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Simulacao Monte Carlo em radiografia de
térax: estudos de dose e qualidade da imagem

Monte Carlo Simulation in chest
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Resumo

Este trabalho visou explorar a influéncia da idade do paciente em grandezas dosimétricas e qualidade da imagem em radiografia de torax
através de simulagdo Monte Carlo. A geometria de simulagao consiste de uma fonte pontual de fotons, feixes polienergéticos com e sem filtragdo
adicional de aluminio e cobre, cdmara de ionizagéo, objetos simuladores homogéneos de acrilico com espessura variando de 5 a 20 cm, uma
mesa de aluminio e um detector ideal e de radiografia computadorizada. O fator de retroespalhamento e a razdo dose-kerma foram as grandezas
dosimétricas utilizadas neste trabalho. A qualidade da imagem foi quantificada por meio da razdo sinal-ruido e contraste-ruido. Além disso,
imagens radiograficas foram simuladas considerando somente particulas primarias e espalhadas para observar a influéncia de cada interagdo na
formagdo da imagem. Os resultados mostraram que pacientes pediatricos apresentam uma deposicéo de dose maior do que pacientes adultos
para as mesmas condicGes de exposicdo. Além disso, pacientes pediatricos apresentam melhor qualidade da imagem devido & menor atenuagao
de radiagdo e menor espalhamento.
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Abstract

This work aims to explore the influence of the patient’s age on dosimetric quantities and image quality in chest X-ray through the Monte Carlo
simulation. The geometry of simulation consists of a point source of photons, polyenergetic beams with and without additional aluminum and
copper filtration, ionization chamber, homogeneous acrylic phantom with thickness ranging from 5 to 20 cm, an aluminum table, and an ideal
and computerized radiography detector. The backscatter factor and the dose-kerma ratio are the dosimetric quantities used in this work. Image
quality was quantified by means of signal-to-noise and contrast-to-noise ratio. In addition, radiographic images were simulated considering only
primary and scattered particles to observe the influence of each interaction in the formation of the image. The results showed that pediatric patients
have higher dose deposition than adult patients for the same exposure conditions. In addition, pediatric patients present better image quality due to
lower radiation attenuation and scattering.
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1. Introducao

Desde a descoberta de raios X por Roentgen em 1896, a
radiologia diagnostica contribuiu significantemente para o
progresso da medicina’. Entre os exames radiograficos, a
radiografia de térax € um dos exames mais realizados atu-
almente?3. As suas principais aplicagdes sdo os diagnds-
ticos de pneumonia, infecgdo de vias aéreas, cancer de
pulmao e traumas*®. A radiologia utiliza radiag&o ionizante
para produgao de imagens’. Logo, apresenta riscos, sendo
0 maior deles a ocorréncia de carcinogénese®. Portanto, o
estudo da dose depositada no paciente é indispensavel.

Além disso, o estudo da qualidade da imagem € necessa-
rio para avaliar a detectabilidade de lesdes e estruturas na
imagem radiografica.

Devido ao grande numero de paré@metros presentes
no exame radiografico e, em alguns casos, a dificuldade,
ou até impossibilidade, de obter grandezas experimen-
talmente, o método de simulagao Monte Carlo (MC)
€ amplamente utilizado®. Com trabalhos publicados
na area desde a década de 1960°"", o principal obje-
tivo do método € simular o transporte de radiagao®'2.
Em radiologia, essa ferramenta utiliza amostragem de
numeros aleatoérios e modelos estatisticos para simular
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o transporte de fétons na matéria, considerando as dife-
rentes interagdes de fétons com a matéria (efeito fotoe-
létrico, espalhamento Rayleigh e Compton) na faixa de
energia de interesse (40 a 150 keV)"'3. Alguns cddigos
de simulagcao MC utilizados para transporte de radia-
¢do sdo: PENetration and Energy LOss of Positrons
and Electrons (PENELOPE), GEometry ANd Tracking
(GEANT4), Monte Carlo N-Particle (MNCP) e NRC's elec-
tron gamma shower (EGSnrc)® 1415,

Em simulacgdes, o paciente é representado por objetos
simuladores que podem apresentar forma geométrica sim-
ples, como uma caixa, compostos de apenas um material
(homogéneo), ou compostos de varios materiais e com
forma semelhante ao corpo humano (antropomorfico)®1e.
Em raz&o da sua simplicidade, objetos simuladores homo-
géneos sdo mais comumente utilizados em radiologia diag-
noéstica para estudo da atenuacao e absorgéo de fotons em
uma estrutura anatdémica de interesse’®.

Trabalhos que visam ao estudo dosimétrico utilizando
objetos simuladores homogéneos empregando simulacéo
MC, em sua maioria, s&o focados em determinar a dose
média absorvida'” e a dose de entrada na pele'®°, utilizando
diferentes combinagdes de potencial do tubo e filtracao
adicional, objetos simuladores de diferentes composicoes,
tamanhos de campo e distancia fonte-detector. Tais gran-
dezas sao dificilmente obtidas experimentalmente, normal-
mente s&o empregados fatores de conversao, obtidos por
simulagéo MC, que relacionam o kerma no ar (grandeza
facilmente obtida experimentalmente) com as outras gran-
dezas dosimétricas. Razao dose-kerma e fator de retroes-
palhamento s&o normalmente utilizados como grandezas
de conversao para dose média absorvida e dose de entrada
na pe|e17,18,20,21.

Estudos de qualidade da imagem utilizando simula-
¢&o MC usualmente tém como o objetivo a quantificagéo
da qualidade da imagem por meio da razéo sinal-ruido
e da raz&o contraste-ruido®>2%. Estudos prévios investi-
garam a influéncia de diferentes feixes, espessuras de
objeto simulador e detectores nas grandezas que quanti-
ficam a qualidade da imagem. Além disso, existem traba-
lhos que visam simular a producédo da imagem radiogra-
fica, podendo variar os materiais de detecgéo, tamanho
de pixel e modo de detecgao’™.

Existem poucos trabalhos na literatura que estu-
dam implicacdes da idade do paciente em dose e qua-
lidade da imagem. Dessa forma, o impacto da idade do
paciente nessas grandezas foi estudado neste trabalho
utilizando a ferramenta de simulagdo MC. O estudo focou
em radiografia de térax utilizando objetos simuladores
homogéneos, devido ao seu grande uso. Por serem as
principais grandezas dosimétricas, a dose de entrada na
pele, a dose média absorvida e seus fatores de conver-
sao foram avaliados neste trabalho. Para uma investiga-
¢8o mais profunda da dose média absorvida, foi quan-
tificada a deposi¢do de dose em fungédo da espessura
do objeto simulador. A qualidade da imagem foi quanti-
ficada por meio das razdes sinal-ruido e contraste-ruido.
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Também foram estudados o espalhamento e a sua inter-
feréncia na qualidade da imagem. Para isso foram simu-
ladas imagens formadas considerando somente fétons
priméarios e fétons espalhados.

2. Materiais e Métodos

Nas simulagdes, o cédigo MC PENELOPE versao 2014
com a extenséo penEasy versdo 2015 foi utilizado.
O cddigo foi escolhido por ser de livre distribuicao, permitir
alteracdes, possuir uma estrutura clara e bem documen-
tada e estar validado para a faixa de energia de interesse.
Ao todo, trés computadores foram utilizados, com as res-

pectivas configuracdes: AMD Ryzen 2700 @ 3,2 GHz (8/16)

16 GB RAM; Intel Core i7 4790 @ 3,6 GHz (4/8) 16 GB

RAM; e Intel Core i5 8250U @ 1,8 GHz (4/8) 8 GB RAM.

O nUmero de histdrias variou de 107 a 10, e a velocidade

média foi de 10° histérias/segundo para o computador de

maior capacidade.

A extensao penEasy é organizada na forma de blo-
cos (tallies), e cada um fornece uma grandeza especifica.
Neste trabalho foram utilizados:

e Tally Energy Deposition (EDP): determina a energia depo-
sitada em cada material presente na simulagao em uni-
dade de eV/historia;

e Tally Energy Deposition by Primary Particle (EDP p):
determina a energia depositada em cada material
presente na simulagao considerando somente fétons
primarios. Esse tally foi desenvolvido pelos autores
do trabalho;

e Tally Spatial Dose Distribution (SDD): discrimina espacial-
mente a dose depositada em cada regido de um objeto,
sendo necessaria a delimitagao da regido e também a
quantidade de bins;

e Tally Pixelated Imaging Detector (PID): simula a produ-
¢ao da imagem digital considerando diferentes tipos
de detectores, modos de detecc¢éo (integracao de
energia, contagem de particulas e espectro) e tama-
nhos de pixel. Além disso, podem ser utilizados filtros
de interagéo, sendo possivel produzir imagens con-
siderando: todas as particulas incidentes, fétons pri-
marios, fétons que sofreram espalhamento Rayleigh e
Compton, fétons secundarios e fotons multiespalha-
dos. Os filtros de interagdo somente podem ser utili-
zados com o detector ideal.

Nas simulagdes, os elétrons foram considerados como
absorvidos localmente, uma vez que, na faixa de energia
tipica empregada em radiologia, o alcance dos elétrons é
ordens de grandeza menor do que a dimensao dos mate-
riais contidos na simulagéo?®. Fétons com energias meno-
res ou iguais a 5 keV foram considerados como localmente
absorvidos. A deflexdo angular média por causa de mul-
tiplos espalhamentos elasticos de elétrons (C,) e a fragao
média de energia perdida entre hard collisions consecu-
tivas (C,) foram iguais a 0. A energia de corte para hard
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collisions inelasticas e emissao de Bremsstrahlung foram
iguais a 500 eV. As informagdes de energia média de exci-
tagéo, estrutura eletrénica e se¢éo de choque diferencial
para cada tipo de interagéo de cada material da simulagéo
foram disponibilizadas pelo cddigo PENELOPE™,

2.1. Geometria de Simulacéo

A Figura 1 mostra uma ilustrag&o da geometria de simula-
¢ao utilizada, baseada na aquisicao de imagens de térax
na projecao poéstero-anterior (PA). A geometria consiste
de uma fonte pontual com um campo divergente de
area 30 x 30 cm? na superficie do objeto simulador, uma
camara de ionizagdo, um objeto homogéneo composto
de acrilico que simula o térax de um paciente, uma mesa
e um detector.

Figura 1 - llustracdo da geometria de simulacéo contendo
uma fonte pontual de raios X, cdmara de ionizag&o, objeto
simulador, mesa e detector.

Tabela 1 — Correspondéncia entre espessura do objeto
simulador e faixa etaria.

Espessura (cm) Faixa etaria

5 Neonatal

10 Recém-nascido
15 5a10 anos
20 10 anos a adulto

A camara de ionizagéo foi modelada como um volume
de ar seco com dimensoes 3,8 x 2,5 x 3,8 cm?, mesmas
dimensdes do volume sensivel da cémara de ionizagao comer-
cial 10X6-6, (RadCal, EUA)?. O objeto simulador homogé-
neo tem area de 30 x 30 cm? e espessura variando de 5 a
20 cm. A Tabela 1 mostra as faixas etérias representadas
por cada espessura. As espessuras de acrilico correspon-
dentes a cada faixa etéaria foram obtidas a partir do IAEA
Human Health Series n°® 242, Para o processo de simulagéo
de aquisi¢ao de imagens, foram incluidas estruturas para
produzir contraste na imagem radiografica. As estruturas
foram: uma escada de aluminio com trés degraus de area
de 4 x 4 cm? e 0,5 cm de altura cada; e 3 cilindros teflon
com didmetros de 1,2 e 5 cm e 1 cm de altura. A mesa é
composta de aluminio e tem dimensdes 40 x 40 x 1 cm?®,
O detector tem area de 40 x 40 cm? e 300 um de espessura.
Dois tipos de detectores foram utilizados: um caracteristico
de radiografia computadorizada (BaFBr:Eu)?® e um ideal.

Foram utilizados feixes polienergéticos gerados no
software SpekCalc?’. Os espectros foram gerados consi-
derando um alvo de tungsténio, com angulo do &nodo de
15° e potenciais do tubo variando de 40 a 120 kV. Foi con-
siderada uma filtrag&o intrinseca de 2 mm de aluminio e
0,8 mm de berilio. Foram utilizados filtros adicionais de 1
e 2 mm de aluminio; 0,2 a 1 mm de cobre e combinacdes
de aluminio e cobre.

2.2. Grandezas Dosimétricas
As grandezas dosimétricas foram obtidas a partir dos
tallies EDP e EDP . A incerteza das grandezas foi sempre
menor do que 1%. Para a determinagao dessas grande-
zas, as estruturas de contraste foram removidas, assim
como a mesa e o detector. As grandezas dosimétricas
utilizadas foram:

e Dose em profundidade: foi utilizado o tally SDD para
determinar a dose depositada no objeto simulador em
funcdo da profundidade. A dose foi determinada na
regiao central do objeto, delimitando pequenos volu-
mes de 0,2 x 0,2 x 0,2 cm?;

¢ Kerma no ar (K,): quantifica a energia transferida do
féton para o meio ao ocorrer uma interacao’. E definida
pela Equagéo 1.

Er
L= M

mar

Em que:

E° = a energia depositada na camara de ionizag&o por
causa dos foétons primarios, obtida a partir do tally EDP;
m,, = a massa da camara de ionizagao.

e Dose de entrada na pele (DEP): dose depositada na
camara de ionizagado devido tanto ao feixe incidente
quanto ao feixe retroespalhado pelo paciente”?8, A DEP
¢ calculada a partir de resultados indiretos da simulagéo
usando a Equagao 2.

E
DEP =—X @
m

ar
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Em que:

E,, = a energia depositada na cdmara de ionizagéo obtida

a partir do tally EDPp.

e Dose média absorvida (D ): definida como a raz&o entre
a energia média absorvida no objeto simulador (E) e a
sua massa (m, ), Equagéo 3.

5-_to )

e Fator de retroespalhamento (BSF): fator de conver-
séo entre dose de entrada na pele e kerma incidente.
Comumente utilizado na pratica clinica para obter
DEP a partir do K_'#26. O BSF & obtido a partir da
Equacéo 4.

DEP E,
K P )

ar

BSF =

e Razao dose-kerma: um fator de conversao entre a dose
média absorvida e o kerma no ar, obtida a partir da razao
entre eles.

2.3. Qualidade da Imagem

A gualidade da imagem foi determinada de maneira

quantitativa por meio da razao sinal-ruido e da razéo

contraste-ruido.

e Razao sinal-ruido (SNR): quantifica o ruido presente na
imagem, baseado na raz&o entre o sinal médio de uma
estrutura e o seu respectivo desvio padrao’. Na simula-
¢ao MC, o sinal é a energia depositada em uma regiéo
de interesse (E,) € 0 desvio padréo € a incerteza da

energia (AE,,), Equagéo 5.

SNR = AEELO‘ )
ROI

e Razao contraste-ruido (CNR): avalia a relagédo entre o
contraste na imagem e o ruido relativo, pode ser con-
siderada uma grandeza que otimiza a qualidade da
imagem’. A CNR nao é afetada pelo processamento
de imagem, sendo uma grandeza relevante para des-
crever a visualizagao de estruturas na imagem digital’.
A CNR foi calculada utilizando a Equacéo 6.

ONR_, = Eror ~ Brop (6)
ROIF

Em que:

Eror € Eqnop = energia depositada em regides de interesse

correspondentes ao fundo e a um degrau, respectivamente.

Para a determinac@o dessas grandezas, foram delimi-
tadas regides de interesse (ROI) no detector, correspon-
dentes as estruturas de contraste. As ROIs foram modela-
das como subdetectores, onde a energia depositada em
cada um deles é determinada de maneira independente
utilizando o tally EDP. A Figura 2 mostra o detector com as
delimitagdes das regides de interesse, com as ROls de #1
a #3 representando os degraus de aluminio e as ROIs de
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#4 a #6 representando a regido de fundo. A SNR foi cal-
culada somente para a ROl #5, por se localizar no centro
do detector.

Todas as simulagdes para quantificar a SNR e a CNR
foram realizadas com o detector caracteristico de radiogra-
fia computadorizada (CR) e 2 x 10° histodrias.

Também foram realizadas simulagdes da imagem
radiografica visual utilizando o tally PID para estudar
a influéncia de cada tipo de interagdo na formacao da
imagem radiografica, principalmente o espalhamento.
Nesse caso, foram utilizados: um potencial de tubo de
70 kV sem filtracdo adicional, um detector ideal com
tamanho de pixel de 2 mm e diferentes filtros de intera-
¢ao do tally PID.

2.4. Validagdes

As modificagdes do codigo que envolviam o tally EDP
foram validadas a partir do tally EDP e calculos analiti-
cos?®. O método de obtencao da razdo dose-kerma foi
validado utilizando o trabalho de Carlsson et al.’” e de
Mendes?®. A metodologia de simulagao do BSF foi vali-
dada utilizando o trabalho de Petoussi-Henss et al.'®
e Mendes?°.

3. Resultados e Discussao

3.1. Grandezas Dosimétricas

A Figura 3 mostra a dose em fungao da profundidade nor-
malizada pelo seu valor na superficie do objeto simulador,
D(z)/D(0). As simulagdes foram realizadas para as qua-
tro espessuras de objeto simulador utilizando um feixe

Figura 2 — Delimitagao das regides de interesse do detector,
com as regioes 1, 2 e 3 representando os degraus de
aluminio e as regioes 4, 5 e 6 representando o fundo.
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polienergético com potencial do tubo de 70 kV sem a
presenca de filtrag&o adicional. Para todas as espessu-
ras de objeto simulador, observa-se que a dose diminui
exponencialmente com a profundidade. Além disso, para
uma mesma profundidade, a dose depositada no objeto
de 5 cm € menor do que os outros casos. Isso € resultado
do aumento da intensidade relativa da radiagéo espalhada
com a espessura do objeto simulador.

A Figura 4 mostra a raz&o dose-kerma em funcéo do
potencial do tubo, calculada para as diferentes espessu-
ras de objeto simulador. As simulagdes foram realizadas
utilizando feixes polienergéticos com potencial de tubo
variando de 40 a 120 kV sem a presenca de filtragcao
adicional. A razao dose-kerma aumenta com o poten-
cial do tubo. Esse comportamento pode ser explicado
pelas diferengas do coeficiente de absor¢cao de energia
do ar e acrilico®, que diminuem com o aumento da ener-
gia média do feixe. Além disso, observa-se que a razao
dose-kerma diminui com a espessura do objeto simulador.

Figura 3 — Dose em funcdo da profundidade normalizada
pelo seu valor na superficie determinada para cada
espessura de objeto simulador utilizando um feixe de

70 kV sem filtragdo adicional.

Figura 4 — Razdo dose-kerma calculada para diferentes
espessuras de objeto simulador utilizando feixes
polienergéticos sem filtragdo adicional.

Isso é consequéncia do aumento acentuado do volume do
objeto em relagéo ao aumento da energia média deposi-
tada, como observado na Figura 3.

A Figura 5 mostra o BSF para o objeto simulador de 10 cm
de espessura em fungéo do potencial do tubo. Os resulta-
dos foram obtidos para feixes polienergéticos com poten-
cial de tubo variando de 40 a 120 kV e filtrag&o adicional
de aluminio e cobre. Observa-se que o BSF aumenta com
0 numero atdémico e a espessura do filtro adicional, devido
ao aumento da energia média do feixe. Para os casos de
filtros adicionais com espessura de cobre maior do que
0,1 mm, o BSF aumenta continuamente com o poten-
cial do tubo. Porém, a partir dessa espessura de filtracdo
adicional, observa-se 0 aparecimento de uma regido de
maximo. Esse comportamento é resultante do aumento da
probabilidade de ocorrer retroespalhamento com a energia.

Figura 5 — Fator de retroespalhamento em fungao do
potencial de tubo calculado para o objeto simulador de
10 cm utilizando feixes polienergéticos com filtragéo
adicional de cobre.

Figura 6 — Fator de retroespalhamento em fungao
potencial do tubo calculado para as diferentes espessuras
de objeto simulador utilizando feixes polienergéticos com
filtracdo adicional de 1 mm de cobre.

Revista Brasileira de Fisica Médica. 2019;13(1):145-153.

149



150

Mendes HR, Silva JC, Tomal A

No entanto, a partir de uma energia média de 60 keV ha
uma maior probabilidade de transmissdo de fétons, resul-
tando assim em uma redug&o do BSF®.

A Figura 6 mostra o BSF em funcao do potencial de
tubo para diferentes espessuras de objeto simulador,
calculado para feixes polienergéticos com filtracéo adi-
cional de 1 mm de cobre, caso em que sao observa-
dos os maiores valores de BSF. O BSF aumenta com a
espessura do objeto simulador, devido a maior proba-
bilidade de ocorrer espalhamentos com a espessura.
Esse aumento é mais acentuado até 10 cm, enquanto
a diferenca entre os valores de BSF para os casos de
15 e 20 cm s&o da ordem de grandeza das incertezas.
Mostrando, entao, uma saturacao no espalhamento e,
além disso, que BSF calculados para espessuras de
15 cm podem ser usados com confiabilidade para obje-
tos simuladores de 20 cm.

3.2. Qualidade da Imagem

A Figura 7 mostra a SNR calculada para as diferentes
espessuras de objeto simulador utilizando feixes poliener-
géticos com potencial do tubo variando de 40 a 120 kV
sem filtragdo adicional € um detector caracteristico de
CR. A SNR aumenta com a diminuicdo da espessura do
objeto simulador, devido & menor atenuagéo da radiagéo.
Percebe-se também que a SNR aumenta com o potencial
do tubo, consequéncia do aumento da energia média do
feixe, que resulta em um maior sinal no detector.

A Figura 8 mostra a CNR calculada para as diferentes
espessuras de objeto simulador, utilizando feixes poliener-
géticos com potencial do tubo variando de 40 a 120 kV
com filtragao adicional de 1 mm de cobre e detector CR.
A CNR diminui com a espessura do objeto simulador,
devido ao aumento da atenuacao de fétons. Além disso,
€ notavel a presenga de uma regiao de potencial do tubo
que maximiza a CNR, com essa regido sendo entre 45
e 60 kV; 45 e 70 kV; 50 e 75 kV; € 55 e 100 kV para os

Figura 7 — Razao sinal-ruido em funcéo do potencial de tubo
para diferentes espessuras do objeto simulador, calculada
para feixes polienergéticos sem filtracéo adicional.
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objetos simuladores de 5, 10, 15 e 20 cm, respectiva-
mente. Os intervalos foram definidos como os valores de
potencial do tubo em que a CNR apresenta no minimo 95%
do valor méaximo. A diminuigdo do contraste na imagem
e ruido relativo com o potencial do tubo ¢é a razéo da pre-
senca desse intervalo de potencial de tubo que maximiza
a CNR. A CNR, sendo a razdo dessas duas grandezas,
fornece uma otimizagéo da qualidade da imagem, sem
considerar a dose, com 0 espectro 6timo sendo aquele
que maximiza a CNR.

A Figura 9 mostra a CNR calculada para o objeto simula-
dor de 10 cm de espessura, utilizando feixes polienergéticos
com potencial de tubo variando de 40 a 120 kV com filtragcao
adicional de aluminio e cobre, além de combinacdes desses.
A CNR aumenta com a espessura e o numero atémico da
filtrag&o adicional, com o0s maiores valores ocorrendo para
o caso de 1 mm de cobre, apresentando um aumento de

Figura 8 — Razdo contraste-ruido em funcéo do potencial
do tubo para diferentes espessuras do objeto simulador,

calculada para feixes polienergéticos com filtro adicional
de 1 mm de cobre.

Figura 9 — Razao contraste-ruido em fungéo do potencial do
tubo para o objeto simulador de 10 cm, calculada para feixes
polienergéticos com filtros adicionais de cobre e aluminio.
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até 32,3 (0,5)% em relacao ao caso sem filtracao adicio-
nal. Além disso, a CNR apresenta diminuigcéo do intervalo
de potenciais de tubo em que o seu valor € maximo com a
inclusao de filtragao adicional. Com esse intervalo indo de
60 a 110 kV e de 45 a 65 kV para os casos sem filtracao
adicional e com filtro de 1 mm de cobre, respectivamente.
Esse comportamento é explicado pelo aumento da ener-
gia média do feixe, resultando em uma diminui¢&o do ruido
relativo e contraste.

A Figura 10 mostra 4 imagens do objeto simulador de
10 cm de espessura, obtidas por meio de simulagédo MC
utilizando o PID do penEasy. A simulagao foi realizada
utilizando um feixe polienergético com potencial de tubo
de 70 kV, sem a presenca de filtragao adicional, 2 mm de
tamanho de pixel, 2 x 10'° histérias e detector ideal. A
Figura 10A mostra a imagem obtida a partir de todas as
particulas incidentes no detector. A Figura 10B mostra a
imagem obtida somente de fétons primarios. As Figuras
10C e 10D mostram imagens produzidas considerando
somente fétons que sofreram espalhamento Rayleigh e
Compton, respectivamente. Observando as diferengas
entre as imagens obtidas a partir dos filtros de interacao,
percebe-se que a imagem produzida somente com par-
ticulas primarias (Figura 10B) apresenta um maior con-
traste. Enquanto nas imagens obtidas somente usando
espalhamentos Rayleigh e Compton (Figuras 10C e 10D,
respectivamente), ha um borramento na imagem. No
caso do espalhamento Rayleigh, ainda é possivel obser-
var as estruturas de contraste com clareza, o que nédo é
possivel na Figura 10D, mostrando que o espalhamento
Rayleigh ocorre preferencialmente para angulos peque-
nos. A presencga desses borramentos pode ser observada

na imagem produzida a partir de todas as particulas inci-
dentes (Figura 10A). Desse modo, esses espalhamentos
s80 responsaveis pela redugdo no contraste na imagem.

A Figura 11 mostra o plot profile na dire¢ao y na regiao
dos degraus para 0s casos em que a imagem foi produzida
utilizando somente foétons primarios, fétons que sofreram
multiplos espalhamentos e todas as particulas incidentes.
Os plot profiles estédo normalizados pelo valor maximo de
energia depositada no detector para o0 caso em que todas
as particulas foram consideradas. Os plot profiles eviden-
ciam que o sinal proveniente de particulas primarias apre-
senta um maior ruido relativo e um maior contraste, quando
comparado com 0 caso em que se considera todas as par-
ticulas. Além disso, a imagem formada somente por fétons
espalhados tem total perda de informacao sobre os degraus
de aluminio, assim como observado nas Figuras 10B e
10C. E possivel entdo mostrar a degradacao da qualidade
da imagem ao introduzir o espalhamento.

A Figura 12 mostra um plot profile na dire¢ao y na regiao
central do objeto simulador para os casos de objetos de 10 e
20 cm de espessura. A imagem foi produzida considerando
todas as particulas incidentes e os resultados estdo norma-
lizados para o valor maximo em cada caso de espessura.
Ao comparar as diferentes espessuras de objeto simulador
nos plot profiles presentes na Figura 12, observa-se que o
ruido relativo € menor para o caso do objeto de 10 cm de
espessura, como evidenciado na Figura 7, que mostra a
SNR. Isso é consequéncia da maior probabilidade de ocor-
rerem interagdes da radiagdo com o aumento da espessura,
resultando em uma maior atenuagéo de fétons. Outro fator
que pode ser observado na Figura 12 é a homogeneidade
do feixe. A diferenca de intensidade entre y igual a -5 € O,
regido em que o menor degrau se encontra, € 0,7 (0,1) e
3,2 (0,3)% para os casos de 10 e 20 cm de espessura, res-
pectivamente. Portanto, o contraste em razao somente do
espalhamento e da geometria utilizada, isto €, o contraste

Figura 10 — Imagens radiograficas produzidas por meio de

simulagdo Monte Carlo considerando (A) todas as particulas
incidentes no detector, (B) somente particulas primarias, (C)
fotons que sofreram espalhamento Rayleigh e (D) Compton.

Figura 11 — Plot profile na direcé@o y na regido dos
degraus nos casos em que a imagem foi produzida
utilizando somente fotons primarios, fotons que sofreram
multiplos espalhamentos e todas as particulas incidentes.
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intrinseco, aumenta com a espessura do objeto simulador.
Consequentemente, é impossibilitada a visualizagéo de
estruturas em que o contraste do objeto seja proximo do
contraste intrinseco.

5. Conclusoes

Através de simulacao MC foi possivel estudar dosimetria e
qualidade da imagem em radiografia de térax, focando no
impacto da idade do paciente, representada pela espes-
sura do objeto simulador, nessas grandezas.

Os estudos dosimétricos mostraram que a deposigéo
de dose em funcao da profundidade apresenta um com-
portamento exponencial €, também, que a dose é deposi-
tada nos primeiros centimetros do paciente. Logo, pacien-
tes pediatricos, quando submetidos as mesmas condicoes
de exposicao que um adulto, apresentam uma maior dose
depositada, como evidenciado nos resultados de razao
dose-kerma. Os resultados de BSF mostraram menores
valores para pacientes pediatricos, em fungéo do aumento
do espalhamento com a idade. Porém, existe a tendén-
cia de saturacado do espalhamento para espessuras de
pacientes maiores do que 15 cm, isto é, acima de 10 anos.
Portanto, estudos como o de Petoussi-Henss et al.’®, que
utilizam objetos simuladores de 15 cm, apresentam uma
boa aproximacgao de BSF para pacientes pediatricos mais
espessos e adultos.

A qualidade da imagem foi quantificada pela SNR e
CNR, mostrando que menores espessuras de objeto simu-
lador apresentam maiores valores dessas grandezas para
uma mesma intensidade do feixe de fotons. Além disso,
filtros adicionais com maiores numeros atémicos e espes-
sura apresentam os melhores desempenhos, com 1 mm
de cobre resultando nos maiores valores das grandezas.
No caso da CNR, os resultados indicam que valores de

Figura 12 — Plot profile na direg@o y normalizado pelo
maximo na regido central do objeto simulador para os
casos de objeto de 10 e 20 cm de espessura, a imagem
foi produzida considerando todas as particulas incidentes.
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potencial do tubo que otimizam a CNR aumentam com a
espessura do objeto simulador e diminuem com a inclusao
de filtracao adicional.

Também foi estudada a influéncia de diferentes intera-
¢des na produgao da imagem, apontando que a degrada-
¢ao da imagem por conta do espalhamento é menor para
objetos menos espessos. Estudos futuros poderiam esten-
der esses resultados para o0 uso da grade antiespalhamento
e sua necessidade ou ndo para pacientes pediatricos.

Com relagédo ao codigo, existe a limitagdo do uso de
filtros de interacao do tally PID somente com um detector
ideal. Além disso, a qualidade da imagem foi quantificada
utilizando a energia depositada no detector sem conside-
rar 0s processos no detector. Sendo assim, as quantida-
des obtidas apresentam valor maior do que seria observado
experimentalmente.

Embora existam limitacdes, os resultados apresentados
neste estudo s&o promissores € 0 campo de simulagéo MC
esté evoluindo continuamente; e cada vez mais tais limita-
¢Oes desaparecem e a modelagem se torna cada vez mais
fiel ao caso experimental.
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