phantom foi de 90 cm. Para efetuar as medigoes o objeto simulador de mama foi
afixado sobre o receptor de imagens na mesma posi¢ao em que fica a mama durante
o processo de aquisicao da imagem. A distancia entre o ponto focal e o receptor de
imagens é de 65 cm. O detector foi posicionado a distancia de 1 m em diferentes angulos
com relacao ao centro do objeto simulador. Todas essas medigoes foram efetuadas com
o detector dentro de uma caixa de aluminio, revestida com chumbo, com uma abertura
de 1,8 cm de diametro na janela do detector. Essa blindagem foi utilizada para evitar a
contagem, pelo detector, dos fétons retroespalhados pela parede da sala. Um colimador

de tungsténio com 2 mm de abertura foi posicionado proximo a janela do detector. As
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medicoes foram efetuadas com o circuito discriminador de pulsos de acordo com o
tempo de subida (RTD) ligado.

Nestas medicoes foram variados os seguintes parametros:

° Angulo de espalhamento com relagao ao centro do objeto simulador de mama;
e Tipo de anodo e filtragao adicional do tubo de raios X;

e Objeto simulador de mama.

Foram obtidos espectros para angulos de espalhamento entre 30 e 165 graus e para
as seguintes combinagoes de anodo/filtro: Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh. A avaliacdo do
comportamento da radiacao espalhada para diferentes objetos simuladores de mama
foi realizada para a combinacao de anodo/filtro Mo/Mo. Para este tipo de avaliagao
foram utilizados os seguintes objetos simuladores de mama: simulador de mama do
tipo BR12 com 5 cm de espessura, simulador de mama do tipo BR12 com 8,5 cm de
espessura e simulador de mama do tipo PMMA.

Medidas de kerma no ar devido ao feixes de radiacao primaria foram efetuadas
utilizando-se uma camara de ionizacao. Para estas medidas utilizou-se o monitor de

radiacao acoplado a camara 10x5-6M.

2.3.6 Correcao dos espectros experimentais

Um espectrometro de raios X consiste basicamente de um sistema absorvedor (de-
tector), sistema amplificador e analisador multicanal. Em um detector ideal todos os
fétons de radiacao de uma dada energia incidentes no detector, interagem e produzem
pulsos de tensao com exatamente a mesma amplitude. No caso de um espectro mo-
noenergético emitido por uma fonte radioativa, todos as contagens sao contabilizadas
no mesmo canal e a taxa de contagens € igual a taxa de fétons incidentes no detector.
No entanto, detectores ideais nao existem na pratica.

O espectro registrado por um detector real apresenta distorgoes que devem ser
corrigidas a fim de levar em conta as possiveis interacoes da radiacao incidente com o

detector [60,61]. As principais causas de distorgao espectral sao:

a. Transmissao de fétons primarios;
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b. Escape de fétons secundérios (espalhamento Compton e escape K);
c. Colecao incompleta de cargas;
d. Escape de fotoelétrons;

e. Transmissao de raios X através do material do colimador.

Alguns raios X primérios incidentes no detector nao sao detectados por nao sofrerem
nenhuma interacao com os atomos do cristal. A probabilidade de transmissao depende
da espessura do detector e da energia dos raios X, sendo maior para fétons de alta
energia. A transmissao de raios X causa distor¢ao na regiao de alta energia do espectro.

Os raios X secunddrios sao gerados na interacao da radiacao com os atomos do
cristal a partir do espalhamento Compton e da fluorescéncia de raios X no efeito fo-
toelétrico (picos de escape devido a radiagao caracteristica dos elementos do detector).
Os raios X secundarios podem escapar do cristal com parte da energia da radiacao
incidente. Quando o escape de raios X secundérios acontece os raios X sao contados
com energia menor do que a energia dos fétons incidentes no detector.

A altura do pulso de tensao produzido pela radiacao incidente no detector é propor-
cional ao deslocamento dos portadores de carga no cristal [38]. No entanto, impurezas
adicionadas ou imperfei¢oes no cristal aprisionam os portadores de carga e a altura do
pulso de saida no detector nao ¢ proprorcional a energia da radiagao incidente.

O escape de fotoelétrons acontece em detectores que possuem volume muito pe-
queno. Neste caso, o elétron produzido no efeito fotoelétrico “escapa’da regiao sensivel
do detector. Quando o escape de fotoelétrons acontece, a energia total do féton primario
que gerou o elétron de escape nao é absorvida pelo material do detector. A fracao de
escape de fotoelétrons depende das dimensoes do detector, da energia dos fétons inci-
dentes e do alcance destes para o material do detector em questao.

A utilizagao de colimadores em frente do detector também podem introduzir de-
formacoes no espectro medido. Essas deformacoes acontecem quando o féton incidente
no detector é parcialmente absorvido pelo material do colimador. A transmissao de
raios X depende do material do colimador e da energia dos f6tons incidentes [62]. Neste
trabalho foram utilizados colimadores de tungsténio com espessuras de 1 e 2 mm. Para

a regiao de energia utilizada em mamografia a correcao do espectro devido ao efeito
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de colimadores de tungsténio com as referidas espessuras nao é necessaria. Neste caso
nao ocorre a transmissao de fétons pelo material do colimador, e a area irradiada no

detector é igual a area de abertura do colimador utilizado.

Corregao dos espectros obtidos com o detector CZT

Os espectros experimentais obtidos com o detector CZT foram corrigidos neste
trabalho a fim de levar em conta as possiveis interagoes dos fétons incidentes com o
detector e a atenuagao do feixe nos materiais entre a fonte de radiacao e o detector.
Conforme discutido anteriormente, as principais causas da distorcao espectral sao a
transmissao de raios X primaérios, escape de raios X secundarios e colegao incompleta
de carga. Para espectros medidos com o detector CZT, na regiao de mamografia, esses
efeitos sao poucos significativos e a correcao do espectro para os efeitos de distorgao
nao é necessario [34]. Por exemplo, o livre caminho médio para os fétons com energia
na faixa de mamografia ¢ menor que 0,2 mm no cristal de CZT. Por essa razao, a
transmissao de raios X primarios através do cristal do CZT é minima.

A probabilidade dos fétons sofrerem espalhamento Compton em um cristal com
alto nimero atomico na regiao de baixa energia ¢ muito pequena. O escape de raios X
caracteristicos dos elementos do CZT ¢ insignificante porque a maior parcela dos raios
na regiao de mamografia possuem energia menor que a borda K (K-edge) do cddmio
(26,7 keV) e do telurio (31,8 keV). Devido a baixa proporgao de zinco no composto (5
% dos dtomos) a producao de raios X de fluorescéncia do zinco pode ser desprezada.

O efeito de colegao incompleta de cargas na regiao de mamografia ¢ minimo devido a
baixa energia dos raios X nesta faixa. Como os raios X usualmente atingem o detector
pelo lado do catodo e a distancia de deslocamento das lacunas na regiao de baixa
energia é pequena, o efeito de aprisionamento de lacunas é minimo. Portanto, o efeito
da distor¢ao no espectro devido ao efeito de colegao incompleta de cargas é minimo e
pode ser desprezado [34].

Os espectros medidos neste trabalho com o detector CZT foram corrigidos para
a variacao da eficiéncia do detector e para o efeito de espalhamento Compton. A
eficiéncia nominal do detector, fornecida pelo fabricante, é de aproximadamente 100%

na regiao de energia utilizada em mamografia para medicoes efetuadas com circuito
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RTD desligado. Neste trabalho, as medigoes foram realizadas com o circuito RTD
ligado. Neste caso faz-se necessario determinar a funcao de eficiéncia do detector. O
circuito RTD discrimina os pulsos de acordo com o tempo de subida e o seu efeito
na distribuicao de altura de pulsos é o mesmo que a reducao da espessura da camada
sensivel do detector. A funcao de eficiéncia do detector foi determinada a partir do
espectro emitido por fontes radioativas padrao a partir da razao entre o nimero de
pulsos registrados pelo detector para um dado pico de energia e o nimero de fétons
incidentes no detector devidamente corrigidos para a atenuagao dos materiais que se
encontram entre a fonte e o detector e para efeitos de geometria [38,63], utilizando-se
fontes radioativas padrao. Esse método fornece a eficiéncia do detector em uma energia

especifica, representado pelos pontos na figura 2.9.
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Figura 2.9: Curva de eficiéncia experimental intrinseca para o detector CZT. Os pon-
tos correspondem aos valores de eficiéncia determinados experimentalmente e a curva
continua corresponde ao ajuste da funcao 2.2 aos dados experimentais. As incertezas

apresentadas na figura correspondem a incerteza combinada para k=1.

Considere que um feixe de fétons monoenergéticos sofre uma atenuacao exponencial
quando atravessa um determinado material. A intensidade do feixe transmitido através
do material é dada por:

Itrans - Ioe_ut (21)

Sendo [, a intensidade do feixe incidente no material, u o coeficiente de atenuagao
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linear e t a espessura do material.
Teoricamente a eficiéncia para a absorcao total de energia, levando em conta a
atenuagao pelos materiais que se encontram entre a fonte e o detector, pode ser repre-

sentada pela seguinte expressao:

m(E) =1 )<1 — 1B fac( E) (2.2)

onde p¢(E) corresponde ao coeficiente de atenuagao para absorcao fotoelétrica, . (E)
corresponde ao coeficiente de absorcao total para o composto de CZT, t a espessura
equivalente do detector e fac corresponde a atenuacao sofrida pela radiacao devida
aos materiais que se encontram entre a fonte e o detector, fac(E) = e‘“(E)mtm, sendo
p(E),, o coeficiente de atenuagao e t,, a espessura do material em questao.

A curva de eficiéncia para a correcao dos espectros brutos obtidos neste trabalho foi
determinada a partir do ajuste da funcao 2.2 aos pontos experimentais representados
na figura 2.9. O ajuste foi efetuado variando-se a espessura t,, do detector. O valor da
espessura t,, que melhor se ajusta aos pontos experimentais foi determinado utilizando-

se o método de minimos quadrados.

Correcao dos espectros obtidos com o fotodiodo PIN de silicio

A fim de se obter a verdadeira distribuicao de fétons obtidos com o fotodiodo PIN
de silicio é necessario corrigir os espectros medidos para as possiveis interagoes da
radiacao incidente com o detector. A probabilidade de um féton de raios X incidente
no detector ser absorvido e produzir um par elétron/lacuna depende da espessura da
camada de deplecao do silicio. Devido a pequena espessura da camada de deplecao
da maioria dos fotodiodos PIN de silicio comercialmente disponiveis a eficiéncia de
deteccao dos raios X depende fortemente da energia.

Devido & pequena espessura do detector (300 um) os processos de miltipla interagao
podem ser desprezados [56]. Dessa forma, a perda de energia dos raios X incidentes no
detector acontece principalmente por efeito fotoelétrico e efeito Compton. A eficiéncia
para o espalhamento Compton para um feixe de fétons monoenergéticos é dada por:

Ne = %(1 ) (2.3)
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onde pu,. corresponde ao coeficiente de atenuagao para o espalhamento Compton , e j,
corresponde ao coeficiente de atenuacao total e ¢t corresponde a espessura do material
do detector. A eficiéncia para absorcao total de energia no detector é dada por:

m = %(1 — D) (1 — £.) fac (2.4)
onde iy corresponde ao coeficiente de atenuagao para absorcao fotoelétrica, fac cor-
responde a atenuacao pelos materiais que se encontram entre a fonte e o detector e f,

corresponde & fragao de escape de fotoelétrons, dada pela seguinte expressao [57]:

fo=[1 — exp(—0, 277725707 (2.5)

Onde r. = E/E,, sendo E, = (ffx) ex=0,71(4)7"% onde ¢ corresponde & espessura
do detector e d ao diametro do detector.

Neste caso a energia do féton, E, é expressa como um fator adimensional E/E,,
onde F, é a energia caracteristica de referéncia. FE, é definida como a energia do féton
capaz de gerar um fotoelétron cujo alcance (range) é igual a espessura do detector. Os

valores de E, utilizados neste trabalho foram calculados utilizando os dados da norma

ICRU 37 [65].
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Figura 2.10: Eficiéncia intrinseca experimental para o detector fotodiodo PIN de silicio.
Os pontos correspondem aos valores de eficiéncia obtidos experimentalmente e a curva

continua corresponde a eficiéncia intrinseca calculada.
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Na Figura 2.10 a fungao de eficiéncia tedrica calculada é comparada aos pontos
de eficiéncia experimental obtidos pelo método (a) descrito na segao de correcao dos
espectros experimentais obtidos com o detector CZT. A concordancia entre os valores
de eficiencia experimental e a curva calculada é obtida considerando a espessura do
detector equivalente a 150 g m. Essa redugao na espessura calculada do detector
deve-se ao efeito do circuito RTD no espectro medido.

No caso de detectores de silicio o efeito de perda de fétons por escape K é muito
pequeno devido a baixa energia da borda K (1,84 keV) do Si e do seu baixo rendi-
mento de fluorescéncia [66] e pode ser ignorado. Da mesma forma o efeito de colegao
incompleta de carga nas bordas do detector pode ser eliminado pelo uso de colimadores
apropriados. Na regiao central da area sensivel do detector o processo de cole¢ao de

cargas é homogéneo [67].

2.4 Simulacoes de espectros teoricos

2.4.1 Modelos semi-empiricos de TBC e TBW

Os modelos desenvolvidos por Tucker, Barnes e Chakraborty (TBC) [13] e Tucker,
Barnes e Wu (TBW) [41] simulam espectros emitidos por tubos de raios X com anodo
de tungsténio e molibdénio, respectivamente. Nos modelos de TBC e TBW sao pro-
postas duas formulagoes para a previsao do espectro emitido por um tubo de raios X:
Uma considerando o espectro continuo (Bremsstrahlung) e outra levando em conta as
linhas caracteristicas. Os calculos utilizados buscam modelar adequadamente os pro-
cessos fisicos envolvidos na producao de raios X. Adicionalmente, os modelos adotam
uma aproximacao semi-empirica que utiliza uma funcao paramétrica ajustada previa-
mente a um espectro obtido experimentalmente. A producao de radiagao continua e de
radiagao caracteritica em diferentes profundidades dentro do alvo também sao levadas
em consideragao. Dessa forma, os modelos levam em conta o material do alvo, a es-
trutura do tubo e a composicao dos materiais que atenuam o feixe antes deste emergir
pela janela da cipula protetora do tubo de raios X.

Os modelos de TBC e TBW [13,41] permitem o calculo de espectros de radiagao

gerados por transformadores de potencial constante. O modelo original foi generalizado
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por Costa [10,11] a fim de contemplar outros tipos de geradores que possuem formas
de onda de tensao com diferentes ondulacoes percentuais, chamadas de ripple. Dessa
forma, a tensao de aceleracao aplicada ao tubo de raios X é fun¢ao do tempo e depende
do nuimero de pulsos por periodo.

Neste trabalho os espectros tedricos foram obtidos utilizando os modelos de TBC
e TBW [13,41] generalizados por Costa [10,11]. Optamos por este modelo pois apre-
senta uma boa concordancia com dados experimentais padrao [27]. Os espectros foram
simulados na posicao do ponto focal ao receptor de imagens. O espectro calculado
foi convertido em unidades de kerma no ar. O espectro em unidades de kerma foi

normalizado para os valores de kerma no ar medidos com uma camara de ionizacao.

2.4.2 Modelos gerados com o cédigo de Monte Carlo GEANT4

O codigo GEANT4 constitui um sistema de simulagao Monte Carlo de uso geral
para o transporte da radiagao através da matéria. O modelo inclui um intervalo com-
pleto de funcionalidades, incluindo trajetéria, geometria, modelos fisicos e colisao. Os
processos implementados compreendem uma ampla faixa de energia. Esta faixa em
alguns casos se estende de 250 eV até energias da ordem de TeV. Processos eletro-
magnéticos, hadronicos e épticos sao levados em consideracao, assim como um amplo
conjunto de particulas, materiais e elementos quimicos [68].

O cédigo GEANTH4 foi inicialmente desenvolvido para simular processos fisicos na
regiao de alta energia do espectro eletromagnético. Processos fisicos adicionais para
fotons, elétrons, hadrons e fons tem sido implementados no codigo a fim de adapta-
lo convenientemente para a regidao de baixa energia (faixa compreendida entre 250
eV até aproximadamente 100 GeV). Os processos fisicos implementados nesta faixa
incluem o efeito fotoelétrico, espalhamento Compton, espalhamento Rayleigh, producao
de Bremsstrahlung e ionizagao. O processo de fluorescéncia de atomos excitados , assim
como espalhamento multiplo também sao levados em consideracao. A implementacao
dos processos na regiao de baixa energia ¢é valida para elementos quimicos com ntimero
atomico entre 1 e 99 [69].

Outra alternativa para simulacao na regiao de baixa energia ¢é utilizar os modelos

do cédigo PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and FElectrons)
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também implementados no cédigo GEANT4 [69]. Neste trabalho os espectros tedricos
foram simulados utilizando a extensdo de baixa energia (Low energy processes) do
cédigo GEANT4. Foram simulados espectros para tubos de raios X com anodo de
tungsténio e molibdénio. Foram levadas em consideracao as filtragoes adicionais de
berilio, molibdénio e rédio de acordo com as especificacoes de cada sistema de raios X

descritos na secao 2.1.1.

2.5 Analise quantitativa de espectros

Apés a aplicagao das devidas corregoes aos espectros medidos (ou espectros bru-
tos), o espectro corrigido foi convertido em unidades de fluéncia, utilizando a seguinte

expressao:

(2.6)

m2

dp(E) dN(E) (fotons>
dE dA
Onde N (FE) corresponde ao espectro devidamente corrigido e A corresponde a area
irradiada pelo feixe no detector.
A conversao do espectro para unidades de kerma no ar foi efetuada utilizando-se a
seguinte expressao:

dK (F) 19 o dO(E) | pur Gy
e =1,602x 1070 B = (7)(E)ar (W) (2.7)

Onde E corresponde a energia dos fétons e % é o coeficiente de transferéncia de

energia por unidade de massa para o ar. O coeficiente de transferéncia de energia é

relacionado com o coeficiente de absor¢ao “% por:

(=)-(3)0-»

onde g é a fracao de energia liberada que é dissipada como Bremsstrahlung. Para fétons

com energia na faixa dos raios X diagnéstico, quando o meio é o ar, g é muito pequeno
e pode-se considerar (fu/p) = (ten/p). Os valores dos coeficientes de atenuacao foram
extraidos do banco de dados do NIST [59]. A integral da expressao 2.7 fornece o valor
de kerma no ar em unidades de Gy.

No caso do equipamento clinico, devido a presenca do sistema receptor de imagens,

o kerma no ar foi medido com uma camara de ionizacao a uma distancia de 60 cm do
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ponto focal. Além disso, nao foi possivel efetuar medicoes de espectros primarios neste
equipamento devido as dificuldades no alinhamento do detector com o ponto focal, alta
fluéncia de fétons e restricoes no tempo de uso, ja que este equipamento é utilizado para
fins clinicos. O valor de kerma no ar medido a 60 cm de distancia do ponto focal foi
utilizado para fins de normalizacao dos espectros de raios X simulados com os modelos
TBC e TBW [13,41] a essa mesma distancia. O espectro de kerma no ar a 1 metro de
distancia do ponto focal, K,(E), foi calculado como:

d 2
Ky (E) = Kym(E) (g_;”> o(—H(E)ar (dp—dpm)) (2.9)

Na equacao 2.9 o termo K, (E) corresponde ao espectro, em unidades de kerma
no ar, na distancia em que foi realizada a medida com a camara de ionizacao, ju(FE),,
é o coeficiente de atenuacao linear do ar, dpm corresponde a distancia em que o kerma
no ar foi medido com a camara de ionizacao e dp é igual a 1 metro.

O equivalente de dose ambiente foi calculado a partir do espectro, convertido em

unidades de kerma no ar, utilizando a seguinte expressao:

H*(10) = /0 T k(B Cr-ao)(E) dE - (Sv) (2.10)

Na equacao 2.10 o termo Cp=(10)(E) possui unidades de Sv/Gy e representa os
coeficientes de conversao de kerma no ar para equivalente de dose ambiente em funcao
da energia dos raios X.

A dose efetiva, para uma condigao de irradiagdo antero-posterior (AP), foi calculada

COImo:

E, = / T k(B Cp,(E) dE (SV) (2.11)

onde Cg, (E), em unidades de Sv/Gy, corresponde aos coefientes de conversao de kerma
no ar para dose efetiva em funcao da energia dos raios X. Os coeficientes de conversao
Ch+00)(E) e Cg,(E) publicados na norma ICRU 57 [16] referem-se a feixes de raios
X monoenergéticos. Em ambos os casos os valores dos coeficientes de conversao in-
termedidrios as energias dadas na norma ICRU 57 [16] foram obtidos por interpolagao
utilizando-se uma curva do tipo spline ctbica [70], e estdo ilustrados na Figura 2.11.

No caso dos espectros de raios X primarios o procedimento de calculo do equivalente
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de dose ambiente e energia efetiva foi 0 mesmo descrito acima, a tnica mudanga foi a

substitui¢do de K(F£) por K,(E) nas equacoes 2.10 e 2.15.

250
20F

151

CHx(10), CEp (Sv/Gy)

L ! L L L | L L L L L L
0 20 40 60 80 100
Energia (keV)

Figura 2.11: Fator de conversao de kerma no ar, K,,., para equivalente de dose ambiente,
H*(10), e dose efetiva para uma geometria de irradiacdo AP, E,, em fun¢ao da energia

dos fétons [16].

Os coeficientes de conversao médios que relacionam o kerma no ar ao equivalente

de dose ambiente foram calculados a partir da seguinte expressao:

Cy- (10) =

JiEmer K(E) Cheo)(E) dE (SV ) 2.12)

Ema:v
[y K(E) dE Gy
Os coeficientes de conversao médios que relacionam o kerma no ar a dose efetiva

foram calculados como:

Cp, =

Jy K(E) Cr, (B) dE <5V) (213)

Emaz ans
[y K(E) dE Gy
Utilizando os coeficientes de conversao médio calculados a partir das equacoes 2.12

e 2.13 foram obtidos novamente valores de equivalente de dose ambiente e dose efetiva

de acordo com as seguintes expressoes:

H*(10) = / T k(B Crao) dE (V) (2.14)
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Emax _
E, = / K(E) Cg, dE (Sv) (2.15)
0
A fracao de espalhamento foi calculada utilizando-se dois procedimentos:

a. utilizando a grandeza kerma no ar, conforme sugerido na norma NCRP 147 [4]:
- Kesp
K, I

ax (em™?) (2.16)

b. utilizando a grandeza equivalente de dose ambiente de acordo com Costa e Caldas

[11]:

H*(10).,
H+(10), Fy

Nestas equagoes 2.16 e 2.17 os termos K.y, ¢ H*(10),s, correspondem ao kerma no

(em™?) (2.17)

A pr+(10) =

ar e equivalente de dose ambiente, respectivamente, relativos ao feixe espalhado a 1
metro do centro do objeto espalhador. Os termos K, e H*(10), correspondem ao kerma
no ar e equivalente de dose ambiente, respectivamente, relativos ao feixe primario a 1
metro de distancia do ponto focal do tubo de raios X. O termo Fj corresponde a area
irradiada pelo feixe primario a 1 metro de distancia do ponto focal.

Segundo a norma NCRP 147 [4] a édrea do feixe primdrio é adotada como sendo a
area do receptor de imagens na distancia do ponto focal ao receptor de imagens (SID),
que é igual a 65 cm no caso do equipamento clinico (HU-USP). A &rea irradiada pelo
feixe primario, Fj, a distancia de 1 metro do ponto focal, d;, é obtida a partir da

seguinte expressao:

d; \?
P = Fsip Torm (2.18)

Onde Fg;p corresponde a area do receptor de imagens a uma distancia dg;p do

ponto focal.

2.6 Avaliacao de Incertezas

Quando uma medicao é realizada, este resultado é somente uma aproximagao ou es-
timativa do valor do mensurando. Sendo assim, a expressao completa que representara

o valor de tal mensurando devera incluir a incerteza da medigao.
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A incerteza é um parametro associado ao resultado de uma medicao e é caracteri-
zada como a dispersao dos valores que podem ser razoavelmente atribuidos ao mensu-
rando, segundo o Guia para a Expressdo da Incerteza de Medicao (VIM) [71].

Para estabelecer a estimativa de incerteza de medicao é necessario identificar as
variaveis que contribuem para a incerteza e seus valores. Baseados na forma de
avaliacao, os componentes da incerteza podem ser agrupados em duas categorias, de

acordo com o método utilizado para estimar seus valores numéricos:

a. Incerteza tipo A: Método de avaliacdo da incerteza pela andlise estatistica de

uma série de observacoes,

b. Incerteza tipo B: Método de avaliagao da incerteza por outros meios que nao a

analise estatistica de uma série de observagoes.

A incerteza padrao do tipo A (uy4) pode ser estimada estatisticamente a partir do
célculo do desvio padrao experimental (s) de n medigoes, obtidas sob condigdes de
repetitividade, dividido pela raiz quadrada do ntmero n de medigoes. A incerteza

padrao tipo B é obtida a partir de outras informagoes tais como:

e Certificados de calibragao

Especificacoes dos instrumentos e padroes

Dados técnicos de fabricantes

Resolucao do equipamento

e Livros e manuais técnicos

Estimativas baseadas na experiéncia

Uma vez identificadas as fontes de incerteza (tipo A ou B) e consideradas as suas
contribuigbes pode-se estimar a incerteza padrao combinada (u.). A incerteza padrao
combinada, para grandezas nao correlacionadas, é a raiz quadrada da soma quadratica
das incertezas padrao de todos os componentes que contribuem para estimativa da
incerteza da medicao multiplicados pelos coeficientes de sensibilidade para as grandezas

envolvidas no calculo.
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Em geral, a incerteza padrao combinada é utilizada para expressar a incerteza em
um resultado de medicao, mas em algumas aplicacoes comerciais, industriais, regula-
mentares e quando a seguranca e a saude estao em foco, é as vezes necessario se dar
uma incerteza que defina um intervalo em torno do resultado de medicao. Neste caso
espera-se que este intervalo englobe uma grande porcao da distribuicao de valores que
podem ser razoavelmente atribuidos ao mensurando e entao é denominada de incerteza
expandida (U). A incerteza expandida é obtida quando a incerteza padrao combinada

é multiplicada por uma constante k que depende do nivel de confianca do resultado.



Capitulo 3

Resultados

Neste capitulo serao apresentados os resultados relativos a espectroscopia de raios X
realizada em um equipamento de mamografia clinico. A fim de validar o método de
medicao e correcao dos espectros experimentais serao efetuadas comparagoes entre
parametros quantitativos calculados a partir dos espectros experimentais, obtidos com
o detector CZT, com valores fornecidos por uma camara de ionizacao. Adicionalmente,
a forma dos espectros experimentais serd comparada com os espectros simulados com
o modelo semi-empirico de TBC [13] e com o cddigo de Monte Carlo GEANT4 [68].
Com base nesta validacao, os espectros de raios X relativos aos feixes primarios gerados
pelo sistema clinico foram simulados a partir dos modelos semi-empiricos de TBC [13]
e TBW [41] baseados nos valores de camada semi-redutora e kerma no ar medidos com
camara de ionizacao neste equipamento.

Os espectros de raios X espalhados serao caracterizados a partir da deteminacao
da camada semi-redutora e energia média. A energia correspondente ao ponto fi-
nal dos espectros experimentais espalhados sera comparada aos valores determinados
utilizando-se a formulagao tedrica do espalhamento Compton [21]. Valores de equi-
valente de dose ambiente, dose efetiva, coeficientes médios de conversao de kerma no
ar para equivalente de dose ambiente e dose efetiva, respectivamente, serao calculados
a partir dos espectros primarios simulados e dos espectros espalhados experimentais.
Sera avaliada a relagao entre o equivalente de dose ambiente e a dose efetiva relativo aos
espectros primarios e espectros espalhados. Finalmente serao apresentados os valores

da fragdo de espalhamento para as combinagoes alvo/filtro Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh.

43
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3.1 Validacao do método de espectroscopia

A fim de validar o método de medicao e reducao dos espectros adotamos o feixe de raios
X primadrio emitido pelo sistema nao clinico(IEE/USP) como feixe padrao, uma vez que
este tipo de feixe pode ser usado como padrao para calibracao de instrumentos tais como
dosimetros e camaras de ionizac¢ao na regiao de energia utilizada em mamografia [47,55].

A validagao do método de espectroscopia empregado neste trabalho foi efetuada a
partir da comparacao de parametros quantitativos calculados a partir dos espectros ex-
perimentais, devidamente corrigidos, e medidos com camara de ionizagao. Além disso,
a forma dos espectros experimentais corrigidos foi comparada aos espectros simula-
dos utilizando-se 0 modelo semi-empirico de TBC [13] e pelo c6digo de Monte Carlo
GEANT4 [68]. A comparagcao realizada entre os resultados obtidos a partir de medigoes
efetuadas com a camara de ionizacao e com o detector CZT ¢ valida para qualquer
sistema de raios X pelo fato da camara utilizada (Radcal 10 x 5 - 6M) apresentar
uma resposta aproximadamente constante com a energia do feixe de raios X [73]. Por
outro lado, trabalhos recentes na literatura mostram que os modelos semi-empiricos de
TBC [13] e TBW [41] produzem espectros de raios X que representam a forma do espec-
tro experimental com boa precisao [27,74]. Os espectros teéricos devem ser simulados

de forma a apresentar o mesmo valor de camada semi-redutora dos experimentais [27].

Na tabela 3.1 sao efetuadas comparacoes entre os valores de camada semi-redutora
e kerma no ar obtidos a partir de medigoes com camara de ionizagao com valores destes
parametros calculados a partir dos espectros experimentais obtidos com os detectores
CZT e fotodiodo PIN de silicio. A andlise dos resultados mostra que os valores de
camada semi-redutora e kerma no ar obtidos a partir de medigoes efetuadas por estes
trés equipamentos encontram-se dentro da incerteza experimental associada a medicao.

Na Figura 3.1 os espectros de raios X priméarios registrados pelo detector CZT
sao comparados aos espectros experimentais obtidos neste mesmo equipamento com o
detector fotodiodo PIN de silicio. Conforme mencionado na se¢ao 2.3.4 os espectros
de raios X registrados pelo fotodiodo PIN de silicio foram obtidos a uma distancia
de 5 m do ponto focal. Os espectros a 1 m do ponto focal foram obtidos aplicando-

se correcoes para a atenuacao no ar e pela lei do inverso do quadrado da distancia.
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Tabela 3.1: Comparagao entre os valores de camada semi-redutora (mm Al) e kerma
no ar (uGy/mAs) obtidos com a camara de ionizacdo e calculados a partir dos es-
pectros experimentais corrigidos obtidos com os detectores CZT e fotodiodo PIN de
Si no equipamento nao clinico(IEE-USP). As incertezas apresentadas correspondem a

incerteza combinada para k=1.

Camada semi-redutora (mmAl) kerma no ar (uGy/mAs)

Voltagem camara de espectro espectro camara de espectro espectro
(kV) ionizacao czZT Si PIN ionizagao CZT Si PIN
23 0,290 £0,023 0,300+0,015 0,280+ 0,023 15,7+1,3 13,9+0,7 14,6+1,3
25 0,299 +£0,027 0,3194+0,021 0,291 £ 0,032 19,2+1,4 17,2+£1,1 18,6+2,0
28 0,318+ 0,025 0,339+0,024 0,310=£0,028 24,3+1,3 22,3£1,6 23,7£2,1
30 0,327+£0,029 0,3474+0,028 0,320+ 0,026 27,6 +2,1 25,5+£1,2 26,4+£2,5
35 0,355+0,031 0,3644+0,031 0,331£0,035 36,2+2,1 34,6+2,8 33,7%3,2

Conforme podemos verificar na figura 3.1 a diferenca entre os espectros de raios X reg-
istrados por estes detectores, devidamente corrigidos, encontram-se dentro da incerteza
experimental . Observa-se apenas uma pequena diferenca na intensidade dos raios X
caracteristicos L do tungsténio. A intensidade destas linhas é maior para os espectros
obtidos com o fotodiodo PIN. Essa diferenca se deve, em parte, ao processo de correcao
pela atenuacao no ar devido a incerteza associada aos coeficientes de atenuagao no ar.

Na figura 3.2 os espectros de raios X primarios obtidos com o detector CZT sao
comparados aos espectros tedricos simulados com o modelo semi-empirico de TBC [13].
Conforme discutido na secao 2.4.1, os espectros experimentais e simulados apresentam
aproximadamente o mesmo valor de camada semi-redutora. Na figura 3.3 sao compara-
dos os espetros de raios X experimentais, obtidos com o detector CZT, com espectros
tedricos simulados com o codigo de monte Carlo GEANT4, para 30 e 35 kV. De uma
forma geral os espectros de raios X experimentais obtidos com o detector CZT e os
espectros tedricos gerados pelos modelos de TBC [13] e pelo cédigo de Monte Carlo
GEANT4 [68] apresentam boa concordancia. As principais diferengas observadas estéd
na reproducao da intensidade das linhas de radiacao caracteristica do tungsténio. Essas
diferencas devem-se no entanto as diferentes suposicoes utilizadas para o calculo dos

espectros por estes modelos.
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Figura 3.1: Comparacao entre os espectros de raios X relativos ao feixe primario obti-
dos experimentalmente no equipamento nao clinicocom o detector CZT (curva em cor

vermelha) com o detector fotodiodo PIN de silicio (curva em cor preta).

Os resultados apresentados nesta secao demonstram que a diferenga entre os parametros
quantitativos determinados a partir dos espectros experimentais, devidamente corrigi-
dos, obtidos com o detector CZT e os valores calculados a partir dos espectros obtidos
com o detector fotodiodo PIN de silicio e determinados a partir de medicoes efetuadas
com camara de ionizacao se encontram dentro da incerteza associada aos resultados.
Adicionalmente, a forma dos espectros experimentais corrigidos, obtidos a partir de
medicoes com o detector CZT concorda com os espectros experimentais obtidos com
o detector fotodiodo PIN de silicio e com espectros tedricos gerados pelos modelos de
TBC [13] e GEANT4 [68]. Esses resultados permitem a validagdo do método experi-

mental e de correcao dos espectros experimentais obtidos com o detector CZT.
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Figura 3.2: Comparacao entre os espectros de raios X relativos ao feixe primario obti-

dos experimentalmente no equipamento nao clinico(curva em cor vermelha) com os

espectros gerados pelo modelo semi-empirico de TBC [13] (curva em cor preta).
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Figura 3.3: Comparacao entre os espectros experimentais obtidos com o detector CZT

com os espectros simulados com o cédigo de Monte Carlo GEANT4 [68].
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3.2 Caracterizacao dos feixes de raios X clinicos

3.2.1 Radiacgao primaria

Os feixes de raios X primarios produzidos pelo equipamento clinico foram caracteri-
zados a partir da comparagao entre os valores de camada semi-redutora, medida com
camara de ionizacao e os valores calculados a partir dos espectros de raios X simulados
utilizando-se os modelos semi-empiricos de TBC [13] e TBW [41]. A energia média
para cada espectro também foi calculada utilizando-se os espectros tedricos. Conforme
discutido na secao 2.4.1 os espectros de raios X tedricos foram normalizados para os

valores de kerma no ar medidos com camara de ionizacgao.

Tabela 3.2: Valores de camada semi-redutora, obtidos a partir de medigoes efetuadas
com camara de ionizagao, e energia média, calculada a partir dos espectros tedricos,
para o equipamento Siemens Mammomat 3000 Nova. As incertezas apresentadas cor-

respondem a incerteza combinada para k=1.

anodo/filtro | kVp nominal ~ camada semi-redutora (mmAl)  Energia média

(kV) camara de ionizagago TBW/TBC (keV)

Mo/Mo 25 0,315+0,014 0,311 16,6
30 0,374 £ 0,025 0,380 17,6

35 0,405 40,035 0,394 18,2

Mo/Rh 25 0,380 £ 0,016 0,375 17,5
30 0,448 + 0, 037 0,451 18.3

W/Rh 25 0,518 + 0, 022 0,520 18,1
30 0,578 £0,041 0,570 19,2

Os resultados obtidos para a camada semi-redutora e energia média do espectros
de raios X estao ilustradas na tabela 3.2. Os valores de camada semi-redutora obtidos
para os feixes de raios X gerados por este equipamento estao em conformidade com
a norma ACR [54] para todas as combinagoes de anodo/filtro e tensao de aceleracao
aplicada ao tubo de raios X. Os feixes de raios X tedricos foram simulados utilizando-se

uma filtracao adicional de 0,25 mmAl para cada modelo. Este valor para a filtragao
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Figura 3.4: Comparacao entre os espectros gerados pelo modelo semi-empirico de TBW
[41] (curva em cor preta) e os espectros gerados pelo modelo de Monte Carlo GEANT4

[68] (curva em cor vermelha) para a combinagoes de anodo/filtro Mo/Mo e Mo/Rh.

adicional de aluminio foi utilizada para que o espectro simulado apresentasse um valor
de camada semi-redutora préoximo ao valor da camada semi-redutora obtida a partir
de medicoes efetuadas com camara de ionizagao. Para um valor de tensao especifico, o
valor da camada semi-redutora e da energia média do feixe de raios X sao maiores para
a combinagao alvo/filtro W/Rh. Por outro lado, os feixes gerados para a combinagao
Mo/Mo apresentam os menores valores para estes parametros. Os valores de energia
média e camada semi-redutora dependem da distribuicao do nimero de fétons com a
energia. A distribuicao do nimero de fétons em funcao da energia do feixe depende da
localizagao da borda K (K-edge) do material utilizado para a combinagao alvo/filtro.
A borda K para o molibdénio esta localizada em 20 keV, 23,22 keV para o rédio e
69,53 keV para o tungsténio. O efeito da borda K na forma do espectro é discutida
com maiores detalhes na secao 2.2.1.

De acordo com a tabela 3.2, os valores de camada semi-redutora e energia média
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determinados a partir dos espectros de raios X simulados foram apresentados sem
as respectivas incertezas associadas. A determinacao da incerteza associada a estes
parametros nao foi possivel pois os modelos de TBC [13] e TBW [41] sdo modelos semi-
empiricos, ou seja, os modelos sao parametrizados com base em pontos experimentais.

No entanto, a incerteza associada a esta parametrizagao nao é fornecida pelos autores.
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Figura 3.5: Comparacao entre os espectros gerados pelo modelo semi-empirico de
TBC [13] (curva em cor vermelha) e os espectros gerados pelo modelo de Monte Carlo

GEANT4 [68] (curva em cor preta) para a combinagao de anodo/filtro W/Rh.

A forma dos espectros de raios X gerados a partir dos modelos semi-empiricos de
TBC [13] e TBW [41] foi comparada a espectros gerados pelo modelo de Monte Carlo
GEANT4 [68]. Na figura 3.4 sdo comparados os espectros gerados pelo modelo de
TBW [41] aos espectros gerados pelo modelo GEANT4 [68] para as combinacao de
anodo/filtro Mo/Mo e Mo/Rh para 25 e 30 kV. Na figura 3.5 é efetuada a comparagao
entre os espectros gerados pelo modelo semi-empirico de TBC [13] e os espectros gerados
pelo cédigo de Monte Carlo GEANT4 [68] para uma combinagao de anodo/filtro W/Rh
para 25 e 30 kV. As figuras representam os feixes de raios X simulados a 1 metro de
distancia do ponto focal. Em geral verifica-se uma boa concordancia entre os espectros
produzidos por estes modelos. Verifica-se, no entanto, uma discrepancia na intensidade
dos picos de radiacao caracteristica do molibénio. Essas diferencas, no entanto, devem-
se as diferentes aproximacoes matematicas utilizadas por estes modelos para o cédlculo
dos espectros tedricos. No caso da figura 3.3 a concordancia entre os espectros pode ser

melhorada a partir da utilizacao de um tempo maior de processamento dos modelos
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gerados pelo c6digo GEANT4 [68] a fim de melhorar a distribuicao estatistica dos

resultados.

3.2.2 Radiacao espalhada

Conforme exposto na secao 2.3.5, os espectros de raios X espalhados por um objeto
simulador de mama no equipamento Siemens Mammomat 3000Nova foram obtidos
variando-se os seguintes parametros experimentais:

e combinacao alvo/filtro: Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh;
e tensao de operacao do tubo: 25, 30 e 35 kV;

e objeto simulador de mama: objeto simulador do tipo BR12 com 5 e 8,5 cm de

espessura e simulador de polimetil metacrilato (PMMA);

e angulo de espalhamento: 30 a 165°.
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Figura 3.6: Ilustracao da dependéncia dos coeficientes de atenuacao para o objeto

simulador de mama do tipo BR12 com a energia do feixe de raios X.

As caracteristicas dos espectros de raios X espalhados serao avaliadas a partir dos
valores de camada semi-redutora e energia média. A forma dos espectros de raios
X espalhados na regiao de energia utilizada para fins de diagndstico é determinada

pelos processos de absorcao e espalhamento de raios X pelo objeto espalhador. Na
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regiao de energia utilizada em mamografia o espalhamento de raios X se deve ao efeito
Compton e ao espalhamento Rayleigh, enquanto que a absorcao dos raios X nesta faixa
de energia ¢ devida principalmente ao efeito fotoelétrico (figura 3.6). A importancia
desses processos na forma dos espectros de raios X espalhados em funcao do angulo de

espalhamento e da combinacao alvo/filtro estd ilustrada nas figuras 3.7 a 3.10.
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Figura 3.7: Espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12, com 5 cm de espessura. Os feixes de raios X foram obtidos para a combinacao

de anodo/filtro Mo/Mo. Os espectros estao normalizados para édrea igual a 1.

No espalhamento Rayleigh o féton incidente interage com todos os elétrons do
atomo. Como este tipo de interagao acontece principalmente na regiao de baixa energia
dos raios X diagnésticos, ou seja na regiao de energia utilizada em mamografia, o atomo
nao é ionizado e o féton espalhado é emitido com essencialmente a mesma energia do
féton incidente [21]. Por outro lado, a direcao de propagacao do féton espalhado

é ligeiramente diferente em relacao a direcao de propagacao do foton incidente. A
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Figura 3.8: Espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12, com 5 cm de espessura. Os feixes de raios X foram obtidos para a combinacao

de anodo/filtro Mo/Rh. Os espectros estao normalizados para area igual a 1.

probabilidade de ocorréncia do espalhamento Rayleigh é maior na regiao de baixas
energias para angulos de espalhamento pequenos [21].

No espalhamento Compton os raios X sao espalhados a partir da interacao com
elétrons livres ou elétrons que se encontram na camada de valéncia do atomo. A
energia do féton incidente é maior que a energia de ligacao do elétron na camada de
valéncia. Neste tipo de interagao a energia do féton espalhado é menor que a energia
do foton incidente. O espalhamento Compton é o processo de espalhamento de raios X
predominante na faixa usada para diagndstico. A secao de choque para o espalhamento
Compton ¢ obtida a partir da multiplicagao da seccao de choque para o espalhamento
Thomson pelo fator de Klein-Nishina [21].

O efeito fotoelétrico é o processo de interagao mais importante na regiao de energia
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Figura 3.9: Espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12, com 5 cm de espessura. Os feixes de raios X foram obtidos para a combinacao

de anodo/filtro W/Rh. Os espectros estao normalizados para area igual a 1.

utilizada em mamografia. Neste processo o féton incidente remove um elétron ligado do
atomo do material absorvedor (ou espalhador). Em geral os elétrons das camadas mais
internas do atomo contribuem para a interacdo fotoelétrica [21]. A segdo de choque
para o efeito fotoelétrico varia com a energia do féton aproximadamente com 1/E3.
A partir da forma dos espectros ilustrados nas figuras 3.7 a 3.9 é possivel avaliar a
contribuicao dos diferentes processos de interagao com o angulo de espalhamento. A
partir dos espectros ilustrados nas figuras 3.7 e 3.8 pode-se observar que os espectros
de raios X obtidos para angulos de espalhamento menores do que 90 graus apresentam
melhor resolugao em energia comparado com aqueles obtidos em angulos de espalha-
mento maiores. Por exemplo, nos espectros registrados nas posi¢oes correspondentes

a 30, 45 e 90 graus os picos de radiagao caracteristica do molibdénio se encontram
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Figura 3.10: Ilustragao dos espectros de raios X espalhados a 135° e 150° por dife-
rentes objetos simuladores de mama, para 30 kV, combinacao alvo/filtro Mo/Mo. Os

espectros foram normalizados para area unitaria.

perfeitamente resolvidos. Por outro lado, nos espectros registrados pelo detector em
135, 150 e 165 graus as linhas de radiagao caracteristica do molibdénio se encontram
superpostas. A perda de resolucao no espectro de raios X espalhado que acontece em
angulos de espalhamento maiores que 90 graus deve-se a uma maior transferéncia de
energia para o elétron de recuo, ou seja, a diferenca entre a energia do féton incidente
e a energia do féton espalhado é maior.

Na figura 3.10 esta ilustrado o efeito na forma do espectro devido ao espalhamento
de raios X por diferentes objetos simuladores de mama. Como o espectro de raios X
incidente nestes objetos espalhadores é o mesmo a forma e a intensidade dos espectros
de raios X espalhados dependera apenas das dimensoes e do niimero atomico do mate-
rial do objeto espalhador. Nesta figura esta ilustrado o espalhamento por dois objetos
simuladores de mama do tipo BR12 um com 5 cm de espessura e outro com 8,5 cm de
espessura e um objeto simulador de mama do tipo PMMA (acrilico). A comparagao
entre os dois objetos simuladores do tipo BR12 mostra que a porcao de fétons espalha-
dos pelo objeto com 5 cm na regiao final do espectro é maior do que para o objeto com
8,5 cm de espessura na posicao correspondente a 135 e 150 graus. A diferenca na forma
do espectro entre estes dois objetos deve-se somente a diferenca de espessura. Para o
caso do objeto mais espesso o processo de multiplas interagoes é mais importante. Por

outro lado os espectros espalhados pelo objeto simulador de mama BR12 com 8,5 cm
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de espessura é bastante semelhante ao espectro espalhado pelo objeto de PMMA.

As caracteristicas dos feixes de radiacao espalhada gerados pelo sistema clinico
medidos a 1 m do centro do objeto espalhador com o detector CZT estao ilustradas
nas tabelas 3.3 a 3.5. Nestas tabelas sao fornecidos valores de camada semi-redutora
e energia média com o angulo de espalhamento, tensao de aceleracao aplicada ao tubo
de raios X, combinacao alvo/filtro e diferentes objetos espalhadores.

Os resultados apresentados na tabela 3.3 mostram que os valores de camada semi-
redutora, calculados a partir dos espectros experimentais corrigidos, para os angulos
de espalhamento menores que 90 graus sao maiores que aqueles obtidos para angulos
de espalhamento maiores que 90 graus para as trés combinacoes de anodo/filtro. Por
exemplo, para a combinagao anodo/filtro Mo/Mo e tensao de aceleracao aplicada ao
tubo igual a 30 kV, o espectro de raios X registrado na posigao correspondente a 30
graus apresenta um valor de camada semi-redutora 49% maior que o valor correspon-
dente ao feixe registrado em 150 graus. O menor valor de camada semi-redutora e
energia média apresentado pelos espectros medidos em 135, 150 e 165 graus deve-se ao
maior deslocamento dos fétons para a regiao de menor energia do espectro devido ao
espalhamento Compton. Por outro lado, os espectros de raios X medidos em angulos
de espalhamento menores que 90 graus envolvem radiacao atenuada pelo sistema re-
ceptor de imagens. A variagao do valor da camada semi-redutora em funcao do angulo
de espalhamento depende da absorcao dos materiais que se encontram entre o objeto
espalhador e o detector e da variacao da forma do espectro devido ao espalhamento
Compton.

Os valores de energia média determinados para os espectros de raios X espalha-
dos seguem a mesma tendéncia mostrada pelos valores de camada semi-redutora. Por
exemplo, para angulos de espalhamento menores que 90 graus o valor de energia média
determinado para os espectros espalhados é proximo ao valor estimado para os espec-
tros primarios. Para angulos de espalhamento maiores que 90 graus o feixe de raios
X se torna “mais mole” devido ao efeito do espalhamento Compton diminuindo, conse-
quentemente, o valor da energia média do espectro. Entretanto, a variagao observada
nos valores de energia média sao menos significativas que a apresentada pelos valores

de camada semi-redutora. Esses resultados evidenciam que o valor da camada semi-
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Tabela 3.3: Valores de camada semi-redutora (mmAl) e energia média (keV) para os
espectros de raios X espalhados registrados a 1 m de distancia do centro do objeto
espalhador. Os espectros foram espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12 utilizando-se uma espessura de 5 cm. Os valores de incerteza correspondem a

incerteza combinada para k=1.

Angulo de kVyp Camada semi-redutora  Energia média
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro mAs (mmALI) (keV)
30 25 Mo/Mo 720 0,324 +£0,016 16,5+1,3
30 Mo/Mo 320 0,361 £ 0,019 17,9+ 1,1
35 Mo/Mo 225 0,388 + 0,021 18,5+ 1,4
25 Mo/Rh 800 0,373 + 0,019 17,8+ 1,3
30 Mo/Rh 400 0,473 £ 0,024 19,1+1,4
25 W/Rh 2000 0,512+ 0,031 19,5+1,2
30 W/Rh 1500 0,620 £ 0,036 20,2+1,5
45 25 Mo/Mo 400 0,313 +£0,018 16,4 +1,4
30 Mo/Mo 240 0,353 £ 0,025 17,6 £1,2
25 Mo/Rh 480 0,388 £ 0,021 17,8 +£1,1
30 Mo/Rh 240 0,390 £ 0,024 18,2+1,3
25 W/Rh 2080 0,498 + 0,035 19,24 1,5
30 W/Rh 1040 0,563 + 0,042 19,6 +1,8
90 25 Mo/Mo 720 0,370 + 0,021 17,5+ 1,1
30 Mo,/Mo 320 0,415 + 0,019 18,6 £ 0,9
25 Mo/Rh 960 0,432 £ 0,027 18,1+1,3
30 Mo/Rh 480 0,478 £ 0,030 18,9+1,4
25 W/Rh 880 0,530 £ 0,035 19,1+£1,1
30 W/Rh 800 0,580+ 0,032 19,7+1,2
135 25 Mo/Mo 320 0,289 £ 0,015 15,8 +1,2
30 Mo/Mo 240 0,291 £ 0,017 16,7+£1,1
35 Mo/Mo 160 0,293 £ 0,018 16,8 +1,3
25 Mo/Rh 400 0,346 + 0,019 16,7+ 1,2
30 Mo/Rh 240 0,351 + 0,240 17,2 40,9
25 W/Rh 900 0,416 £ 0,030 17,9+1,5
30 W/Rh 480 0,467 £ 0,028 18,5+1,2
150 25 Mo/Mo 240 0,232+ 0,015 15,1+£1,0
30 Mo/Mo 240 0,243 £0,017 15,7+£1,7
35 Mo/Mo 320 0,294 £ 0,016 15,8 +1,4
25 Mo/Rh 400 0,273 +£0,014 15,9+1,2
30 Mo/Rh 320 0,283 +£0,018 18,0+ 1,4
25 W/Rh 640 0,402 + 0,025 17,6 £ 1,2
30 W/Rh 400 0,414 + 0,029 17,9+ 1,1
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Tabela 3.3: Continuacao

Angulo de kVy, Camada semi-redutora  Energia média
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro mAs (mmAl) (keV)
165 25 Mo/Mo 567 0,287 £ 0,020 15,8 +0,8
30 Mo/Mo 270 0,317+ 0,023 16,9+0,9
35 Mo/Mo 270 0,319+ 0,022 17,2+1,3
25 Mo/Rh 640 0,340 £ 0,026 16,7+1,2
30 Mo/Rh 336 0,371 £ 0,030 17,4+£1,1
25 W/Rh 1300 0,425+ 0,028 17,8+1,2
30 W/Rh 640 0,449 £ 0,035 18,4+ 1,4

redutora de um espectro de raios X é mais sensivel a sua forma do que o valor da

energia média.

Tabela 3.4: Valores de camada semi-redutora (mmAl) e energia média (keV) para os
espectros de raios X espalhados registrados a 1 m de distancia do centro do objeto
espalhado. Os espectros foram espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12 utilizando-se uma espessura de 8,5 cm para a combinacao anodo/filtro Mo/Mo.

Os valores de incerteza correspondem a incerteza combinada para k=1.

Angulo de kV, Camada semi-redutora  Energia média
espalhamento (°) | (kV) mAs (mmAl) (keV)
30 25 560 0,321 £0,015 16,14+0,9
30 320 0,357 4+ 0,023 17,2+ 1,1
35 224 0,355+ 0,019 18,1+ 1,2
135 25 400 0,289+ 0,015 15,4+0,8
30 240 0,308 + 0,017 16,1+ 1,2
35 160 0,310 £0,018 17,1+£1,2
150 25 320 0,241+ 0,014 14,8+ 0,9
30 240 0,291 + 0,012 15,1+1,3
35 320 0,296 + 0,011 15,8+ 1,5
165 25 480 0,282+ 0,017 15,3+£0,9
30 320 0,303 £0,019 16,1+1,1
35 224 0,311 £ 0,021 17,2+1,2

Nas tabelas 3.4 e 3.5 estao ilustrados valores de camada semi-redutora e energia
média determinados para feixes de raios X espalhados por um objeto simulador de

mama do tipo BR12 com 8,5 cm de espessura e por um simulador de mama de acrilico,
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Tabela 3.5: Valores de camada semi-redutora (mmAl) e energia média (keV) para os
espectros de raios X espalhados registrados a 1 m de distancia do centro do objeto espa-
lhado. Os espectros foram espalhados pelo objeto simulador de mama de PMMA para
a combinagao anodo/filtro Mo/Mo. Os valores de incerteza correspondem & incerteza

combinada para k=1.

Angulo de kVyp Camada semi-redutora  Energia média
espalhamento (°) | (kV) mAs (mmALl) (keV)
30 25 560 0.292 £0.013 16.1+0,8
30 224 0.326 £0.019 17,1+£1,1
35 150 0.355 £ 0.022 18,1+£1,2
135 25 400 0,285+ 0,013 15.3+0.9
30 240 0,301 £ 0,015 15,9+1,1
150 25 320 0.237 £0.015 14.8+1,2
30 240 0.284 £ 0.011 14,9+1,1
35 320 0.294 £ 0.013 15.7£1,4
165 25 560 0,275+ 0.018 15.24+0.8
30 320 0,299 + 0.021 16.0£1,0
35 224 0,312+ 0.018 17,2+1,2

respectivamente. A variacao nos valores de camada semi-redutora e energia média dos
espectros de raios X espalhados para os trés objetos simuladores de mama utilizados
neste trabalho sao muito préximos. Embora as dimensoes dos objetos sejam diferentes
o numero atomico destes é proximo.

Nas tabelas 3.6 e 3.7 sao comparados os valores de energia maxima dos espectros de
raios X espalhados calculados a partir da formulacdo do espalhamento Compton [21]
e determinados a partir dos espectros espalhados experimentais. O ponto de energia
maxima do espectro foi determinado a partir de uma regressao linear na regiao final do
espectro [36]. O valor apresentado corresponde a um valor médio, determinado para as
trés combinagoes alvo/filtro disponiveis no equipamento clinico. Verifica-se uma boa
concordancia entre os valores experimentais e os valores determinados teoricamente.
Essa concordancia nos resultados pode ser usada para atestar o posicionamento do

detector no referido angulo de espalhamento.
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Tabela 3.6: Comparagao entre os valores do ponto final do espectro calculado a par-
tir da equacao da energia para o espalhamento Compton e determinado a partir dos
espectros experimentais para um feixe de 25 kV. O valor do ponto final determinado
experimentalmente corresponde a média determinada a partir dos espectros de raios X

espalhados por 5 cm de BR12 para as combinagoes Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh.

25 kV

Angulo de Energia maxima Energia maxima

espalhamento  calculada (keV)  experimental (keV)

30 24,8 24,42 % 0,09
45 24,6 24,31 + 0,06
90 23,8 23,61 + 0,05
135 23,1 23,02 £ 0,08
150 22,9 22,85 + 0,07
165 22,8 22,59 £ 0,09

Tabela 3.7: O mesmo que na Tabela 3.6 para uma tensao de 30 kV.

30 kV

Angulo de Energia méxima Energia méxima

espalhamento  calculada (keV)  experimental (keV)

30 29,8 29,61 =+ 0,08
45 29,5 29,32 0,06
90 28,3 28,23 £ 0,09
135 27,3 27,14+ 0,05
150 27,0 26,92 =+ 0, 06
165 26,9 26,74 + 0,06

3.3 Equivalente de dose ambiente e dose efetiva

Nesta secao serao determinados valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente
e dose efetiva a partir dos espectros de raios X caracterizados na secao anterior. De
acordo com a secao 2.5 os valores de equivalente de dose ambiente e energia efetiva
foram determinados utilizando-se fatores de conversao de kerma no ar para equivalente
de dose ambiente e dose efetiva dependentes da energia do féton (figura 2.11). Os valo-
res obtidos a partir deste método serao comparados aos valores calculados utilizando-se

um coeficiente de conversao médio determinado a partir dos espectros referentes aos



3.3. Equivalente de dose ambiente e dose efetiva 61

feixes primarios e espalhados, caracterizados nas secoes 3.2.1 e 3.2.2.

Tabela 3.8: Valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente (H*(10)) e dose efe-
tiva (E),) para os feixes de raios X primadrios relativos ao equipamento clinico (HU/USP)
a 1 m do ponto focal. Os valores de H*(10) e (£, foram calculados utilizando-se os coe-
ficientes de conversao variadveis com a energia (figura 2.11). As incertezas apresentadas

correspondem a incerteza combinada para k=1.

kV, Kerma no ar H*(10) E,
Anodo/filtro | (kV) (x 1072 mGy/mAs) (x 1073 mSv/mAs) (x 1072 mSv/mAs) E,/H * (10)

Mo/Mo 25 19,6 £2,3 6,6+0,8 1,1+0,1 0,17

30 34,7+3,5 14,1+£1,5 2,4+£0,3 0,17

35 62,2+ 7,4 27,54 3,2 4,94 0,6 0,18
Mo/Rh 25 17,1+£1,5 6,6+0,6 1,2+0,1 0,18

30 29,54 3,2 13,14 1,7 2,540,3 0,19
W/Rh 25 6,7+0,7 2,8+£0,3 0,51 +0,06 0,18

30 11,54 1,5 5,640,7 1,240,1 0,21

Na tabela 3.8 sao apresentados valores de kerma no ar, equivalente de dose ambi-
ente e dose efetiva para os espectros de raios X relativos aos feixes primarios a 1 m
de distancia do ponto focal. Nesta tabela é apresentada também a razao entre o equi-
valente de dose ambiente e a dose efetiva. Os resultados mostram que a combinacao
anodo/filtro Mo/Mo apresenta os maiores valores de kerma no ar. Os menores valores
de kerma no ar observados sao para a combinagdo W/Rh. As combinag¢oes Mo/Mo e
Mo/Rh produzem valores de equivalente de dose ambiente e dose efetiva aproximada-
mente iguais. Pode-se observar ainda que a diferenca entre os valores de kerma no
ar para as trés combinagoes anodo/filtro é maior que a diferenca entre os valores de
equivalente de dose ambiente ou entre os valores de dose efetiva para um dado valor
de tensao aplicada ao tubo de raios X. A reducao na diferenca entre os resultados para
estes parametros é explicada a partir da andalise conjunta entre a forma do espectro e
a curva para os coeficientes de conversao representados na figura 2.11. Os espectros de
raios X obtidos para as combinagoes anodo/filtro Mo/Rh e W/Rh sdo mais deslocados
para a regiao de maior energia do que aqueles produzidos pela combina¢do Mo/Mo.
Por outro lado, os valores dos coeficientes de conversao aumentam a medida que a

energia do féton aumenta.



3.3. Equivalente de dose ambiente e dose efetiva 62

Tabela 3.9: Coeficientes de conversao médios de kerma no ar para equivalente de
dose ambiente (Cy-(10)) e dose efetiva (C'g, ), respectivamente, determinados para os
espectros de raios X primdrios . Os valores de H*(10) e E,, calculados utilizando-se estes
coeficientes médios sao apresentados nas colunas 5 e 6, respectivamente. As incertezas

apresentadas correspondem a incerteza combinada para k=1.

kVp,  Cre(10) Cg, H*(10) E,
Anodo/filtro | (kV) (Sv/Gy) (Sv/Gy) (x 1073 mSv/mAs) (x 1073 mSv/mAs)

Mo/Mo 25 0,34 0,057 6,7+0,8 1,1+0,1

30 0,41 0,072 14,24+ 1,4 2,5+0,3

35 0,44 0,079 27,443,3 4,940,6
Mo/Rh 25 0,39 0,069 6,7+0,6 1,24+0,1

30 0,45 0,082 13,34 1,4 2,440,3
W/Rh 25 0,42 0,076 2,8£0,3 0,51+0,05

30 0,49 0,096 5,6+0,7 1,1+£0,1

A razao entre os valores de dose efetiva e equivalente de dose ambiente varia entre
0,17 e 0,18 para a combinagdo Mo/Mo, entre 0,18 e 0,19 para a combinagdo Mo/Rh
e entre 0,18 e 0,21 para a combinagdo W/Rh para os espectros primérios estudados
neste trabalho na regiao de mamografia.

Na tabela 3.9 sao apresentados valores para os coeficientes de conversao médios de
kerma no ar para equivalente de dose ambiente e dose efetiva, respectivamente, deter-
minados para os mesmos espectros de raios X primarios utilizados na tabela 3.8. E
possivel verificar que os coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equiva-
lente de dose ambiente sdo maiores para a combinagao W /Rh, seguido pela combinagao
Mo/Rh. Os menores valores para estes coeficientes sao encontrados para a combinagao
Mo/Mo. O mesmo comportamento é observado para os coeficientes médios de con-
versao de kerma no ar para dose efetiva. Valores de equivalente de dose ambiente e
dose efetiva foram calculados utilizando-se os respectivos coeficientes médios de con-
versao. Pode-se observar que os valores de equivalente de dose ambiente e dose efe-
tiva calculados utilizando-se os respectivos coeficientes de conversao médios fornecem
aproximadamente os mesmos resultados daqueles obtidos utilizando-se os coeficientes
de conversao dependentes da energia do féton apresentados na tabela 3.8. Conforme

discutido anteriormente a grandeza operacional equivalente de dose ambiente foi pro-
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posta com o objetivo de fornecer uma estimativa ou um limite superior para a grandeza
de protecao dose efetiva. Para os espectros de raios X primarios obtidos neste trabalho
pode-se verificar que H*(10) ~ 5 x E,,, ou seja, o valor do equivalente de dose ambiente
na regiao de energia utilizada em mamografia superestima o valor da dose efetiva por
um fator de aproximadamente 5.

Valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente e dose efetiva também foram
calculados para os espectros de raios X espalhados caracterizados nas tabelas 3.3 a
3.5 utilizando-se os coeficientes de conversao de kerma no ar para equivalente de dose
ambiente e dose efetiva, respectivamente, representados na figura 2.11. Na tabela 3.10
estd ilustrada a variacao destes parametros com a tensao aplicada ao tubo de raios X,
angulo de espalhamento e combinagao alvo/filtro. A partir das tabelas 3.10, 3.11 e 3.12
serda possivel avaliar a variagao dos resultados com diferentes objetos simuladores de
mama. O conjunto de espectros obtidos neste trabalho permite investigar a influéncia
da forma espectral nos valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente e dose
efetiva. A relacao entre as grandezas equivalente de dose ambiente e dose efetiva
também sera avaliada, assim como a dependéncia do equivalente de dose ambiente e
dose efetiva com a forma do espectro de raios X.

Da mesma forma que para os espectros primarios os valores de kerma no ar de-
terminados a partir dos feixes de raios X espalhados sao maiores para a combinacao
Mo/Mo para todos os angulos de espalhamento e tensao de aceleragao aplicada ao tubo
de raios X. A variagao dos valores de kerma no ar com o angulo de espalhamento segue
a mesma tendéncia para todas as combinagoes de anodo/filtro. Os valores de kerma
no ar sao menores para os espectros medidos em 30 graus.

Os valores de kerma no ar dependem da intensidade do espalhamento. Na figura
3.11 estd ilustrada a variacao da secao de choque diferencial para o espalhamento
Compton com o angulo de espalhamento e com a energia do féton para um elétron
livre. Pode-se verificar que a secao de choque para o espalhamento Compton atinge
um valor minimo em 90 graus. Para angulos de espalhamentos maiores que 90 graus
os valores de kerma no ar obtidos neste trabalho apresentam a mesma tendéncia de
variacao que aquela apresentada pela secao de choque diferencial ilustrada na figura

3.11. Conforme mencionado anteriormente, os feixes de raios X obtidos em angulos de
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Figura 3.11: Ilustragao da variacao da secao de choque diferencial para o espalhamento

Compton em funcao da energia e do angulo de espalhamento.

espalhamento menores que 90 graus envolvem radiacao atenuada pelo sistema receptor
de imagens. Os espectros obtidos em 165 graus sofreram atenuacao pela cipula do
tubo de raios X.

Os resultados mostram que a combinacao anodo/filtro Mo/Mo apresenta os maiores
valores para o kerma no ar. No entanto, o valor das grandezas equivalente de dose am-
biente e dose efetiva sdo maiores para a combinagao Mo/Rh. O valor destas grandezas
depende da distribuicao espectral da radiacao. O espectro de raios X para a combinacao
Mo/Mo possui um maior nimero de fétons de baixa energia e um menor nimero de
fétons de alta energia com relagdo a combinagdo Mo/Rh. Por outro lado, o valor dos
coeficientes de conversao de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e dose
efetiva, respectivamente, aumentam com o aumento da energia dos fétons. Por essa

razao os valores de equivalente de dose ambiente e dose efetiva sao maiores para a

combina¢ao Mo/Rh.
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Tabela 3.10: Valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente (H*(10)) e dose
efetiva (£,) para os espectros de raios X espalhados calculados utilizando-se os coefi-
cientes de conversao em funcao da energia do feixe. Os espectros foram espalhados por
um objeto simulador de mama do tipo BR12 com 5,0 cm de espessura. As incertezas

apresentadas correspondem a incerteza combinada para k=1.

Angulo de kVy, kerma no ar H*(10) E,
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro  (x 1077 mGy/mAs) (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs) E,/H*(10)
30 25 Mo/Mo 25,0+ 1,2 7,240,4 1,6+0,1 0,18
30 Mo,/Mo 50,2+ 3,5 18,3+ 1,3 3,540,24 0,19
35 Mo,/Mo 91,5+4,2 38,5+2,5 8,140,61 0,21
25 Mo/Rh 24,6+ 2,4 9,4+40,9 1,840,2 0,19
30 Mo/Rh 45,6 +4,6 20,6 £1,9 4,0£0,4 0,20
25 W/Rh 15,7+£1,7 7,8£0,9 1,6 +0,1 0,20
30 W/Rh 17,7+£2,3 9,56+1,2 2,0£0,26 0,21
45 25 Mo/Mo 53,6 5,3 16,5+0,2 2,8+0,2 0,17
30 Mo/Mo 85,5+ 6,4 29,8 +2,3 5,6+£0,4 0,18
25 Mo/Rh 46,7+ 5,2 17,3+ 1,9 3,140,3 0,18
30 Mo/Rh 79,5+ 8,4 32,5+ 3,4 6,0+0,5 0,19
25 W/Rh 18,8+ 2,3 8,940,9 1,740,2 0,19
30 W/Rh 35,4445 17,7+ 1,9 3,6 40,4 0,20
90 25 Mo,/Mo 30,9+ 3,6 10,9+ 0,9 1,940,2 0,17
30 Mo/Mo 67,9409,1 27,9+ 3,6 5,440,7 0,19
25 Mo/Rh 31,7+4,5 13,5+1,9 2,5+£0,4 0,18
30 Mo/Rh 64,8+ 7,4 29,4+3,4 5,7£0,6 0,19
25 W/Rh 18,2+1,5 8,9+0,8 1,7+0,1 0,19
30 W/Rh 35,8 44,2 18,4+ 1,8 3,740,5 0,20
135 25 Mo/Mo 67,6 5,5 18,8+ 1,4 3,1£0,2 0,16
30 Mo/Mo 142,0+ 9,4 42,6 42,9 7,44 0,4 0,18
35 Mo,/Mo 268,1+ 9,8 82,44 3,1 12,4+ 0,6 0,19
25 Mo/Rh 69,1+8,4 22,7+ 2,4 3,940,5 0,17
30 Mo/Rh 130,5+ 9,5 44,6+ 3,2 8,0+0,6 0,18
25 W/Rh 37,4+4,5 15,4+1,8 2,8+0,3 0,18
30 W/Rh 69,1+7,3 30,4+3,1 5,7£0,6 0,19
150 25 Mo/Mo 155,1+7,5 34,4+1,6 5,6+£0,3 0,16
30 Mo/Mo 289,1+9,2 48,0+ 1,9 8,7+0,4 0,18
35 Mo/Mo 586,1+9,3 124,1+2,8 23,3+0,6 0,19
25 Mo/Rh 139,14 10, 1 38,8+2,5 6,5+0,5 0,17
30 Mo/Rh 266,0 + 18, 1 65,7+ 4,6 11,5+ 0,8 0,18
25 W/Rh 78,1+6,9 30,242,7 5,3+0,5 0,18
30 W/Rh 125,0 + 10,1 48,9+ 3,9 8,9+40,7 0,18




3.3. Equivalente de dose ambiente e dose efetiva 66

Tabela 3.10: Continuacao

angulo de kVy kerma no ar H*(10) E,
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro (x 1077 mCy/mAs) (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs)  E,/H*(10)
165 25 Mo/Mo 50,1+6,4 14,2+ 1,8 2,3+0,3 0,16
30 Mo/Mo 100,2 £+ 9,2 31,9+2,9 5,7£0,5 0,18
35 Mo/Mo 124,24+ 8,2 37,6 +3,5 7,1£0,8 0,19
25 Mo/Rh 47,0+ 6,4 15,7+2,1 2,7+0,4 0,17
30 Mo/Rh 96,1+7,7 34,7+2,8 6,2+0,5 0,18
25 W/Rh 25,5+ 3,0 10,4+ 1,2 1,940,2 0,18
30 W/Rh 48,3+ 5,1 20,8+ 2,1 3,940,4 0,19

Tabela 3.11: Valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente (H*(10)) e dose
efetiva (E,) para os espectros de raios X espalhados calculados utilizando-se os coe-
ficientes de conversao em funcao da energia do feixe. Os espectros foram espalhados
por um objeto simulador de mama do tipo BR12 com 8,5 cm de espessura para a

combinacao Mo/Mo. As incertezas apresentadas correspondem a incerteza combinada

para k=1.
angulo de kV, kerma no ar H*(10) E,
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro (x 1077 mCy/mAs) (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs)  E,/H*(10)
30 25 Mo/Mo 31,7+3,3 10,6 + 0,8 1,840,2 0,17
30 Mo/Mo 64,8 + 6,3 24,14 2,2 4,640,3 0,19
35 Mo/Mo 104,1£8,9 41,3+3,2 8,2+0,6 0,20
135 25 Mo/Mo 45,7+5,1 12,1+1,3 2,0+0,1 0,17
30 Mo/Mo 90,3+9,5 25,7+2,8 4,4£0,3 0,17
35 Mo/Mo 136,0 £ 15,1 40,2+4,8 7,5£0,9 0,19
150 25 Mo/Mo 133,2+£13,7 28,1+£3,1 4,5+0,4 0,16
30 Mo/Mo 147,0 £ 17,3 32,5+3,4 5,1£0,5 0,18
35 Mo/Mo 242,1 + 26, 1 61,4+4,6 8,740,9 0,20
165 25 Mo/Mo 37,5+ 3,4 9,5+0,7 1,5+0,1 0,16
30 Mo/Mo 75,6 £ 7,5 20,9+ 1,8 3,6+0,3 0,17
35 Mo/Mo 118,14 12,1 34,9+ 3,9 6,6+0,9 0,19

Os resultados apresentados na tabela 3.10 mostram que para uma mesma tensao
de aceleragao aplicada ao tubo de raios X e angulo de espalhamento a diferenca entre
os valores de kerma no ar para as trés combinagoes de anodo/filtro é maior que entre
valores de equivalente de dose ambiente ou dose efetiva.

A comparacao dos resultados apresentados nas tabelas 3.10 a 3.12 para a com-

binagao alvo/filtro Mo/Mo permitem avaliar a influéncia de diferentes objetos simu-
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Tabela 3.12: Valores de kerma no ar, equivalente de dose ambiente (H*(10)) e dose
efetiva (£),) para os espectros de raios X espalhados calculados utilizando-se os coefi-
cientes de conversao em funcao da energia do feixe. Os espectros foram espalhados por
um objeto simulador de mama de PMMA para a combinagdo Mo/Mo. As incertezas

apresentadas correspondem a incerteza combinada para k=1.

angulo de kVyp Kerma no ar H*(10) Ep
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro (x 1077 mGy/mAs) (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs) E,/H*(10)
30 25 Mo,/Mo 30,4+ 3,2 8,6+0,9 1,7+ 0,2 0,18
30 Mo,/Mo 63,1+6,4 20,7+ 2,3 4,14 0,4 0,19
30 Mo/Mo 100,14+ 9,2 35,5+3,5 7,240,7 0,21
135 25 Mo,/Mo 47,94 5,2 12,4+ 1,4 2,140,2 0,17
30 Mo/Mo 91,8+09,8 25,6 +2,7 4,4+40,4 0,17
150 25 Mo,/Mo 135,1 + 14,8 28,1+3,1 4,640,5 0,16
30 Mo,/Mo 150,0 + 18,1 32,2+ 3,4 4,940,6 0,17
35 Mo/Mo 243,2 + 26,8 60,4+ 4,6 8,6+0,9 0,20
165 25 Mo,/Mo 36,9+3,7 9,140,9 1,5+ 0,1 0,16
30 Mo/Mo 73,8 48,1 20,2+ 2,1 3,5+0,4 0,17
35 Mo/Mo 114,3 £13,7 34,9+4,1 6,4+0,8 0,19

ladores de mama nos espectros de raios X espalhados. Os resultados determinados
a partir dos espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo
BR12 com 8,5 cm de espessura sao bastante préximos aos valores obtidos a partir dos
espectros espalhados pelo objeto simulador de mama de PMMA.

A partir dos resultados apresentados na tabela 3.10 pode-se concluir que também no
caso dos espectros de raios X espalhados a relagao entre o equivalente de dose ambiente

e a dose efetiva na regiao de energia utilizada em mamografia pode ser expressa por:
H*(10) ~5x E, (3.1)

Nas tabelas 3.13 a 3.15 sao apresentados valores médios para os coeficientes de
conversao de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e dose efetiva. Valores de
equivalente de dose ambiente e dose efetiva foram calculados a partir da multiplicagao
dos valores de kerma no ar, apresentados nas tabelas 3.10 a 3.12 pelos respectivos
coeficientes médios de conversao. Os resultados mostram que a utilizacao do coeficiente
de conversao apropriado de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e energia

efetiva resulta em valores para estes parametros muito proximos daqueles determinados
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Tabela 3.13: Coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equivalente de
dose ambiente, UH*(10)7 e de kerma no ar para dose efetiva, UEP, para os espectros de
raios X espalhados. Nas colunas 6 e 7 sao apresentados valores de equivalente de dose
ambiente e dose efetiva calculados utilizando-se estes coeficientes de conversao médios.

Os valores de incerteza apresentados correspondem a incerteza combinada para k=1.

angulo de kVy, aH*(lo) UEP H*(10) Ep
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro  Sv/Gy  Sv/Gy (x 1077 mSv/mAs) (x 10~7 mSv/mAs)
30 25 Mo/Mo 0,29 0,051 7,2+0,3 1,3£0,1
30 Mo/Mo 0,36 0,071 18,1+1,2 3,5£0,2
35 Mo/Mo 0,41 0,084 37,5+1,7 7,7£0,4
25 Mo/Rh 0,38 0,072 9,3£0,9 1,7+0,2
30 Mo/Rh 0,45 0,001 20,5+ 2,0 4,240,4
25 W/Rh 0,50 0,101 7,840,8 1,6 40,2
30 W/Rh 0,54 0,110 9,64 0,9 1,940,3
45 25 Mo/Mo 0,31 0,052 16,6 +1,6 2,840,3
30 Mo/Mo 0,35 0,065 29,9+0,2 5,640,4
25 Mo/Rh 0,37 0,070 17,3+£1,9 3,3£0,4
30 Mo/Rh 0,40 0,075 32,2+3,3 6,1£0,6
25 W/Rh 0,47 0,091 8,9%0,9 1,7+0,2
30 W/Rh 0,51 0,101 18,1+£2,3 3,5£0,4
90 25 Mo/Mo 0,36 0,061 11,1+£0,9 1,94£0,2
30 Mo/Mo 0,41 0,079 27,8+ 3,7 5,4£0,7
25 Mo/Rh 0,42 0,077 12,6 +1,9 2,3+0,3
30 Mo/Rh 0,45 0,090 29,2+ 3,3 58+0,7
25 W/Rh 0,49 0,095 8,840,7 1,740,1
30 W/Rh 0,52 0,110 18,6 +2,1 3,9+0,4
135 25 Mo/Mo 0,28 0,046 18,9+ 1,5 3,140,2
30 Mo/Mo 0,30 0,053 42,6 £2,8 7,5£0,5
35 Mo/Mo 0,31 0,05 83,1+3,0 13,4+£0,5
25 Mo/Rh 0,33 0,056 23,1+2,7 3,9£0,5
30 Mo/Rh 0,34 0,061 44,7+ 3,2 8,0£0,6
25 W/Rh 0,41 0,075 15,3+ 1,8 2,840,3
30 W/Rh 0,44 0,083 30,3+ 3,2 5,7+0,6
150 25 Mo/Mo 0,22 0,036 34,1+1,6 5,6+0,3
30 Mo/Mo 0,21 0,038 60,6+ 1,9 10,9+ 0,4
35 Mo/Mo 0,23 0,041 134,8 +2,1 24,0+ 0,4
25 Mo/Rh 0,27 0,046 38,1+2,7 6,5+0,5
30 Mo/Rh 0,25 0,045 53,3 +4,5 9,7£0,8
25 W/Rh 0,39 0,068 30,1+2,7 5,3£0,5
30 W/Rh 0,39 0,071 48,7+3,9 8,9+0,7
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Tabela 3.13: Continuagao

angulo de kVy, GH*(N) GEP H*(10) Ep
espalhamento (°) | (kV) Anodo/filtro  Sv/Gy  Sv/Gy (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs)
165 25 Mo/Mo 0,28 0,046 14,1+£1,7 2,3+0,2
30 Mo/Mo 0,32 0,056 31,8+2,9 5,6+0,5
35 Mo/Mo 0,32 0,059 39,7+£2,6 7,3+0,5
25 Mo/Rh 0,33 0,057 15,7+ 2,1 2,740,3
30 Mo/Rh 0,36 0,064 34,6 +2,7 6,14+0,5
25 W/Rh 0,41 0,073 10,5+ 1,2 1,940,2
30 W/Rh 0,43 0,080 20,8+2,1 3,9+0,4

Tabela 3.14: Coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equivalente de dose
ambiente (UH*(N)) e dose efetiva (6Ep), respectivamente para os espectros de raios X
espalhados pelo objeto simulador de mama do tipo BR12 com 8,5 cm de espessura.
Os dados se referem a combinagao alvo/filtro Mo/Mo. As incertezas apresentadas

correspondem a incerteza combinada para k=1.

angulo de kV, GH*(lo) GEP H*(10) Ep
espalhamento (°) | (kV)  Sv/Gy  Sv/Gy (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs)
30 25 0,31 0.052 9,8+0,9 1,6 £0,2
30 0.34 0.062 22,0£2,1 4,1+0,4
35 0.37 0.074 38,5£3,3 7,7+£0,7
135 25 0.26 0.043 11,8+ 1,3 1,94£0,2
30 0.29 0.049 26,2+2,7 4,44+0,5
35 0.30 0.055 40,8+ 4,5 7,540,8
150 25 0,21 0,034 28,1+2,9 4,5+0,5
30 0,23 0,034 33,84+ 4,1 5,140,6
35 0,26 0,036 62,94 6,8 8,7+0,9
165 25 0,25 0,041 9,44 0,9 1,5+40,1
30 0,28 0,048 21,24 2,1 3,640,4
35 0,31 0,056 36,6+ 3,7 6,6+0,7
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espectralmente. A utilizacao destes coeficientes permitem obter o valor das grandezas
operacionais equivalente de dose ambiente e dose efetiva a partir de medigoes efetuadas

com uma camara de ionizagao devidamente calibrada.

Tabela 3.15: Coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equivalente de
dose ambiente (Cp+(19)) e dose efetiva (Cg,), respectivamente para os espectros de
raios X espalhados pelo objeto simulador de mama de acrilico. Os dados se referem a
combinacao alvo/filtro Mo/Mo. As incertezas apresentadas correspondem a incerteza

combinada para k=1.

angulo de kVy, 6H*(10) GEP H*(10) Ep
espalhamento (°) | (kV) Sv/Gy  Sv/Gy (x 1077 mSv/mAs) (x 1077 mSv/mAs)
30 25 0,28 0.048 8,5+0,9 1,5£0,2
30 0.32 0.058 20,2+2,1 3,7+0,4
35 0.34 0.068 34,1+3,1 6,8+0,6
135 25 0.26 0.042 12,5+1,3 2,0+0,2
30 0.28 0.047 25,7+2,7 4,3£0,5
150 25 0,21 0,034 28,4+3,1 4,6+0,5
30 0,22 0,035 33,0+3,9 5,3£0,6
35 0,25 0,037 60,8 +6,7 9,0+0,9
165 25 0,25 0,041 9,2£0,8 1,5+0,2
30 0,27 0,047 19,9+2,2 3,5£0,4
35 0,31 0,056 35,4+4,2 6,4+0,8

3.4 Fracao de espalhamento

3.4.1 Dependéncia com parametros experimentais

A fim da avaliar a variagao da fracao de espalhamento com a tensao de aceleragao apli-
cada ao tubo de raios X, angulo de espalhamento e area irradiada pelo campo primario
na posicao do objeto simulador de mama utilizamos os espectros de raios X espalhados
e priméarios obtidos no equipamento nao clinico IEE-USP. Este equipamento foi uti-
lizado por conveniéncia, pois nao apresenta as limitacoes inerentes a um equipamento
de mamografia clinico tais como a presenca do receptor de imagens a uma distancia
fixa do ponto focal e limitagao no tempo de operacao do tubo de raios X.

Neste equipamento as medigoes dos espectros de radiagao priméaria e espalhada

foram efetuadas de acordo com a definigao de fracao de espalhamento [4].
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Figura 3.12: Tlustragao do comportamento da fracao de espalhamento com a tensao
de aceleracao aplicada ao tubo de raios X e com o angulo de espalhamento. Os dados

foram obtidos em um equipamento nao clinicopara a combinagao alvo/filtro W/Mo.

Na figura 3.12 esta ilustrado o comportamento da fracao de espalhamento em fungao
do angulo de espalhamento e da tensao aplicada ao tubo de raios X para o tubo de raios
X para a combinagao alvo/filtro W/Mo para 25, 30 e 35 kV. A partir dos resultados
apresentados nesta figura é possivel verificar que a fragao de espalhamento aumenta com
o aumento da tensao aplicada ao tubo de raios X. Os valores da fracao de espalhamento
atingem valor minimo em 90°. Para o caso de um sistema clinico, os feixes de raios X
espalhados medidos em angulos de espalhamento menores que 90° sao atenuados pelo
sistema receptor de imagens e pelo suporte do sistema receptor de imagens.

Para o caso do sistema nao clinico utilizado neste trabalho, a variagao da fracao
de espalhamento com o angulo de espalhamento é similar ao comportamento da secao
de choque diferencial para o espalhamento Compton em funcao do angulo de espalha-
mento representado na figura 3.11. No entanto, para pequenos angulos o espalhamento
coerente contribui significativamente para o espalhamento de raios X.

Na figura 3.13 esta ilustrado o comportamento da intensidade do espalhamento
em funcao da area irradiada pelo campo priméario na posicao do objeto simulador de
mama. A intensidade do espalhamento é definida como a razao entre o kerma no ar

relativo ao feixe espalhado e o kerma no ar relativo ao feixe primério. A partir dessa
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Figura 3.13: Dependeéncia da intensidade do espalhamento a; com a area irradiada pelo
campo primario na posi¢ao do objeto simulador de mama. Os dados foram obtidos para

uma tensao de 30 kV e espalhamento de 90°.

figura é possivel verificar que a intensidade do espalhamento aumenta linearmente com

o aumento da area irradiada pelo feixe primario.

3.4.2 Resultados em equipamento clinico

Os valores de kerma no ar e equivalente de dose ambiente apresentados na se¢ao anterior
foram utilizados para calcular valores de fragao de espalhamento na regiao de energia
utilizada em mamografia. Conforme mencionado anteriormente os valores de fragao de
espalhamento serao calculados a partir da razao entre o kerma no ar relativo ao feixe
primério, medido a 1 m do ponto focal, pelo kerma no ar medido a 1 m do centro
do objeto espalhador pela drea irradiada pelo feixe primdrio a 1 m do ponto focal [4].
Valores para a fragcao de espalhamento também serao calculados a partir da razao entre
o equivalente de dose ambiente obtidos nas mesmas condicoes da definicao anterior e
dividido pela érea irradiada pelo feixe primario a 1 m de distancia do ponto focal. Esses
célculos foram efetuados para as combinagoes anodo/filtro Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh.

Na tabela 3.16 sao apresentados valores de fracao de espalhamento para a com-

binagao anodo/filtro Mo/Mo para 25, 30 e 35 kV. Os resultados mostram que o valor
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Tabela 3.16: Valores de fracao de espalhamento (cm™?) para a combinagao Mo/Mo

determinados a partir dos espectros de raios X espalhados pelo

mama do tipo BR12 com 5 cm de espessura.

objeto simulador de

Angulo de 25 kV 30 kV 35 kV
espalhamento (°) ag x10~6 afr+(10) x10—6 ag x10~6 afr+(10) x10—6 ag x10~6 afr=(10) x10—6
30 0,12 £0,01 0,114+0,01 0,14 £0,01 0,134+0,01 0,14 £0,01 0,27 4+0,01
45 0,27 £0,01 0,254+0,01 0,24 £0,01 0,21 4+0,01 — —
90 0,15 £0,01 0,16 £ 0,01 0,19£0,01 0,194+0,01 — —
135 0,34 £0,01 0,27 £ 0,01 0,41 £0,01 0,314+0,01 0,42 £0,01 0,3240,01
150 0,77 0,01 0,51+ 0,01 0,824 0,01 0,42+ 0,01 0,9140,01  0,72+0,01
165 0,25 £0,01 0,214 0,01 0,2840,01 0,22+ 0,01 0,35+0,01 0,26+ 0,01

da fragao de espalhamento aumenta com o aumento da tensao aplicada ao tubo de

raios X. Os valores da fracao de espalhamento calculada a partir da razao entre os

valores de kerma no ar pela area do campo primario, ax, sao muito préoximos daqueles

obtidos a partir da razao entre os valores de equivalente de dose ambiente pela drea do

campo primario, ay«(10), para angulos de espalhamento menores que 90 graus. No caso

dos espectros de raios X registrados nas posicoes correspondentes a 135 e 150 graus os

valores de ax sao maiores que os valores de ag-(10). A diferenca entre ax e ag«(i0) ¢

de 48% para uma tensao de 30 kV e angulo de espalhamento de 150°.

Tabela 3.17: Valores de fragao de espalhamento (cm™2) para a combinagio Mo/Rh

determinados a partir dos espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de

mama do tipo BR12 com 5 cm de espessura.

Angulo de 25 kV 30 kV
espalhamento (°)  ax x1076 BF*(10) x10—6 ag x107%  apg«(109) x1076
30 0,1440,01 0,144 0,01 0,1240,01 0,13+ 0,01
45 0,27+ 0,01 0,26 + 0,01 0,27+ 0,01 0,24+ 0,01
90 0,17+ 0,01 0,20+ 0,01 0,21 +0,01 0,22+0,01
135 0,40 £ 0,01 0,34+0,01 0,44 £ 0,01 0,34 +0,01
150 0,81 +0,01 0,57 £0,01 0,88 +0,01 0,49 £ 0,01
165 0,27 4+0,01 0,23 £0,01 0,3240,01 0,26 £0,01

Nas tabelas 3.17 e 3.18 sao apresentados valores de fragao de espalhamento para as
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Tabela 3.18: Valores de fracao de espalhamento (cm™2) para a combinacao W/Rh
determinados a partir dos espectros de raios X espalhados pelo objeto simulador de

mama do tipo BR12 com 5 cm de espessura.

Angulo de 25 kV 30 kv
espalhamento (°) ag x10~6 A+ (10) x10—6 ag x10~6 A+ (10) x10—6
30 0,2340,01 0,28+ 0,01 0,2440,01 0,17 + 0,01
45 0,2840,01 0,31 +0,01 0,3040,01  0,31+0,01
90 0,26+0,01  0,31+0,01 0,304£0,01 0,33 +0,01
135 0,55+ 0,01 0,54 +0,01 0,59+ 0,01 0,53+0,01
150 1,10+ 0,01 1,10+ 0,01 1,21+0,01 0,85+0,01
165 0,37£0,01 0,36 £ 0,01 0,41 £0,01 0,36 £ 0,01

combinagoes anodo/filtro Mo/Rh e W/Rh, respectivamente. Da mesma forma que no
caso da combinagao Mo/Mo, os valores de fragao de espalhamento aumentam com a
tensao de aceleragao aplicada ao tubo de raio X. No caso das combinagao anodo/filtro
W/Rh as diferencas entre os valores de ak e a H+(10) Sa0 menos significativas que no
caso das combinagoes Mo/Mo e W/Rh. Essas diferengas resultam da variacao da forma
espectral devido a combinagao anodo/filtro e do deslocamento do espectro para a regiao
de menor energia devido ao espalhamento Compton.

Comparando os resultados apresentados nas tabelas 3.16 a 3.18 é possivel verificar
que os valores de fragao de espalhamento sdo maiores para a combinagao anodo/filtro
W/Rh para todos angulos de espalhamento e tensao de aceleragao aplicada ao tubo de
raios X. Em geral, os menores valores para a fracao de espalhamento sao apresentados

pela combinagao Mo/Mo.
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Discussao e aplicacao dos resultados

Os espectros de raios X espalhados e primarios obtidos neste trabalho foram utilizados
para avaliar parametros relacionados a protegao radiolégica em mamografia. A partir
dos resultados obtidos foi possivel verificar que a razao entre o equivalente de dose
ambiente e a dose efetiva varia no intervalo entre 0,17 e 0,21 para os espectros de
raios X primadrios estudados neste trabalho. Esta relacao depende da combinacao
alvo/filtro utilizada e da tensao de aceleragao aplicada ao tubo de raios X. Para o caso
da combinacao Mo/Mo para tensoes entre 25 e 35 kV a razao varia entre 0,17 e 0,18.
Para a combinacdo Mo/Rh esta razao varia entre 0,18 e 0,19 enquanto que para a
combina¢do W/Rh a razao varia entre 0,18 e 0,21. Esses resultados indicam que para
as trés combinagoes de alvo/filtro utilizadas neste trabalho e tensdes de operacao entre
25 e 30 kV, o equivalente de dose ambiente superestima o valor da dose efetiva por um
fator que varia entre 4,8 ¢ 5,9. Para o caso dos espectros de raios X espalhados o valor
da dose efetiva é superestimado a partir do equivalente de dose ambiente por um fator
que varia entre 4,8 e 6,3. Portanto, o equivalente de dose ambiente superestima a dose
efetiva por um fator de aproximadamente 5 para os feixes relativos a radiacao priméaria
e espalhada em mamografia. Esse resultado concorda com aquele obtido a partir de
feixes de radiagdo monoenergéticos na regiao de mamografia [16].

Os coeficientes de conversao médios de kerma no ar para equivalente de dose am-
biente para os espectros de raios X primérios variam entre 0,34 e 0,49 Sv/Gy para as
combinagoes de alvo/filtro e tensées de operacao do tubo de raios X utilizadas neste

trabalho. Para o caso dos espectros de raios X espalhados estes coeficientes de con-

75
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versao médios possuem valores que se encontram na faixa entre 0,21 e 0,54 Sv/Gy
dependendo da combinagao alvo/filtro, tensao de operagao do tubo de raios X e angulo
de espalhamento. Esse resultado indica que a utilizacao do fator de conversao igual a
1,14 de kerma no ar para equivalente de dose ambiente fornece uma superestimativa do
valor relativo ao equivalente de dose ambiente de aproximadamente 50% na regiao de
energia utilizada em mamografia. Por outro lado, os coeficientes de conversao de kerma
no ar para dose efetiva para os espectros de raios X primarios estao no intervalo entre
0,057 e 0,096 Sv/Gy para os espectros de raios X estudados neste trabalho. Este valor
estd em concordancia com os valores publicados por Kharrati [75] para os espectros de
raios X primarios. Os valores de coeficientes de conversao médios de kerma no ar para
dose efetiva a partir dos espectros de raios X espalhados esta no intervalo entre 0,036
e 0,110 Sv/Gy.

A partir dos valores de kerma no ar relativos aos feixes primario e espalhado foram
determinados valores de fracao de espalhamento de acordo com a definicao da norma
NCRP 147 [4]. Valores de fracdo de espalhamento também foram determinados a
partir da razao entre o equivalente de dose ambiente relativo aos feixes espalhado e
primdario dividida pela area irradiada pelo campo primario a 1 m do ponto focal. A
diferenca entre os valores para a fracao de espalhamento calculada a partir destas duas
metodologias depende do angulo de espalhamento. Por exemplo, para uma tensao
de 30 kV e angulo de espalhamento igual a 150 graus a diferenca entre os valores de
fracao de espalhamento calculada a partir das duas metodologias citadas acima é de
aproximadamente 50%. Para angulos de espalhamento menores que 90 graus as duas
metodologias produzem resultados similares.

Na tabela 4.1 é efetuada a comparacao entre os valores da intensidade do espalha-
mento obtidos neste trabalho com aqueles obtidos por Simpkin [5] para a combinagao
Mo/Mo e tensao de aceleragao aplicada ao tubo de raios X de 25 kV. A intensidade
do espalhamento (a;) é definida como a razao entre o valor do kerma no ar relativo ao
feixe espalhado e o kerma no ar relativo ao feixe priméario. Podemos observar que os
resultados para a intensidade do espalhamento obtidos neste trabalho apresentam uma
diferenca de até 70 % dos valores apresentados por Simpkin [5].

Dentre os fatores que influenciam a diferenca entre os resultados obtidos neste tra-
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Tabela 4.1: Comparacao entre os valores da razao entre o kerma no ar relativo ao feixe
espalhado e o kerma no ar relativo ao feixe primario, a; obtidos neste trabalho com os

resultados apresentados por Simpkin [5] para uma tensao de 25 kV.

Angulo de  kerma espalhado / kerma primario diferenga
espalhamento Este trabalho  Simpkin (1996) (%)
30 3,4 x 107° 9,6 x 107° 64
45 6,2 x 107° 3,2x 107° 62
90 4,2 x 107° 7,0 x 107° 40
135 9,1 x 107° 3,1 x 1074 71
150 2,1 x 1074 4,0 x 1074 A7

balho e aqueles obtidos por Simpkin [5] pode-se destacar a forma do objeto espalhador.
O objeto espalhador utilizado por Simpkin [5] era um bloco de acrilico com drea 10 x
10 e 4,95 cm de espessura. Outra possivel causa para estas diferencas estd na estru-
tura do equipamento de raios X. Por exemplo, de acordo com esse autor a fracao de
espalhamento apresenta um pico em 25 graus. Esse pico no entanto devia-se ao espa-
lhamento no colimador do tubo de raios X. Outra possivel causa para essa diferenca
deve-se a distancia entre o ponto focal ao dispositivo receptor de imagens. No caso
do equipamento utilizado por Simpkin a distancia entre o ponto focal e o receptor de
imagens era de 58,4 cm enquanto que para o equipamento utilizado neste trabalho essa
distancia é de 65 cm. O feixe que atinge o objeto simulador em 58,4 ¢cm ¢ mais intenso
do que o feixe em 65 cm.

Os valores de fracao de espalhamento obtidos neste trabalho permitem investigar
o efeito de diferentes combinagoes alvo/filtro nas condi¢oes de blindagem em uma
unidade de mamografia. De acordo com a norma NCRP 147 [4] em mamografia somente
a componente de radiacao espalhada contribui para a dose em regices adjacentes a
uma unidade clinica. Portanto, é necessario levar em conta somente a componente da
radiacao espalhada no célculo de barreiras protetoras.

O efeito das diferentes combinagoes alvo/filtro na espessura de uma barreira pro-

tetora serd avaliada utilizando-se a metodologia definida pela norma NCRP 147 [4]
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para o calculo de barreiras protetoras. Como exemplo, vamos adotar uma tensao de
aceleracao aplicada ao tubo de raios X de 30 kV e angulo de espalhamento igual a
150 graus. Neste exemplo iremos assumir o mesmo valor de carga de trabalho para
as trés combinagoes alvo/filtro. Para uma tensao de 30 kV a norma fornece um valor
para a carga de trabalho igual a 4,7 mA x min/paciente. Os valores para o kerma no
ar relativos aos feixes primérios a 1 m de distancia do ponto focal serao extraidos da
tabela 3.8. Vamos considerar que a barreira protetora estd localizada a distancia de
2,1 m do centro do equipamento de mamografia. Apods esta barreira localiza-se uma
area nao controlada com um limite de dose (P) igual a 0,02 mGy/semana e um fator
de ocupagao (T) igual a 1.

Nestas condicoes, a dose primaria devido a essa carga de trabalho a 1 m de distancia

do ponto focal é calculada a partir da equacao:

K)(KVp) = 60 Ky (kVD) Woorm(EVD) N (4.1)

o valor de K}, (kVp) é o valor de kerma no ar obtido da tabela 3.8, N é o nimero
de pacientes € Worm (EVp) é a carga de trabalho normalizada por paciente. A multi-
plicagao pelo fator 60 é para obter o valor de kerma no ar em unidades de mGy/mA .min.

O célculo do kerma no ar devido a radiagao espalhada (K1(0, kVp)), em fungao da
tensao e do angulo de espalhamento, a uma distancia ds qualquer é obtida a partir da

seguinte expressao:

K;(kVp) a(0,kVp) F

ds? d%

(4.2)

na equagao 4.2 o termo a(f, kVp) corresponde a fragdo de espalhamento, ds é a
distancia da barreira protetora, F' é a area irradiada pelo campo primério a uma
distancia dp. Em mamografia dp corresponde a distancia do ponto focal ao receptor
de imagens e F' pode ser assumido como sendo a area do receptor de imagens. Para
que uma parede atue como uma barreira de protecao a transmissao de radiacao por

esta barreira, By(x), ndo deve ser maior que:

By(&) = b (4.3)
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Tabela 4.2: Exemplo da variacao das condigoes de blindagem em mamografia resultante

da utilizacao de diferentes combinagoes alvo/filtro.

Parametros Mo/Mo Mo/Rh  W/Rh

kV, (kV) 30 30 30

Angulo de espalhamento 150° 150° 150°

Carga de trabalho (mA.min/paciente) 4,7 4,7 4,7
K}, (mGy/mAs) 0,0347  0,0295 0,0115

Fragao de espalhamento (x 107% em—2) 0,82 0,88 1,21

Area do campo, F (cm?) 432 432 432

dp (m) 0,65 0,65 0,65

ds (m) 2,1 2,1 2.1

espessura de madeira (NCRP 147) (mm) 55,8 53,5 38,2

A espessura de material que deve ser utilizado para obter este fator de transmissao

é calculado a partir da seguinte expressao:

1 By + 2
r=— o2 "a (4.4)
ay 142

Na equagao 4.4 os termos (3, « e 7y sao parametros relacionados ao ajuste da curva de
transmissao para diferentes materiais utilizados como barreiras protetoras apresentados
por Archer [76] fornecidos na norma NCRP 147 [4].

Os parametros utilizados para o cdlculo de barreira e os valores obtidos para as
diferentes combinagoes alvo/filtro estao ilustrados na tabela 4.2. Estes calculos foram
efetuados apenas com o objetivo de ilustrar o efeito nas condicoes de blindagem de uma
unidade clinica devido a utilizacao de diferentes combinagoes alvo/filtro. Neste exem-
plo, os fatores que influenciaram para as diferencas nas condicoes de blindagem foram
a dose relativa ao feixe primario e a fracao de espalhamento. Os coeficientes relativos a
transmissao para a madeira utilizada para o calculo das barreiras protetoras foram ex-
traidos da norma NCRP 147 [4]. Para um calculo mais preciso seria necessario realizar

um levantamento para os valores de carga de trabalho utilizados na pratica clinica para



Capitulo 4. Discussao e aplicacao dos resultados 80

as diferentes combinagoes alvo/filtro. Por outro lado, para o mamdgrafo numa posicao
vertical, configuracao normalmente adotada nos exames clinicos, a radiacao espalhada
a 150 graus ird provavelmente atingir o teto da sala. Em uma condicao real, a radiacao
espalhada a 150 graus ird atingir a paciente e sofrera atenuacao. Os dados apresentados
na Tabela 4.2 constituem apenas um exemplo de como a espessura de uma barreira

protetora em mamografia varia com as diferentes combinagoes alvo/filtro utilizadas.
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Conclusoes e perspectivas

Este trabalho teve por objetivo apresentar resultados relativos a espectroscopia de raios
X na regiao de energia utilizada em mamografia. Inicialmente o sistema de raios X de
potencial constante foi adaptado com uma filtracao de molibdénio adequada a fim de
produzir um espectro com caracteristicas similares aqueles produzidos por um tubo de
raios X com anodo de molibdénio. A espessura de molibdénio foi determinada com
base no valor da camada semi-redutora. Para uma filtracao adicional de 0,04 mm
de molibdénio, os valores de camada semi-redutora encontram-se dentro dos limites
definidos pela Portaria de nimero 453 do Ministério da Saide [3].

Os espectros de raios X produzidos pelo sistema nao clinico foram utilizados para a
validacao dos procedimentos de medicao e corregao dos espectros experimentais obtidos
com o detector CZT. Com essa finalidade os espectros obtidos com o detector CZT,
devidamente corrigidos, no equipamento nao clinico foram comparados aos espectros
experimentais corrigidos obtidos com o detector fotodiodo PIN de silicio e com os
espectros tedricos gerados pelo modelo semi-empirico de TBC [13] e pelo modelo de
Monte Carlo GEANT4 [68]. Foram ainda comparados os valores de kerma no ar e
camada semi-redutora calculados a partir dos espectros experimentais obtidos com o
detector CZT com os valores calculados a partir dos espectros obtidos com o detector
fotodiodo PIN de silicio e com os valores obtidos a partir de medigoes efetuadas com
uma amara de ionizacao. A forma dos espectros experimentais obtidos com o detector
CZT mostrou boa concordancia tanto com os espectros tedricos quanto com os espectros

experimentais obtidos com o detector fotodiodo PIN de silicio. Além disso, os valores de
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camada semi-redutora e kerma no ar estao em boa concordancia com aqueles calculados
com o detector fotodiodo PIN de silicio e com os valores obtidos a partir de medicoes
efetuadas com camara de ionizacao. A boa concordancia destes resultados permitiu a
validagao dos métodos de medicao e correcao dos espectros experimentais obtidos com
o detector CZT.

Com base na validagao dos métodos de medicao e corregao dos espectros experimen-
tais foram apresentadas medicoes de espectros de raios X espalhados no sistema clinico
para trés combinagdes anodo/filtro com o detector CZT. Os espectros primérios neste
equipamento foram simulados com os modelos semi-empiricos de TBC [13] e TBW [41]
normalizados para os valores de kerma no ar obtidos a partir de medigoes efetuadas
com uma camara de ionizacao. Os espectros tedricos foram simulados de forma a ap-
resentar o mesmo valor de camada semi-redutora do feixe obtido a partir de medigoes
efetuadas com uma camara de ionizacao. Para tanto, utilizou-se uma filtracao de 0,25
mm de aluminio.

A partir dos espectros primarios simulados foram determinados valores de equi-
valente de dose ambiente e dose efetiva utilizando-se fatores de conversao fornecidos
na norma ICRU 57 [16] varidveis com a energia do féton. Foram ainda determinados
valores de coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equivalente de dose
ambiente e dose efetiva para os espectros primarios gerados para as trés combinacoes
alvo/filtro. A partir destes resultados foi possivel verificar que a utilizagdo de um fa-
tor de conversao médio adequado de kerma no ar para equivalente de dose ambiente
e dose efetiva, respectivamente, para cada feixe de raios X resulta em valores para
estas grandezas muito proximos daqueles obtidos utilizando fatores de conversao de-
pendentes da energia do féton. A comparacao entre os valores de equivalente de dose
ambiente e dose efetiva mostrou que para os espectros de raios X utilizados em mamo-
grafia o equivalente de dose ambiente superestima o valor da dose efetiva por um fator
que se encontra no intervalo entre 4,8 e 5,8. Esse resultado concorda com aquele obtido
para feixes de raios x monoenergéticos na regiao de mamografia [16]. Os coeficientes
de conversao de kerma no ar para dose efetiva estao proximos aos resultados obtidos
por Kharati [75] para feixes de raios X na regiao de energia utilizada em mamografia.

Da mesma forma que para os espectros primarios, valores de equivalente de dose
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ambiente e dose efetiva foram determinados a partir dos espectros de raios X espalha-
dos. Também neste caso o valor do equivalente de dose ambiente superestima o valor
da dose efetiva por um fator que se encontra no intervalo entre 4,8 e 6,3. Portanto,
na regiao de energia utilizada em mamografia uma boa estimativa para dose efetiva
¢ obtida dividindo-se o valor do equivalente de dose ambiente por um fator 5. E im-
portante salientar que os valores de dose efetiva foram obtidos para uma geometria de
irradiacao antero-posterior. Esta configuracao de irradiacao foi utilizada neste trabalho
por possuir coeficientes de conversao de kerma no ar para dose efetiva maiores que para
as demais geometrias de irradiacao [16].

Coeficientes médios de conversao de kerma no ar para equivalente de dose ambiente e
dose efetiva também foram determinados a partir dos espectros de raios X espalhados.
Também para esse caso foi possivel observar que a utilizacao de um coeficiente de
conversao adequado resulta em valores de equivalente de dose ambiente ou dose efetiva
proximos daqueles obtidos utilizando-se coeficientes que dependem da energia do féton.

Finalmente foram calculados valores de fracao de espalhamento para as combinacgoes
anodo/filtro Mo/Mo, Mo/Rh e W/Rh para 25 e 30 kV. No caso da combinagao Mo/Mo
os calculos também foram efetuados para 35 kV. Foram calculados valores de fracao
de espalhamento a partir da razao entre os valores de kerma no ar relativos aos feixes
primaério e espalhado dividida pela drea irradiada pelo feixe primério a 1 m de distancia
do ponto focal [4] e a partir da razao entre os valores de equivalente de dose ambiente
relativos ao feixe espalhado e primario dividida pela area irradiada pelo feixe primario
a 1 m de distancia do ponto focal [11]. Os resultados obtidos mostraram que a diferenca
nos valores de fracao de espalhamento somente é significativa para angulos de espalha-
mento maiores que 90 graus. Foi possivel verificar que o valor da fragao de espalhamento
aumenta com o aumento da tensao de aceleracao aplicada ao tubo de raios X. Também
foi possivel observar que a utilizagao da combinagdo anodo/filtro W/Rh resulta nos
maiores valores de fracao de espalhamento. Os menores valores sao obtidos para a
combinac¢ao Mo/Mo.

Os resultados obtidos neste trabalho podem ser usados para fins de protecao ra-
diolégica. Por exemplo, em programas de monitoracao de area os valores dos coefi-

cientes de conversao médios de kerma no ar podem ser utilizados para estimar os valo-



Capitulo 5. Conclusoes e perspectivas 84

res de equivalente de dose ambiente ou dose efetiva, uma vez que os limites de dose sao
estabelecidos em termos destas grandezas. Estes resultados também podem ser apli-
cados no calculo de barreiras protetoras em mamografia. Para o calculo de barreiras
protetoras além dos coeficientes de conversao médio de kerma no ar para equivalente
de dose ambiente ou dose efetiva também sao importantes os valores de fracao de es-
palhamento obtidos neste trabalho, uma vez que estes resultados permitem avaliar as

diferengas nas condigdes de blindagens para diferentes combinagdes de anodo/filtro.
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Anexo B

Grandezas dosimétricas

As comissoes internacionais ICRP (International Commission on Radiological Protec-
tion) e ICRU (International Commission on Radiation Units and Measurements) tém
introduzido um conjunto de grandezas para utilizacao em protegao radioldgica que
podem ser definidas como grandezas limites primérias, que levam em consideracao as
caracteristicas do corpo humano, e grandezas operacionais para monitoracao de area.
As grandezas de protecao radioldgica (grandeza limite primdria) relacionam o "risco” de
inducao de efeitos estocasticos a dose de radiacao recebida levando-se em conta a sensi-
bilidade dos diferentes 6rgaos a radiagao ionizante, o fator de qualidade dos diferentes
tipos de radiacao e a condigao de irradiagao do individuo exposto. Dentre as grandezas
de protecao radioldgicas estao a dose absorvida, o equivalente de dose e a dose efe-
tiva. A dose absorvida em um 6rgao ou tecido corresponde ao valor médio da dose
absorvida no volume do tecido ou 6rgao T. O equivalente de dose em um érgao ou

tecido é calculado utilizando-se a seguinte equacao:
Hy =Y wpDrp (B.0.1)
R

Nesta equacao Dr g corresponde a dose média em um o6rgao ou tecido 71" devido a
incidéncia do tipo de radiacao R no corpo humano e wg corresponde ao fator de peso
para o tipo de radiagao em questao. Os valores de wpg para os diferentes tipos de
radiagdo sao fornecidos na norma ICRP 60 [1]. A dose efetiva corresponde a soma
dos valores de equivalente de dose relativo a todos os 6rgaos do corpo, levando-se em

consideracao a sensibilidade dos diferentes 6rgaos a radiagao ionizante. O valor da dose
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efetiva é calculado a partir da seguinte expressao:
E = wrHr (B.0.2)
T

onde wr é o fator de peso para o tecido T. Valores dos fatores de peso para
os diferentes orgaos sensiveis a radiacao do corpo humano sao fornecidos pela norma
ICRP 60 [1].

As grandezas operacionais foram definidas para serem utilizadas em protecao ra-
diologica para monitoracao de area ou monitoracao individual externa. As grandezas
de protecao radiolégica definidas pela norma ICRU 39 [14] sdo o equivalente de dose
ambiente, H*(d), o equivalente de dose direcional, H(d, (), e o equivalente de dose pes-
soal, H,(d). Para todos os tipos de radiagao as grandezas operacionais sao definidas
com base em um objeto simulador, a esfera ICRU. A esfera ICRU possui as seguintes
caracteristicas: diametro: 30 cm, densidade= 1g/cm?, composicao: 76,2 % oxigénio,
11,1% carbono, 10,1% hidrogénio e 2,6% de nitrogénio. A esfera ICRU se aproxima
adequadamente ao corpo humano com relagao as propriedades de atenuacao e espalha-
mento.

As grandezas operacionais definidas para monitoracao de drea definidas na esfera
ICRU devem reter o carater de uma grandeza pontual e a propriedade de aditividade.
Essas propriedades sao satisfeitas introduzindo-se os termos campo de radiacao ali-
nhado e expandido em suas definicoes. Um campo de radiacao expandido corresponde
ao campo de radiagdo no qual a fluéncia espectral e a fluéncia angular possuem os
mesmos valores em todos os pontos de um volume suficientemente grande equivalente
aos valores do ponto de interesse no campo de radiacao real. A expansao do campo
de radiagao assegura que toda a esfera da ICRU é exposta a um campo de radiagao
homogéneo com o mesmo valor de fluéncia e distribuicao de energia como no ponto P
de interesse do campo de radiagao real. No campo de radiacao expandido e alinhado,
o valor do equivalente de dose em qualquer ponto da esfera ICRU é independente da
distribuicao da radiacao do campo de radiacao real. O conceito de campo alinhado e
expandido estd ilustrado na figura A.1.

A grandeza operacional utilizada em protecao radioldgica para monitoracao de area

é o equivalente de dose ambiente, H*(10). O equivalente de dose ambiente, em um
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Figura B.1: Ilustracao do conceito de campo expandido e alinhado (eztraido de Dietze

2004 [77).

ponto de interesse no campo de radiacao real, é o equivalente de dose que seria pro-
duzido pelo campo de radiacao alinhado e expandido correspondente, na esfera ICRU
a uma profundidade d, no raio vetor oposto a dire¢ao de incidéncia da radiacao. Para
radiacdo penetrante d = 10 mm [15].

Como resultado do alinhamento e expansao imaginarios do campo de radiacao, a
contribuicao dos f6tons incidentes no ponto P se adicionam. O valor de H*(10) é entao
independente da distribuicao angular da radiagao no campo de radiacao real. Isto
significa que a leitura de um instrumento de medida utilizado para obter H*(10) deve
ser independente da distribuicao angular da radiacgao.

O valor do equivalente de dose ambiente deve fornecer uma estimativa do valor
da dose efetiva que uma pessoa posicionada no ponto P do campo de radiagao real

recebera.
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