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RESUMO

A Funcao de Transferéncia de Modulagdo (MTF) € um importante parametro para
avaliar a qualidade das imagens em mamografia, pois permite avaliar o desempenho
dos receptores de imagem digital levando em consideragéo sua resolugao espacial.
Neste trabalho foram obtidas as MTFs em mamografia digital, para receptores de
lodeto de Césio (Csl) e Selénio amorfo (a-Se), que realizam, respectivamente, a
conversdo indireta e direta dos raios x em sinal elétrico. A MTF foi obtida utilizando
Simulag¢des Monte Carlo, empregando-se o cddigo PENELOPE para a simulagao do
transporte da radiagado nos receptores de imagem. A MTF foi avaliada sob influéncia
de diversos fatores presentes no cotidiano do radiodiagnédstico, tais como:
combinagdes anodo/filtro de Mo/Mo, W/Ag e W/Rh; potenciais do tubo de 24 a 36kv;
espessura do material receptor, sendo essas 200 e 300um para o a-Se e 150 e
250um para o Csl; e atenuacao do feixe por uma mama composta de 20% de tecido
glandular com espessuras de compressao de 3cm, 5cm e 7cm. Os resultados
mostram que a combinagdo anodoffiltro e a espessura do receptor sao fatores
influentes sob a MTF de ambos os receptores. A reabsor¢ao da radiagao
caracteristica nos receptores é o principal fator degradante da resolugéo espacial e
este efeito deletério esta ligado a faixa de energia utilizada em Mamografia digital. O
aumento da energia média do feixe provocado pela atenuagdo da mama mostrou-se
um fator pouco influente sobre a MTF e a resolugao espacial das imagens.

Palavras-chave: Fungao de Transferéncia de Modulagdo (MTF). Simulagdes Monte
Carlo. Mamografia Digital.



ABSTRACT

The Modulation Transfer Function (MTF) is an important parameter to evaluate
image quality, in mammograph since it allows evaluation of the performance of digital
image receptors taking into account their spatial resolution. In this work, MTFs were
obtained in digital mammography, for Cesium lodide (Csl) and amorphous Selenium
(a-Se) receptors, which perform, respectively, the indirect and direct conversion of x-
rays into an electrical signal. The MTF was obtained using Monte Carlo simulations,
using the PENELOPE code to simulate the transport of radiation in image receptors.
The MTF was evaluated under the influence of several factors present in daily
radiodiagnosis, such as: anodeffilter combinations of Mo/Mo, W/Ag and W/Rh; tube
potential between 24 to 36kv; receptor thickness of the receiving material, these
being 200 and 300um for a-Se and 150 and 250um for Csl; and beam attenuation by
a breast composed of 20% glandular tissue with compression thicknesses of 3cm,
5cm and 7cm. The results show that the anodef/filter combination and receptor
thickness are influencing factors on the MTF of both receptors. The reabsorption of
characteristic radiation in the receptors is the main degrading factor of the spatial
resolution and this deleterious effect is linked to the energy range used in digital
mammography. The increase in the average beam energy caused by breast
attenuation proved to be a factor of little influence on the MTF and the spatial
resolution of the images.

Key-words: Modulation Transfer Function (MTF). Monte Carlo simulations. Digital
Mammography
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1 INTRODUCAO

Nas ultimas décadas ocorreram avangos de grande importancia na area
da saude, envolvendo tecnologia de imagens em Mamografia digital. Esta técnica
encontra-se presente nos hospitais e clinicas do pais e do mundo, tendo
praticamente substituido o sistema analdgico (tela-filme) [1]. O sistema digital possui
rapida aquisigao, melhor qualidade de imagem e permite o acesso e processamento

remoto das imagens, mostrando-se mais vantajoso em relagdo ao sistema analdgico

[1].

Um importante parametro para avaliar o desempenho do sistema de
imagem digital e a sua influéncia na qualidade da imagem final € a resolugao
espacial dos receptores digitais. A resolugao espacial pode ser avaliada através da
Funcdo de Transferéncia de Modulagdo (MTF), pois esta funcdo representa
adequadamente a dependéncia do contraste com a frequéncia espacial, bem como

o limite da resolug&o espacial do sistema de imagem digital [2,3].

Atualmente diferentes tipos de receptores digitais sdo utilizados para
aquisicao de imagens mamograficas. Os receptores do sistema digital utilizam um
processo direto ou indireto para fazer a conversdo dos raios X em sinal elétrico [4].
Na conversdo indireta, a absor¢cdo da energia do féton produz um sinal luminoso,
que induz a liberagcdo de cargas elétricas, que em seguida sdo coletadas por um
transistor de filme fino (TFT). Ja na conversao direta a prépria absor¢céo da energia
do féton pelo receptor libera as cargas elétricas, que serao coletadas pelo TFT [2].
Receptores de lodeto de Césio (Csl), vém sendo empregados no processo de
conversao indireta, pois este material € um cintilador estruturado capaz de reduzir a
dispersdo de luz emitida [2] enquanto materiais semicondutores, como o Selénio
amorfo (a-Se), evidenciam bom desempenho no processo de conversao direta,
devido as suas propriedades intrinsecas de boa absorcéo de fétons e alta resolugao

espacial [1].

O estudo da MTF em receptores de imagens digitais vem sendo realizado
por diversos autores, através de métodos experimentais [5-7], abordagens analiticas
[8-12] e por simulagdes Monte Carlo [4,13-17]. Em particular, o método Monte Carlo
apresenta a vantagem, de permitir a simulagao detalhada do transporte da radiagao

em diferentes materiais, bem como a producdo da radiagdo secundaria e a
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ocorréncia de interacbes multiplas, e fornece resultados em boa concordancia com

os resultados experimentais [18].

Neste trabalho avaliou-se a MTF em receptores de Csl e a-Se
empregados em mamografia digital, sob a influéncia de diversos fatores, tais como a
combinacado anodof/filtro; o potencial aplicado no tubo de raios X; a espessura do
material receptor e a atenuagado da radiacdo pela mama. Para isso foi utilizado o
cédigo computacional PENELOPE (versdo 2008) para simulagées Monte Carlo do

transporte de radiagao no interior dos receptores [19].
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2 FUNDAMENTAGAO TEORICA
2.1 Interagao da radiagcao X com a Matéria

Ao passar por um material, os fétons de raios X podem atravessa-lo sem
nenhuma interacdo ou interagir com seus atomos. Na interacdo dos fétons com a
matéria podem ocorrer Espalhamento Coerente ou Rayleigh, Espalhamento
Compton, Efeito Fotoelétrico, Producdo de Pares e Interagdes Fotonucleares.
Devido a faixa de energia utilizada em radiologia diagnéstica, apenas as trés
primeiras sao possiveis de ocorrer e elas que desempenham papel fundamental na
aquisicao e na formacgao das imagens digitais [2]. Os trés tipos de interagdo dos
fétons com a matéria, relevantes na mamografia digital estdo descritos nas

subsec¢des a seguir.

2.1.1 Espalhamento Coerente ou Rayleigh

Essa interagao trata-se da absorgédo do féton incidente pelo atomo e sua
consequente reemissdao em outra diregdo, que geralmente € proxima da diregcao de
incidéncia do foéton [20]. Neste caso o foton interage com o atomo excitando-o com
um todo, sendo assim ndo ocorre transferéncia de energia para o meio e os elétrons

nao sao ejetados e, portanto, ndo ocorre a ionizagdo, como mostra a Figura 1 [2].
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Figura 1: Diagrama do Espalhamento Coerente (Rayleigh). Adaptado de [2].

O angulo de espalhamento do féton diminui @ medida que a energia dos
raios X aumenta [2]. A probabilidade do efeito e o angulo de espalhamento

dependem do numero atdmico do atomo (Z) e da energia do féton incidente hv [20].
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A secdo de choque para o Espalhamento Coerente (oz) € a relagdo de

proporcionalidade mostrada na Equacéao 1 [21].

7\ 2
op X (—) 1
R (1)
Logo o efeito € mais provavel em fétons de baixa energia, como os

usados em mamografia (24 a 36 keV), e em atomos de altos numeros atémicos [2].

2.1.2 Espalhamento Compton

O Efeito Compton consiste no espalhamento inelastico da radiacdo X ou
gama [2]. Nesse efeito ocorre a ejecado do elétron e um féton de menor energia é
espalhado, como na Figura 2. A energia do féton incidente corresponde a energia
cinética do elétron somada a energia com que o féton espalhado sai, logo a energia

e 0 momento sdo conservados.

L o ¥
W [*] @ [ 1]
W = v
@
" H d I -
i (T elétron ejetado
@ " ¥ M=
1% L ] *
TV, .
rnt}cti?j%nfé 3 ./ angulo de espalhamento

Foton espalhado

Figura 2: Diagrama do Espalhamento Compton (Espalhamento inelastico). Adaptado de [2].

A consequéncia do espalhamento Compton é a excitagao e ionizagao dos
atomos, pois o elétron ejetado colidira com os elétrons dos atomos mais proximos.
Além disso, o foton espalhado ainda pode atravessar o material e sofrer outras

interacoes [2].



13

Quando o espalhamento Compton ocorre nas interagdes dos fotons de
baixa energia, como os de radiodiagndstico, a maior parte da energia do foéton
incidente é transferida para o féton espalhado, que é facilmente detectado pelo
receptor de imagem digital, a consequéncia disso € o aumento no ruido aleatorio e a

diminui¢cdo do contraste da imagem [2].

O espalhamento Compton é independente do numero atémico do meio e
a sua probabilidade de ocorréncia diminui para fétons de energias mais altas [20]. A
secao de choque para o espalhamento Compton é obtida através das expressdes de
Klein-Nishina, onde considera-se o elétron livre, como mostrado na Equacdo 2,

onde o, é a secao de choque atdbmica para o Espalhamento Compton [21].

Or = 2mry? {1"‘0( [2+(1+(x) ~ ln(l;—Z(x)] N In(1+2a)  1+3a

a2 1+2a 2a (1+2a)2

@

hv
moc?

Onde, a =

em que m,c? & a energia de repouso do elétron e hv é a

energia do foton incidente e r, = 2,818 x 10~ m é o raio classico do elétron.

2.1.3 Efeito Fotoelétrico

O efeito fotoelétrico € a interagdo em que toda a energia do foéton
incidente é transferida e absorvida pelo meio. Para que esse efeito ocorra a energia
do féton incidente deve ser maior que a energia de ligagdo dos elétrons orbitais.
Parte da energia do foton é utilizada para arrancar um elétron da camada mais
interna do atomo (camada K), tornando o atomo ionizado. Esta vacéncia é
preenchida por um elétron da camada superior que € mais fracamente ligado e
gerara outra vacancia, que sera novamente preenchida por um elétron da camada

superior, como mostra a Figura 3 [2,20].
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Figura 3: Diagrama do Efeito Fotoelétrico. Adaptado de [2].

A diferenca de energia dessa cascata de elétrons é convertida em
elétrons Auger ou raios X caracteristicos [20]. A emissdo de elétrons Auger é
predominante em transigdes eletrénicas das camadas mais externas do atomo e em
materiais de baixo numero atémico (Z) [2]. Ja a probabilidade de ocorrer emisséo de
radiacao caracteristica nos tecidos moles do corpo humano € baixa, porém para
materiais de numero atdémico elevado, como os receptores de lodeto de Césio (Csl)

por exemplo, ocorre a emissao de raios X caracteristicos [2].

Na faixa de energia utilizada em mamografia o efeito fotoelétrico é
predominante [21]. A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico esta
fortemente ligada com a energia do foton incidente (hv) e com o numero atémico (Z)
do material [20]. Os calculos da sec¢do de choque para o efeito fotoelétrico sao
complexos, devido a energia de ligagdo do atomo, mas uma boa estimativa é dada
pela secdao de choque de interagdo para o efeito fotoelétrico T, cuja relacdo de
proporcionalidade € mostrada na Equacgao 3 [20-21].

74
T X

(hv)3 (3)

O efeito fotoelétrico é a principal interagcdo que ocorre nos receptores de
imagem digital, além disso, € fundamental para a formagcédo de imagens
mamograficas, pois a absorgao fotoelétrica é responsavel pelo contraste da imagem,
pois amplifica a diferenga de atenuacgao dos tecidos com densidades préximas [2].

2.2 Mamografia Digital
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A mamografia € um exame radiografico de baixo custo e de baixa dose de
radiacdo, que tem a finalidade de diagnosticar precocemente patologias no tecido
mamario, como microcalcificagdes e nodulos [2]. Para que a pratica de mamografia
seja eficaz € necessaria uma boa visualizagdo da morfologia da mama, para isso
usa-se um equipamento de raios X projetado especificamente para este fim, o

mamaografo [2].

O anodo emprega materiais de alto numero atébmico, pois maximizam a
eficiéncia da produgao de raios X [22]. Em mamografia, o Molibdénio (Mo) é muito
utilizado como material de anodo, pois devido a sua capacidade de produzir
radiagdo caracteristica na faixa de energia utilizada, ele se torna ideal para as
imagens de mama [23]. Mas com o uso dos receptores digitais o Tungsténio (W)
também é muito eficiente, por ter maior niumero atdémico e ponto de fusdo mais alto
que o Mo [22].

A filtracdo adicional no tubo de raios X de mamografia digital melhora a
distribuicdo de energia, pois remove os raios X de baixa energia do espectro e
aumenta a energia transmitida pelo feixe [2]. Os materiais utilizados como filtro s&o
moldados em folhas finas e uniformes e sdo escolhidos elementos que possuem
energia de ligagdo da camada K entre 20 e 27kV, como Molibdénio (Mo), Prata (Ag)
e Radio (Rh) [2].

O colimador garante que a incidéncia dos fotons seja perpendicular ao
receptor de imagem, pois esse alinhamento possibilita que a maior parte do tecido
mamario fique exposto e também protege a paciente de receber dose de radiagao
desnecessaria nos pulmdes e no tronco [2]. O mamdgrafo também possui uma
bandeja de compressao, de policarbonato, que comprime a mama de modo a
diminuir a espessura e evitar movimentagao indesejada, o que assegura uma menor
dispersao da radiagao e uma exposicao uniforme [2]. O mamaografo digital possui um
detector que realiza a conversao (direta ou indireta) dos fétons de raios X em sinal

elétrico [13].

A Figura 4 mostra o mamaégrafo e seus componentes principais.
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Figura 4: Equipamento de mamografia digital e seus componentes principais. Adaptado de [2].

Durante a exposi¢do da mama a radiagao ocorre a interagao dos raios X
com os tecidos mamarios, os fétons nao absorvidos pela mama interagem com o
receptor de imagem digital onde ocorre a conversao direta ou indireta desses fétons,
depois € feita a aquisicdo a imagem, que € processada, arquivada e exibida
posteriormente. Existem muitas vantagens no sistema digital de mamografia, sendo
a principal delas a rapida aquisicdo e o processamento das imagens [2]. Os
principios fisicos dos receptores de conversdo direta e indireta estdo descritos no

topico a seguir.

2.3 Receptores de Imagem Digital

Um receptor de imagem digital € formado por pequenos elementos
detectores sensiveis a sinais elétricos, chamados dexels, cada dexel corresponde a
um pixel da imagem digital [24]. O tamanho do elemento de imagem (pixel) define o
limite de resolugdo das imagens [2]. Mas o contraste e a resolugdo espacial da

imagem digital dependem da energia do sinal que sensibiliza os dexels [2].

Cerca de 20% dos raios X responsaveis pela formag¢ao da imagem néao
sao captados pelo detector, porque os dexels tem uma parte da sua area que é
ocupada por eletodos, capacitores, transistores e amplificadores, o que nao permite
que eles sejam totalmente sensiveis [24]. Os eletrodos capturam a energia
depositada pelo féton incidente e fazem a conversao direta ou indireta dos raios X

para carga elétrica, os capacitores armazenam as cargas acumuladas pelos dexels
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durante a exposicdo e essas cargas fluem através dos transistores até o
amplificador, que é responsavel por converter e digitalizar a tensdo de cada dexel

em um valor na escala de cinza [2].

O lodeto de Césio (Csl) € um fosforo cintilador estruturado usual nos
receptores de conversao indireta, pois os elementos Césio e o lodo tem altos
numeros atébmicos (Z= 55 e Z=53 respectivamente) o que favorece a interagao por
efeito fotoelétrico dos raios X com o material detector [24]. Mas nessa conversao a
luz emitida pelo Csl se propaga ao longo do detector e pode causar borrdes e perda
de resolugcdo espacial na imagem final [2]. J& o Selénio amorfo (a-Se) € um
semicondutor utilizado em receptores de conversdo direta,neste caso nao ocorre
emissdo de luz, os fotons absorvidos nos dexels sdo diretamente convertidos em
carga elétrica, resultando numa melhor resolucédo espacial. Entretanto o Selénio tem
numero atdmico mais baixo (Z=34) e para deixar a deteccdo mais eficiente é

necessario uma espessura maior [2].

A absor¢ao dos raios X, a conversao da radiagdo em cargas elétricas e a
obtencao do sinal digital, de cada um dos materiais receptores sao mostradas pela

Figura 5.

e ; AR R

SINAL DIGITAL

Figura 5: Processos de detecgéo dos materiais receptores de conversao direta (a-Se) e conversao
indireta (Csl). Adaptado de [1].
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2.4 Funcgao de Transferéncia de Modulagao - MTF

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 degradacdes € descrita
pela Fungcdo de Dispersao Pontual PSF, funcdo capaz de descrever a partir de um
sinal de entrada pontual a extensdo do “borramento”. Assim, a PSF é uma fungéo

que representa adequadamente as propriedades de resolugao da imagem [2].

PSF(x, v)

Figura 6: PSF mostrada em dois parametros, a esquerda tem-se a PSF rotacional mostrada em 3D e
a direita tem-se a resposta do sistema de imagem a entrada do sinal pontual. Adaptada de [2].

A Transformada de Fourier € capaz de separar simultaneamente as
frequéncias espaciais de um sinal e transmitir suas respectivas amplitudes [2]. A
Transformada de Fourier multidimensional é dada pela Transformada de Hankel,
que pode se aplicada a PSF, pois esta € uma funcido bidimensional e simétrica,
como mostra a Figura 6, logo €& possivel obter a Fungdo de Transferéncia de
Modulagcao (MTF), através da conversdo da Transformada de Fourrier em

Transformada de Hankel, como mostra a Equacéao 4 [25].

M'F = H{p(r)} 4)

Onde p(r) é a PSF e H{p(r)} € o operador da Transformada de Hankel
[15].

Na MTF a amplitude, em uma determinada frequéncia, representa um
contraste que foi retido, ou seja, um ponto no detector onde a transferéncia de
constraste foi limitada e diminuiu a resolugédo do sistema, como mostra a Figura 6. A
tendéncia € que a MTF diminua a medida que a frequéncia espacial a aumenta, ja

que frequéncias espaciais altas representam objetos menores [2].
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Figura 7: Funcdo de Transferéncia de Modulacdo (MTF). Adaptada de [2].
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3 METODOLOGIA
3.1 Modelo Geométrico

O modelo geométrico adotado consiste em uma camada homogénea,
cuja espessura definida para cada material detector foi de 150um para o lodeto de
Césio (Csl) [26] e 200 um para o Selénio amorfo (a-Se) [27], exceto nas simulag¢des
onde avaliou-se a influéncia da espessura do material detector na resolugéo
espacial. O feixe de fdétons empregado é estreito, polienergético e incide

perpendicularmente no receptor, como mostra a Figura 8 (a).

Na interagdo da radiagdo com o material detector a energia € espalhada
radialmente [13]. A fim de avaliar a dispersao da energia em fungao da distancia
radial, o receptor foi subdividido em anéis concéntricos, com incrementos de raio de

0.5 um, como apresentado na Figura 8 (b) [15].

(a)

(b)

Figura 8: (a) Fétons de raios X incidindo perpendicularmente sobre o plano do receptor. (b)
Visao superior do receptor seccionado por anéis concéntricos. A seta indica o ponto de
incidéncia do feixe, e dispersao provocada por radiagdes secundarias.
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A Funcao de dispersao pontual (PSF) do feixe incidente no receptor, p(r),
foi obtida como a energia depositada por unidade de massa de cada anel, em

funcdo da distancia radial, r [15].

3.2 Espectros Utilizados

Os espectros de raios X mamograficos utilizados foram obtidos de
Hernandez et al. [28] para anodos de Tungsténio (W) e Molibdénio (Mo), para
potenciais do tubo entre 24kV e 36kV. Os feixes também foram atenuados pela
filtragdo adicional, composta por filtros de 50um de Radio (Rh), 50 um de Prata (Ag)
e 30 ym de Molibdénio (Mo), como mostrado pela Figura 9, formando as
combinagdes anodoffiltro de W/Rh, W/Ag e Mo/Mo, usualmente encontradas nos

mamaografos digitais [28].
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Figura 9: Espectros de Tungsténio filtrados por Rédio e por Prata e espectro de Molibdénio com filtro
de molibdénio, para um potencial de 28 kV.

Os espectros também foram atenuados pela bandeja de compressao de
3mm de policarbonato, pela coluna de 60cm de ar [28] e por uma mama composta

de 20% de tecido fibroglandular com duas camadas de pele, de 1.5mm de
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espessura cada [29], e com diferentes espessuras de compressao, sendo essas

3cm, 5cm e 7cm [7].

3.3 Parametros da Simulagao

O cédigo PENELOPE versao 2008, € um pacote completo para realizar
Simulag¢des Monte Carlo do transporte de fétons e elétrons. Através dele é possivel
definir ampla faixa de energia para a simulacdo, de alguns keV até alguns GeV, e

também implementar o material e a geometria de interesse [19].

As rotinas que compdem o codigo sao genéricas e fornecem informacgdes
cabiveis para a simulagdo de problemas praticos, logo o usuario pode implementar
0s parametros que desejar usar em sua simulacéo. Foi utilizado o programa pencyl,
que realiza a simulacdo do transporte de radiagdo em geometrias cilindricas de

multiplas camadas [19].

No programa pencyl € necessaria a configuragdo de um arquivo de
entrada, com extensdo .in, onde é possivel definir valores para as variaveis de
acordo com a necessidade do usuario. Na variavel SKPAR é definido o tipo de
particula que a fonte emite, no caso o féton, o espectro de energia € inserido na
variavel SPECTR, as coordenadas e a angulagdo da fonte sdo definidas pelas
variaveis SPOSIT e SCONE, respectivamente. O arquivo com as informagdes sobre
o0 material é inserido na variavel MFNAME. A deposicado de energia e a distribuicao
da dose em cada camada do cilindro sdo armazenadas na variavel DOSEZ2D. E na
variavel MSIMPA sao definidos os parametros que coordenam como sera o

transporte da radiacao dentro do material, esses parametros sao:

e Eass que é energia minima que o féton deve ter para que possa
transitar dentro do material, definida em 1 keV;

e C1 e C2 que sao parametros que definem o detalhamento da
simulagdo, pois representam respectivamente a trajetéria dos
elétrons, provenientes das interacdes, entre os espalhamentos
coerentes e a perda maxima de energia que ocorre na trajetéria
desses elétrons, em ambos os valores foram definidos em 0.05;

e Wecc e Wcr sdo os parametros de corte, cujo valor definido foi de

1keV para ambos, esse valor para Wcc representa o a energia
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limite para que sejam consideradas apenas as colisdes inelasticas
e para Wcr representa a energia limite para que as emissoes

Bremsstrahlung sejam consideradas.

3.4 Determinagao da Fungao de Transferéncia de Modulagao

A partir da Fungao de Dispersao Pontual (PSF) obtida na simulagdo com o cddigo
PENELOPE, calculou-se a MTF aplicando-se a transformada de Hankel, H, sobre a
PSF p(r) [15]. Para realizar o calculo, a Equagéao 4 foi escrita na forma integral, que
representa a variagdo da frequéncia espacial a partir da dispersdo da energia

advinda das interag¢des da radiagdo com o material detector [15]:
MF (k) = 27 [, p(r) Jo(2mkr)rdr (5)

Onde J, é a Funcao de Bessel de ordem zero e k é a frequéncia espacial.

Considerou-se para k o intervalo de valores entre 0 e 50mm-"[15].
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4 RESULTADOS
4.1 Dependéncia da MTF com os espectros utilizados

Mantendo o potencial do tubo fixo em 28 kV, a MTF foi obtida para as
combinagdes anodo/filtro Mo/Mo, W/Ag e W/Rh, para os receptores de Csl e a-Se. A
Figura 10 mostra a dependéncia da MTF com a combinagdo anodoffiltro

considerando as caracteristicas fisicas de cada receptor.
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Figura 10: MTF para combinag¢des anodo filtro W/Rh, W/Ag e Mo/Mo em 28 kV para: (a) Receptor de
Csl, (b) Receptor de a-Se.

Para o receptor de Csl, Figura 10 (a), € possivel notar que a MTF para a
combinacdo de Mo/Mo mostra-se um pouco mais elevada que as obtidas para as
combinagdes W/Rh e W/Ag, com diferenga relativa de 2% em relagdo a MTF da
combinagao de W/Rh. No receptor de a-Se ocorre exatamente o contrario, a MTF
para o Mo/Mo é mais baixa que as demais, apresentando diferenga relativa de 3%

em relacdo a MTF da combinacdo de W/Rh, como mostra a Figura 10 (b).

A borda de absorcdo K do Selénio é de 12,66 keV, como os fétons
utilizados possuem energias acima deste valor, o efeito fotoelétrico produzira
radiacao caracteristica que sera reabsorvida no receptor de a-Se, o que faz com que
a MTF para o receptor de a-Se seja menor que a do receptor de Csl.

Os resultados apresentados na Figura 10 podem ser explicados pela
diferencga de energia média dos espectros para cada combinagao anodo/filtro e para
cada receptor. O espectro de raios X produzido pela combinagdo Mo/Mo na energia

de 28 kV é composto basicamente por radiagdo caracteristica, em contrapartida,
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nessa mesma energia o espectro produzido pelas combinacbées de W/Rh e W/Ag
tem carater continuo, composto pela emissdao de radiacdo de freamento
(Bremsstrahlung), como mostrado pela Figura 9, logo as combinagdes W/Rh e W/Ag
apresentam energia média maior que a combinagdo Mo/Mo. Assim a proporcao de
interacdes dos fétons no receptor de Csl, por espalhamento Compton, relativa a
absorcao fotoelétrica € maior para as combinagées W/Rh e W/Ag, ocasionando o
aumento da dispersao espacial da energia do feixe e a consequente diminui¢cao da
resolucao espacial das imagens. Ja no receptor de a-Se a fluorescéncia dos raios X
ocorre em todas as combinagdes anodof/filtro, mas no potencial de 28kV o Mo/Mo é
a combinacado que mais produzira absorgao fotoelétrica, e consequentemente, maior

producao de radiagao caracteristica.

4.2 Dependéncia da MTF com o potencial aplicado ao tubo

A Figura 11 mostra a dependéncia da MTF com o potencial do tubo, para

a combinacao W/Rh, considerando o receptor de (a) Csl e (b) a-Se.
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Figura 11: Dependéncia da MTF com a variagéo do potencial do tubo de raios X para a combinagéo
anodo filtro de W/Rh, nos receptores: (a) Receptor de Csl, (b) Receptor de a-Se

E possivel observar que para a combinagdo anodoffiltro de W/Rh o
comportamento da MTF muda com o aumento do potencial. No receptor de Csl esse
aumento do potencial tende a reduzir a MTF e no receptor de a-Se o aumento do

potencial eleva proporcionalmente as curvas.
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Para os dois tipos de receptores estudados, o potencial do tubo é um fator
que influencia na MTF e consequentemente na resolugédo espacial das imagens. A
reducdo ou aumento das curvas de MTF estdo relacionados com a produgao de
fluorescéncia de raios X decorrente das interagdes fotoelétricas. Na Figura 11 (a)
observa-se que a MTF apresenta pouca diferenca entre as curvas de 24 a 32 kV,
mas ja em 36 kV a diferenca relativa com a MTF em 32 kV é de 4% que é uma
reducao significativa dos valores da MTF, isso porque as energias da borda K de
absorcao para o Csl sao de 33 keV e 36 keV, para os elementos lodo e Césio,
respectivamente. Assim, feixes de raios X com fétons acima dessas energias
tenderao a produzir radiagao caracteristica, e parte dessa energia sera reabsorvida

no proprio receptor, degradando a qualidade da imagem [15].

Para o receptor de a-Se ja acontece fluorescéncia dos raios X no receptor
em todos os potenciais, pois todos os fotons utilizados possuem energia acima da
borda de absorcdo K do Selénio, o que acontece € que a probabilidade de
ocorréncia do efeito fotoelétrico € inversamente proporcional a energia do féton,
entdo no receptor de a-Se aumento da energia dos fétons favorece o espalhamento
Compton e os fotons espalhados pelo efeito Compton tendem a sair do receptor,

logo a MTF aumenta com a energia, como mostra a Figura 11 (b).

4.3 Dependéncia da MTF com a espessura do receptor

Para avaliar a dependéncia da MTF com o aumento da espessura do
receptor, foi considerada a combinacao anodo/filtro de W/Rh num potencial de 28 kV
e cada um dos materiais receptores tiveram um aumento de 100 um de espessura.
A Figura 12 mostra a MTF para o receptor de Csl com espessuras de 150 e 250um

e para o receptor de a-Se com espessuras de 200 e 300 um.



27

1 - 1 ' e 1 T T ' v
(a) \\ —— 150um (b) — 200um
0.99 | \ —— 250 —— 3001
\\ um ies | um | |
W\ 1
0.98 b \
R 09+ “fij\
0.97 N TS ]
N \ L
Y
L 096 f g e ] L 085k
E S E \

0.95 “\\ ] 08+ \

N e b,

- S N
0.94 - o - \
e e 0.75F
003} TR ™ e
TR 07t TR
0.92 e, T
091 L 1 1 L 065 L L 1 1
0 10 20 30 40 50 0 10 20 30 40 50
Frequéncia Espacial (mm~1) Frequéncia Espacial (mm-1)

Figura 12: Dependéncia da MTF com a mudanga da espessura dos receptores: (a) Receptor de Csl,
(b) Receptor de a-Se

Em ambos os casos a MTF é reduzida com o aumento da espessura do
material detector, mas para o Csl a redugao € mais significativa para as frequéncias
espaciais mais altas, que representam objetos menores. Neste caso a diferencga
relativa foi de 3%, como pode ser observado na Figura 12 (a). Ja no receptor de a-
Se, Figura 12 (b), a queda da MTF é mais “brusca” e apresentou menor diferenca

relativa (1%) para as frequéncias espaciais mais altas.

O aumento na espessura do receptor aumenta a proporcionalmente a
ocorréncia de interacbes secundarias 0 que consequentemente aumenta
probabilidade dos fétons serem reabsorvidos pelo receptor, isso provoca a reducao

da MTF e, portanto prejudica a resolugao espacial e a qualidade da imagem final.

4.4 Dependéncia da MTF com a espessura da mama

A Figura 13 mostra a dependéncia da MTF com a atenuacao do feixe pela
mama composta por 20% de tecido glandular em diferentes espessuras, sendo

essas 3, 5 e 7 cm, e considerando a combinacao anodo/filtro de W/Rh em 28 kV.
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Figura 13: Dependéncia da MTF com a espessura de compressdo de uma mama 20% glandular para
os receptores: (a) Receptor de Csl, (b) Receptor de a-Se.

E possivel observar na Figura 13 (a) que, para uma mesma combinac&o
anodof/filtro e potencial do tubo, mesmo variando a espessura de compressao da
mama, a MTF permanece praticamente a mesma. Para o receptor de Csl a
atenuacao do feixe pela mama e o consequente aumento da energia meédia do feixe,
nao causa alteragdes significativas na MTF, ja que a diferenca relativa entre as
mamas menor que 1%. Ja no receptor de a-Se esse aumento na energia média do
feixe mostra um melhor desempenho para mamas mais espessas, ja que essas

provocam maior atenuagéo.
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5 CONCLUSOES

Os resultados apontam que a combinacdo anodoffiltro e a espessura do
receptor apresentam influéncia consideravel sob a MTF, ressaltando a importancia
da reabsorgao da radiagao caracteristica como fator degradante no desempenho do
receptor, acarretando perda de resolugéo espacial das imagens.

Observou-se também que apesar da atenuagao pela mama causar o0 aumento
da energia média do feixe e esta atenuagéo nao provoca alteragdes significativas na
MTF e, portanto ndo é um fator que acarretara perda de resolugao espacial.

Os resultados mostram também que o receptor de conversao indireta, Csl,
tem melhor desempenho quando os potenciais aplicados possuem energia abaixo
da borda de absorcéo K, menores que 33keV, pois esses nao provocam reabsorgao
caracteristica no receptor. As energias utilizadas em mamografia digital estdo acima
da borda K do Selénio, favorecendo a reabsorcdo fotoelétrica em todos os casos
analisados, como este efeito deletério a imagem, o receptor de a-Se mostra melhor
desempenho com um aumento de energia, pois este aumento em conjunto com o
menor numero atémico do Selénico diminui a probabilidade de ocorrer interagoes
fotoelétricas.

Como perspectiva futura, mais estudos poderao ser realizados acerca da MTF
nos receptores digitais, incluindo outros efeitos secundarios. Por exemplo, para o
Csl podem ser desenvolvidos modelos que levem em consideragao a dispersao de
luz produzida pelo material cintilador, ja que a deteccéo de luz visivel emitida pode
gerar um “borramento”, que € um fator que degrada a resolugcdo espacial das
imagens. Além disso, outros fatores limitantes da resolugdo espacial, como a
dimensao dos elementos detectores também poderao ser incorporados ao modelo

desenvolvido nesse trabalho, a fim de se obter a MTF pré-amostragem.
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