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Resumo

A mamografia é o exame de imagem indicado para rastreamento e diagndstico precoce
do cancer de mama. No processo de formacao da imagem, parte da radiagdo empregada
é espalhada e atinge o receptor, o que degrada a qualidade e resolucao da imagem final
e compromete o diagnostico. Compreender o perfil de distribuicao do espalhamento é
fundamental para a criacdo e aprimoramento das técnicas de pds-processamento usadas
na corre¢ao da imagem em mamografia. Neste estudo, foram utilizadas simulagdes Monte
Carlo para mapear o perfil de distribuicdo da radiagdo espalhada sobre os receptores de
imagem em mamografia digital, para mamas de espessuras entre 2 e 8 cm, de composi¢oes
50% glandular e 50% adiposa (50-50), 20-80 e 0-100, considerando o potencial do tubo
variando de 24 a 32 kV. A partir dos resultados obtidos nas simulagoes, foi possivel
calcular os pardmetros a razao espalhamento/primério (SPR) e extensao radial média
(k), que caracterizam a radiacao espalhada. Os pardmetros obtidos indicam que mamas
mais espessas provocam maior deposicao de radiagao espalhada sobre o receptor, como
também, apresentam curvas de espalhamento de maior largura e decaimento mais lento
que das mamas finas. Os valores de SPR e k apresentaram comportamento crescente
com a espessura da mama, apontando que dentre os fatores analisados, a espessura é o
fator que mais influencia na mudanca da distribuicao da radiacao espalhada, de modo que
mamas mais espessas sao submetidas aos maiores efeitos deletérios do espalhamento. Os
resultados obtidos podem ser utilizados no desenvolvimento de filtros de processamento de
imagem, tendo em vista o aumento da precisao dos diagnésticos por meio da mamografia.

Palavras-Chave: Mamografia, Espalhamento, Monte Carlo



Abstract

Mammography is the imaging technique recommended for screening and early diag-
nosis of breast cancer. In the process of image formation, part of the radiation used is
scattered and reaches the receptor, degrading the quality and resolution of the final im-
age, compromising diagnosis. Understanding the profile of scattered radiation distribution
is essential for the development and enhancement of post-processing techniques used in
mammography image correction. In this study, Monte Carlo simulations were used to
map the scatter distribution profile on digital mammography receptors, for breasts with
thicknesses ranging from 2 to 8 cm, compositions of 50% glandular and 50% adipose tissue
(50-50), 20-80, and 0-100, considering tube potentials ranging from 24 to 32 kV. Based
on the simulation results, it was possible to calculate parameters such as the scatter-
to-primary ratio (SPR) and mean radial extent (k), which characterize the scattered
radiation. The parameters obtained indicate that thicker breasts lead to greater deposi-
tion of scattered radiation on the receptor, and they exhibit broader scatter profiles and
slower decay compared to thinner breasts. SPR and £ values showed an increasing be-
havior with breast thickness, suggesting that among the analyzed factors, thickness most
significantly influences changes in scatter radiation distribution, such that thicker breasts
are subjected to greater deleterious effects of scatter. These findings can be used in the
development of image processing filters aimed at enhancing the accuracy of diagnoses
through mammography.

Keywords: Mammography, Scattering, Monte Carlo
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1 Introducao

O cancer ¢ um dos principais problemas de satide ptublica em todo o mundo, na mai-
oria dos paises, representa a primeira ou segunda causa de morte antes dos 70 anos, e
estima-se que uma em cada cinco pessoas terao cancer ao longo da vida [SUNG et al.,
2021]. Quando se trata da populagdo feminina o cancer de mama é o mais incidente no
mundo todo, com cerca de 2,3 milhoes de casos novos. No Brasil, foi estimado para os
anos de 2023 a 2025 cerca de 73610 novos casos por ano, que significa uma taxa ajustada
(pela populagao-padrao mundial) de 41,89 casos a cada 100 mil mulheres [SANTOS et
al., 2023]. Por se tratar de uma doenga multifatorial, fatores biol6gicos, ambientais, com-
portamentais e genéticos influenciam na probabilidade de desenvolvimento da doenca,
entretanto, o envelhecimento é o principal fator de risco pois esta relacionado ao acu-
mulo dos outros fatores, especialmente apds os 50 anos [SILVA; SILVA, 2005; ADAMI,
HUNTER; TRICHOPOULOS, 2008; INTERNATIONAL, 2018].

O prognostico da doenca esta relacionado com o estagio de detecgao, quando diagnos-
ticado precocemente maior é a probabilidade de tratamento bem-sucedido e cura [TROT-
TER et al., 2002]. Visando o diagnéstico precoce e o melhor prognéstico, o Ministério da
Satude indica o rastreamento de mulheres entre 50 e 69 anos, por meio da realizacao de
exames em populacao sem sinais e histérico de cancer de mama, para identificar altera-
gOes sugestivas e encaminhar para investigagao diagnéstica [ORGANIZATION, 2007]. O
exame de imagem mais indicado para rastreamento e diagnéstico precoce é a mamografia
[TROTTER et al., 2002].

A mamografia é a radiografia da mama, mas diferentemente da radiografia tradicional,
utiliza radiacao de baixa energia para acentuar o contraste na mama. Para que a imagem
resultante forneca um resultado preciso, é preciso que o sistema de geracao dos raios X e
sistema de detecgao sejam para uso exclusivo deste fim, por isso, sao usados mamaografos
dedicados [BUSHBERG; BOONE, 2011]. A imagem é formada a partir das variagoes
entre os coeficientes de atenuacao dos tecidos presentes na mama, que incluem tecido
glandular e adiposo, bem como suas respectivas espessuras. Em outras palavras, por ser
atenuado de forma diferente por cada tecido a medida que percorre o tecido mamario, o
feixe chega em diferentes regides do receptor com intensidades diferentes, promovendo a
diferenga de contraste [TROTTER et al., 2002].

Ao penetrar no tecido mamario, o feixe de raios X pode interagir com o tecido por
meio do espalhamento Rayleigh, efeito fotoelétrico e espalhamento Compton, cada um
deles provocara uma alteragao diferente no féton incidente [ BUSHBERG; BOONE;, 2011].
O efeito fotoelétrico é o efeito responsavel para a formacao da imagem, nele ocorre a

absor¢ao do féton que transfere toda energia no meio. No espalhamento Rayleigh, o féton
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sofrera uma pequena mudanca de dire¢ao, sem que ocorra deposi¢ao de energia no meio. O
espalhamento Compton resulta no espalhamento do féton incidente e transferéncia parcial
de sua energia para o meio [OKUNO; YOSHIMURA, 2016]. Os f6tons que sofreram
espalhamento produzem um sinal espalhado que sera detectado em local diferente da
origem, causando uma perda de contraste e resolucao da imagem, prejudicando a analise
da imagem final [TROTTER et al., 2002].

Tradicionalmente, eram utilizadas grades antiespalhamento para reduzir, de forma
fisica, a fracao do feixe espalhado que foi transmitido. Entretanto, tais grades nao resolvem
o problema de forma completa, pois causam a reducao de uma fragao do feixe primario
(ndo atenuado) e permitem a transmissao de certa parcela da radiacao espalhada [BINST
et al., 2015; MARIMON et al., 2017]. O advento da mamografia digital permitiu que
se pensasse em uma alternativa para a solucao dos problemas que a grade apresentava
limitagoes para resolver. Foram desenvolvidos estudos que apontavam a possibilidade de
remocao do sinal da radiacao espalhada por meio de pds-processamento, aplicando filtros
baseados em algoritmos de deconvolugao e estimativa do sinal primario [FIESELMANN
et al., 2013; TROTTER et al., 2002; MARIMON et al., 2017].

Para o desenvolvimento e aprimoramento de tais filtros, é necessario analisar como a
radiacao espalhada afeta o receptor de imagem, utilizando parametros que quantifiquem
esse fendmeno de espalhamento [SALVAGNINI et al., 2012]. Dentre os pardmetros que
podem ser calculados, estdo a razao espalhamento/priméario, SPR, que apresenta a razao
entre a energia da radiacao espalhada e a energia do feixe primario, bem como a extensao
radial média, k, que analisa como o espalhamento esta distribuido espacialmente conside-
rando a distancia radial a partir do feixe principal. Para a obtencao de tais parametros,
podem ser empregadas simulagoes computacionais por meio do método Monte Carlo, que
simula o transporte da radiagdo em um meio através de uma abordagem estatistica dos
eventos que podem acontecer com a radiagao em sua trajetoéria, permitindo assim anali-
sar o perfil espacial de deposicao da radiagdo espalhada sobre o receptor de imagem em

mamografia digital.

1.1 Objetivos

O objetivo geral deste trabalho é obter o perfil de espalhamento da radiacao sobre o
receptor de imagem em mamografia digital, utilizando simulagoes Monte Carlo. A anélise
desses perfis sera realizada por meio dos parametros SPR e k, os quais permitirao avaliar
como alteracdes na composicao e espessura da mama, bem como a energia escolhida,

interferem nas caracteristicas da deposicao da radiacao espalhada sobre o receptor.
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2 Fundamentacao tedrica

2.1 Radiacao

Radiacao é um tipo de energia emitida por uma fonte, na forma de particulas ou on-
das eletromagnéticas, que se propaga em um meio material ou vacuo [OKUNO; YOSHI-
MURA, 2016]. Ao penetrar e interagir com o meio, a radiagdo pode causar excitagdo
atomica, processo em que elétrons sao elevados a um nivel de energia mais alto mas
conseguem retornar ao estado original emitindo a energia recebida na forma de luz ou
raios X caracteristicos, ou ionizacdo, que é a remocao do elétron atéomico de seu orbital
[TAUHATA et al., 2003].

Pode ser classificada de acordo com sua capacidade de ionizar o meio absorvedor, como
ionizante e nao-ionizante. A radiagao ionizante é aquela que possui energia que excede
o potencial de ionizagao dos atomos e moléculas do meio, e pode ser classificada como
direta e indiretamente ionizante [PODGORSAK et al., 2006].

A radiacao diretamente ionizante diz respeito as particulas carregadas, como elétrons,
positrons, protons e particulas «, as quais interagem com os elétrons do meio através das
interacoes coulombianas. Ja a radiacao indiretamente ionizante, diz respeito as particulas
neutras, como os néutrons, raios X e 7, as quais interagem em duas etapas, transferindo
primeiramente sua energia a um elétron do meio absorvedor e este se torna responsavel

por gerar novas ionizacdes [PODGORSAK et al., 2006].

2.1.1 Interacao da radiacao X e 7 com a matéria

Os fétons de raios X e v possuem carater ondulatério, nao possuem carga nem massa
e sao considerados indiretamente ionizantes, por conta de tais caracteristicas, podem pe-
netrar em um meio material e percorrer grandes espessuras sem interagir. As interacoes
se tratam dos processos nos quais os fétons tém sua energia e/ou dire¢do de propagagao
alterada, e sao consideradas eventos aleatérios, portanto, s6 é possivel falar da sua pro-
babilidade de ocorréncia, também conhecida como se¢ao de choque [TAUHATA et al.,
2003].

A medida que o féton passa por um meio absorvedor, ele é atenuado seguindo uma lei
exponencial, mostrada na equacao 2.1, a qual varia com o ntimero de particulas iniciais
(Np), a espessura do material atravessado pelo feixe (z) e o coeficiente de atenuagao

linear (1), o qual estd relacionado com a segao de choque de interagao do féton com o

meio [OKUNO; YOSHIMURA, 2016].

N = Nge_’”” (21)
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A atenuacao do féton acontece por cinco tipos de interagdo que sao, espalhamento
coerente ou Rayleigh, espalhamento incoerente ou Compton, efeito fotoelétrico, produgao
de pares e fotodesintegracao [KHAN, 2010]. Contudo, na faixa de energia utilizada na
radiologia diagnostica, serdo considerados apenas os trés primeiros modos e, cada um
deles possui seu proprio coeficiente de atenuacao, de modo que o coeficiente de atenuacao

total, é dado pela equacgao 2.2,

1 = O Rayleigh +7+ 0 Compton (22)

onde ORayicighs T € OCompton 520, Tespectivamente, os coefiecientes de atenucao do espa-
lhamento Rayleigh, efeito fotoelétrico e espalhamento Compton [KHAN, 2010]. E, a
predominéncia de cada um desses efeitos como modo de interacao, sera dependente da

faixa de energia e do ntimero atomico do meio absorvedor, conforme visto na figura 1.

80-
704
E - Efeito
‘% 50— fotoelétrico
o ]
jg 40—_
3 301
= 2]
20
10—~ p
-‘__.J_;!'ﬁl;" - 3 T
T T TTTI T LTI 1
0,01 0,1 1 10 100

Energia (MeV)

Figura 1 — Predominéancia dos modos de interagao de acordo com energia e niimero atémico do
meio absorvedor. Fonte: Retirada de [OKUNO; YOSHIMURA, 2016]

2.1.1.1 Espalhamento Coerente ou Rayleigh

O Espalhamento Coerente, também conhecido como Efeito Rayleigh, tem como ca-
racteristica principal a interagdo do féton com o d&tomo como um todo, sem que haja
deposicao de energia no meio. A tnica energia perdida no processo é aquela cedida ao
recuo do niicleo, necessaria para a conservacao do momento [OKUNO; YOSHIMURA,
2016]. Esta interacao equivale ao processo de uma onda eletromagnética incidindo pré-
xima a um atomo, provocando uma oscilacao momentanea nos elétrons orbitais com a
mesma frequéncia dessa onda. Estes elétrons oscilantes, por sua vez, emitem radiacao de
mesmo comprimento de onda da onda incidente [JOHNS; CUNNINGHAM et al., 1983].
Ou seja, os fotons espalhados possuem o mesmo comprimento de onda do incidente, con-
forme visto na figura 2 [KHAN, 2010].

A se¢do de choque para o Espalhamento Coerente (0 gayicign) depende tanto da energia

do foton incidente, quanto do niimero atéomico do meio, conforme apresentado na equacao
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Figura 2 — Representacao do espalhamento Rayleigh. Fonte: Adaptada de [KHAN, 2010]

2.3. Para fotons de baixa energia, normalmente abaixo de 10keV, incidentes em atomos

de maior niimero atomico, maior a probabilidade de ocorréncia deste espalhamento.

7 2
O Rayleigh X <]'LV> (23)

2.1.1.2 Espalhamento Incoerente ou Compton

O Espalhamento Compton se trata da colisao entre o f6ton incidente e um elétron livre
em repouso no material. Diz-se que o elétron livre é aquele elétron fracamente ligado, ou
seja, que possui energia de ligagdo muito menor que a energia do féton incidente. Nessa
interacdo, uma parte da energia do féton incidente é convertida em energia cinética para
o elétron ejetado e o restante sera a energia do féton espalhado, que terd comprimento de
onda diferente do féton inicial, visto na figura 3. Em 1922, A. H. Compton demonstrou

que tal mudanca do comprimento de onda do féton tinha como principal dependéncia o
dngulo de espalhamento [OKUNO; YOSHIMURA, 2016].

Elétron “livre”

Figura 3 — Representacao do espalhamento Compton. Fonte: Adaptada de [KHAN, 2010].

Como se trata da colisdo entre duas particulas, féton e elétron, podem ser aplicadas as
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leis de conservacao de energia e momento, as quais permitem descrever a energia do foton
espalhado (hv’) a partir da energia do foton incidente (hv), do dngulo de espalhamento
(¢) e da massa de repouso do elétron (0,511 MeV), apresentada na equagao 2.4 [KHAN,
2010].

B hv
1+ (1 — coso)

mec?

hv'

(2.4)

A expressao de Klein-Nishina descreve a secao de choque diferencial do efeito Compton

por unidade de dngulo sélido e por elétron, do./dS),, visto na equacao 2.5,

do, 2 (h/\’(hv W/
_ 70 o 2.
i, 2 (iu/> <hy/+'hu o (2:5)

onde 79=2,818.10"m ¢ o raio cldssico do elétron, hv e hv'’ sdo, respectivamente, a energia

do foton incidente e espalhado e, ¢ é o angulo de espalhamento [ATTIX, 2008]. Conforme
observado, a secao de choque eletronica, o., é independente do nimero atomico Z do
meio. Entretanto, a secao de choque atomica, o,, depende linearmente, sendo dada por
0, = Z.0., desde que os elétrons possuam energia de ligacdo muito menor que a energia
do féton incidente [ATTIX, 2008].

2.1.1.3 Efeito Fotoelétrico

O Efeito Fotoelétrico diz respeito a interagao entre o féton e o a&tomo, na qual o fo6ton
¢é absorvido pelo meio e desaparece, transferindo integralmente sua energia a um elétron

orbital, que é ejetado com energia bem definida, dada pela equacao 2.6,

EC = hv — B6 (26)

onde F,. ¢ a energia cinética do elétron ejetado, hr é a energia do féton incidente e B,
é a energia de ligagao do elétron orbital [KHAN, 2010]. Apéds a ejecao do elétron, uma
vacancia é criada, deixando o atomo excitado. Essa lacuna pode ser preenchida por um
elétron de uma camada mais externa e a diferenca entre as energias de ligacao eletronica
pode ser emitida na forma de raios X caracteristicos ou elétrons Auger, como mostrado
na figura 4 [KHAN, 2010].

Esta interacao acontece preferencialmente com os elétrons das camadas K, L e M,
e o féton incidente deve ter energia ligeiramente maior que a energia de ligagao de tais
elétrons, a fim de aumentar a probabilidade de ocorréncia deste efeito [KHAN, 2010].
Sua segao de choque (7), mostrada na equagao 2.7, depende fortemente da energia do
féton incidente (hr) e do niimero atomico do meio (Z); para baixas energias, isto é, entre
10 e 100 keV, e para altos valores de Z, maior a probabilidade de ocorréncia de efeito
fotoelétrico [TAUHATA et al., 2003].
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Figura 4 — Representagao do efeito fotoelétrico. Fonte: Adaptada de [KHAN, 2010].

Z4
(hw)?

A medida que a energia do féton aumenta, a secdo de choque decresce, contudo,

(2.7)

T X

quando a energia do féton se iguala a energia de ligacao da camada K ou L, a secao de
choque apresenta um aumento abrupto, e recebe o nome de borda de absorc¢ao, observada
na figura 5. Ou seja, a se¢ao de choque é maxima quando hv é igual a B, [TAUHATA et
al., 2003].

,{ *

Pepadpreaii

PSF(x, y)

Figura 5 — Representacao da se¢ao de choque para o efeito fotoelétrico para o chumbo, em
funcao da energia da radiagdo, com ilustragao das bordas de absorciao das camadas
K e L. Fonte: Retirada de [TAUHATA et al., 2003].

Por se tratar de um efeito de absor¢ao que depende fortemente do niimero atéomico do
meio absorvedor, o efeito fotoelétrico é a base da radiologia diagnodstica, sendo o modo de
interacao responsavel pelo contraste nas imagens. Afinal, os tecidos que compdem o corpo
humano possuem diferentes valores de Z, o que provoca uma diferenciacao nos modos de
absor¢ao dos raios X em cada meio, permitindo a visualisacao de diferentes estruturas nas
imagens diagnésticas [KHAN, 2010].

2.2 Mamografia

A mamografia é o exame de imagem designado para detectar patologias no tecido

mamario, principalmente cancer de mama em estagios iniciais, com o intuito de aumen-
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tar as chances de tratamento bem sucedido e obter um melhor prognéstico da doenca
[BUSHBERG; BOONE, 2011]. O mamdgrafo é um tipo especial de aparelho de raios X,
que emprega radiacao de baixa energia para acentuar o contraste entre os tecidos que
compoem a mama, afinal, a diferenca entre os coeficientes de atenuacao linear do tecido
glandular sadio e o canceroso sao minimas [BUSHBERG; BOONE, 2011].

Desse modo, o exame precisa ser altamente sensivel as diferencas de contraste, entre-
gando a menor dose possivel ao paciente e com resolucao capaz de detectar microcalci-
ficacoes. Tendo em vista essas necessidades especificas da mamografia, é preciso que o
mamografo seja um aparelho dedicado e possua tubos de raios X especializados, bande-
jas de compressao mamaéria, grades antiespalhamento e detectores de raios X com alta
resolucao espacial, conforme observado na figura 6 [BUSHBERG; BOONE, 2011].

Tubo de raios X
H-\"'--\.
=

Janela do tubo cl‘

N

. —%
Filtre =

Colirradcr/

Bandeja de compressfo ——J

Grade antiespalhamento _

Receptor de imagem

Figura 6 — Representacao do equipamento de mamografia digital. Fonte: Adaptada de [BUSH-
BERG; BOONE, 2011]

O tubo de raios X do mamégrafo é composto por cadtodo (polo negativo, emite elétrons
quando é aquecido por efeito termidnico) e anodo (polo positivo, que irradia calor e
contém o alvo), assim como o tubo de raios X convencional, contudo, estes dois tipos
apresentam diferenca ao considerar a tensao de operacdo, que no mamografo é abaixo
de 40 kV. Para produzir pontos focais (area do alvo do qual sdo emitidos os raios X) de
tamanhos diferentes, 0,3 e 0,1 mm, o tubo de raios X é composto por dois filamentos, os
quais sao submetidos a diferentes correntes a fim de limitar a corrente do tubo, para nao
superaquecer os alvos do anodo [BUSHBERG; BOONE, 2011].

Normalmente, o alvo do tubo de raios X do mamoégrafo é fabricado com molibdénio
(Mo), rédio (Rh) ou tungsténio (W), por possuirem elevado numéro atdmico (Zy, = 42,
Zpn = 45 e Zy = T4), o que favorece a producao de radiagdo de freamento, ademais,
os raios X caracteristicos da camada K do Mo e Rh possuem energia que estd na faixa
utilizada nos exames da mama, fator importante quando se utilizam detectores tela-filme
[BUSHBERG; BOONE, 2011].

Entretanto, com o advento de detectores digitais, o W tem se tornado a escolha prefe-

rencial, pois possui maior Z e, consequentemente, maior eficiéncia na produgao de radiacao
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de freamento, além de boa condutividade térmica e alto ponto de fusao. O anodo é do
tipo rotatorio, para facilitar a dissipagdo do calor no ponto focal para evitar danos na
estrutura, afinal, mais de 99% da energia cinética dos elétrons que chega ao anodo é
convertida em calor [BUSHBERG; BOONE, 2011].

Por possuir anodo angulado, o feixe de raios X produzido pelo ponto focal acaba
sofrendo o efeito heel, conhecido também como efeito anddico, que se trata da atenuacao
do feixe na diregdo do anodo. Ou seja, o feixe que sai em direcdo ao catodo possui
intensidade mais elevada. Isto é importante para a mamografia pois como a mama possui
formato conico, é importante que a intensidade da radiacao do lado da parede toracica
seja maior que aquela direcionada ao mamilo. Portanto, a parte mais espessa da mama ¢é
posicionada abaixo do catodo, a fim de igualar a intensidade dos raios X que atingem o
receptor de imagem, como visto na figura 7 [BUSHBERG; BOONE, 2011].

.~
Parede | ; e
Toracica

_'F,— .
e

ne

Catodo Anodo

Intensidade relativa da falon
=

Figura 7 — Ilustracao do efeito heel. Fonte: Adaptada de [BUSHBERG; BOONE, 2011]

A janela do tubo de raios X é constituida de berilio (Zp. = 4), com espessura que
varia entre 0,5-1 mm, permitindo a passagem de praticamente todo raio X produzido,
com excegao daqueles com energia menor que 5 keV. Os filtros adicionais ao tubo de raios
X exercem papel importante na modificacdo do espectro da radiacao de freamento, pois
removem a tanto a parcela de mais alta energia quanto a mais baixa, transmitindo aquela
que sera importante na formagao da imagem. Normalmente, os filtros sao compostos por
molibdénio, rédio ou prata, os quais possuem energias da borda de absorcao da camada K
entre 20-27 keV e podem ser moldados em folhas finas e uniformes [BUSHBERG; BOONE,
2011].
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O colimador ¢é formado por estruturas metélicas e tem como funcao limitar o campo
de incidéncia da radiacao. Para evitar que o paciente sofra uma exposicao desnecesséaria
nos pulmoes e tronco, e garantir que a imagem incluira todo o tecido mamario, é preciso
garantir o alinhamento do tubo de raios X e o colimador, de modo que o eixo central do
feixe seja perpendicular ao plano do receptor de imagem [BUSHBERG; BOONE, 2011]

Outro fator importante da mamografia é a compressao da mama, a qual é realizada
por uma bandeja de compressao de policarbonato, que auxilia na imobilizacao da mama,
além de tornar a espessura uniforme, reduzir a sobreposicdo de estruturas e diminuir
o espalhamento da radiagdo. Como o espalhamento é prejudicial para a resolucao da
imagem, também podem ser utilizadas grades antiespalhamento, que reduzem a fracao da
radiagao espalhada que atinge o receptor de imagem [BUSHBERG; BOONE;, 2011].

O receptor de imagem no mamografo digital é um dispositivo que capta os fétons que
nao foram absorvidos pela mama e os converte em sinal elétrico, que serao captados por
detectores. Em seguida, ocorre a aquisicao da imagem, que sera processada, arquivada e,

por fim, exibida. Normalmente, os receptores sao constituidos de lodeto de Césio (Csl)

ou Selénio amorfo (aSe) [BUSHBERG; BOONE, 2011].

2.3 Tecido Mamario

As mamas sao constituidas por tecido glandular e adiposo, e estao depositadas sobre
o musculo peitoral maior e ligadas a ele por tecido conjuntivo. O tecido glandular é
composto por células epiteliais que fornecem a estrutura de tecido conjuntivo que sustenta
o epitélio. Enquanto o tecido adiposo esta entremeado aos l6bulos mamarios de forma
heterogénea [ABRAMSON et al., 2007], conforme visto na figura 8.
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Figura 8 — Estrutura da mama. Fonte: Adaptada de [American Cancer Society, 2021]

Ao nascer, as mulheres apresentam glandulas mamaérias subdesenvolvidas, mas com
a puberdade, iniciam seu desenvolvimento. Com o aumento da produgdo de estrogénio
pelos ovarios, ocorre o amadurecimento do sistema ductal, aumento e pigmentagao da

auréola e mamilo e deposi¢ao de gordura [ICRP, 2002]. Estudos realizados com dados de



Capitulo 2. Fundamentacdo tedrica 18

exames mamograficos e ressondncia magnética, indicam que 40% da massa da mama é
composta por tecido glandular, e supde-se que a mama lactante apresente um percentual
mais elevado, dado que os reservatérios estao ocupados com leite [ICRP, 2002].

A densidade da mama é alterada ao longo da vida da mulher em resposta as alteragoes
hormonais e se refere & proporg¢ao entre o tecido adiposo e glandular [ABRAMSON et al.,
2007]. Mulheres mais jovens possuem mamas mais densas e glandulares, mas a medida
que envelhecem, principalmente apos a menopausa, a mama se torna menos densa e mais
adiposa. Poucos estudos apresentaram a incidéncia de mamas densas em mulheres mais
velhas [CHECKA et al., 2012].

Como o tecido adiposo e glandular possuem densidades diferentes, em um exame de
mamografia, irdo atenuar o feixe de raios X de forma distinta. E possivel distinguir bem o
tecido adiposo do glandular, entretanto, o tecido canceroso possui coeficiente de atenuagao
linear proximo ao do tecido glandular sadio, tornando dificil distingui-los quando utilizada
energia acima de 30 keV, conforme visto na figura 9 [BUSHBERG; BOONE, 2011].

Atenuacao dos tecidos mamarios
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Figura 9 — Comparacao da atenuagao entre os tecidos mamarios. Fonte: Adaptada de

[BUSHBERG; BOONE, 2011]
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3 Metodologia

3.1 Meétodo Monte Carlo

O método Monte Carlo (MC) pode ser tratado como uma abordagem estatistica, na
qual é utilizada uma série de amostragens aleatorias, a partir de fungoes de distribuicao
de probabilidades, para conduzir uma simulagao. Uma das aplicacoes desse método é
a simulagao do transporte de radiagdo, na qual o processo fisico é descrito por funcoes
densidade de probabilidade, que medem a probabilidade de ocorréncia de determinado
fenomeno. Nesse sentido, é observado o comportamento de um grande niimero de eventos
individuais que ocorrem com a particula, para estimar a quantidade desejada [YORIYAZ,
2009].

O conjunto desses eventos recebe o nome de histéria da particula, que descreve o que
ocorre desde o momento do seu "nascimento'ao ser emitida pela fonte, até sua "morte",
quando ¢ absorvida ou sai do sistema. Em sua histéria, a particula perde energia, muda
sua dire¢ao de propagacao e pode até produzir novas particulas [YORIYAZ, 2009]. Para
simular estes eventos, sao consideradas as se¢oes de choque diferenciais dos mecanismos
de interacao, as quais permitem determinar as fun¢des densidade de probabilidade das
variaveis aleatérias que caracterizam a trilha. Essas varidaveis sao o caminho livre entre
eventos de interagao sucessivos, o tipo de interagao acontecendo, a perda de energia e o

grau de deflexdo angular em determinado evento [SALVAT et al., 2006].

3.1.1 Cébdigo PENELOPE

Dentre os algoritmos que empregam o MC, estd o PENELOPE - Penetration and
Energy Loss of Positrons and FElectrons, que simula o transporte de elétrons e fétons
com seu diferentes mecanismos de interacao, ao penetrarem em materiais heterogéneos.
Este algoritmo se baseia em um modelo de espalhamento que combina um conjunto de
dados numéricos com modelos analiticos de secao de choque transversal, considerando
os diferentes modos de interagdo da radiacao e se aplica a energias de 50 eV até 1 GeV
[SALVAT et al., 2006].

Para a execucao do PENELOPE é preciso utilizar um de seus programas principais,
responsavel por controlar a geometria e a evolucao da trajetéria, armazenar as quanti-
dades relevantes e gerar arquivos de saida que contém informagoes como o nimero de
showers simulados, velocidade de simulacao, média de energias depositadas, dentre ou-
tras [SALVAT et al., 2006]. Neste estudo, foi empregado o programa principal pencyl, que
simula o transporte de particulas em geometrias cilindricas estruturadas por multiplas
camadas de espessura previamente definida [SALVAT et al., 2006].
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O programa é executado a partir da entrada de um arquivo em formato .in, que
contém o modelo geométrico empregado, tipo de particula simulada, espectro da radiacao,
materiais utilizados, energias de corte da simulacao, dentre outros parametros. Como se
tratam de geometrias compostas por multicamadas, cada uma delas é composta por um
determinado material e possui certo raio, que pode ser dividido em anéis concentricos
homogéneos, sendo perpendiculares ao eixo z e centralizadas pelas coordenadas x e vy,
formando uma estrutura simétrica com relagdo a rotacdo em z. Para gerar o arquivo
que contém a composicao de cada material, é utilizado um programa auxiliar denominado
material, que retorna um arquivo .dat. Conforme supracitado, o pencyl permite escolher o
tipo de particula que sera utilizada na simulacao das interagoes, nesse estudo foram fotons,
os quais foram emitidos por uma fonte de feixe estreito e polienergético com espectro de
energia definido [SALVAT et al., 2006].

A historia da particula é finalizada quando ela "morre", ou seja, é absorvida ou deixa
o meio ou ndo possui energia suficiente para realizar novas interagoes. Em uma das
linhas do c6digo, por meio do parametro MSIMPA, é possivel definir a energia de corte
dessa particula, energia na qual a simulacao da historia da particula é interrompida. O
programa pencyl gera um arquivo de saida com as informacgoes da trajetoria do conjunto
de particulas simuladas, como sua distribuicdo e deposi¢do de energia nos detectores
[SALVAT et al., 2006].

3.2 Modelo Geométrico

O modelo geométrico utilizado para simular o mamografo, apresentado na figura 10,
seguiu um modelo encontrado na literatura [DANCE et al., 2000]. A estrutura era com-
posta por um receptor de imagem de Iodeto de Césio (CsI) com espessura de 150 um e 10
cm de raio, que foi dividido em duas partes. A primeira era um disco central de 0,01 mm
de raio para captar o feixe primario e a segunda, que foi dividida em anéis concentricos
separados por um incremento de 0,01 mm radialmente, para captar a parcela do feixe
espalhado. Estes dois se encontravam separados verticalmente por uma distancia de 5
cm.

Acima desta camada estava o suporte da mama, composto por fibra de carbono com 1,2
mm de espessura, que distava do receptor de imagem em 1 cm. A mama foi simulada como
uma estrutura cilindrica, constituida por duas camadas externas, superior e inferior, cuja
composicao era 100% adiposa, que delimitavam a parte interna composta por uma mistura
de tecido glandular e adiposo, distribuida homogeneamente. A bandeja de compressao
consistia em uma camada de 2 mm de policarbonato. Considerou-se um feixe estreito
polienergético, com uma distancia foco-receptor de 60 cm, utilizada para simular diferentes

energias de raios X empregadas na mamografia [DANCE et al., 2000].
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* Foco

Bandeja de compressao
Mama

Suporte de fibra de Carbono

Receptor de imagem

Figura 10 — Estrutura geométrica do mamégrafo simulado. Fonte: Autoria proépria.

3.2.1 Espectro de raios X

O banco de dados dos espectros de raios X utilizados neste estudo foram obtidos de
[HERNANDEZ et al., 2017]. Foi considerada uma combinacdo anodo/filtro de W/Rh,
isto é, anodo de W e filtro de 0,05 mm de espessura de Rh, combinacio encontrada em
diversos mamégrafos digitais comerciais. A partir do estudo de Hernandez e a combinagao
W /Rh, foram obtidos os espectros para as energias de 24, 28 e 32 keV. O espectro de 28
keV ¢é apresentado na figura 11.
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Figura 11 — Espectro de 28 keV, onde a fluéncia apresentada é referente as condigoes de dis-

tancia fonte-receptor de 668 mm e kerma no ar de 1 mGy. Fonte: Adaptada de
[HERNANDEZ et al., 2017]

3.2.2 Composicao do tecido mamario

A mama simulada apresentava em sua composicao tecido glandular e adiposo, e sua
glandularidade é dada pela porcentagem de tecido glandular presente no tecido. No tecido
mamario sao encontrados hidrogénio (Zy = 1), carbono (Z¢ = 6), nitrogénio (Zy = 7),
oxigénio (Zp = 8) e fosforo (Zp = 15) e a quantidade de cada um é dependente da

glandularidade do tecido, conforme mostrado na tabela 1 [HAMMERSTEIN et al., 1979].



Capitulo 8. Metodologia 22

Tabela 1 — Fracao de cada elemento de acordo com a glandularidade de mama
[HAMMERSTEIN et al., 1979]

Fracao de Massa dos Elementos (%)

Fracao Densidade do
glandular (%) tecido (g/cm?®) Hidrogénio Carbono Nitrogénio Oxigénio Fésforo
0 0,9301 11,2 61,9 1,7 95.1 0,1
20 0,9501 11,0 53,2 2.0 33,6 0,2
50 0,9819 10,7 40,1 2.5 46,4 0,3

Conforme supracitado, a mama foi considerada uma estrutura cilindrica cujas cama-
das superior e inferior possuiam composi¢ao 100% adiposa, e estas camadas limitavam o
interior da mama que era composto por uma mistura de tecido glandular e adiposo. Neste
estudo, foram avaliados os casos de mama com composicao 50-50, isto é, 50% glandular e
50% adiposa, mamas 20-80 e mamas 0-100.

Foram estudadas mamas que, quando comprimidas, possuiam espessuras de 2, 4, 6 ¢
8 cm. Para as mamas de 2 a 6 cm, cada uma das camadas de tecido adiposo que limitava
o tecido interno possuia 0,5 cm de espessura; enquanto que a mama de 8 cm apresentava
tais camada com 0,8 cm de espessura [DANCE et al., 2000].

Durante a aquisicdo do sinal do receptor ocorre uma série de eventos fisicos, como
Espalhamento Compton e Efeito Fotoelétrico, que podem degradar a imagem final. A
resposta do sistema de imagem a essas degradacoes é descrita pela Funcao de Dispersao
Pontual PSF, funcao capaz de descrever a partir de um sinal de entrada pontual a ex-
tensao do “borramento”. Assim, a PSF é uma func¢do que representa adequadamente as

propriedades de resolu¢ao da imagem [2]

3.3 CaAlculo dos parametros de espalhamento

As simulagbes realizadas retornavam uma funcao espalhamento de ponto, PSF, a qual
descreve, a partir de um sinal de entrada pontual, a extensao do borramento (desfoque)
causado pela manifestacao dos eventos fisicos, como o espalhamento Rayleigh e Compton,
ocorridos na aquisicdo da imagem. Portanto, a PSF representa a medida fundamental

das propriedades de resolucao da imagem, e esta representada na figura 12.

PSFix, y)

Figura 12 — Representagao da PSF em sua forma rotacional em 3D & esquerda, e & direita sua
representagao bidimensional. Fonte: Adaptada de [BUSHBERG; BOONE, 2011]
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A PSF foi descrita pelos valores da deposicao de dose D(7) em cada anel do receptor
de imagem, em fungdo da distancia radial r a partir da origem. Os valores de D(r) e r
foram retirados dos arquivos gerados pela simulacao por meio da utilizacdo do software
MATLAB. Em seguida, foram criados codigos para calcular o valor da energia da radiacao
espalhada ponderada pela dimensao de cada anel do receptor. A partir de tais resultados,
foram calculados os parametros SPR e k, a fim de caracterizar o perfil de espalhamento
da radiacao sobre o receptor de imagem.

O SPR representa a fracao da energia da radiacao espalhada e a energia do feixe
primario, e foi calculado como a razao entre o somatorio da energia espalhada ponde-
rada pela dimensao de cada anel do receptor, pela energia depositada no anel primério
[SALVAGNINTI et al., 2012], mostrada na equagao 3.1.

EES athaaa
SPR = —cspathade (3.1)

Eprimaria

Por outro lado, k avalia a distribuicao espacial do espalhamento em fun¢ao da distancia
radial r relativa ao feixe primério [SALVAGNINI et al., 2012]. O parametro k foi obtido
através da parametrizagdo da curva D(r), através da aplicacdo do método dos minimos
quadrados nao linear. Com a func¢ao de ajuste de curvas do MATLAB, foi possivel obter
uma equacao exponencial decrescente do tipo y = ae~"/*. A partir dos valores de raio r e
os valores de y dados por D(r), foi calculado k, que possui dimensdes de mm e representa
a distancia necessaria para que a amplitude da curva de espalhamento seja reduzida a

37%, de modo que a largura da curva é proporcional ao valor de k.
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4 Resultados

Para este estudo foram analisados o comportamento das curvas de deposicao de energia
D(r) no receptor de imagem, em fungao da distdncia radial r, para diferentes condigoes,

conforme apresentando nas figuras 13, 14 e 15.
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Figura 13 — Perfil de D(r) para mamas de espessuras diferentes

A figura 13 apresenta as curvas de D(r) considerando uma mama 20% glandular e
potencial do tubo em 28 kV para mamas com espessura variando de 2 a 8 cm, as quais
foram normalizadas para que seja possivel realizar uma analise mais precisa. Nota-se que
a deposicao da radiagao espalhada no receptor de imagem tem comportamento crescente
com a espessura da mama, como também, o decaimento da curva acontece de forma mais
suave a medida que a espessura da mama aumenta. Isto ocorre pois, ao interagir com o
tecido a radiacao pode ser absorvida por efeito fotoelétrico no meio e nao atingir o recep-
tor; por outro lado, o feixe pode sofrer com os espalhamentos Rayleigh e/ou Compton,
nos quais o feixe é espalhado e gera um sinal que é captado no receptor em local diferente
da origem. No caso de mamas espessas existe uma maior quantidade de tecido disponivel
para a ocorréncia dos efeitos citados, permitindo a ocorréncia de espalhamentos multiplos
e, consequentemente, uma distribuicao mais larga da radiacao espalhada, de modo que a
curva de D(r) para tais mamas terdao maior intensidade e decaimento menos acentuado.
Por outro lado, mamas mais finas possuem menos tecido para a ocorréncia destes fend-
menos, diminuindo as chances do feixe sofrer espalhamento multiplo e permitindo que
uma maior parcela do feixe primario atinja o receptor, o que valida o comportamento
decrescente de D(r) mais acentuado ao longo da distancia radial, pois uma menor parcela
do feixe espalhado atingira o receptor.

Na figura 14 é possivel observar o comportamento de D(r) para mamas de 4 cm de es-
pessura e composicao 50% glandular, considerando o potencial do tubo em 24, 28 e 32 kV.

E possivel observar que nos pontos mais proximos a origem as curvas tem comportamento
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Figura 14 — Perfil de D(r) para diferentes valores de potencial do tubo

similar, sendo praticamente impossivel distingui-las para pontos que se encontram em
uma distancia radial menor que 3 cm, o que mostra que a energia utilizada exerce pouca
influéncia no perfil de distribuicao, aumentando sutilmente a medida que se aumenta o
potencial do tubo.

Na figura 15 sdo apresentadas as curvas de D(r) para mamas de 4 cm de espessura, po-
tencial do tubo em 28 kV e glandularidade variando entre 0-50%. As curvas se apresentam
praticamente sobrepostas em toda a distancia radial, o que mostra que a glandularidade
da mama apresenta influéncia insignificante na mudanca do perfil de deposicao de energia

no receptor.
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Figura 15 — Perfil de D(r) para mamas de diferentes glandularidades

Para caracterizar o perfil de espalhamento foram obtidos os parametros SPR e k,
mostrados na figura 16. As figuras 16a e 16b apresentam os valores de SPR e k para as
mamas de 2 a 8 cm de espessura e potencial do tubo em 28 kV, para diferentes valores de
glandularidade. Assim como visto na figura 15, a diferenca de glandularidade da mama
apresenta influéncia insignificante na variagao dos parametros de espalhamento calculados.
Os valores de SPR apresentam comportamento crescente e linear com a espessura da
mama, ou seja, a fracao da radiagao espalhada relativa ao feixe primario detectado é maior

para mamas mais espessas, podendo até apresentar valores maiores que 1 para os casos
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de mamas de 8 cm, indicando que a fracao da radiacao espalhada que chega ao receptor
é maior que aquela do feixe primdrio, conforme visto na literatura [SALVAGNINTI et al.,
2012]. Os valores de k apresentam uma tendéncia crescente e nao linear com a espessura da,
mama, isto é, mamas mais espessas apresentam uma maior parcela de radiacao espalhada

radialmente para pontos mais distantes do feixe primario.
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variando entre 24 e 32 kV
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(e) SPR em fungao do potencial do tubo para
mamas de 2, 4 e 8 cm e glandularidade 50%
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(b) k em funcao da espessura da mama para po-
tencial do tubo em 28 kV e glandularidade
variando entre 0 e 50%
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(d) £ em funcdo da espessura da mama para
glandularidade de 50% e potencial do tubo
variando entre 24 e 32 kV
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Figura 16 — Valores de SPR e k para diferentes condig¢oes de simulagao

As figuras 16¢ e 16d apresentam a variacdo de SPR e k para mamas de espessura



Capitulo 4. Resultados 27

entre 2 e 8 cm e glandularidade 50% para potencial do tubo variando de 24 a 32 kV.
Os valores de SPR apresentam comportamento linearmente crescente com a espessura
da mama e sofrem um aumento discreto com o aumento do potencial, enquanto k£ tem
comportamento crescente e nao linear com a espessura e sofre um decréscimo quando o
potencial varia de 24 para 32 kV. E possivel observar que 4 medida que a energia aumenta,
os valores de SPR tendem a sofrer um aumento gradual com a energia. Isso é explicado
pela secao de choque do efeito fotoelétrico mostrada na figura 5; a medida que a energia do
foton aumenta, a secao de choque do efeito fotoelétrico decresce, ou seja, a probabilidade
do foton ser absorvido no detector diminui, mostrando que o detector é mais eficiente
para energias mais baixas. Como a energia do feixe primério é maior, ele tende a ser
menos absorvido que o feixe espalhado, que foi atenuado ao percorrer o meio absorvedor
e perdeu energia, portanto, é captada uma menor parcela do feixe primario provocando
um aumento de SPR.

Nas figuras 16e e 16f é possivel observar que a variacao do potencial do tubo exerce
influéncia discreta na mudancga dos parametros de espalhamento, mostrando que a espes-
sura da mama é o fator que contribui com as maiores mudancgas, observando que mamas
mais espessas apresentam os maiores parametros de espalhamento. Entretanto, é possivel
observar em 16d e 16f que os valores de £ sofrem um decréscimo com o aumento da ener-
gia do feixe, o que esta relacionado com as se¢oes de choque diferencias do espalhamento
Compton e Rayleigh. O espalhamento Rayleigh apresenta uma tendéncia de distribui-
¢ao angular preferencialmente em angulos menores, enquanto o espalhamento Compton
é igualmente provavel para dngulos baixos e altos. A medida que o féton interage com
0 meio, se torna impossivel distinguir qual o fenomeno de interacao ocorrido, portanto,
ao sofrer espalhamentos multiplos a distribuicdo angular do foton espalhado tende a se
tornar uniforme, especialmente em casos de mamas mais espessas por possuirem maior

volume para interagao.
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5 Conclusoes

Este trabalho permitiu analisar o perfil de deposicao da radiacao espalhada sobre o
receptor de imagem D(r) em func¢do de sua distancia radial r para diferentes condigoes.
Foram analisados os perfis de espalhamento com a variacao da espessura da mama e suas
diferentes glandularidades, assim como, as diferencas entre os valores de potenciais do
tubo. Através da obtencao dos parametros SPR e k foi possivel caracterizar o perfil de
espalhamento da radiagdo para diferentes condigoes.

Os valores de SPR e k tendem a aumentar com o aumento da espessura da mama, sendo
o comportamento de SPR crescente e linear e o de k crescente e nao linear. Para mamas
mais espessas (8 cm), SPR apresenta para todas as condigoes simuladas valores maiores
que 1, apontando que a fracao da radiacao espalhada que atinge o receptor é maior que o
feixe primario. Observou-se que o potencial do tubo apresenta baixa influéncia no perfil
de espalhamento, no qual SPR sofre um aumento discreto com o aumento do potencial,
enquanto k sofre um decréscimo sutil. O aumento de SPR com o potencial do tubo mostra
que o receptor de imagem apresenta maior eficiéncia na deteccao de fétons de energia mais
baixa, sendo entao mais eficiente para captar a radiagdo espalhada. Assim como, k£ tende
a sofrer um decréscimo com a energia do feixe, fator relacionado a distribuicao angular
dos fétons espalhados, o que aponta que a medida que ocorrem espalhamentos miiltiplos,
a distribuicao angular tende a ser mais uniforme. Entretanto, os valores de k apresentam
dimensao de mm, enquanto as lesoes vistas em mamografia tém tamanho submilimétrico,
logo, é possivel concluir que tais lesdes podem néao ser identificadas devido ao borramento
causado pela radiacao espalhada.

Os resultados observados mostram que a espessura da mama é o fator que mais con-
tribui para o aumento da deposicao da radiacao espalhada sobre o receptor de imagem,
de modo que pacientes com mamas mais espessas sofrem com os maiores efeitos deletérios
da radiacao.

Compreender e caracterizar o perfil da radiacao espalhada sobre receptores de imagem
é essencial para o desenvolvimento de filtros de correcao do espalhamento baseados em
deconvolugao, os quais podem ser empregados no pos-processamento de imagens. Desse
modo, os resultados obtidos com os exames mamograficos serdo ainda mais precisos, per-
mitindo que as possiveis malignidades sejam descobertas de maneira precoce beneficiando

os pacientes nos ambitos de prevencao, diagnéstico e prognéstico do cancer de mama.
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