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RESUMO

Um dos pardmetros mais importantes para a implementacdo de programas de controle de
qualidade em radiodiagnéstico € o desempenho do equipamento. Este trabalho apresenta as
caracteristicas de um instrumento projetado e construido para a avaliacdo do equipamento de
raios-X mamografico pelo méodo ndo invasivo. O instrumento é capaz de medir
simultaneamente o tempo de irradiacéo, o kerma no ar incidente na pele e o valor da tensdo
aplicada ao tubo de raios-X. Ele consiste de um conjunto de trés sensores semicondutores
conectados no modo fotovoltaico a entrada de eletrdmetros integradores especialmente
construidos. Um desses detectores € fixado sob filtros de cobre e aluminio e os outros dois séo
fixados sem filtros. Um deles € usado somente para 0 controle do processo de medicéo e para
ativar um temporizador eletronico para medir o tempo de irradiacdo. O sinal do semicondutor
sem filtro € usado para avaliar o kermano ar incidente na pele. A razéo entre as leituras desse
detector e daguele coberto com os filtros fornece dados para a determinagéo da tenséo do
tubo. O instrumento denominado MAMO-KVDT-01 foi testado com um equipamento de
raios-X mamogréafico. Os resultados mostraram uma resposta linear do instrumento com a
dose de radiagdo no intervalo de 5,0 a 14,0 mGy, com um coeficiente de determinagcdo de
0,9961. O teste de estabilidade da sua resposta para a medida de tensdo também mostrou uma
boa reprodutibilidade dentro de +1,5%. Esses resultados qualificam o MAMO-KVDT-01

como instrumento adequado para o controle de qualidade de equipamentos mamograficos.

Palavras-chave: medidor de kVp, mamografia, dosimetros semicondutores, controle de
qualidade.



MICROCONTROLED DOSIMETRIC SYSTEM , BASED ON SEMICONDUCTORS,
FOR EVALUATION OF MAMMOGRAPHIC EQUIPMENTS

Author: Eutrépio Vieira Batista
Adviser: Helen Jami | Khoury, PhD

SUMMARY

One of the most important parameters for the implementation of quality control assurance
programs in radiodiagnostic is the performance of the equipment. This thesis presents the
characteristics of an instrument that has been designed and constructed to provide rapid,
simple and noninvasive measurements of severa mammographic X-ray equipment
parameters. The instrument is capable to evaluate simultaneously the exposure time, incident
air kerma and tube kilovoltage. It consists of a set of three semiconductor sensors connected
in the photovoltaic mode to the input of specialy designed integrating electrometers. One of
these detectors is fixed under Cu and Al filters and the other two detectors are fixed without
filters. One of them is used only to control the measuring process and to activate an electronic
timer for measuring the exposure time. The signa of the semiconductor without filter is used
to assess the incident air kerma. The ratio between the readings of this detector and that
covered by the filter provides data for determining the tube kilovoltage. The instrument
denominated MAMO-KVDT-01 was tested with a mammographic X-ray equipment. The
results showed a linear response of the equipment with the radiation dose in the interval of 5.0
to 14.0 mGy, with a determination coefficient of 0.9961. The test of reproducibility indicated
that its response for kVp measurements is reproducible within £1.5%. These results
demonstrate that the MAMO-KVDT-01 is suitable for quality control programs in

mammography.

Keywords: kVp meter, mammaography, semiconductor dosimeters, quality control.
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1. INTRODUCAO

Dados mundiais apontam o cancer de mama como 0 segundo tipo de cancer mais
fregliente no mundo, sendo a maior incidéncia de neoplasia maligna entre as mulheres com
370.000 mortes no ano de 2000 (PARKIN, 2001), chegando a ser a causa mais comum de
mortalidade entre as mulheres de paises da América do Norte e nos paises do norte da Europa
(PARKIN et al., 2001). Em funcdo disso, campanhas publicas em diversos paises tém sido
efetuadas para aertar a populacéo sobre a importancia do diagnostico precoce. Esse fato tem
contribuido para o aumento do nimero de exames realizados, bem como da quantidade de
unidades de salide com sistemas de radiodiagndstico.

No caso do Brasil, os dados estatisticos mostraram que o nimero de mamografias
realizadas passou de 590 mil em 1995 para 1,4 milhdes em 2001 (MS, 2002). A estimativa
para 0 ano de 2005 era que fossem diagnosticados 467.440 novos casos de cancer, e destes,
cerca de 49 mil corresponderiam a incidéncia de cancer de mama feminina (MS, 2004).
Embora sgja relativamente de bom progndstico, no Brasil, as taxas de mortalidade por cancer
de mama continuam elevadas, provavelmente porque a doencga ainda seja diagnosticada em
estagios avancados. De acordo com informacfes de registros hospitalares do Instituto
Naciona do Céncer (INCA), no periodo 2000/2001, 50% dos tumores de mama foram
diagnosticados nos estagios 111 e IV, considerados avancados (M S, 2004).

A deteccdo precoce do cancer de mama possibilita um tratamento mais eficaz com
aumento da chance de cura. Nesse sentido, a mamografia pode contribuir para a deteccéo de
patologias em estagio primario que, por suas peguenas dimensdes e caracteristicas fisicas,
dificilmente podem ser observadas por outras técnicas.

Os tipos de exames existentes para a deteccdo de doencas mamérias sdo: 0 auto-
exame, a ultra-sonografia, a termografia, a ressonancia magnética e a mamografia. A
mamografia é utilizada como exame diagnostico, em casos de pacientes sintométicas ou com
elevados fatores de riscos (mulheres com histéria familiar de cancer de mama). Quando
realizado em pacientes assintomaticas, ela € usada como exame tipo rastreamento (screening),

para controle da incidéncia de cancer de mama. Este Ultimo tipo € uma espécie de exame de
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prevencdo e tem contribuido para uma reducéo na mortalidade causada pelo cancer de mama
(BUSHONG, 1997). Segundo a Sociedade Americana de Céncer (GODINHO e KOCH,

2002), o uso da mamografia de rastreamento € recomendado em:

mulheres entre 35 e 40 anos, nas quais é efetuada a mamografia para servir como
referéncia para as préoximas a serem realizadas;

mulheres entre 40 e 49 anos, nas quais a mamografia é realizada em intervalos de
um ou dois anos, dependendo dos fatores de risco individuais;

mulheres com 50 anos ou mais, nas quais sdo realizadas mamografias com
interval os de um ano;

mulheres com histéria pessoal ou familiar de céncer de mama, as quais devem

verificar com seu médico a necessidade de rastreamento antes de 40 anos.

Na imagem da mamografia, procura-se observar tecidos com anomalias, como, por
exemplo, as microcalcificacBes, que apresentam dimensdes em torno de 500 nm ou até
mesmo tao pequenas quanto 130 mm (SHUNG et al., 1992; COWEN et al., 1997), e podem
estar associadas a tecidos malignos. Como a composicdo (numero atdmico efetivo e
densidade) dos varios tecidos que compdem a mama e dos tecidos cancerigenos séo muito
semelhantes, 0 equipamento de raios-X utilizado para a mamografia requer caracteristicas
especiais que envolvem tipo de anodo, valor da tensdo aplicada ao tubo de raios X e filtracéo
adicional. De fato, os equipamentos utilizados para mamografia trabalham em uma faixa bem
reduzida de tensdo do tubo (kVp), com energias em torno de 20 keV e ponto focal de cercade
0,3 mm afim de se obter imagens de boa resolucéo.

Devido ao 80 de um feixe de radiagcdo de baixa energia para melhorar o contraste
entre as estruturas internas, ha a necessidade de se aumentar a intensidade de radiacdo para
gue o feixe atravesse a mama e sensibilize o filme. Isso acarreta uma maior dose absorvida
nos tecidos da mama da paciente. Portanto, deve-se ter em conta o risco que o0 proprio exame
tem na inducéo de céncer devido ao uso da radiagdo ionizante. Em termos de Protecéo
Radiol 6gica, uma avaliagéo do risco e beneficio deve ser efetuada.

Uma vez que a edizacdo da mamografia é justificada, deve-se, pelo principio da
otimizacdo, garantir que a dose a ser recebida pela paciente segja a menor razoavel mente
possivel para produzir umaimagem de qualidade adequada ao diagndstico.
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Para tanto, testes de controle de qualidade devem ser realizados de modo a garantir o
adequado funcionamento do equipamento de raios-X, do processamento do filme e da
visualizagdo da imagem.

Para isso, s80 requeridos equipamentos que, entre outros parametros, possibilitem a
realizacdo de testes que avaliem a reprodutibilidade e exatidéo da tens&o aplicada ao tubo e do
tempo de irradiagcdo e determinem a taxa de kerma no ar incidente na pele da paciente.

Geralmente, para as medidas das doses de radiacdo, sdo utilizadas as camaras de
ionizacdo ou dosimetros termoluminescentes (TLD). Com o desenvolvimento de materiais
semicondutores, novos tipos de detectores foram sendo introduzidos, uma vez que 0s
semicondutores tém a vantagem de ndo apresentarem dependéncia a fatores ambientais, como
a pressao atmosférica, e terem uma sensibilidade muito superior quando comparados com
camaras de ionizacdo de mesmo volume.

O Departamento de Energia Nuclear (DEN) da Universidade Federal de Pernambuco,
através de seu grupo de pesquisa em Dosimetria e Instrumentacdo Nuclear, tem desenvolvido
estudos visando a0 uso de sensores semicondutores, a base de silicio, para efetuar a
dosimetria e espectrometria em radiaces ionizantes (KHOURY et a., 1987; MELO, 1988;
KHOURY, 1999; MENEZES, 2000; SILVA, 2000; MELO, 2002). Basicamente, os
dosimetros desenvolvidos indicavam quantidades de pulsos proporcionais aos valores das
tensbes produzidas pelas respostas dos sensores a presenca de radiagdo. Portanto, os nimeros
de pulsos eram equivalentes as doses recebidas por estes dispositivos.

Com o advento dos componentes microprocessados, cComo no caso dos
microcontroladores e dos répidos conversores anal6gico-digitais, as estruturas dos circuitos
ficaram mais simples (menor nimero de componentes) e também mais versatels. Esses
dispositivos tém a caracteristica de se “adequarem” a0 projeto eletrbnico com maior
facilidade, bastando para isso que sgja inserido nele um software para a adequacéo de seu
comportamento.

Dessa forma, tendo em vista a auséncia no mercado de equipamentos com tecnologia
nacional para os testes de controle de qualidade em mamografia e a experiéncia do DEN com
dosimetros semicondutores, € objetivo, deste trabalho, desenvolver um instrumento,
utilizando a tecnologia de sistemas microcontrolados, para a dosimetria e controle de
gualidade em mamografia, que possibilite a avaliagdo simultanea da tensio aplicada ao tubo,
do tempo de irradiagdo, bem como a determinacdo do kerma no ar incidente na mama do

paciente, para possibilitar a estimativa da dose glandular média (DGM).



19

2. REVISAO DE LITERATURA

2.1 PRINCIPIO DA MAMOGRAFIA

2.1.1 Caracteristica da mama

A mama feminina é o 6rgdo que contém as glandulas mamarias que tém como
principal funcdo a secrecdo do leite. Como pode ser observado na Figura 1, a mama €
composta pel os acinos — menor parte da glandula e responsavel pela producéo do leite durante
alactacdo — os quais em conjunto formam os I6bulos mamarios. Estes por sua vez formam o
lobo mamério que se ligam a papila (protuberéncia elastica) através dos dutos mamarios, que

sd0 em torno de 15 a20 canais e sd0 responsaveis pelo transporte da secrecéo (leite) até a

papila.

clavicula

conjuntivo

lobo e adiposo
mamario

Figura 1: Composi¢ao do tecido da mama feminina (M S, 2002).
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A mama é formada basicamente por dois tipos de tecidos. o tecido glandular e o tecido
adiposo. O tecido glandular é formado pelo conjunto de lobos e dutos da mama, enquanto que
todo o restante da mama é preenchido por tecido adiposo (ou gorduroso), cuja quantidade
varia com as caracteristicas fisicas, estado nutriciona e idade da mulher.

Normamente, a mama de uma mulher mais jovem tem a forma conica, cujo vértice
estd ligado a0 mamilo e é composta quase totalmente pelo parénquima mamério (tecido
fibroso e glandular). Com a idade, mais especificamente no periodo pods-menopausa, ha uma
tendéncia da substituicdo do parénquima mamario pelo tecido adiposo. A Figura 2 mostra
dois mamogramas de diferentes densidades. uma mama tipica mais jovem (mulher com 21

anos de idade) tem maior densidade que uma mama tipica mais idosa (mulher com 67 anos de
idade).

Figura 2: Imagens de mamogramas de diferentes densidades. (a) mulher jovem de 21 anos de idade; (b)
mulher idosa de 67 anos de idade (SANTOS, 2002).

Os tecidos fibrosos, glandulares e adiposos que compdem a mama feminina, séo
tecidos moles bastante semelhantes, tanto com relacdo ao nimero atdbmico (Z) quanto com
relacdo a densidade ¢ ). O conhecimento da quantidade e dos elementos constituintes da
mama € importante quando se desga desenvolver ou construir simuladores da mama
(phantoms) ou para modelagem de mamas em programas com a técnica Monte Carlo
(DANCE et da., 1999). As densidades e composicdes elementares destes materiais foram
primeiro medidas por Hammerstein et a. (1979), que identificaram e quantificaram os
diferentes tecidos de amostras de mamas recém retiradas de mulheres durante o processo de
mastectomia. A Tabela 1 indica os valores médios da porcentagem das composicoes
(hidrogénio, carbono, nitrogénio, oxigénio e cinzas minerais) e das densidades para os tecidos

da mama, obtidos em trabalhos de Hammerstein et al. (1979). Nos valores para o oxigénio e
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para o carbono, sdo indicados também a faixa de variabilidade das medidas, que, segundo os

autores, se deve a dificuldade de remocéo do tecido gorduroso.

Tabela 1: Composic¢ao dos tecidos constituintes da mama (HAMMERSTEIN et al ., 1979).

Porcentagem de composi¢fes por peso (valores médios [faixa dos valores extremos))

Tecido H C N o) Cinzas Densidade
minerais (gem™)
Adiposo 112 61,9 [49,1-69,1] 17 251[18,9357] 01 093
Glandular 102 18,4 [10,8305] 32 67,7 [55,2759] 05 1,04

Outros autores também realizaram estudos dos elementos que compdem os tecidos da
mama. Trabalhos de Woodard e White (1986) mostraram uma similaridade com os valores
dos tecidos adiposos encontrados por Hammerstein et a. (1979) e uma discrepancia no tecido
glandular. Seus resultados dos valores médios e dos valores minimos e maximos encontrados
s40 indicados na Tabela 2 e estéo contidos nos dados do documento 44 da ICRU (1989).

Tabela 2: Composicao dos tecidos constituintes da mama (WOODARD e WHITE, 1986).

Porcentagem de composi¢des por peso (valores médios [faixa dos valores extremos])

Tecido H C N (0] Cinzas Densidade
minerais (gem™)
Adiposo 11,4[11,211,6] 59,8 [51,7-68,1] 0,7[0,2-1,3] 27,8[19,835,5] 03 0,95[0,930,97]

Glandular ~ 106[10,2109] 332[158506]  30[2337  527[358698  05[03-05  1,02[0,99-106]

As diferencas nas composi¢des dos elementos constituintes da mama refletem-se nos
valores dos coeficientes de atenuacéo linear (m) de radiacdo. Na Tabela 3 sdo apresentados
valores de mpara uma energia de 20 keV, obtidos a partir dos percentuais de composi¢ao da
mama encontrados por varios autores.

Johns e Y affe (1987) investigaram a atenuagcdo em amostras de tecidos de mamas para
a determinacdo dos coeficientes de atenuacéo. O gréfico da Figura 3a mostra a variacéo dos
valores médios dos coeficientes de atenuacéo linear () com a energia do feixe (keV) para os
diferentes tecidos da mama: adiposo, fibroglandular e carcinoma infiltrado em ducto. No
gréfico, percebe-se a relativa baixa atenuacdo do tecido gorduroso comparado com 0s outros
tipos de tecidos. Na Figura 3b, € mostrada a variacéo dos coeficientes relativos de atenuacéo
linear, em funcdo da energia da radiacéo para diferentes tipos de tecidos. Observa-se que os

valores de mpara o tecido cancerigeno séo proximos dos valores do tecido fibroso normal,



principal mente para energia superiores a aproximadamente 35 keV.

Tabela 3: Coeficientes de atenuacao linear para uma energia de 20 keV, com suas respectivasfaixas, para
ostecidos constituintes da mama. AsletrasH, W e J referem-se a Hammerstein et al. (1979), Woodard e
White (1986) e Johns e Y affe (1987) respectivamente (DANCE et al., 1999).

. m(cm™)
Tecido Autor
Valor médio Valores min-max
H 0,512 0,487-0,557
Adiposo w 0,546 0,502-0,590
J 0,456 0,441-0,476
H 0,794 0,740-0,828
Glandular W 0,713 0,613-0,819
J 0,802 0,791-0,816
2,0 12r-
a) b) L carcinoma
fibroso

carcinoma
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T
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2
Coeficienterelativo de atenuagéo linear
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Figura 3: (a)Variacdo com a energia dos valor es médios dos coeficientes de atenuacdo linear para ostrés
tipos de tecidos da mama (adiposo, fibroso e carcinoma infiltrado no ducto); (b) variagdo com a energia
dos coeficientesrelativos de atenuacéo linear (JOHNS e YAFFE, 1987).

No mesmo estudo, Johns e Yaffe (1987) determinaram as densidades referentes aos
tecidos acima citados, constatando uma pequena superioridade no valor medido da densidade

do tecido de carcinoma em relacgo a do tecido fibroso normal, embora os valores maximos e



minimos se sobreponham. Woodard e White (1986) observaram que a densidade do tecido
adiposo apresentou um valor médio pouco abaixo dos valores dos outros tecidos, e ainda uma
grande semelhanca entre as densidades dos tecidos fibroso, fibroadenoma (nodulo

caracterizado como tumor benigno) e carcinoma infiltrado no ducto (Tabela 4).

Tabela 4: Densidade dos tecidos constituintes da mama (WOODARD e WHITE, 1986).

. . Densidade (g.cm®)
Tipo detecido Minima Média Maxima
Adiposo 0,917 0,928 0,939
Fibroso 1,013 1,035 1,047
Fibroadenoma 1,037 1,042 1,047
Carcinoma infiltrado no ducto 1,027 1,044 1,058

Através da mamografia, pode-se verificar sinais radiol6gicos primérios de cancer de
mama ndo palpavel. Destas anormalidades — ou lesbes que representam o cancer de mama —
39% sdo nbdulos, 42% sdo microcalcificagdes e o restante pode aparecer na forma de
densidade assimétrica e neodensidade (MS, 2002).

As microcalcificagbes sdo as dteragcOes visiveis (ndo papaveis) mais comuns
encontradas em exames mamograficos. Elas sdo semelhartes a finos gréos de areia, de
tamanho menor ou igual a 0,5 mm, ocorrem em grupos (Figura 4) ou encontram-se isoladas,

podendo haver variagdes quanto a forma, densidade e distribuicdo (MS, 2002).

Figura 4: Mamogr afia apresentando agr upamento de microcalcificages (M S, 2002).
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2.1.2 Caracteristicas do equipamento mamogr afico

O projeto e funcionamento de um sistema de raios-X depende do tipo de tecido queird
ser submetido ao feixe de radiacdo. Um sistema radiogréfico visa a obtencéo de imagens com
a visudizagcdo clara de uma anomdia dentro de um meio, ou sga, imagens com bom
contraste. Se dentro de um corpo de coeficiente de atenuacdo m e de espessura t encontra-se
uma anomalia de coeficiente de atenuagdo M e espessura X, 0 contraste é definido em termos
dafuncdo de distribuicdo de X; e X,, que sdo as energias transferidas — por unidade de area do
receptor de imagens — dos fétons que passam somente pelo corpo e dos fétons que passam

pelo corpo e pela anomalia, respectivamente (Figurab).

my ]:x ‘|i

X1 X5

Figura 5: Atenuacao diferenciada devido a caracteristica no interior do corpo.

O contraste registrado no receptor de imagens é dado pela equacéo:

c=X1-X%, (1)
Xl
sendo:
X, = N xe(E)xE xe"™ + Sxe(E) xE 2
e
X, = N >e(E) xE xe Mt "™ 4 Sxa(E) xE ®

onde: N € o nimero de fétons incidente no receptor de imagem,
e(E) é a eficiéncia do receptor de imagem, a qual depende da energia (E) e do angulo
de incidéncia dos fétons;
'S é a funcdo de distribuicio da radiacio espalhada, que depende da posicdo e da
distribuicdo das estruturas no corpo;

‘e(E) é o valor médio da eficiéncia do receptor de imagem.
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Substituindo as equagdes (2) e (3) em (1), o contraste serd dado por:

- e (m-m)x
c=1 el —, @
+

onde R é a razdo da intensidade de radiacdo priméria para a intensidade da radiacdo
espalhada. Como pode ser visto, aém da radiacdo espalhada, os fatores que afetam o contraste
S0 a espessura da anomalia e a diferenca entre os coeficientes de atenuacéo do corpo e da
anomalia (DANCE, 1988).

Os sistemas radiograficos convencionais sdo projetados para redizar imagens de
estruturas que tém grande contraste, isto é, grandes diferencas quanto a sua composicéo (Z) e
densidade. Por outro lado, os sistemas destinados a radiografar tecidos moles, como € o0 caso
da mama, requerem técnicas e componentes especiais que diferem de equipamentos de raios-
X mnvencionais. Os tipos de tecidos que compdem a mama, pela sua natureza de baixo
numero atémico e densidades semelhantes, conforme visto anteriormente, ndo permitem um
bom contraste em uma imagem obtida com um equipamento radiogréfico comum. Por esta
razéo, 0s equipamentos utilizados em raios-X convencionais sofreram algumas modificacoes
basicas, visando a sua adequacdo a um sistema de imagem dedicado as caracteristicas da
mama.

Para a mamografia, utilizam-se feixes de baixa energia (na faixa de 20 a 35 keV), de
modo que as principais interagdes com os tecidos sdo por efeito fotoelétrico e espalhamento
Rayleigh. O espalhamento Compton é dominante em energias de cerca de 50 keV, portanto,
fora da faixa de mamografia. Das duas interagcbes que ocorrem, a mais importante para a
imagem € o efeito fotoelétrico, jA que o espalhamento Rayleigh ndo contribui para a
transferéncia da energia para a mama. A probabilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico
depende essencialmente da energia dos fotons incidentes (E) e do nimero atdbmico do material
irradiado (Z), conforme arelagdo abaixo (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983):

Z 4

S fotoeletr » E3

)

Na Tabela 5, estdo apresentadas as percentagens de ocorréncia de cada um dos
fendbmenos de interacdo da radiacdo com a agua, bem como o percentual de energia
transferida. Pode-se observar que, embora a partir de 30 keV, a probabilidade de interacéo
por efeito Compton sgja maior do que pelo efeito fotoelétrico, o percentual de energia

transferida € maior devido ao efeito fotoel étrico do que ao efeito Compton até a energia de 50
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keV. Portanto, para se obter um adequado contraste na imagem da mama, utilizase um
aparelho de raios-X com tensdo de operacdo até 40 kV.

Alguns dos principais componentes de um mamégrafo estdo indicados na Figura 6: 0
gerador elétrico; o tubo de raios-X; o bucky — mesa onde € apoiada a mama e onde fica o
receptor de imagem com a grade e o dispositivo de controle automéatico de exposicéo (AEC —
automatic exposure control) — a placa de compressdo; e o painel de controle. As

especificidades dos principais componentes seréo descritas a seguir.

Tabela 5: Tipos de interacfes de fétons na dgua par a baixas energias (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983).

energia % interacdo em cada processo % energiatransferida
(keV) Rayleigh Compton  Fotoelétrico Compton  Fotoelétrico

10 4,5 3,1 92,4 0.1 99,9
15 8,5 10,8 80,7 04 99,6
20 116 233 65,1 1,3 98,7
30 13,0 50,7 36,3 6,8 93,2
40 11,0 69,6 194 193 80,7
50 8,6 80,4 110 37,2 62,8
60 6,8 86,6 6,6 55,0 45,0

Tubo de raios-X

r

Gerador de alta< '.,,. Eﬁr -/ Placa de compress&o
1 [ %
'
ey .,__9\ Bucky

Sistemade controle de Cabos de alta tensio

posicionamento

Figura 6: Principais componentes de um equipamento de raios-X mamogr éfico (TRIMED, 2004).
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a) Tubo deraios-X

O tubo de raios-X mamogréfico tem a congtituicdo bésica de tubos de raios-X
convencionais, porém com agumas caracteristicas especiais que o torna ligeiramente
diferente destes.

Uma das caracteristicas mais importantes em tubos de equipamentos mamograficos é
o tamanho do ponto focal, que esta diretamente relacionado com a resolugéo espacial, isto €,
com a capacidade de deteccdo de pequenos detal hes (microcalcificagdes). Denomina-se ponto
focal aareareal do avo que é atingida pelo feixe de elétrons, a qual se constitui na verdadeira
fonte de radiacdo X. Um dos componentes que afetam o tamanho do ponto focal é o filamento
situado no catodo. Este filamento € uma espira de fio de tungsténio de aproximadamente 2,0
mm de didmetro e 1,0 ou 2,0 cm de comprimento (BUSHONG, 1997). Pelo filamento passa
uma corrente da ordem de ??? amperes — denominada corrente do filamento — que, devido a
energia dissipada, torna-o incandescente e faz com que os elétrons da Ultima camada dos
aomos sgam getados (emissdo termoidnica), resultando na formacdo de uma nuvem de
elétrons ao seu redor.

Em alguns tubos de raios-X, o catodo € formado por dois filamentos de tamanhos
diferentes, com o objetivo de obtencdo de diferentes pontos focais (foco grosso e foco fino);
jaoutros fabricantes fazem a opcéo pela colocacdo de duas trilhas de angulacdes diferentes no
anodo (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983). O filamento é circundado por uma capa metélica
com um orificio centra ligada a um potencial negativo para repelir os elétrons da nuvem
eletronica que estdo fora do feixe central, de maneira que, quando sairem na diregdo do avo,

ndo hagja espalhamento e sm uma focalizagdo atingindo 0 anodo em uma pequena regido
(Figura7).

ponto focal

trgjetériados elétrons filamento

Capa
metdlica de
focalizacdo

Figura 7: Esquema de focalizag&o do feixe eletr dnico mostrando o ponto focal que esse feixe faz no anodo
(JOHNS e CUNNINGHAM, 1983).
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Porém, uma &rea menor € projetada na direcdo do paciente e do receptor de imagem.
Essa érea € conhecida como ponto focal efetivo. Pela Figura 8, observa-se a formagdo do
ponto focal real e efetivo: o tamanho do ponto foca real dependerd da focalizacdo do feixe
eletrénico, enquanto que o tamanho do ponto focal efetivo dependera também da angulacdo
do anodo (quanto menor for sua angulagdo menor sera o ponto focal efetivo) e da inclinagdo
do tubo. Alguns equipamentos permitem uma inclinacdo do tubo de raios-X que, em
combinagdo com a angulagdo do anodo, permitem o aumento da corrente do tubo sem seu
sobreaguecimento, visto que o tamanho do ponto focal real € muito maior do que o tamanho
do ponto focal projetado (efetivo). No caso da mamografia, o ponto foca efetivo para o foco
grosso é cercade 0,3 mm e para o foco fino € cercade 0,1 mm (BUSHBERG et a., 2001).

angulo do alvo

feixe de elétrons
e

ponto focal real
Ponto focal efetivo

Figura 8: Formacao do ponto focal real e efetivo em um anodo giratério (BUSHONG, 1997).

O anodo (ou alvo) em tubos de raios-X mamograficos é do tipo rotatorio. 1sso faz com
gue o tubo possa funcionar por um periodo de tempo maior e tenha uma vida Util mais longa.

O tubo de raios-X € posicionado no cabegote de modo que o catodo fique mais
proximo da parede torécica e 0 anodo mais préximo da mama, a fim de reduzir o efeito
anodico que corresponde a atenuacdo do feixe de raiosX pelo proprio anodo. De fato, a
intensidade do feixe de raios-X no lado do anodo € menor do que no lado do catodo. No caso
dos equipamentos de mamografia, este efeito € mais acentuado em fungdo da baixa energia da
radiacdo utilizada. Por esta razdo, o lado mais espesso da mama, junto a parede torécica, é
posicionado na diregdo do catodo, de modo a uniformizar a intensidade de raios-X transmitida
a0 longo da mama.

Quanto ao material do anodo utilizado em equipamentos para mamografia, este é
geramente de molibdénio (Mo) ou rédio (Rh). A grande vantagem da utilizacdo desses

materiais € 0 aumento da intensidade da radiac&o caracteristica dentro do espectro de raios-X,
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0 que permite a producdo de imagens mamogréficas de ato contraste. 1sso ocorre
principalmente quando sdo utilizados filtros de materiais adequados, para o “corte” da
radiacdo de freamento (Bremsstrahlung) de energia acima dos picos da radiacéo
caracteristica. Nos mamégrafos atuais, os anodos vém com pelo menos duas faixas de
materiais diferentes, normalmente de Mo e Rh as quais podem ser selecionadas pelo operador.

A Figura 9 mostra o espectro de raios-X produzidos com uma tensdo de 30 keV, em
um alvo de Mo ecom um filtro também de Mo de 30 mm de espessura. Esse € um espectro

tipicamente utilizado nos exames de mamografia

NUmero de fétons de raios-X (intensidade)

/

0 10 20 30

Energia(keV)

Figura 9: Espectro com tensdo de 30 kVp efiltro de 0,03 mm de Mo (BUSHONG, 1997).

Percebe-se pela figura que o espectro apresenta picos de energia de 17,4 e 19,8 keV,
correspondente a interacdo fotoelétrica dos fotons incidentes com o anodo de Mo, e uma
répida queda para energias, cerca de 20 keV, que corresponde a regido de absor¢do da camada
K do filtro de Mo. Os potenciais de tensio entre 25 a 30 kV sdo normalmente utilizados e a
escolha desse valor depende da espessura e composi¢éo da mama.

Em técnicas mamogréficas, a escolha do espectro deve obedecer as caracteristicas da
mama a ser irradiada. Dependendo da espessura e da glandularidade, deve-se usar um
espectro mais energético ou menos energético. Alguns tipos de espectros sdo mostrados na
Figura 10, onde sdo variados o tipo de anodo (Mo ou W), o tipo de filtro (Mo ou Rh) e a
tensdo do tubo (ZOETELIEF et al., 1996).
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Figura 10: Espectros com variacdes dependendo da necessidade de penetrabilidade (ZOETELIEF et al.,
1996).

A escolha do espectro deraios-X para aimagem de mama € um compromisso entre 0s
requisitos para a elevada qualidade da imagem e baixa dose paciente. A qualidade daimagem

€ melhorada com a reducdo da energia, enquanto que a dose na paciente aumenta.

Contraste

0,01 4 o

0.001

d J : 1 } 1
10 20 30 40

Energia do fétons (keV)

Figura 11: Dependéncia do contraste em fungdo da energia da radiacéo (LAW et al., 1994).
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A Figura 11 mostra como varia 0 contraste da imagem com o aumento da energia dos
fotons. O contraste foi calculado usando um modelo matemético que despreza o espal hamento
e 0 ganho do receptor da radiagdo. A curva A é para uma cacificagdo de 100 nm, vista junto
com um tecido mamario “médio”, e a curva B é para um tecido glandular de 1,0 mm,
visualizado em um meio de tecido adiposo (LAW et a., 1994). Ambas as curvas mostram
uma rgpida queda do contraste com o aumento da energia, com um fator de seis para energias
entre 15a 30 keV.

Alvos de tungsténio (W) usados em tubos de raios-X com janela de Be e filtros de Mo
e Rh sdo também empregados em alguns tipos de mamdgrafos. O aumento da producéo de
raios-X por Bremsstrahlung, com o anodo de W em relacéo ao anodo de Mo e Rh, permite
uma maior intensidade do feixe e, portanto, menor tempo de exposi¢cdo. Uma outra vantagem
do uso de tubos com alvo de W para mamografia consiste no fato de que seu ponto de fuséo é
mais elevado que o do Mo, permitindo a utilizacdo de pontos focais menores para uma melhor
visualizagdo de detalhes da imagem e um maior tempo de utilizagdo do tubo. Entretanto, o
espectro produzido com alvo de W apresentalinhas L de raios- X com energias de 8 a 10 keV,
conforme mostra a Figura 12. A atenuacdo destas linhas requer o uso de filtros de Rh de 0,025
ou 0,050 mm.

Uma adaptacdo de um sistema de raios-X, com anodo de tungsténio e potencial
constante para a faixa de mamografia, vem sendo utilizada em laboratérios de metrologia
através da colocacdo de filtro de Mo de 0,06 mm (GUERRA, 2001). Com este arranjo, obtém-
se espectros com caracteristicas semelhantes agueles gerados por raiosX mamogréficos,
satisfazendo as exigéncias das normas para simular um feixe de radiacdo tipico de
mamografia. Os valores de camadas semi-redutoras (CSR) obtidos para esse sistema
encontram-se dentro dos limites inferiores e superiores estabel ecidos para esse parametro pela
Portaria 453 do Ministério da Saide (MS, 1998). O valor da camada semi-redutora de um
feixe de raios-X mamografico é da ordem de 0,30 a 0,45 mm de Al para tensdes na faixa de
25 a30 kV. Com essas adaptacOes superaram-se as dificuldades da falta de espaco (limitagGes
fisicas) entre a distancia do foco do equipamento e 0 espectrémetro no registro da radiacéo
incidente, bem como das limitagdes do espectrébmetro, pois a intensidade da radiacdo que
emerge do avo nessa distncia é muito ata e este tem dificuldade de registra-la. Além disso,
a disponibilidade dos equipamentos clinicos para uso em trabalhos de pesquisa € limitada
(KUNZEL et al., 2003).
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Figura 12: Es pectro gerado em alvo de tungsténio (W): (a) sem filtro adicional; (b) com filtro de Rh
(BUSHBERG et al., 2001).

b) Gerador elétrico de alta tensdo

Normalmente a rede elétrica que supre os equipamentos de hospitais e clinicas tem
tensdes na forma de onda senoidal de 110 V, 220 V ou 380 V (valores eficazes). Como o tubo
de raios-X mamogréfico tem que funcionar com elevados campos el étricos entre o anodo e o
catodo, deve-se elevar o0 nivel da tensdo para valores compreendidos entre 25 kV e 40 kV. A
elevacdo da tensdo é redizada através de um transformador (ou autotransformador), que
normalmente possui dois enrolamentos (ou espiras) por fase: o enrolamento primario
(entrada) com N; espiras e tensdo de alimentacdo Vi, e 0 enrolamento secundario (saida), com

N, espiras e tensdo de saida V.. O valor da tensdo na saida do transformador elevador



(alimentacdo do tubo) depende da razéo entre o nimero de espiras do priméario e o nimero de

espiras do secund&rio:

A Figura 13 mostra um diagrama elétrico ssimplificado de um sistema de gerador com
autotransformador para alimentagéo do tubo de raios-X. A qualidade do feixe varia de acordo
com a selecdo da tensdo do tubo (kV), através da variacdo da quantidade de espiras do
secundério, conforme indicado. Um feixe produzido com maior kV terd fétons mais
energéticos tornando-o, portanto, mais penetrante. No lado primério do autotransformador
existe um monitor de diferenca de potencial (ddp), que se constitui um compensador de linha,
0 qual faz gjustes finos (normalmente automatizado) para evitar que oscilagdes na tensdo da
rede elétrica sgjam transferidas para o tubo de raios-X.
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Figura 13: Diagrama elétrico do circuito de alimentagdo para o tubo deraios-X: alta tensdo para 0 anodo

eo catodo, e baixatensdo para o filamento (BUSHONG, 1997).

Na prética, geramente utiliza-se o termo “produto corrente-tempo”, ou MAS, para
indicar a intensidade da radiacdo. A sua alteracéo € possivel através da variagdo da corrente
do tubo (mA) ou do tempo de irradiacdo, através de um circuito temporizador, conforme
indicado da Figura 13. Em tubos de raios-X mamogréficos, esse produto € relativamente alto,
na faixa de 50 a 350 mAs. A necessidade de um elevado mAs ¢€ justificada porque o feixe
sofre uma grande atenuac@ no tecido mamério, devido a baixa energia do feixe de raios-X

em funcdo do valor de tensdo utilizada. Na Figura 13, também estdo representados os



indicadores de kVp e de mA (ou mAS) que devem ser instalados no painel de controle para a
visualizagdo do operador.

Segundo a Portaria 453 (MS, 1998) e Law et al. (1994), o gerador elétrico que
alimenta o tubo de raios-X mamografico deve ser do tipo trifasico (6 ou 12 pulsos) ou de dta
fregiéncia.

Um sistema trifasico € caracterizado pela geragdo de ondas senoidais, as quais
encontram- se defasadas de 120° entre si. Um transformador trifasico possui trés enrolamentos
primérios e trés enrolamentos secundérios, que sdo interligados de duas maneiras. triangulo
(ou delta) e estrela (ou Y). Normalmente, utiliza-se a configuracéo delta para os enrolamentos
primérios e a configuragdo Y para 0s enrolamentos secundérios, como indicado na Figura 14a.

A Figura 14b mostra a forma de onda senoidal gerada em uma das fases do
secundario, cuja variacdo vai de um valor maximo de pico a um valor minimo, as formas de
onda das trés fases (Va, Vi € V¢) e aformade onda retificada que chega ao tubo de raios-X.

A retificacdo é feita através de seis diodos semicondutores (D; a Dg), 0s quais estdo
acoplados ao secundario do transformador (enrolamentos A, B e C), conforme o esquema de
ligacdo mostrado na Figura 14a. Pode-se verificar que, em cada extremidade, estéo ligados
dois diodos que irdo entrar em conducdo ou em corte, de acordo com a polarizagdo que sera
imposta a eles, ou sgja, conforme o ciclo da onda de tensdo que é gerada no secundario, que
ora é positiva, ora é negativa.

Para a explanagéo do principio de funcionamento da retificagdo, sera analisado, no
gréfico, cada instante das tensdes trifasicas (Figura 14b), representados pelas linhas Ly a Ly,
considerando- se que 0s outros pontos irdo se comportar de forma semelhante. Para isso, deve-
se ter em mente a caracteristica de conducéo de corrente de um diodo retificador, o qual
depende da polarizagéo imposta ade. A Tabela 6 indica, para cada linha, o angulo da forma
de onda tomada como referéncia (Va), 0 valor das tensdes de cada fase e a situagdo (ON ou
OFF) dos diodos ligados ao termina de cada enrolamento secundario, conforme sua
polarizacéo. Exemplificando: no instante em que a tenséo no enrolamento A (V) tem valor
maximo de pico (linha L), Vs e V¢ terdo o mesmo valor de-0,5 Vp. Entdo, os diodos Dy, Ds
e Ds estardo polarizados diretamente funcionando como circuito fechado, enquanto que D,
D3 e D4 estardo polarizados reversamente funcionando como circuito aberto. Uma corrente
elétrica (1) ir4 entdo circular pelo enrolamento A, passando por D;, pelo tubo de raios-X,
dividindo-se em duas correntes iguais (1/2): uma passando por Ds, pelo enrolamento B e
finalmente chegando ao ponto comum (terra), a outra passando por Ds, pelo enrolamento C e
chegando também ao ponto comum (JOHNS e CUNNINGHAM, 1983).
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Figura 14: (a) esquema elétrico de um transformador elevador trifasico 6 pulsos (delta-estrela) com
retificagdo no secundario; (b) forma de onda da tensdo que alimenta o tubo mamogr éfico (de cima para
baixo): forma de onda senoidal de uma fase, forma de onda de um sistema trifésico, sistema trifasico
retificado formando onda de 6 pulsos por periodo (BUSHONG, 1997).



Tabela 6: Valor da tensdo em cada enrolamento secundério, com a indicacéo da polarizacéo de cada diodo

retificador.
Instante  angulo Va D: D, Vg D, Ds Ve Ds Ds tensdo
no tubo
Ly ao° +Vp ON OFF -05Vvp OFF ON -05Vp OFF ON 15Vp
Lo 120° +0,866Vp  on OFF 0 OFF orr  -0,866Vp OFF oNn  1,73Vp
L3 150° +0,5Vp ON OFF +0,5Vp ON OFF -Vp OFF ON 15Vp

Ly 180° 0 OFF ol

o
A

+0,866Vp  on orr  -0,866Vp OFF oNn  1,73Vp

Observa-se que, com aretificagcdo, 0 anodo do tubo tera apenas um potencial maior do
gue o catodo, e que sempre a corrente elétrica terd um Unico sentido. Percebe-se também uma
variagdo da tensdo aplicada ao tubo de 1,73 Vp a 1,5 Vp. Como existem seis picos (de 1,73
Vp) por ciclo da fase de referéncia, esse sistema é conhecido como “retificacéo de 6 pontos’
ou um sistema de 6 pulsos. Os valores méximos estardo nos angulos de 0°, 60°, 120°, 180°,
240° e 360°.

Se o0 secundario do transformador fosse ligado na configurac@o delta, a forma de onda
da tensdo seria da mesma maneira, com a diferenca que a variacdo seria de Vp a 0,866 Vp.
Portanto, a configuragdo delta, similarmente a configuracdo Y, produz também seis pontos de
pico na retificagdo, porém, essa onda retificada estard defasada de 30° daguela obtida pela
configuracao Y.

Um ponto importante na retificacdo de ondas é o ripple, que corresponde a variacéo da
tensdo na forma de onda gerada pela retificacdo. O ripple € medido em termos percentuais
com relagdo ao valor maximo (ou de pico). Em alguns casos, como nos sistemas monofésicos,
a variacdo chega a ter valor de 100%. Na Figura 15, pode-se comparar os valores tipicos de
ripples para varios tipos de forma de onda de: sistemas monofasicos de retificacdo de meia-
onda (a) e de retificagcdo de onda completa (b), sistemas trifasicos de seis pulsos (c) e de doze
pulsos (d) e sistema de atafregiiéncia ().

O vaor do ripple para um sistema de retificagdo de seis pulsos — sgja 0 secundario
ligado na configuracéo deltaou Y — é de 0,23 Vp (1,73 Vp — 1,5 Vp), 0 que corresponde a
13,29%.
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Figur a 15: Valores de oscilagdes (ripples) obtidos devido a forma de onda do retificador utilizado para a
alimentacdo do tubo deraios-X (BUSHONG, 1997).
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Figura 16: Ondatrifasica retificada de 12 pulsos.



Uma forma de diminuir o ripple é utilizar a configuragdo esquematizada na Figura 16,
onde o secundario é formado por seis enrolamentos:. trés deles ligados na configuracdo Y e
trés ligados na configuracdo delta. Como as formas de onda geradas entre as duas
configuracOes terdo uma defasagem de 30° entre si, decorrera em uma forma de onda liquida
resultante com 12 pulsos por ciclo, 0 que ocasiona uma onda retificada de um ripple bem
menor, em torno de 4%.

Para a obtencdo de ripples ainda menores (abaixo de 1%), foram desenvolvidos
geradores de tensdo de alta frequéncia, que sdo baseados em circuitos inversores. Esses
circuitos transformam a onda monofésica da rede elétrica (com frequiéncia de 50 ou 60 Hz)
em uma onda constante (DC), através da retificacdo com diodos e filtragdo com capacitores.
A seguir, um circuito com uma série de chaves eletrbnicas de ata velocidade (tiristores)
realizam a inversdo, transformando a onda continua em uma onda varidvel quadrada de alta
freqUiéncia (que dependera do chaveamento dos tiristores). Essa onda produzida passa por um
transformador elevador especial, sendo novamente retificada e filtrada através de retificadores
especiais de selénio e banco de capacitores de alta tensdo, e alimenta o tubo de raios-X de

forma quase constante (Figura 17).
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Figura 17: Circuito gerador de alta freqiiéncia (BUSHONG, 1997).

c) Controle automéatico da exposicao

Para garantir uma imagem radiogréfica adequada da mama, o vaor da densidade
optica (DO) do filme na regido glandular deve ser da ordem de 1,0. Para tanto, a intensidade
de radiacéo incidente no filme deve ser controlada. Com esse objetivo, 0s equipamentos de
mamografia possuem um sistema eletrénico chamado de AEC (automatic exposure control),
gue serve tanto para evitar as doses excessivas em pacientes, quarto para protecéo, evitando o

prolongamento de técnicas que desgastam o tubo de raios-X.



Esse dispositivo, que tem a finalidade de monitorar a radiagdo transmitida pelo
receptor, fica localizado logo abaixo do receptor de imagem, desligando o aparelho quando a
dose recebida pelo detector atinge um valor predeterminado, correspondente a uma certa
densidade Optica (DO) do filme. Portanto, 0 AEC deve ser usado de forma conjunta com
diferentes combinagdes de tela-filme, devido as suas caracteristicas de sensibilidade (LAW et
al., 1994).

O AEC consiste de uma camara de ionizagdo ou um array de trés ou mais diodos
semicondutores. O sensor mede o fluxo de fétons de raios-X transmitidos através da mama,
da grade anti-espalhamento, se existente, e do receptor de imagem.

A Figura 18 mostra o esquema do circuito de um sistema AEC. Durante a exposi¢éo, 0
feixe de raios-X transmitido interage com o sensor produzindo elétrons que sdo coletados e
carregam 0 capacitor. Quando a tensdo nos terminais do capacitor atinge valores de
referéncia, pré-gjustados, o circuito comparador aciona a chave que desliga a tenséo no tubo e,
conseqlentemente, para a irradiacdo. O seletor de gjuste da DO do filme, modifica o vaor de
tensdo de referéncia no capacitor e, portanto, a resposta do AEC. Geralmente, os valores
variam em faixas de -5 a +5, correspondendo ao aumento ou diminuicdo da DO. Com
variagdo do seletor, é possivel obter imagens mais ou menos escuras.

Variagbes na composicdo da mama, na espessura da compressdo da mama,
inadegquacéo de tensdo selecionada ou falhas na resposta dos detectores podem resultar no
mau funcionamento do sistema AEC e, por conseguinte, na super ou subexposicéo do filme.

Sistemas mamogréaficos mais recentes, além do AEC, tém também um sistema de
controle do kV, conhecido como Controle Automético da Qualidade do Feixe ou modo
AUTOKYV (YOUNG et d., 1997). Esse sistemainiciaairradiacdo com um determinado kV —
por exemplo, 25 kV — e faz uma estimativa se 0 mAs selecionado pelo técnico vai ser
excedido durante a irradiacdo. Caso isso ocorra, havera um aumento gradativo automéatico da
tensdo, com incrementos de 1 kV, a fim de que a dose na paciente ndo sgja superior ao valor

esperado.
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Figura 18: Esquema de um circuito de um sistema de AEC (YOUNG et al., 1997).

d) Sistema de compr essao
A compressdo da mama € um requisito necessario no exame de mamografia, pois uma

firme compressdo traz varias vantagens para a imagem e para a paciente, tais como (MS,
2002):

reducdo da dose de radiacéo, devido a diminuicdo da espessura da mama;

aumento do contraste da imagem, porque com a reducéo da espessura da mama ha

uma diminuicdo daradiacéo espal hada;

aumento da resolucéo da imagem, pois evita 0 movimento da paciente;

diminuicdo das distorgdes, porque a mama fica mais proxima do filme;

separacdo das estruturas da mama, evitando a superposicdo e permitindo uma

melhor visualizacgo das leses;

diminuicdo da variacdo na densidade radiogréfica, pois produz uma uniformidade

na espessura da mama;

O sistema de compressdo € formado por uma placa que comprime a mama com uma
forcanafaixade 11 a 18 kgf (108 a 176 N). Esta placa deve ser de materia radiotransparente,
para produzir uma atenuacdo de, no maximo, o equivalente a 20 mm de PMMA (MS, 1998),
para que ndo influencie na intensidade do feixe que ira incidir na mama.

A Figura 19 mostra a compressdo da mama, a qual permite uma melhor uniformidade
da densidade, evitando a sobreposicdo das estruturas e diminuindo o espahamento da
radiacdo que incide no filme.
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Figura 19: Representacdo da compressdo da mama, melhorando a uniformidade da densidade e

diminuindo o espalhamento.

2.2 CONTROLE DE QUALIDADE EM MAMOGRAFIA

Segundo documentos do IPSM (The Institute of Physical Sciences in Medicine) (LAW
et a., 1994), a garantia de qualidade € definida como um conjunto de acbes plangjadas e
sistematicas necessé&rias para fornecer com adequada confianca um produto ou servico que
iréo satisfazer determinados requerimentos para qualidade. A garantia de qualidade pode ser
dividida em duas componentes. gerenciamento da qualidade e controle de qualidade. A
primeira esta ligada aos aspectos da funcdo de gerenciamento que determina e implementa a
politica de qualidade, e a segunda diz respeito a técnicas operacionais e a atividades que sao
usadas para o cumprimento dos requerimentos para a qualidade.

Um programa de controle de qualidade esta relacionado com os equipamentos e
assegura que a técnica usada no radiodiagndéstico resulte em uma imagem 6tima, obtida com
umn sistema de imagem de bom desempenho. O sistema de imagem compreende o
equipamento deraios-X e 0 processamento da imagem.

As acdes para a garantia da qualidade de equipamentos de raios-X compreendem: (@) o
comissionamento inicial, para verificar se 0 equipamento est4 pronto para ser utilizado
clinicamente e para estabelecer valores de base apropriados; (b) testes de rotina e avaliacéo,

gue sdo usados para verificar se os resultados estéo dentro dos valores limites.
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2.2.1 Controle de qualidade de equipamentos mamogr &ficos

O Controle de Qualidade de sistemas mamogréaficos compreende quatro conjuntos de
testes: (1) testes de avaliacdo de parametros relacionados com a unidade de raios-X
mamografica (equipamento mamografico); (2) testes na unidade de processamento (revelagéo
e sgstema tela-filme); (3) testes da qualidade da imagem formada (através de avaliacOes de
imagens de phantoms); e (4) teste da verificagdo da dose entrada da mama (LAW et 4.,
1994).

Com relagdo a0 equipamento de raiosX mamografico, os testes realizados
compreendem: testes de aceitagéo e testes de rotina (conforme as acfes para a garantia da
gualidade). Os testes de aceitacdo sdo feitos normamente quando da aquisicdo dos
equipamentos e cada vez que algum componente é trocado. Os testes rotineiros servem para
verificar variagdes no desempenho dos equipamentos, devido ao seu desgaste fisico pela sua
utilizagdo. Quanto a freqléncia de redlizacdo desses testes, esta depende do grau de
dependéncia da sensibilidade do pardmetro avaliado, quanto & mudancas de condicdes de
irradiagc@o. Algumas frequiéncias tipicas sdo semestral e anual, mas existem casos em que ha
necessidade de realizagio de testes diérios, semanais ou mensais. E recomendado que sgjam
realizados testes apos manuterngdes ou apos a mudanca de alguma pega.

Os testes foram listados pela IAEA (1999) e estdo relacionados em grupos, de acordo
com a natureza dos itens de inspecdo: geometria; qualidade do feixe de radiacéo; rendimentos,
radiacdo de fuga; compressor; tempo de exposi¢éo; controle automético de exposicao (AEC —
automatic exposure control); sistemas receptores e visualizadores de imagens; camara escura;
processadora; qualidade da imagem e dosimetria.

Alguns testes que se relacionam com o objetivo deste trabalho serdo detalhados a
Seguir.

2.2.2 Verificacdo da tensdo aplicada ao tubo

Um dos testes mais importantes esta relacionado com a qualidade do feixe de radiacdo
incidente na mama. Qualidade do feixe implica seu poder de penetrabilidade e esta

diretamente ligado a tensdo de alimentacdo do tubo de raios X.



Como ja foi descrito, tanto o \alor da tensdo aplicada ao tubo como a sua forma de
onda influenciam no espectro da radiacdo gerada. Qualquer variagdo significativa na tenséo
do tubo modificara o espectro, tornando o feixe mais ou menos penetrante, influenciando no
contraste das estruturas internas da mama na imagem radiogréfica

A determinacdo da tensdo aplicada ao tubo durante uma irradiacdo pode ser realizada
por v&ios méodos que sdo considerados invasivos, quando estdo ligados fisicamente ao
circuito elétrico do equipamento de raios X, ou ndo invasivos, quando se utilizam somente do
feixe produzido (LAW et d., 1989; LAW, 1991).

a) Méodos invasivos

Uma das formas invasivas ndo convencionais de determinacdo da tensdo aplicada a um
tubo de raios-X seria pela desconexdo dos cabos do anodo e do catodo e pela conexdo deles
em dois eletrodos. A tensdo seria, entdo, estimada pela distancia entre os eletrodos, onde
haveria a ocorréncia de uma faisca elétrica. Porém esse tipo de medicdo oferece uma série de
desvantagens, tais como: depende da forma geométrica dos eletrodos; requer uma demanda de
tempo razoavel para a medicdo; exige uma certa habilidade por parte do operador, devido ao
risco de choque elétrico e ndo tem praticidade, exigindo condigdes controlaveis ambientais
para 0 seu emprego (poluicao, temperatura, pressdo e umidade relativa do ar).

O méodo invasivo mais utilizado é o que usa um divisor de tensdo. O esquema
elétrico de um divisor de tensdo € mostrado na Figura 20. Nesse esquema, entre o gerador de
alta tensdo e o tubo de raios- X, h4 uma derivacdo, através de resistores de alta impedancia,
para um osciloscopio, que indicard a tensdo que esta sendo fornecida. A exigéncia de
resistores especiais de valores muito elevados (aproximadamente 1 GW) e de um sistema de
isolamento adequado torna essa técnica de dificil aplicacdo. Devido a uma pequena corrente
de derivacéo, pela conexdo dos resistores, esse sistema pode agir como uma impedancia em
paralelo e pode causar interferéncias no potencial do tubo. Para evitar isso, deve-se levar em

conta esse efeito na calibracdo do potencial do tubo.
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Figura 20: Esquema elétrico de um divisor de tensdo para medicdo invasiva de kV de tubos de raios-X.

Um exemplo de medidor invasivo € o divisor de tensdo Dynaliser 111 da Radcal
Corporation que, para ser usado, h& a necessidade de que sejam desmontados os cabos de ata
tensdo que ligam o gerador ao tubo de raios-X, para sua interligacdo. Essa técnica tem a
vantagem de possibilitar a visualizag&o da forma de onda da tensdo, através da observacéo do
sina obtido por um osciloscopio ou medidor de tensdo. Porém, cuidados especiais devem ser
tomados com relagdo a recalibracdo da kilovoltagem do equipamento de raios-X, devido a

interferéncia do circuito divisor de tenso.

b) M étodos ndo invasivos

Haa vista a dificuldade de calibragcdo e o custo dos equipamentos para medidas
invasivas da tensdo do tubo de raios-X, foram desenvolvidos métodos ndo invasivos que
determinam grandeza através de medigdes no feixe da radiacéo produzida no tubo.

Através de espectrdmetros de ata resolucdo, principalmente aqueles que utilizam
detectores semicondutores, onde ha a emissdo de pulsos de corrente elétrica de aturas
proporcionais a energia do foton incidente, pode-se obter o espectro do feixe por intermédio
de um analisador multicanal. Pela determinacéo da energia maxima (em keV) dos fétons na
ponta direita do espectro de raios-X, pode-se inferir a tensdo maxima aplicada ao tubo, a qual
tera 0 mesmo valor da energia com unidade de kVp. Esse método é considerado um método
primério, por causa da calibragdo absoluta do espectrbmetro, sendo seus erros advindos da

resolucdo, da precisdo da calibracdo e do método utilizado para determinar a ponta final do



espectro (HERDADE et a., 2004). Como 0 espectrometro tem uma certa complexidade de
estrutura e de uso, sua utilizagdo ndo € aconselhdavel em clinicas e hospitais, mas somente em
laboratorios.

A medicéo da tensdo aplicada ao tubo pode ser determinada também pela deteccéo de
radiacOes caracteristicas da camada K (radiacéo de fluorescéncia). Essa técnica € baseada na
comparagdo do efeito da descontinuidade da camada K do coeficiente de atenuacéo para
varios filtros, ja que esses valores séo bem conhecidos (NAPOLITANO et al., 2002). Um
primeiro passo seria a selegdo de materiais com camadas K, proximas dos valores de tensdes
gue se desgja medir. A seguir, uma folha fina desse material é colocada no feixe e um detector
€ posicionado a 90° do feixe. Geramente é colocado um filtro do mesmo material na frente do
detector para que este permita a passagem quase que somente da radiacdo caracteristica,
barrando grande parte da radiacdo espalhada Compton. A deteccdo da radiagdo por
fluorescéncia pode ser feita através da localizacdo dos picos de radiacdes caracteristicas por
intermédio de um analisador de espectros, ou através da observacdo do aumento do sinal do
detector devido a radiacéo fluorescente.

Uma variacdo desta técnica € com a colocacdo de um outro sensor na frente do feixe
para a deteccdo do feixe transmitido. A determinacéo da radiacdo caracteristica é feita pela
observacdo de um gréfico entre a razdo da radiacdo transmitida e da espalhada em funcéo da
tensdo especificada no painel do gerador. Estes métodos também sdo considerados complexos
e dispendiosos, sendo 0 seu uso restrito somente a laboratorios (RANALLO, 1993).

Para possibilitar a medicéo da tensdo no campo (em clinicas, hospitais €etc.), houve a
necessidade de se rabalhar com instrumentos portéteis, de fécil utilizagdo e sem risco de
choque eétrico para o operador, menos dispendiosos e que possuissem também as
caracteristicas de exatiddo e confiabilidade em suas respostas. Para isso, foram desenvolvidos
instrumentos que utilizavam medicoes de atenuacdes diferenciais em feixes de raios-X.

O método da deteccdo diferencia utiliza medida de feixes atenuados e ndo atenuados,
relacionando-os com a diferenca de potencial aplicada ao tubo. Baseia-se no principio de que
uma mudanga na tensdo do tubo provoca uma alteracéo no espectro da radiacdo, modificando
sua penetrabilidade e, portanto, o seu coeficiente de atenuacdo de diversos materiais, que
podem diferir de composicdo ou somente de espessura (ou ambos). Ele é considerado um
método secundério de deteccéo da tensdo do tubo, necessitando de uma calibracdo inicial e de
calibractes periddicas.

Um dos primeiros dispositivos utilizados para a determinacdo da tensdo aplicada ao

tubo de raios-X foi 0 penetrdmetro de Stanton, através do principio da atenuacéo diferencial



do feixe. Essetermo, penetrémetro, foi usado por se fazer uma referéncia a penetrabilidade do
feixe de radiacdo. Esse dispositivo era constituido de um bloco de polietileno com bordas de
metais arranjados, tipo degraus de escada, e era colocado em cima de um filme para ser
irradiado. A densidade éptica (DO) no filme correspondente aos degraus da escada ira variar
enquanto que a DO relativa ao polietileno ird permanecer constante (densidade de referéncia).
O operador, entdo, devera consultar um gréfico padronizado (“curva de calibragdo”), onde
comparara a DO dos degraus para a determinagéo da tensdo (STANTON et a., 1966). Esse
instrumento baseia-se no fato de que a se¢do de choque para interagdes fotoelétricas varia
fortemente com a energia de feixe (aproximadamente 1/E3); portanto, quando a energia do
feixe aumenta, ha um deslocamento do espectro, e a DO no metal ira para outro degrau para
seigualar com a DO do polietileno.

Um penetrébmetro foi também projetado por Ardran e Crooks (1968). Basicamente,
esse foi um modelo melhorado do penetrbmetro de Stanton, uma vez que ndo havia mais a
necessidade do bloco de polietileno. Nesses dispositivos, telas intensificadoras e cassetes
foram incorporados e, em alguns model os, um filtro adicional para endurecimento do feixe foi
utilizado. A determinacéo da tensdo era feita de forma similar ao penetrdometro de Stanton:
através de comparactes com DO obtidas de um padréo tomado como referéncia.

Uma modificagdo com varios melhoramentos do penetrémetro de Ardran-Crooks deu
origem ao “cassete teste de kVp de Wisconsin” (JACOBSON et al., 1976). Esse instrumento
consistia na: utilizacdo de uma folha de cobre de 1,5 mm para o endurecimento do feixe;
utilizacdo de quatro cunhas de bordas (escadas) para cobrir a faixa de kVp de raios-X
diagnostico; utilizacdo de uma Unica tela intensificadora e utilizagdo e um atenuador Optico
gue transmite apenas 1/3 da luz emitida pela tela e um filme radiogréfico. Porém, como os
outros tipos de penetrémetros, este também tem a necessidade de uma calibragéo individual,
para a obtencdo de uma medida exata da tensdo.

Uma desvantagem dos tipos de instrumentos de deteccéo diferencial descritos acima é
a sua impossibilidade de fornecer uma resposta imediata, tendo em vista que utilizam como
sensor de radiacdo o filme radiogréfico, que necessita do processamento de revelacdo. Além
disso, ha a demanda de tempo para que sgja realizada a leitura com o0 densitdmetro para a
comparacdo com o grafico de calibragéo.

Essa desvantagem foi solucionada com o desenvolvimento dos *“penetrometros
digitais’ (medidores digitais de kVp), os quais fornecem, logo apés a irradiacdo (ou até

mesmo instantaneamente), o valor da tensdo aplicada ao tubo de raios X.
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Uma primeira tentativa de desenvolvimento de um penetrébmetro eletrénico foi
realizada por Campbell et a. (1979). Seu instrumento era composto por dois sensores de
radiacdo com diferentes atenuadores. A uma determinada tensdo, o sinal produzido por um
desses sensores era atenuado pelo gjuste de um potenciémeto e subtraido em um osciloscopio
até que o valor resultante fosse anulado. A leitura desse potenciémetro era entdo calibrada
com o vaor da tensdo aplicada ao tubo. Uma grande desvantagem desse instrumento era
devido a necessidade de realizar vérias irradiaces para se encontrar um valor de tensdo, além
da necessidade de se trabalhar com um equipamento de custo elevado como o osciloscopio.

Atuamente, os medidores digitais de tensdo oferecem uma leitura instantanea com
apenas uma irradiacdo. Esses instrumentos sdo formados de sensores tais como camaras de
ionizacdo, materiais cintiladores acoplados a tubos fotomultiplicadores, diodos (ou
fotodiodos) semicondutores comerciais etc. Conforme o principio de funcionamento dos
penetrometros, nesses sensores so colocados filtros para a atenuagdo diferencial a fim de
possibilitar a determinacdo da tensdo (RANALLO, 1993; MELO, 2002; GAMBACCINI et
a., 1994, MENEZES, 2000). Finalmente, eles sdo calibrados de acordo com o tipo de
equipamento radiodiagnostico e de acordo também com a forma de onda da tenséo do tubo:
monofasica (de meia-onda ou onda completa), trifasica (com 6 pulsos ou 12 pulsos) e
potencia constante.

Para se ter confiabilidade nas medicOes realizadas, deve-se determinar a exatidéo e a
reprodutibilidade dos valores. Segundo a IAEA (1999), a exatiddo da tensdo do tubo é
calculada pela formula:

kVp m ~ kVp N 100 (7

E(%) =
(%) KV

n

Onde: kVpn, é o valor médio datensdo de pico e kVp, € atensdo de pico nominal.

A tolerancia da exatiddo da medida da tensdo do tubo deve ser menor que 5% com
relacdo a vaor nominal. Ja Law et a. (1994) impdem uma tolerdncia de +1 kV do valor
indicado no paindl.

A reprodutibilidade € determinada pelo coeficiente de variagdo, que € o quociente

entre o desvio padréo e o valor médio das tensbes medidas:

CV = i (8)

kVp,,

onde Sd € o desvio padrédo das medidas. O coeficiente de variagdo deve ser menor que 0,02.



Como pode ser constatado, tanto para medidores invasivos quanto para ndo invasivos,
guando se fala da medida da tens&o do tubo de raios-X, 0s instrumentos se referem a um valor
gue ndo leva em conta como o tubo esta sendo alimentado: se com potencia constante ou se
com alguma forma de onda que varie com o tempo (com ripple). Geramente, instrumentos de
medida ndo invasivos expressam esse vaor como a tensdo de pico média, porém ndo
especificam se esse valor refere-se a qualquer valor médio de um determinado intervalo de
tempo, ou o valor médio somente de todos os picos desse intervalo.

Para evitar a ambiglidade do valor da tensdo de pico medida, o IEC (2002)
estabeleceu uma nova grandeza, chamada de “tensdo de pico pratica’ (Practical Peak
Voltage), abreviada de PPV. Essa grandeza € definida como o potencial constante que produz
0 mesmo contraste para uma configuracdo especifica de contraste e determinadas
propriedades de um tubo de raios-X como a forma de onda sob teste. Em outras palavras, ela
relaciona a distribuicdo espectral da radiagdo emitida com as propriedades da imagem, de
forma que, se um tubo de raios-X esté operando em um mesmo valor de PPV, ira produzir o
mesmo nivel de baixo contraste em receptores de imagens, mesmo que as formas de onda da
tensdo el étrica que alimentam o tubo sgjam diferentes (KRAMER et al., 1998).

2.2.3 Verificagdo do tempo deirradiacéo

A duragdo do tempo de irradiacdo, quando ndo se esta utilizando o AEC (Controle
Automético de Exposicdo), deve ter uma exatidao e precisdo de forma a ndo aterar a dose
liberada ao paciente pela exposicdo. A verificagdo desse tempo € realizada sem a placa de
compressdo, através de instrumentos digitais gustados para faixas de energia de feixes
mamogréficos, ou através de osciloscopios que possuem a capacidade de armazenamento de
leituras. Geralmente, esses medidores digitais de tempo séo projetados para um determinado
tipo de forma de onda de radiacdo, que por sua vez, depende da forma de onda da tensdo que
alimenta o tubo de raios X, portanto, pode haver erros que variem de 5 a 20 ms (LAW et .,
1994).

A Resolugcdo 64 do MS (MS, 2003) sugere que para a verificagdo do tempo de
exposicdo sgjam definidos trés valores normamente utilizados. Devem permanecer fixas a

tensdo e a corrente do tubo (mA). O célculo da precisdo ou reprodutibilidade deve ser feito
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pela determinacdo do coeficiente de variacdo de leituras de quatro irradiacOes para cada valor

de tempo definido:

CV (%) = —2 4100, )

médio
onde Sd € o desvio padréo das medidas do tempo.

A exatidao para cada tempo selecionado deve ser calculada de acordo com aformula:

t

E(%) — tme’dio_ indicado yq () (10

indicado

Os valores limite sugeridos pela IAEA (1999) para a precisao ou reprodutibilidade sdo
de +10%, enquanto que pela Resolucdo 64 do Ministério da Salde (MS, 2003) o coeficiente
de variacéo deve ser menor ou igual a 20%. Ainda de acordo com Resolucéo, a exatidao
pode variar de +10%, enquanto que, pela IAEA, essa variagdo de +10% é vdlida para tempos
de exposicdo maiores que 100 ms, para exposi¢cdes menores que 100 ms a variagdo deve ser

menor que 10 ms.
2.2.4 Dosimetria em mamogr afia

A estimativa da dose absorvida na mama é uma importante parte do programa de
controle de qualidade em mamografia, além de ser um parametro importante na avaliacéo dos
sistemas de imagens, na comparagdo do desempenho de diferentes equipamentos e clinicas de
mamografia (LAW et al., 1994).

Diversos estudos realizados demonstram gque o valor do kerma no ar incidente na pele
varia com o espectro de raios-X utilizado no exame (DANCE et a., 1999; FITZGERALD et
al., 1981). Entretanto, a estimativa do kerma no ar incidente na pele ndo leva em consideracéo
avariagéo de dose dentro da mama, a qual depende da composi¢éo e da espessura da mama e
do espectro de energia do feixe de raios-X.

Varias medidas de dose foram propostas como alternativa a medida da dose de entrada
da pele. Karlsson et a. (1976) propuseram a dose média no tecido glandular dentro da mama
como amelhor grandeza para a avaliacéo do risco.

A grandeza dose glandular média (DGM) € a grandeza recomendada pela ICRP —

Comissdo Internacional de Protecdo Radioldgica (1987) — e por diversos protocolos de



dosimetria (ZOETELIEF et al., 1996) para a estimativa s riscos de inducéo de cancer
devido aos exames de mamografia.

A DGM néo é medida diretamente, podendo ser estimada a partir da medida do kerma
no ar incidente (INAK) na superficie da mama e do uso de fatores de conversdo, obtidos pelo
Método de Monte Carlo, que levam em consideracdo a composicdo da mama, a geometria e
0s parametros da irradiacdo.

A DGM ¢é dada pela expresséo:
— 11
DG - Ka,i >CG (t

Onde, K,; é 0 kermaar incidente na posi¢do da entrada da pele;

Cg éo fator de conversao.

Para a estimativa da dose glandular média, sdo efetuadas medidas do INAK para a
condicdo de irradiacdo de um phantom, smulador de mama, ou para as condicdes de
irradiacéo das pacientes. As medidas em phantoms sdo usadas em programas de controle de
gualidade e para a comparacéo de diferentes sistermas mamogréficos.

As medidas com pacientes sd0 necessarias para fornecer informacfes sobre as doses
recebidas pelas mulheres durante o0 exame, em funcdo das caracteristicas da técnica
radiogréfica utilizada e das dimensdes da mama.

Ha dois métodos gque podem ser utilizados para a medida da dose por paciente. O
primeiro método consiste no registro dos parametros de irradiacdo e em seguida, ha medida
do kerma no ar incidente, na posicdo da entrada da mama, nas mesmas condicOes de
irradiacéo das pacientes. Esse método € viavel para o0s equipamentos de raios-X gque possuem
sistema automético de exposicao (AEC) e registram no paing as condi¢cdes de mAs gjustadas
pelo sistema AEC. A espessura de compressdo da mama da paciente deve ser medida afim de
determinar a posi¢do da superficie da mama comprimida em relagdo ao foco do tubo de raios-
X.

O segundo método consiste na medida da dose entrada na pele com o uso de
dosimetros termoluminescentes colocados na mama da paciente. Nesse caso, 0 dosimetro néo
€ colocado no centro do campo de radiacdo, uma vez que aparece na imagem radiografica,
interferindo no exame.

Para o desenvolvimento de phantoms, diversos estudos foram efetuados para avaiar a

composi¢do dos tecidos mamérios, bem como a espessura da mama comprimida durante o
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exame. Estudos de Fife (1991) indicaram que a espessura da mama comprimida variou de 2,5
cm a 8,6 cm, sendo o valor médio de 5,2 cm.

O phantom de mama deve ser construido de material que simule o tecido mamario.
Nesse sentido, Hammerstein et a. (1979) mediram a composicdo e a densidade dos tecidos
mamarios, fornecendo os resultados apresentados na Tabela 1.

Hammerstein et al. (1979) sugeriram que a mistura de 50% de tecido adiposo e 50%
de tecido glandular fosse adotado para o desenvolvimento dos phantoms que seriam usados
para simular a mama padr&o. Alguns materiais foram desenvolvidos para essa simulagéo, 0s
guais foram denominados de BR12 e AP6. Atualmente, o phantom de mama padréo é
constituido de um bloco de polimetilmetacrilato (PMMA) com uma espessura que depende do
protocolo utilizado (ZOETELIEF et al., 1996). Um bloco de PMMA com espessura de 4,0 cm
corresponde a uma mama de 4,5 cm de espessura de compressdo e composicéo de 50% de
tecido adiposo e 50% de tecido glandular (LAW et al., 1994).

2.3 SISTEMASDOSIMETRICOS

Para possibilitar a obtencdo das grandezas. tensdo aplicada ao tubo, tempo de
irradiacdo e do kerma no ar incidente na mama do paciente sdo utilizados sistemas
dosimétricos. A principal etapa de um sistema dosimétrico corresponde a etapa de deteccéo da
radiacéo que tem como principais componentes os sensores. Quando na presenca da radiagao,
ha uma alteracdo das caracteristicas fisicas dos sensores, geralmente de maneira proporcional

a quantidade da radiac&o incidente, possibilitando a mensuracéo desta.

2.3.1 Detector es utilizados em feixes de raios-X mamogr aficos

Os dosimetros geramente utilizados na area de radiodiagnostico sdo a camara de
ionizacdo e dosimetros termoluminescentes (TLD). As camaras de ionizagdo tém a vantagem
com relacdo ao TLD por apresentarem uma resposta mais reprodutivel e com menos
dependéncia energética, aém de fornecerem a leitura direta da radiagdo. As camaras de

ionizacdo utilizadas para a dosimetria de feixes mamograficos devem ter uma janela de
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entrada muito fina a fim de reduzir a atenuacéo dos fotons de baixa energia. Sua resposta em
termos de kerma no ar deve ser uniforme para todas as energias do espectro de raios-X. A
corrente de fuga deve ser pequena, comparada com a corrente produzida pela radiacéo, de
modo que valores de dose muito pegquenos possam ser medidos.

Por outro lado, os dosimetros termoluminescentes apresentam a vantagem de
possuirem peguenas dimensdes e de armazenarem a informac&o por um tempo relativamente
longo, 0 que permite 0 seu uso para a dosimetria de pacientes. Os TLDs requerem um
tratamento térmico para que possam fornecer a leitura da dose e possam ser reutilizados. Os
parametros de aguecimento para a leitura, como os procedimentos de annealing, interferem
significantemente ra resposta do dosimetro. Por essa razéo, cuidados devem ser tomados para
garantir a reprodutibilidade das medidas. O dosimetro de fluoreto de litio (TLD-100) é
geramente 0 mais utilizado na dosimetria de radiodiagndstico. E possivel com esses
dosimetros medir doses inferiores a 500 mGy com incerteza expandida menor que 10%. Para
doses inferiores a 100 mGy, a incerteza é da ordem de 25%. A sensibilidade e a precisdo do
dosimetro de fluoreto de litio para doses inferiores a 50 nGy podem ser obtidos aravés do
processo de de-convolugdo da curva de aguecimento (glow-curve). Essa técnica consiste na
separacdo de cada um dos picos da glow-curve (BOS et al., 1994).

A evolucdo tecnoldgica possibilitou o desenvolvimento de novos tipos de sensores de
radiacdo. Entre estes, os materiais semicondutores vém sendo utilizados para a dosimetria de
feixesderaios X (LUTZ, 1995; KHOURY et a., 1987; MELO, 2002; FIORINI e LONGONI,
2003; MENEZES, 2000).

2.3.2 Detector es semicondutor es

Os detectores semicondutores, mais especificamente os diodos, consistem de uma
juncéo PN, formada por dois tipos de semicondutores: o tipo N, que tem elétrons como cargas
majoritarias, e tipo P, que tem lacunas como cargas magjoritarias.

A diferenca de densidade de carga el étrica entre as duas regides favorece a difusdo dos
elétrons do material tipo N para o material tipo P e das lacunas em sentido contrério. Nesse
processo, os el étrons podem se recombinar com as lacunas, formando uma ligacéo covalente.

Em consequéncia dessa difusdo de cargas nas proximidades da juncdo, o lado N do



semicondutor vai se tornando mais positivo e o lado P mais negativo. Assim, depois de um
certo nimero de elétrons e lacunas se deslocarem pela juncdo, é criado um campo elétrico que
interrompe 0 movimento dos portadores de carga e havera a formacdo de uma regido
desprovida de cargas livres, a qual € denominada de regido de deplecdo ou de transicdo, em
cujas extremidades ha uma barreira de potencial (Figura 21).

Os semicondutores apresentam uma sensibilidade cerca de 18.000 vezes maior do que
a de uma camara de ionizacdo de mesmo volume, o que permite que detectores muito
pequenos possam ser usados para estudos dosimétricos das radiagdes ionizantes (DIXON,
1986). Outras vantagens dos semicondutores em relacdo a camara de ionizacdo, quando
usados como dosimetros, sdo a independéncia de sua resposta em relacdo as variagbes da
pressdo ambiental e a reduzida perda da informagdo por recombinacdo dos portadores de
carga.

Quando a juncdo semicondutora PN € utilizada como detector de radiacéo, a regido de
deplecéo (Figura 21) passa a constituir o volume sensivel do detector. Quando a radiacéo
ionizante incide na juncdo, ela interage produzindo pares de ions (elétrons e lacunas). Os ions
formados ser&o atraidos pela diferenca de potencial da camada de deplecdo e se constituiréo
em uma pequena corrente elétrica. A corrente formada € proporcional a quantidade dos ions
gerados, o0 que depende das caracteristicas da radiacdo ionizante incidente. Cessando o efeito
da radiacéo, cessa também a producdo de ions, e o diodo volta ao seu estado original, a ndo
ser que a radiacdo seja t8o intensa que altere a estrutura interna e as propriedades do
dispositivo.

regido de deplegao substrato

/ contato
ohmico
/

N mov. de elétrons P

contato

ohmico —

radiacéo / ~

inci V mov. de lacunas
l ~01mm —— |

~10mm a~5mm

Figura 21: Formacao da camada de deplecdo em um dispositivo semicondutor (diodo) (ATTI X,
1986).



O tempo de coleta de todos os ions produzidos no detector semicondutor € da ordem
de 107 s, enquanto que em um detector gasoso é da ordem de milisegundos. Além disso, a
energia necessaria para produzir um par elétrorntlacuna em um semicondutor € da ordem de 3
€V enquanto que no detector gasoso é de 30 €V. Portanto, 0 nimero de cargas produzidas no
semicondutor, para uma dada particula ou foton incidente, é cerca de 10 vezes o produzido em
um detector gasoso.

Existem diversas configuracbes de detectores (ou diodos) semicondutores. Essas
configuragdes se diferenciam basicamente no modo como esses dispositivos sdo fabricados
produzindo caracteristicas especificas (KNOLL, 1989). A configuracdo mais comum €é a de
detectores de juncdo difusa que, como o nome indica, é feita uma difusdo de vapor de
impurezas tipo N na superficie de um cristal homogéneo com impurezas tipo P. Uma juncéo é
formada a uma peguena profundidade da superficie (0,1 a 2,0 nm), que se constitui na janela
de entrada (ou camada morta) que a radiag&o ionizante deve penetrar para alcancar aregido de
deplecao.

Outra configuracdo que diminui bastante a camada morta da superficie que forma a
janela de entrada da radiacéo € a dos detectores de barreira de superficie. Ao invés da difusfo,
uma evaporacdo é feita de formatal que resulte em uma leve oxidagao da superficie, evitando
a ata densidade de armadilhas el etrnicas encontradas pela radiacéo penetrante nos detectores
de juncdo difusa. Uma desvantagem deste tipo de configuracdo é a sua sensibilidade a luz
visivel, pois a fina camada formada na janela é opticamente transparente a luz ambiente.

Para aumentar a sensibilidade do dispositivo de deteccéo, pode-se optar pelo aumento
da camada de deplecdo, no qual havera a interacdo dos fétons com os &omos do material e a
coleta das cargas produzidas. 1sso pode ser feito com o aumento da tensdo de polarizacéo
reversa aplicada ao diodo. Se a tensdo de polarizagéo for muito maior do que a diferenca de
potencial dacamada de deplegdo, entdo, o campo el étrico formado torna-se aproximadamente
constante através de todo o corpo da pastilha semicondutora, aumentando o seu volume ativo.
Nessa condicdo, o detector € conhecido como totalmente depletado. Uma outra forma de
aumentar o volume de deteccéo (sensibilidade) é através da implantagcdo de ions sob certas
condic¢des, particularmente ions de litio, que formam uma camada intrinseca entre as camadas
tipo P e tipo N. Esse tipo de configuragdo de diodo é conhecida como configuragdo p-i-n, e
vem sendo utilizado em vérios trabalhos nos campos da radiologia diagnéstica, da
radioterapia e da espectrometria (MELO, 1988; MELO, 2002; MENEZES, 2000; SILVA,
2000; KHOURY/, 1999).



O mais novo tipo de detectores sdo os planares, que sdo fabricados com a técnica da
fotolitografia, utilizada na fabricagdo de circuitos integrados. Essa técnica tem a vantagem de
produzir varios detectores simultaneamente, oferecendo dispositivos mais baratos pela
economia do custo de fabricagéo.

Em um circuito de deteccdo, os modos de operacao dos detectores semicondutores sdo:
modo pulso e modo corrente.

a) Modo pulso

No modo de operacdo tipo pulso, o diodo € ligado com uma tenséo reversa, de
algumas dezenas ou mesmo algumas centenas de volts, obtendo-se uma zona de deplecdo bem
larga. Quando a radiagdo incide no volume sensivel do diodo, havera uma condugdo das
cargas geradas e uma modificacéo da tenséo, decorrendo na formacéo de um sina tipo pulso.
O pulso produzido € uma funcéo do tipo de diodo utilizado (se do tipo P ou tipo N) e da sua
respectiva tensdo reversa. Um diagrama elétrico desse tipo de ligacdo (modo pulso) é
mostrado na Figura 22.

Nesse modo de operacdo o sinal de saida fornece informagdes sobre a interacdo de
cada particula ou féton individualmente, permitindo, portanto, obter informagdes tanto da
intensidade quanto da energia da radiacéo. Por essarazéo, esse modo € geralmente usado para
espectrometria de radiacéo ionizante (KHOURY/, 1999; SILVA, 2000).

Figura 22: Diagrama elétrico de um diodo usado como detector (modo pulso) (BARTHE, 2001).

b) Modo corrente
Jano modo de operacdo tipo corrente, 0 sistema eletrdnico conectado na saida do
detector registra a carga produzida pela radiacdo incidente durante um dado tempo de

irradiacdo. No modo corrente, fazse a integracéo de todos os pulsos da corrente produzida



pelos fotons ou particulas incidentes, o que permite apenas a avaliacdo globa das interactes
ocorridas no dispositivo. Portanto, esse modo de operacdo € geralmente utilizado em
aplicacdes dosimétricas.

Em ambos os processos 0 detector semicondutor pode ser conectado no modo
fotovoltaico ou no modo fotocondutividade.

No modo fotovoltaico, nenhuma diferenca de potencial externa é aplicada na juncéo
PN. Nesse caso, 0 detector atua como uma fonte de corrente e apresenta resposta linear com a
taxa de dose. Alguns trabalhos como os de Edmonds et al. (1990), Gambaccini et a. (1989;
1994), Sankaran et a. (1991), Dixon e Ekstrand (1980) e Ranallo (1993) sdo exemplos de
utilizagdo de diodos semicondutores nesse modo de conex&o.

No modo fotocondutividade, uma tensdo reversa € aplicada a juncdo, aumentando,
assim, aregido de deplecdo. Exemplos desse tipo de conexdo sdo os trabalhos de Melo (1998;
2002) e Menezes (2000).

Diferentes tipos de dispositivos semicondutores com juncdo PN podem ser usados
como dosimetros de radiacdo. Os mais comuns sdo os diodos de silicio e os transistores. O
silicio € muito utilizado para dosimetria devido ao fato de que pode funcionar a temperatura
ambiente e também pelo seu nimero atdmico (Z = 14) ser inferior ao do geméanio (Z = 32) e
mais proximo do nimero atémico efetivo do tecido bioldgico (BARTHE, 2001).

Estudos de transistores, como dosimetros, foram realizados ja ha algum tempo. Como
exemplo, Rag (1993) utilizou dispositivos semicondutores tipo JFET (transistores de juncéo de
efeito de campo) para medir doses e taxas de doses. Esses dispositivos foram conectados em
um circuito tipo ponte, possibilitando a compensacdo pelo efeito da temperatura, sendo sua
sensibilidade controlada pela variacdo da polarizagdo dos componentes.

Um dosimetro semicondutor tipo MOSFET foi utilizado por Dong et a. (2002) para
determinar o kerma no ar na entrada da pele da mama apds as projecbes mamogréficas, com
as caracteristicas técnicas usadas na irradiagdo do paciente. Esse estudo mostrou excelente
linearidade e uma dependéncia energética inferior a 3% para cada combinacéo anodo/filtro
nas tensdes utilizadas normal mente em técnicas mamogréficas (25 a 30 kV).

MOSFETs foram usados como dosimetros clinicos por Ramani et al. (1997). Nesse
trabalho, foram caracterizadas a resposta energética, a dependéncia angular e a variagdo da
sensibilidade do dosimetro com a dose acumulada. Foram comparados os desempenhos dos
MOSFETs com TLDs em situactes clinicas, verificando-se uma menor variagcdo na resposta
dos MOSFETSs (desvio padréo de 3,9%), comparada com a resposta dos TLDs (desvio padréo
de 5,1%).
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Loncol et al. (1996) compararam as respostas de dosimetros semicondutores com as
respostas de TLDs em servicos de radioterapia externa, procurando medir a dose de entrada e
de saida do campo de radiacdo em tratamentos de cérebro e pescoco. Eles encontraram
resultados idénticos com os dois dosimetros, porém verificaram que as respostas dos TLDs
caracterizaram-se por uma baixa reprodutibilidade.

Uma outra experiéncia de substituicdo de TLDs foi realizada por Kahilainen (1996),
gue utilizou um dispositivo de caracteristica passiva (como o TLD): o dosimetro de
armazenagem direta de ions ou DIS (irect ion storage). Esse dosimetro é baseado na
combinacdo de uma camara de ionizagdo com elemento de armazenagem de carga el etronica
nao-volétil. A célula de memdria ndo-volétil € uma forma de armazenamento de carga que é
coletada por um gate de um transistor tipo MOSFET. Esses dispositivos foram projetados
para serem usados como dosimetros pessoais para medir grandezas operacionais H,(10) e

Hp(0,07) e tém a vantagem de ter uma leitura direta ndo-destrutiva

Caracteristicas dos dosimetr os semicondutor es

a) corrente defuga

Denomina-se corrente de fuga a corrente que flui através do detector na auséncia da
radiacdo ionizante. O valor dessa corrente afeta a relagdo sinal-ruido, influenciando o limite
de dose a ser medida

A corrente de fuga consiste basicamente de duas partes. a corrente que flui através da
superficie do dispositivo e a corrente que flui através do volume do detector.

A corrente que flui através do volume do detector pode ser causada basicamente por
movimentagcdo de cargas minoritarias através da juncdo pela geracdo térmica de elétrons e
lacunas.

Para os detectores de silicio, a geracdo térmica € menor do que no caso dos detectores
de germanio, que, devido a sua pequena banda proibida, possui elevada corrente de fuga.

A Figura 23 mostra a variagéo da corrente de fuga em funcéo da tensdo de polarizagdo
para o fotodiodo SFH206 (BUENO et al., 1996).

Além da corrente reversa através do volume do cristal, ha uma corrente pequena na
superficie deste, chamada de corrente de fuga superficial, que € importante nos terminais da
juncdo, onde elevados gradientes de tensdo sdo aplicados em peguenas espessuras. A
intensidade dessa corrente depende do tipo de encapsulamento do detector e das condicdes de

contaminagdo da superficie do detector devido ao manuseio.
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Figura 23: Variacdo da corrente de fuga em funcéo da tensdo de polarizacéo do fotodiodo SFH206
(BUENO et al., 1996).

b) dependéncia energética

Chama-se dependéncia energética de um dosimetro a variagdo da sua resposta, para
uma dada dose, em funcdo da energia de radiacdo. Geramente, o resultado é apresentado
normalizado com relac&o & resposta do dosimetro para o feixe de radiacdo gama do °Co.

Trabalhos realizados por Saw et al. (1998), visando avaliar a resposta de diodos para a
dosimetria de feixes de baixa energia, constataram que estes mostraram uma resposta que
varia significantemente com a energia dos fétons entre 20 a 70 keV e variando somente em
torno de 1%, no intervalo de 70 a 100 keV.

Barbosa et a. (1999) compararam 0 desempenho de trés fotodiodos disponiveis
comercialmente com uma camara de ionizagcdo e constataram a elevada dependéncia
energética desses dispositivos.

No mesmo sentido, trabalhos realizados por Melo (1988) mostram alta dependéncia
energética do fotodiodo SFH206 para fotons com energia entre 10 e 40 keV. A Figura 24
mostra a curva obtida por Melo. Observa-se pelos dados que o detector apresenta uma
resposta praticamente independente com a energia para valores acima de 100 keV.

Essa resposta pode ser modificada revestindo o fotodiodo com filtros de aluminio ou
outro material adequado (MGP, 2000). Trabalhos de Silva (1992), utilizando fotodiodo
SFH206, mostram que é possivel reduzir a dependéncia energética usando filtros de aluminio.
A Figura 25 mostra os resultados obtidos.
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Figura 24: Curva de dependéncia ener gética do fotodiodo SFH206 (MEL O, 1988).
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Figura 25: Reducdo da dependéncia ener gética pela utilizacéo de filtros de aluminio (SILVA, 1992).

c) dependéncia angular

A dependéncia angular é uma caracteristica importante na dosimetria e mede a
resposta do detector com relagcdo ao angulo de incidéncia do feixe. Como a fluéncia da
radiacdo € menor para incidéncias tangenciais do que para angulo de incidéncia normal, o
conhecimento da variagdo da resposta do dosimetro com relagcdo ao angulo da radiacdo
incidente torna-se imprescindivel. A Figura 26 mostra a variagdo da resposta de uma pastilha
de diodo de Si, utilizada no fotodiodo Honeywell SD4478, versus angulo de incidéncia da
radiacdo. Observa-se uma variacdo minima da resposta em uma variagdo de +30° do angulo

deincidéncia (AOKA e KOYAMA, 1990).



Trabal hos realizados por Silva (1992), para uma sonda semicondutora com fotodiodo
SFH206 e geometria cilindrica, mostraram uma variagdo de 2% na resposta do detector para
uma variagdo de +20° no angulo de incidéncia da radiacdo incidente (Figura 27). Para angulos
acima de 20°, esses estudos indicaram uma maior variagdo das respostas do fotodiodo quando

comparado com as respostas de uma camara de ionizagao.

fonte de fétonsfiltrados de 60keV 0°
+30°

angulo de radiacdo incidente
-30°

superficie do phantom

dosimetro

Figura 26: Resposta de uma pastilha do fotodiodo Honeywell SD4478 versusradiagdo incidente para fonte
defotonsfiltrados de 60 keV (AOKA e KOYAMA, 1990).
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Figura 27: Dependéncia angular do fotodiodo SFH206 para um feixe com CSR de 0,204 mm Al (SILVA,
1992).

d) efeito da dopagem

O tipo de dopagem nos semicondutores de Si, se do tipo N ou do tipo P, influenciara
na sua resposta, pois estes se comportam diferentemente devido aos portadores minoritérios
ndo terem a mesma mobilidade.

O nivel de dopagem também influencia na resposta do detector. Um alto nivel de

dopagem ira normalmente causar mais armadilhas no cristal, decrescendo o tempo de vida dos
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portadores minoritérios (0 comprimento do seu caminho médio), diminuindo a sensibilidade
do detector (RIKNER, 1994). O nivel de dopagem deve ser o mais baixo possivel para se

obter uma boa sensibilidade.

€) danos da radiacéo

Os danos da radiacéo em dosimetros semicondutores podem provocar uma variagao na
sua resposta e uma pequena queda da sua sensibilidade. Dixon e Ekstrand (1980) mostraram
uma variagcdo na resposta de 1% do dosimetro semicondutor (o diodo de silicio IN5400),
guando irradiado com 60Co e raios-X de 4 MV e 6 MV, apds ter recebido uma dose de 250
kGy.

O efeito do dano da radiacdo também foi estudado por Melo (1988) que analisou a
variacdo daresposta de um fotodiodo SFH206, o qual foi submetido & radiacso gama do ®°Co,

ndo sendo observada nenhuma alteracéo significativa na sua resposta em doses de até 8 kGy.

f) efeito da temperatura

JORNET et a. (2000) no estudo do comportamento de dois diodos utilizados para
dosimetria in vivo na faixa de energia de radioterapia (0 EDP30 da Scanditronix e o P30 da
Precitron), constataram um aumento linear de seus sinais com a temperatura.

Em um semicondutor ndo irradiado, a variagdo da sensibilidade com a temperatura €
cerca de 0,1% por °C. Porém, a sensibilidade a temperatura aumenta com uma preé- irradiacéo.
Isso foi constatado por Grusell e Rikner (1993), que verificaram uma sensibilidade de 0,35 a
0,4% por °C, quando realizaram uma pré-irradiacdo de cerca de 5 kGy com elétrons de 20
MeV em um detector de Si tipo P de baixa resistividade (usado em radioterapia).

Udaykumar et al. (2003) estudaram o efeito da variagcdo da temperatura de —3 a +40°C
em um detector semicondutor de barreira de superficie e observaram um aumento na corrente
de fuga. Como consequéncia, verificaram uma diminuigdo da resolugdo (aumento da

FWHM), devido ao acréscimo do ruido.

g) influéncia do volume do detector

A medida efetiva do volume e a area do detector devem ser especificadas, pois o ruido
estatistico em uma leitura esté correlacionado ao tamanho da camada de deplecéo do detector.
Detectores pequenos apresentam uma boa resolucdo espacial, mas o ruido estatistico aumenta,
conduzindo a um maior tempo de medida para uma mesma precisdo. O nimero de pulsos de

radiacdo que devem ser coletados para haver uma precisdo de 0,2% com um nivel de
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confianca de 95% ¢é uma funcéo da érea do detector, como mostrado na Figura 28. Nessa
situacdo, supde-se que o detector esteja ortogona ao eixo do feixe, verificando-se que, com o
decréscimo da area de 4mm? para 1mmz, o tempo de medida aumenta quatro vezes para a
mesma varianciarelativa (RIKNER, 1994).
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Figura 28: Variagédo do numero de pulsos em funcéo da area do detector (RIKNER, 1994).



3. METODOLOGIA

O sistema dosimétrico desenvolvido é formado por um conjunto de trés detectores
semicondutores, eletrdmetros, conversor analdgico-digital, comandados por um dispositivo
microcontrolador, que realiza automaticamente todas as etapas de medicado e disponibiliza os
resultados no display de cristal liquido (LCD). A Figura 29 mostra o diagrama de blocos
desse sistema.

Esse instrumento permite a medicdo simulténea: da tenséo aplicada ao tubo de raios-X,
do tempo de irradiacdo e do kerma no ar incidente na mama (INAK). A seguir seréo

discutidos os componentes deste sistema.

sensores de

radiacéo — eletrdbmetros —— conversor AD
ionizante

microcontrolador display

Figura 29: Diagrama de blocos do sistema dosimétrico.

3.10 SISTEMA DE DETECCAO

Como detectores, foram avaliados os seguintes fotodiodos comerciais : 0 SFH206 e o
BPW34 da Siemens, e 0 XRA24 da Detection Technology (Figura 30).

SFH206

Figura 30: Imagens dos fotodiodos estudados.



As caracteristicas fisicas dos fotodiodos bem como os vaores de corrente no escuro
para dados valores de tensdo sdo apresentadas na Tabela 7 (SIEMENS, 2003; DETECTION
TECHNOLOGY, 2003):

Tabela 7: Caracteristicas dos fotodiodos SFH206, BPW34 e XRA24.

Fotodiodo Areaativaefetiva  Correnteno escuro (nA) Tensdoreversa

(mm?) paratensio (Vg) maxima (V)
SFH206 7 2 (30V) 32
BPW34 75 30 (10V) 60
XRA24 5,76 0,29 (50V) 125

Iniciamente foram efetuadas medidas visando a selecdo do fotodiodo mais sensivel a
radiacdo. Para tanto, foi confeccionado um suporte de acrilico na cor preto-fosco, no qual
cada fotodiodo foi acondicionado isoladamente. A cor preto-fosca tem o objetivo de evitar a
incidéncia de luz visivel no fotodiodo, tendo em vista a sua sensibilidade a esse tipo de
radiacdo eletromagnética. Uma fina camada de polietileno foi colocada na frente do
fotodiodo, servindo de janela de entrada do sensor (Figura 31). A espessura da capa de
polietileno, que € de 28,8 mg/cm?, ndo acarreta uma atenuacdo significativa do feixe de raios-
X de baixa energia, ndo influenciando significativamente na resposta do detector. Os
terminais do fotodiodo foram conectados a um cabo triaxial, possibilitando, através da malha

de aterramento do cabo, o isolamento do sinal e, portanto, a reducéo do ruido eletronico.

__ suporte

Figura 31: Esquema do suporte dos fotodiodos.



A Figura 32 mostra a foto de todos os fotodiodos acondicionados em seus respectivos

suportes.

XRA242
BPW340

SFH206

|
i

Figura 32: Imagemdos fotodiodos acondicionados nos seus r espectivos supor tes.

A saida do fotodiodo foi conectada a entrada do eletrdmetro da Standard Imaging,
modelo CDX-2000A, que possibilita a medida de cargas na faixa de 10 pC a 999,99 mC, com
uma resolugdo de 10 pC, com desvio de linearidade na sua resposta de 0,5% para correntes
acimade 150 nA.

Para 0 estudo da resposta dos fotodiodos em fungéo da dose no ar, foi utilizado o
equipamento de raiosX de potencial constante da Pantak, modelo HF420, cujas
caracteristicas sdo: anodo de tungsténio (W); tensdo do tubo de raios-X gjustavel
continuamente, mostrando no display incrementos de 0,1 kV; precisdo e a repetibilidade da
tensdo melhores que +1% e +0,03%, respectivamente, possuindo um ripple menor que 0,15%
(f = 15 kHZz); corrente do tubo também gjustavel continuamente, mostrando no display
incrementos de 0,01 mA, com uma precisdo e repetibilidade de +1% e +0,03%,
respectivamente. Nesse equipamento de raios-X, foram selecionadas tensdes no intervalo de
25 a 30 kV, com incrementos de 1 kV, tendo em vista que esses s80 0s valores mais utilizados
em técnicas mamogréficas na cidade do Recife, conforme trabahos realizados por Barros

(2004), cujos resultados sdo apresentados na Figura 33.
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Figura 33: Valores de tensfes utilizadas em técnicas mamogr &ficas obtidas em levantamento realizado em
duasclinicas da cidade do Recife-PE (BARROS, 2004).

Para simular o feixe mamogréfico (GUERRA, 2001), foi utilizado na saida do tubo de
raios-X, um filtro de Mo de 0,06 mm e foram efetuadas as medidas da CSR para valores das
tensdes estabelecidas (25 a 30 kV). Para tanto, foi wsada uma camara de ionizagdo de placas
paradelas de marca Keithley, modelo 96035B, calibrada pelo Laboratério Naciona de
Metrologia das Radiacbes lonizantes do IRD/CNEN, para feixe de mamografia 1SO
W28Mo60" e com incerteza expandida de +1,8%, correspondente a um nivel de confianca de
95,45%. Essa camara foi acoplada a entrada do eletrbmetro da Standard Imaging, modelo
CDX-2000A, citado acima.

A camara de ionizagdo foi posicionada a 1,0 m de distancia do foco do tubo de raios-X
e a 20 cm da mesa, ao longo do eixo central do campo de radiagdo, conforme mostrado na
Figura 34.

Fixando-se inicialmente a tenséo em 25 kV e a corrente em 10 mA, foram efetuadas
trés medidas do kerma no ar durante 1 minuto, no ponto de posicionamento da camara de
ionizacdo. Em seguida, introduziu-se uma placa de aluminio de 0,1 mm de espessura e de
99,99% de pureza na saida do tubo de raios-X, conforme mostra a Figura 34, e foram
efetuadas trés medidas de 1 minuto cada. O procedimento foi repetido, aumentando-se a
espessura do absorvedor de Al, até que a leitura do eletrdmetro se aproximasse do valor da
corrente de fuga. A partir dos valores médios das leituras obtidas para cada valor da espessura
de absorvedor, tragcou-se o grafico da carga coletada em funcdo da espessura do absorvedor e
determinou-se 0 valor da CSR. Esse procedimento foi repetido para valores de tensdo de 26,
27,28,29e 30 kV.

1 Um feixe mamogréfico tipo W28Mo60 indica: que o anodo do tubo de raios-X é constituido de tungsténio (W),
que é aplicada uma tensdo de 28 kV e na saida do tubo é colocado um filtro de molibdénio (Mo) de 0,06 mm.
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Figura 34: Arranjo experimental para a medi¢do da CSR.

A Tabela 8 mostra os resultados da CSR obtidos experimentalmente e os valores
correspondentes aos feixes de raios-X de mamografia de 25, 28 e 30 kV, utilizados pelo
IRD/CNEN. Os nimeros indicam uma boa concordancia entre os valores experimentais e 0s
utilizados pelo padréo do IRD, possibilitando 0 uso desses feixes de raios- X para o estudo da

resposta dos fotodiodos para feixes de mamografia.

Tabela 8: Comparacéo entre os valores experimentais da CSR com os valores do | RD/CNEN.

Qualidade  Tensdo  Filtro adicional CSR (mm Al) CSR (mm Al) Diferenca
do feixe (kV) de Mo (mm) (experimental) (referéncia) (%)
W25M 060 25 62 0,336 0,343 2,0
W26M 060 26 62 0,336 -* -
W27M 060 27 62 0,344 -* -
W28M 060 28 62 0,352 0,357 1,4
W29M 060 29 62 0,360 -* -
W30M o060 30 62 0,364 0,366 0,5

* valores ndo disponiveis

Repetibilidade e reprodutibilidade da resposta dos fotodiodos

Iniciamente, estudou-se a repetibilidade da resposta dos fotodiodos, a fim de
selecionar aqueles mais adequados para serem utilizados como sensores. Para isso, cada um
deles foi posicionado isoladamente no centro do feixe de raios-X a 1,0 m do foco e conectado
a0 eletrometro CDX-2000A (Standard Imaging). Utilizando-se a qualidade de radiacéo



W28M o060, efetuaram-se 10 medi¢des consecutivas da carga coletada durante 1 minuto de
exposicdo. A partir dos dados obtidos, foram determinados a média, o desvio padréo e o
coeficiente de variagcdo das medidas. Esse procedimento foi repetido para todos os fotodiodos
em estudo.

Redlizaramse medicbes diariamente, a0 longo de um periodo de cinco dias,
mantendo-se 0s mesmos parametros de irradiagdo. Em cada medicéo, foram executadas 10
leituras consecutivas correspondentes a 1 minuto de exposicdo cada. Utilizouse o valor
médio para 0 estudo da reprodutibilidade ou estabilidade da resposta dos fotodiodos em
funcéo do tempo.

Variacao da resposta em funcdo da dose

Para o estudo da resposta dos fotodiodos em funcéo da dose, posicionou-se cada um
deles no centro do campo de radiacéo e, fixando-se a qualidade do feixe de raios-X, realizou
seirradiagdes com diferentes tempos de exposicéo. Para a determinacéo do valor do kerma no
ar no ponto em que foram efetuadas as medigdes com os fotodiodos, a cdmara de ionizagdo
Keithley, modelo 96035B, previamente calibrada, foi posicionada no mesmo ponto e,
mantendo-se 0s mesmos parametros de irradiagdo, foram efetuadas as leituras para diferentes
valores de tempo de irradiacdo. Os valores do kerma no ar variaram de 3,0 mGy a
aproximadamente 60 mGy.

A média das trés leituras obtidas com cada fotodiodo, para uma dada condicéo de
irradiacdo, apds calculada, foi relacionada ao valor correspondente de kerma no ar

determinado com a cédmara de ionizag&o.

Dependéncia ener gética

As inclinacbes das curvas de “resposta versus dose’ indicam a sensibilidade da
resposta do detector com relacdo a dose de radiacdo para diferentes energias da radiagéo.
Portanto, para a verificagcdo da dependéncia energética da resposta de cada fotodiodo com a
energia do feixe, tragcou-se um gréfico dos coeficientes angulares de cada curva de calibracéo
versus a energia utilizada. A andlise da variagdo foi feita a partir do valor médio da resposta

por kermano ar (nC/mGy).



3.20 SISTEMA ELETRONICO

O sistema eletronico desenvolvido compde-se basicamente de dois el etrdmetros, um
circuito de acionamento, um circuito conversor analdgico/digital e um microcontrolador
acoplado aum display.

Como dito anteriormente, o instrumento desenvolvido permite medir simultaneamente
0 tempo de irradiacdo, o kerma no ar incidente e atensdo de operagdo do aparelho de raios-X.
Para tanto, foram selecionados, com base nos resultados da avaliagdo dos fotodiodos, os
seguintes sensores. BPW34, XRA24 e SFH206. O fotodiodo SFH206 foi utilizado conectado
a0 circuito de acionamento, cujo funcionamento sera descrito no item 3.2.2. Esse circuito
serve para fornecer o sinal elétrico que ira acionar o circuito eletrénico e inicializar a coleta de
informagéo.

Os fotodiodos XRA24 e BPW34 foram utilizados para o sistema de medida de tensdo
de operacdo do tubo de raios X, que se baseia no método de deteccéo diferencial. Para tanto,
posicionou-se o fotodiodo XRA24 abaixo de laminas atenuadoras de 0,4 mm de Al e 0,1 mm
de Cu e colocou-se 0 BPW34 a0 seu lado, sem atenuagdo, conforme mostrado na Figura 35.
A saida de cada fotodiodo foi conectada a entrada de um eletrdmetro integrador. A razéo das

leituras dos dois sensores foi associada ao valor da tensdo aplicada ao tubo de raios X.

display
|:: tubo de raiosX :] microcontrol ador
_ ADC
feixe de RX | |
materiais
atenuadores
eetrometro - circuito de
B acionamento
eletrometro
X
S
S
S

fotodiodos

Figura 35: Diagrama de blocos do sistema dosimétrico desenvolvido.
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Utilizouse também o sinal do BPW34 para estimar, a partir de uma calibragdo com
camara de ionizacao, o valor do kermano ar incidente.

Discutir-se-80 a seguir os principios de funcionamento dos circuitos eletrénicos
citados e os procedimentos adotados para a calibragcéo do instrumento desenvolvido neste
trabalho, o qual se denominade MAMO-KVDT-0L.

3.2.1 Circuito do eetrdbmetro

As correntes geradas nos fotodiodos foram medidas através de eletrdmetros
especialmente projetados para cada um deles. Cada um desses eletrdmetros era constituido
por um circuito conversor de corrente-tensdo, seguido de um amplificador inversor e por um
integrador (Figura 36). Em seguida os sinais produzidos pelo integrador eram retidos por um
circuito tipo sample-and-hold (S& H), formado basicamente por dois seguidores de tensdo e
um capacitor, conforme mostra o esquema da Figura 37. A partir dai, o sinal segue para uma
das entradas do conversor analogico-digital (ADC).

Tanto para 0s circuitos de conversdo corrente tensdo como para 0S Circuitos
amplificadores foram utilizados dispositivos amplificadores operacionais do tipo LF356
(National), os quais sdo formados por transistores de entrada tipo JFET, fornecendo uma
entrada com alta impedancia (aproximadamente 10'? W), baixa corrente e tens3o de offset de

entrada (3 pA e 3 mV, respectivamente) e um ato slew rate (12 V/us).

1 1 |
1 1 |
1 1 |
1 1 |
1 1 |
: I : b : retencéo do sinal
. I I I anal6gico
I I I + 1 (p/ leitura)
I I I 1
[ I I 1
1 | 1 = 1
1 | 1 1
[ I I :
i 1 | ifi
fotodiodo | conversorI/V | an;ﬁuggor : integrador 1 sample-and-hold

Figura 36: Esgquema de blocos do circuito do eletr 6metro.

Os dois amplificadores integradores operacionais, utilizados como seguidores de

tensdo para a retencdo do sinal analdgico, pertencem a um circuito integrado TL084. Esse
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dispositivo contém quatro amplificadores operacionais em um s componente, cada um deles
com entradas tipo JFET, com caracteristicas de alta impedancia de entrada (10 W), baixa
corrente e tensdo de offset de entrada (5 pA e 3 mV, respectivamente) e um alto slew rate (13
V/us). Os outros dois amplificadores do drcuito integrado TL084 também fizeram parte do
circuito de S&H e foram utilizados como comparadores para realizar o chaveamento para a
descarga do capacitor (Figura 37).

sinal anal6gico do
integrador

sinal do circuito ADC

acionador

1l | )ll

Vce

R

J_ ‘ VOC-—l:I—«—l:I—|

= controle =
(microcontrolador)

Ol

Figura 37: Circuito sample-and-hold (S&H) para controle de leitura das respostas dos fotodiodos.

O primeiro comparador, indicado como de nimero 1 na Figura 37, tem a funcdo de
ativar um flip-flop tipo RS assim que aparece um sinal de tensdo que vem do circuito que
inicializa o processo de medicéo (circuito acionador) — esse sinal de tensdo existe sempre que
houver radiacéo incidente. Quando isso ocorre, na entrada positiva do comparador, a tenséo
torna-se maior que a diferenca de potencial da camada de deplecdo de um diodo de Si tipo
1N4148, fazendo com que a saida Q do flip-flop va para o nivel ato. Essa tensdo segue para a
entrada de outro comparador, indicado na Figura 37 como de nimero 2, possibilitando uma
saida negativa, fazendo com que um transistor tipo JFET de canal N (2N5434) entre na regido
de corte. Esse transistor esta polarizado para funcionar como uma chave que, em situacéo
inicial, curto-circuita o capacitor de S& H para o terra. Porém, na regido de corte, ele abre o
capacitor para que possa acumular a tensdo produzida pela irradiagdo. Mesmo quando néo ha
mais o sinal de entrada, com a auséncia da radiacéo ionizante, a saida do flip-flop fica mantida
e a tensdo acumulada no capacitor permanece para que sga realizada a sua leitura

(transformacdo do sinal analdgico em um sinal digital). A operacdo de leitura do nivel de
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tensdo € totalmente realizada pelo microcontrolador. Apos concluida a leitura, sob o comando
do operador pressionando o botéo de reset, o microcontrolador manda um outro sinal para a
porta R do flip-flop para que hgja uma inversdo da polaridade do JFET e, assm, este entre na
regido de saturagdo, permitindo que a carga acumulada pelo capacitor escoe para o terra,
preparando 0 sistema para uma nova aguisi ¢ao.

As tensdes produzidas pelo circuito conversor corrente/tensdo foram amplificadas pelo
estagio seguinte: amplificador inversor. Colocou-se 0 mesmo ganho para ambos 0s circuitos
(fotodiodos BPW34 e XRA?24) para a realizacéo dos testes do circuito eletronico com uma
fonte de corrente Keithley (modelo 220). Esses testes consistiram no fornecimento de
determinadas cargas ao circuito do eletrbmetro da Figura 36 — que compreendia o0 conversor
corrente-tensdo, o amplificador inversor e o integrador — e que era verificada a
correspondéncia da tensdo do capacitor do circuito integrador, ora com avariagdo da corrente
mantendo-se 0 tempo constante, ora pela variagdo do tempo mantendo-se a corrente
constante.

3.2.2 Circuito de acionamento/temporizador

Para a medicdo do tempo de irradiacdo, bem como para inicializar o processo de
medicao, foi selecionado o fotodiodo SFH206, que apresentou uma resposta a radiacdo menos
sensivel que os demais. Como a sua funcdo é de apenas acionar o sistema de medicéo, a sua
baixa sensibilidade n&o interfere nas medidas. Para isso, conectou-se 0 sina produzido pelo
fotodiodo SFH206 a um circuito de acionamento/temporizador (Figura 38), que era formado
por um circuito conversor de corrente/tensdo, e por um amplificador ndo-inversor. A partir
dai, o sinal era levado para as bases de dois transistores BC237, os quais fazem parte de um
circuito monoestavel constituido com um circuito integrado 555 (Figura 38).

Na auséncia de raios-X, os transistores estarédo na regido de corte (abertos) e as
entradas do 555 (pinos 2, 6 e 7) estardo em nivel ato, ou sga, com +Vcc, fazendo com que a
saida (pino 3) permanega em nivel baixo (potencial de terra). Quando na presenca de raios-X,
0s transistores irdo saturar € 0 pino 2 do 555 ir4 para um nivel baixo, iniciando um pulso na
saida deste dispositivo (pino 3), o qual € sinalizado por um diodo led. Esse circuito
monoestavel possui uma base de tempo RC formado por um capacitor de 0,1 pF e um resistor

tipo potenciémetro de 100 kKW. Isso faz com que os pinos 6 e 7 do 555 permanecam em nivel
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alto por um determinado periodo de tempo, um pouco maior que o intervalo de oscilacdo da
intermiténcia dos pulsos de raios-X (caso 0 sistema sga do tipo pulsado), evitando que o
sistema fique intermitente (ligue e desligue continuamente) com a oscilagdo da onda dos
raios-X gue acompanha a onda da tenséo aplicada ao tubo.

Vce p
¢ p/ microcontrolador e
chaveamento dos
8 4 capacitores

Vee 7

L=
6

555
2

1

T 7

Figura 38: Circuito para ainicializacdo da medicéo e determinagdo do tempo de irradiacgao.

fotodiodo

monoestavel

conversor |/V

amplificador

A saida do monoestavel (pino 3) segue para a base de um trarsistor BC547 — ndo
mostrado no diagrama da Figura 38 — que entra em saturacéo, levando um nivel baixo para
uma das entradas do microcontrolador (pino 1). Isso fara com que o programa gravado nele
tenha sequiéncia, inicializando o processo de aquisi¢éo de dados e a contagem do tempo que é
realizado através de um temporizador do préprio microcontrolador. A descricdo da medicéo
do tempo sera detalhada mais adiante no item 3.2.4.

Conforme dito anteriormente, quando a radiacdo cessa, 0 nivel do pino 3 do 555 vai
para nivel baixo e o transistor entra em estado de corte, fazendo com que um nivel alto chegue

novamente a entrada de controle do microcontrolador, encerrando o processo de medicao.

3.2.3 Circuito microcontrolado

Conforme descrito acima, todo 0 processamento da medi¢cdo foi comandado por um
dispositivo microcontrolador.

Uma das principais vantagens na utilizagdo do microcontrolador € devida a uma maior
compactacdo e simplicidade do circuito eletrénico quando comparado com sistemas discretos
antigos, bem como uma maior flexibilidade, tendo em vista a sua versatilidade de projeto do

hardware e agilidade de modificacdo do seu software. Ao contrario do microprocessador, ele
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j& possui alguns periféricos internamente (em um so6 chip), tais como: CPU, temporizadores,
memoria RAM (random access memory), memoria ROM (read only memory), barramentos
de dados e de enderegos, circuitos de interface e, em alguns casos, até mesmo conversores
analogicos-digitais.

O microcontrolador utilizado neste trabalho € o AT89S8252. Esse dispositivo,
fabricado pela Atmel, é um microcontrolador de 8 bits tipo CMOS. Seu conjunto de
instrucdes e sua pinagem sao compativeis com o padréo da familia 8051. Sua programacao (e
reprogramacdo) pode ser feita da forma in-system através da interface serial SPI Serial
Peripheral Interface) ou através de um programador de memoria ndo-volatil convencional.
Possui as seguintes caracteristicas. 8 K bytes de memodria flash, 2 K bytes de memdria
EEPROM, 256 bytes de memdéria RAM para registradores especiais, 32 linhas de I/0O, um
temporizador programavel tipo watchdog, 3 temporizadores/contadores de 16 bits, arquitetura
com 6 interrupcdes vetoradas, uma porta serial programavel, um oscilador e circuito de clock
de até 24 MHz.

Um outro dispositivo fundamental, utilizado para a interligacéo entre os eletrometros e
o circuito digital, € o conversor anal6gico-digital ADC0808 (National). Esse dispositivo é um
conversor CMOS de 8 bits, com 8 canais multiplexados para entrada anal0gica, possui 16gica
de controle compativel com microprocessadores e utiliza o método de aproximagoes
sucessivas para as conversoes. Redliza as conversdes através de um comparador “chopper”
estabilizado de alta impedancia, ndo necessitando de gjuste do zero. Além disso, possui uma
resolucéo de 8 hits e um tempo de conversdo de aproximadamente 100 us.

Para a verificagdo da conversdo do sina analégico em sinal digital, seguiu-se
rigorosamente as instrugdes descritas na folha de dados do fabricante do dispositivo
ADCO0808 (National). Para isso, um circuito idéntico a ligacdo do ADC ao prot6tipo foi
montado em uma placa de circuito elétrico por contato (protoboard) e, para a smulacéo da
saida digital, conectou-se um potenciémetro para possibilitar a variagdo “controlada’ da
entrada anal6gica. Observou-se a saida digital pela medicdo do nivel de tensdo (0 ou 5 V) de
cada um dos oito pinos através de um voltimetro.

O esguema geral do circuito digital € indicado na Figura 39. Como pode ser visto,
existem interfaces do circuito analégico com o ADC correspondentes aos sinais anal 6gicos, e
com o microcontrolador, para sua inicializacéo e para o controle de descarga dos capacitores
do S&H. Além disso, o microcontrolador mantém uma comunicagdo com o operador, por
intermédio de dois botBes. o botdo B1, utilizado como reset, e o botdo B2, usado para

possibilitar o intercambio entre os valores das leituras de Dg, Dx e Ss (B, X e T,
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respectivamente) indicados no display.

controle do

operador
circuito H
andogico | cm————| LCD
L ——
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analbgicas

ADCO808 :>

Figura 39: Esquema geral do circuito digital.

3.2.4 Software do dispositivo microcontrolador

Como ja mencionado, o0 microcontrolador € um componente que deve ser “gjustado”
ao sistema do qual vai fazer parte, isto €, ele vai funcionar como o cérebro desse sistema. O
arranjo das suas entradas e saidas deve estar de acordo com o projeto eletrdnico, o qual
indicara a quantidade e os tipos de periféricos que nele estardo ligados. Para a sua utilizacao,
portanto, ha a necessidade que este dispositivo tenha uma programacdo especifica.

Um programafoi entdo elaborado para a “adequacdo” do microcontrolador ao circuito
projetado. O programa, desenvolvido em linguagem Assembly (de baixo nivel), foi gravado
na memoria EEPROM (electrically erasable programmable read only memory) e seu
fluxograma é mostrado no Anexo 1.

Observa-se nesse fluxograma, que, apos o microcontrolador ser ligado, sdo realizadas
as inicializacbes necessarias (do display, dos temporizadores etc). Nesse momento, o
registrador do temporizador € carregado com um determinado valor correspondente a um
tempo de alguns milisegundos. Esse periodo € tomado como a base para a determinacédo do
tempo final de irradiacéo.

Apés as inicializagcbes necessarias, hA um comando que faz com que o dispositivo
permaneca em um loop eterno, onde é continuamente testado o nivel de uma determinada
entrada (chave) que corresponde ao pino 1 do microcontrolador. 1sso ocorre até que essa

entrada seja acionada atraveés do circuito de sensor de presenca de radiacéo ionizante (circuito
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com 0 monoestavel, descrito acima).

Quando a “chave eletrénica’ é acionada (presenca da radiacdo), através do pino 3 do
circuito integrado 555, as chaves (transistores) de curto-circuito dos capacitores séo abertas,
deixando o instrumento pronto para a medicdo. O microcontrolador segue na rotina de
contagem de tempo. Para isso, ele liga o temporizador (interno), que vai decrementando o
vaor de base de tempo carregado iniciamente. Quando esse tempo acaba, ele dediga o
temporizador e verifica se ainda ha radiacdo. Caso positivo, €le va incrementando
registradores inicialmente zerados (variaveis), correspondentes as unidades, dezenas, centenas
e milhares, nessa sequiéncia, até que a presenca de radiacdo seja encerrada.

Concomitantemente, tensdes proporcionais a incidéncia da radiacdo sdo armazenadas
nos capacitores dos circuitos de S&H de cada sensor (Dg e Dx). Ao fina da irradiacdo, assm
gue o nivel do pino 3 do circuito integrado 555 for para o nivel baixo, o software, através de
trés pinos da Porta 1 do microcontrolador ligados ao ADC, selecionara as entradas anal6gicas
(uma de cada vez) por onde estdo conectados os sinais que vém dos circuitos de S&H. O
microcontrolador, entdo, através de outros trés pinos, fard os procedimentos necessarios para a
conversdo do sinal analdgico para sinal digital (ALE e start), finalizando com a colocacéo
destes no barramento de saida, 0 qual esta ligado a Porta 2 do microcontrolador que fara o
armazenamento dos sinais digitais em sua memoéria RAM. Quando esses dados digitais
estiverem disponiveis, serdo processados para serem apresentados no display, de acordo com
a selecdo pelo operador através do botdo externo B2. Esse dispositivo foi conectado ao
microcontrolador através da Porta 0, sendo seu controle feito por dois pinos da Porta 3 (pinos
16 e17).

3.3MONTAGEM DO SISTEMA DOSIMETRICO

O circuito eletronico, com excegdo do conjunto de sensores, foi coberto por uma
I[&mina de chumbo de 1,0 mm, para evitar a incidéncia direta do feixe de radiac&o ionizante.

Os sensores (fotodiodos) foram encobertos com uma fina camada de material plastico
de 28,8 mg/cm? que, a0 mesmo tempo que permitiu a passagem da radiacdo (pouca
atenuacdo), evitou a incidéncia de luz ambiente. Todo o arranjo foi acondicionado em uma
caixa pléstica para a obtencéo da aparénciafinal do instrumento desenvolvido.

A Figura 40 mostra uma foto do sistema dosimétrico desenvolvido (MAMO-KVDT-



01). Na parte superior localiza-se a janela de entrada da radiagdo ionizante para 0s sensores
(fotodiodos). Na parte frontal, encontram se os dois botdes de comando: B1, que tem a funcéo
derenicializar o sistema (reset) para preparé-1o para uma nova medicéo e B2, com fungdo de
realizar a permuta dos valores obtidos ap6s airradiacdo (B, X e T). Acoplado ao instrumento,

esta uma fonte de tensdo estabilizada para a alimentacdo de todo o circuito.

janelade "
entrada da display
radiacéo
fonte de
alimentacéo
botbesBl e B2
led indcador da
presenca de
radiacéo

Figura 40: Fotografia do MAMO-KVDT-01.

Quando o sistema € ligado, aparece uma primeira tela que esta indicada na Figura 41a,
sindlizando que ele esta pronto para a realizacdo da medicdo. O término da medicdo é
indicado pelatela mostradano item b da Figura 41. Conforme observa-se (Figura4lb, c, d, €),
0 acionamento do botdo B2 possibilita a permuta das telas, mostrando os valores medidos (B,

X eT), enquanto que o botéo B1, quando teclado, reinicia o sistema para uma nova medicéo.

3) KVDTO01 - READY b) | THE END !
Start X-ray ! B2=B / Bl=ini !

c) | B=245 d | x=1,05
B2=X / Bl=ini ! B2=T / Bl=ini !

€ | T =350 f) | ovERLOAD !
B2=B / Bl=ini !

Figura 41: Telas mostradas nodisplay do MAMO-KVDT-01.

Caso o registro do tempo de irradiacdo (em unidades arbitrérias) ultrapasse o niUmero
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9999, no display do sistema aparecera a indicacdo “OVERLOAD !” (Figura 41f); quando a
radiagdo cessa, ha o retorno atela principal (Figura41a).

3.4 CALIBRACOESE TESTESDO SISTEMA DOSIMETRICO

3.4.1 Calibracoes

Apés a finalizacdo da montagem do sistema, foram realizadas as medicBes visando
obter as curvas de calibracdo para a medida da tensdo e do tempo de irradiacdo do
equipamento de raios-X mamografico, bem como do kerma no ar incidente na entrada da
pele.

a) Calibracdo do sistema de medicdo da tensio

Para a calibracdo do potencial aplicado ao tubo de raios X, os valores médios das
razdes das respostas (B/X) do MAMO-KVDT-01, para as vérias qualidades de feixes
mamograficos utilizadas, foram colocadas em um grafico em fungdo do valor da tenséo
medida pelo medidor RMI, modelo 242 (Gammex), previamente calibrado. Foi entdo tracada
acurvade calibragéo formada pelo gjuste (fitting) dos pontos obtidos. De posse da equacéo da
curva formada, pbde-se determinar a tensdo aplicada através das medidas obtidas com o
MAMO-KVDT-01.

b) Calibracéo do sistema de medi¢cdo do kerma no ar incidente

Na obtencdo do gréfico das respostas (B) com o kerma no ar incidente (INAK),
irradiactes foram realizadas em diferentes situacOes (técnicas mais comumente usadas) para
cada tensdo utilizada no intervalo de 25 a 30 kV. O INAK foi determinado com uma camara
de ionizacéo Keithley (mod. 96035B) ligada ao eletrometro CDX-2000A (Standard Imaging),
previamente calibrados. E importante lembrar que, para a obtencdo do INAK, deve-se
primeiramente determinar 0 kV e, a partir dai, utilizar a curva de calibracdo da dose
correspondente ao valor obtido. Caso a tenséo obtida tenha um valor intermediério entre duas
curvas de calibracdo, deve-se fazer uma interpolacdo para a obtencdo do kerma no ar
incidente.
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c¢) Calibracéo do sistema de medicdo do tempo de irradiacdo

A curva de calibracdo do tempo de irradiacdo foi determinada através da comparacao
das leituras relacionadas com o tempo medido pelo instrumento (T), em unidades arbitrérias
(ua), com o tempo registrado pelo equipamento RMI (Gammex). Os pontos das curvas foram

obtidos pelairradiacdo de ambos os medidores com 0s mesmos parametros.

3.4.2 Testesdasrespostasdo MAMO-KVDT-01

Apos as calibracdes, realizaram-se testes para a verificagdo das caracteristicas de suas
respostas quanto a:
Repetibilidade e estabilidade da medida da tenséo
Influéncia do efeito anddico na resposta do detector
Resposta do detector versus kerma no ar incidente
Estabilidade da medida do tempo

Para esses testes, colocorse 0 MAMO-KVDT-01 no local de posicionamento da
mama. ha mesa de suporte de um equipamento mamografico, modelo Mammomat 1000
(Siemens). Nesse equipamento mamografico, utilizaram-se feixes correspondentes as tensoes
de 25 a 30 kV e combinagéo anodo-filtro de Mo-Mo. Posicionouse o instrumento no eixo
anodo-catodo, sendo sua parte frontal direcionada para o anodo. Os sensores ficaram
centralizados no campo do feixe e a uma disténcia de 50 mm na direcdo da parede torécica
(ou na direcdo do catodo), com o visor na direcdo do anodo. Na Figura 42, € mostrado o
posicionamento do MAMO-KVDT-01 na mesa de suporte do equipamento mamografico

utilizado para as irradiagdes.



Figura 42: Posicionamento do MAM O-KVDT-01 no equipamento mamogr &fico.

Apb6s o instrumento ser ligado, foi aguardado um tempo de aproximadamente 10

minutos para a estabilizacdo dos componentes el etronicos.

a) Avaliacdo da repetibilidade e estabilidade da medida da tensdo

Para a verificacdo da repetibilidade da tensdo, foram efetuadas 10 medicOes
consecutivas com a aplicacdo de uma das técnicas mais usadas em mamografias: 28 kV, 80
mAs e combinagdo anodo-filtro de Mo-Mo. Todas as medi¢des foram realizadas com a placa
de compressdo. A partir dos dados obtidos, foram determinados a média, o desvio padréo e o
coeficiente de variagdo das medidas.

Para 0 estudo da reprodutibilidade, 0 mesmo procedimento de posicionamento descrito
na etapa referente a repetibilidade foi seguido. Foram executadas leituras diariamente, ao
longo de um periodo de sete dias, com as principais qualidades de feixes aplicadas em
técnicas mamogréficas (tensbes de 25 a 30 kV), mantendo-se 0s outros parametros de
irradiacdo: 80 mAs e combinacdo anodo-filtro Mo-Mo. O valor médio, o desvio padrdo e o
percentual do coeficiente de variaco das tensdes obtidas foram utilizados para o estudo da

reprodutibilidade ou estabilidade das respostas ao longo do tempo.

b) Influéncia do efeito anddico na resposta do detetor
Para a andlise da influéncia do efeito anddico, realizou-se um teste de posicionamento
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do MAMO-KVDT-01 na mesa de suporte do equipamento mamografico. Para isso, foram
verificadas as respostas do instrumento quando rotacionado de 90° e de 180° de sua posi¢ao
original, descrita anteriormente (Figura 43). A janela de entrada da radiagdo do sistema

(conjunto de sensores) foi mantida sempre na regido central do feixe mamografico.

Figura 43; VariacGes do posicionamento do MAM O-KVDT-01 no equipamento mamogr afico.

¢) Resposta do sistema de deteccdo com o kerma no ar incidente

Realizou-se um estudo da variacdo das respostas B, referentes ao fotodiodo BPW34
(utilizado como dosimetro), com a intensidade do feixe de radiagdo (mAS). Para isso, foram
escolhidas trés tensdes do intervalo mais utilizado em feixes mamogréaficos. 25, 28 e 30 kV.
Para cada uma dessas tensoes, variou-se a intensidade do feixe de 71 a 140 mAs, valores mais
utilizados em técnicas mamogréficas.

O estudo da repetibilidade do kerma no ar incidente foi realizado com o MAMO-
KVDT-01 através da determinacdo do coeficiente de variacdo de 10 medidas, obtidas com a
técnica de 28 kV (tensdo de painel), 80 mAse combinac&o anodo-filtro de Mo-Mo. Para isso,

utilizou-se a equacéo da curva de calibracdo correspondente a essa tensdo.

d) Estabilidade da medida do tempo
A estabilidade da medicdo do tempo de irradiacdo, obtida através da equacéo da curva
de calibragdo determinada, foi verificada pelo cllculo do coeficiente de variacdo de 10

medidas tomadas com a técnica utilizada no item anterior: 28 kV, 80 mAs e Mo-Mo.
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4. RESULTADOSE DISCUSSOES

4.1 RESPOSTA DOSFOTODIODOS

Os resultados dos testes dos dispositivos sensores sdo apresentados a seguir. Esses
testes envolveram a andlise da resposta dos fotodiodos em fungdo do tempo, sua variagdo com
a dose e sua deperdéncia energética. Ao final, discute-se a caracterizagdo desses dispositivos

para a escolha e adequagéo ao sistema de medicao proposto.

4.1.1 Repetibilidade e reprodutibilidade

A Tabela 9 mostra os valores medidos e os coeficientes de variagdo obtidos nas 10
medidas consecutivas, realizadas com os fotodiodos expostos a um feixe de raios-X de
mamografia com qualidade W28M060. Os resultados mostram que o coeficiente de variacéo é
menor que 1% para todos os fotodiodos, sendo o fotodiodo XRA24 o que apresentou melhor
repetibilidade na sua resposta.

Tabela 9: Valores medidos com um feixe de qualidade mamogr &fica tipo W28M 060.

Fotodiodos Valor médio (nC) Desvio padrdo (nC)  Coef. devariagéo (%)
SFH206 0,79 0,01 0,67
BPW34 29,52 0,10 0,34
XRA24 68,71 0,08 0,12

A Figura 44 mostra a repetibilidade da resposta do fotodiodo XRA24 para um kerma
no ar de 11,52 mGy. A linha cheia representa o valor médio e as linhas pontilhadas

representam um e dois desvios padrdes, respectivamente.
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Figura 44: Resposta do fotodiodo XRA24 exposto a uma dose de 11,52 mGy, em um feixe de qualidade
mamogr &fica W28M 060.
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Figura 45; Respostas dos fotodiodos estudados em funcéo do tempo: (a) SFH206, (b) BPW 34 e (¢c) XRA24,

com dose de 11,52 mGy, em um feixe de qualidade mamogr afica W 28M 060.



Os resultados da resposta dos fotodiodos expostos a um kerma no ar de 11,52 mGy
com um feixe de raios- X, qualidade W28M o060, ao longo de uma semana, sdo apresentados na
Figura 45. Nos gréficos dessa figura, as linhas cheias representam o valor médio e as linhas
pontilhadas representam os valores de um e dois desvios padrdes, respectivamente. Observa-
se pelos dados que as variagbes das respostas dos fotodiodos BPW34 e XRA24 foram
menores que 1%, dentro do intervalo de dois desvios padrfes, evidenciando a estabilidade nas
suas respostas em funcéo do tempo. Ja o fotodiodo SFH206 apresentou uma variagdo de cerca

de 13% na repetibilidade de sua resposta, inviabilizando sua utilizagdo como dosimetro.

4.1.2 Resposta em funcédo da dose

A Figura 46 mostra a curva da variagdo das respostas dos fotodiodos avaliados em
funcéo da dose, para um feixe de raios-X de mamografia com qualidade W28M060. Cada
ponto corresponde ao valor médio de trés medidas. No gréfico, ndo esta representado o desvio
padréo correspondente a cada ponto por ter sido um valor muito pequeno, inferior a 1% do
valor da média

Os resultados mostram o comportamento linear da resposta de todos os fotodiodos
avaliados no intervalo estudado de 3,0 mGy a aproximadamente 60 mGy.

A andlise dos dados mostra que o fotodiodo SFH206 é o que apresenta menor
sensibilidade. 1sso se deve ao fato de que o fotodiodo tem uma janela com espessura de 57
mg/cm? na frente da jungdo semicondutora. O BPW34 também possui uma janela de acrilico
de espessura menor do que a do SFH206, razéo pela qual a sua sensibilidade € maior com
relacdo a este sensor.
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Figura 46: Curva dasrespostas dos trés fotodiodos estudados em fungdo da dose, com um feixe de raios-X

mamogr &fico de qualidade W28M 060.

A Tabela 10 mostra os valores de sensibilidade dos fotodiodos em funcéo de sua area

efetiva.

Tabela 10: Sensibilidade dos fotodiodos por unidade de area efetiva.

SFH206 BPW34 XRA24
Coef. Angular (@) (nC/mGy) 0,064 2,544 5,932
Area (mm?) 7 75 5,76
a/A (nC/mGy.mmg?) 0,009 0,339 1,030

Os dados indicam que o fotodiodo XRA?24, apesar de possuir a menor area, mostrou

ser o dispositivo mais sensivel, apresentando a maior sensibilidade por unidade de area.

Na Tabela 11, sdo apresentadas as equagdes das respostas dos fotodiodos, em funcéo

da dose, e 0s seus respectivos coeficientes de correlacdo, em qualidades de feixes de raios-X

mais comuns utilizados em mamografia.

As equacdes obtidas indicam uma linearidade das respostas dos fotodiodos com a

dose, que pode ser observada aravés dos coeficientes de determinacéo (R?). O pior caso foi



para o fotodiodo SFH206, devido a sua baixa sensibilidade.

Tabela 11: Equagdes das retas e os coeficientes R2 obtidos das respostas em funcéo da dose para as tensdes

no tubo de 25 a 30 kV.
Tensdo CSR Fotodiodo
(kV) (mm Al) SFH206 BPW34 XRA24
o5 0332 y = 0,0614x y = 2,4778x y = 5,7310x
' (R2=0,9784) (R2=0,9999) (R?=0,9999)
26 0336 y = 0,0614x y = 2,5152x y = 5,8099x
' (R2=10,9732) (R2=1,0000) (R2=1,0000)
27 0.344 y = 0,0632x y = 2,5035x y = 5,8075x
' (R2=10,9824) (R? = 1,0000) (Rz=1,0000)
28 0.352 y = 0,0644x y = 2,5442x y = 5,9324x
' (R2=10,9824) (R2=1,0000) (R2=1,0000)
29 0.360 y = 0,0681x y = 2,5661x y = 5,9680x
' (R2=10,9870) (R2=1,0000) (Rz=1,0000)
30 0364 y = 0,0694x y = 2,5955x y = 6,0371x
' (R2=10,9831) (R2=1,0000) (R?=1,0000)

4.1.3 Resposta em funcdo da energia da radiacdo

A partir dos valores dos coeficientes angulares das retas de calibracdo @) para as
vérias energias de radiacdo, tracouse o grafico apresentado na Figura 47, que mostra a
dependéncia de resposta dos fotodiodos com a energia do feixe de radiagdo (tensdo aplicada
a0 tubo).

A Tabela 12 mostra os valores da sensibilidade em fungdo da energia para as tensbes
mais comumente utilizadas (26, 27 e 28 kV). Observa-se pelos dados que a variagdo da
resposta dos fotodiodos é cerca de 2%, exceto para 0 SFH206, que apresentou uma variagdo
em torno de 5%. De acordo com a Comissdo Eletrotécnica Internacional 61674 (IEC —
International Electrotecnical Commmission), a dependéncia energética para dosimetros
mamogréficos deve estar dentro do intervalo de +5% (IEC, 1997).



Tabela 12: Sensibilidade em funcéo da energia.

a (sensibilidade) (nC/mGy)
SFH206 BPW34 XRA24
26 0,336 0,0614 2,52 581
27 0,344 0,0632 2,50 581
28 0,352 0,0644 254 5,93
var. max.(%) 4,89 115 211

Tensao (kV) CSR (mm Al)
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Figura 47: Curvas de dependéncia ener gética dos fotodiodos estudados, com um feixe de raios-X

mamogr &fico de qualidade W28M 060.



4.1.4 Caracterizacao dos fotodiodos

A avaliagdo dos fotodiodos SFH206, BPW34 e XRA24 como dosimetros para feixes
deraios-X de mamografia mostrou que:

1. A resposta para cada um dos fotodiodos para feixes de raios-X mamograficos € repetitiva
e avariacdo é menor que 1%.

2. As respostas dos fotodiodos indicaram uma estabilidade menor gque 1%, com excegdo do
fotodiodo SFH206, cuja reprodutibilidade foi cerca de 13%.

3. A dependéncia energética da resposta dos fotodiodos, exceto o SFH206, apresentou uma
variagcdo menor que 2% para energias correspondentes a CSR de 0,336 a 0,352 mm Al,
atendendo, portanto, as exigéncias do IEC 61674. No caso do fotodiodo SFH206, a
variagdo foi maior que 5%, o0 que indica uma inadequacdo de sua utilizagdo como sensor
para a determinacdo de grandezas como kerma no ar incidente e tensdo aplicada ao tubo
de raios-X mamogréfico.

4. O fotodiodo XRA24 tem a maior sensibilidade a radiacdo quando comparado com 0s
demais, pois foi 0 que apresentou a maior resposta por unidade de area por mGy.

5. O fotodiodo SFH206 foi descartado para ser utilizado como dosimetro devido a sua baixa

sensibilidade e a sua elevada dependéncia energética para feixes mamograficos.

4.2 TESTESDOSCIRCUITOS

Teste dos eletr dmetros

A Figura 48 mostra as respostas dos eletrometros B e X, que foram utilizados para a
integracdo dos sinais produzidos por BPW34 e XRA24, respectivamente, em funcdo da
corrente de entrada. Essas respostas indicam uma variagdo linear da tensdo no capacitor do
circuito integrador com relacdo a carga fornecida pela fonte de corrente Keithley através ca
variagao da corrente, mantendo-se o tempo de fornecimento constante.

Na Figura 49, também é observada uma linearidade da tensdo acumulada nos
capacitores dos circuitos integradores dos eletrdmetros, em funcdo da carga fornecida pela
fonte de corrente Keithley, mantendo-se a corrente constante e variando-se o tempo de

fornecimento.
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Figura 48: Valor datensido no capacitor do circuito integrador dos eletrémetros B e X em fungéo da

corrente de entrada.
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Figura 49: Valor da tensdo no capacitor do circuito integrador dos eletrémetros B e X em fungdo do
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Teste do circuito de acionamento/temporizador

A andise do tempo de subida da rampa de integracdo, através de um osciloscopio
digital, mostrou que o tempo de carga do capacitor do circuito integrador coincide com o
tempo estabelecido na fonte de corrente Keithley.

Testedo ADC
Nos testes da conversdo do sinal analogico em sinal digital, observouse uma grande
concordancia entre os valores digitais — esperado e o valor lido — dentro da resolucéo das

leituras que era de aproximadamente 20 mV (5 V/255).

4.3 CALIBRACOESE TESTESDO MAMO-KVDT-01

4.3.1 Calibracbes

a) Calibracéo do sistema de medicéo da tensdo aplicada ao tubo

O MAMO-KVDT-01 foi posicionado conforme mostrado no item 3.4 e foram tomadas
leituras dos dosimetros em fungdo da tensdo indicada no painel do equipamento mamogréfico.
A curva das respostas dos fotodiodos (em unidades arbitrarias) em funcéo da tenséo indicada

no painel € mostrada na Figura 50.
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Figura 50: Variagdo das respostas dos fotodiodos.
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A Figura 51 mostra a curva de calibracdo para a tensdo aplicada ao tubo de raios-X
mamogréfico. A equagdo determinada foi utilizada para a obtencdo desta grandeza, conforme

o resultado da razéo entre as leituras dos fotodiodos (B/X).

32
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30 . . R? = 0,9967 —
29 \

N e

27 \"H\

N S

25

kV-RMI

24

1,6 1,7 1,8 1,9 2,0 2,1 2,2
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Figura 51: Curva de calibracéo da tensdo aplicada ao tubo do equipamento mamogr &fico.

b) Calibracéo do sistema de medi¢cdo do kerma no ar incidente

A seguir, na Figura 52, estdo as curvas de calibracdo para as doses na superficie da
mama. As respostas do fotodiodo BPW34 foram calibradas em funcdo do kerma no ar medido
com a camara de ionizagdo Keithley (mod. 96035B) ligada ao eletrdmetro CDX-2000A, para

as diversas tensdes de mamografia.
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Figura 52: Curvas de calibracdo do kerma no ar incidente (INAK) para astensdesde 25a 30 kV.
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Na Tabela 13, s8o mostradas as equacbes das curvas de calibracdo das respostas do

dosimetro em funcéo da dose e 0s seus respectivos coeficientes de determinacéo, em feixes de

raios-X mamograficos obtidos com o mamoégrafo Mammomat 1000 (Siemens).
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Tabela 13: Equacdes das retas e 0s coeficientes R2 obtidos das respostas em fungéo do kerma no ar

incidente para as tensdes de 25 a 30 kV de um equipamento mamogr afico.

—
(‘f\%&o B (BPW34)

25 y =0,3602x — 0,2360
(R2 = 0,9968)

2% y =0,3265x + 0,0667
(R2=0,9961)

27 y =0,3215x + 0,2222
(R2 = 0,9977)

28 y =0,3523x + 0,0838
(R2 = 0,9997)

29 y = 0,3633x + 0,0862
(R2 = 0,9994)

30 y = 0,3533x + 0,2443

/M2 — N ANNT7N

As equacdes obtidas demonstram uma linearidade das respostas dos fotodiodos com a
dose, que pode ser observada através dos coeficientes de correlacdo (R?).

c¢) Calibracéo do sistema de medicdo do tempo de irradiacdo

O gréfico da Figura 53 mostra uma comparacdo entre o valor relativo ao tempo
registrado pelo MAMO-KVDT-01, em unidades arbitrarias (ua), e o tempo medido através do
RMI, quando utilizados para a medicdo do tempo no equipamento mamografico Mammomat
1000 (Siemens).

1000 A
y = 0.9687x - 241.59

800 R =0.9993

600 -
400

200 A

O T T T T T 1
400 500 600 700 800 900 1000

tempo - RMI (ms)

leitura MAMO-KVDTO1 (ua)

Figura 53: Curva de calibracéo do tempo em irradiacdes no equipamento mamogr afico.



4.3.2 Testesdasrespostasdo MAMO-KVDT-01

a) Repetibilidade e reprodutibilidade da tensdo

No estudo da repetibilidade da tensdo de operacdo do tubo de raios-X, aplicando-se
uma das técnicas mais usadas em mamografias (tensdo de painel de 28 kV, 80 mAs e
combinagdo anodo-filtro de Mo-Mo), as 10 medigdes consecutivas (Tabela 14) indicaram um

coeficiente de variagdo menor que 1%.

Tabela 14: Repetibilidade da tenséo (kV).

Leitura MAMO-
KVDT-01
(kv)

28,56

28,30

28,41

28,43

28,56

27,72

28,15

28,56

28,30

28,58

média 28,36
desv padr 0,27
cv(%) 0,94

Quando o valor médio da tensdo obtida é comparada com a leitura feita pelo RMI,
encontra-se um erro percentual de apenas 0,14%.

Pelos resultados obtidos no estudo da estabilidade em fungdo do tempo
(reprodutibilidade), observa-se que o coeficiente de variagdo méximo entre as medidas ficou

abaixo de 1,5% (Tabela 15).
Tabela 15: Reprodutibilidade datenséo (kV).

kV MAMO-KVDT-01

Tensdo Tenséao

painel RMI
(kV) (kV) meédia dp cv (%) erro (%)
25 25,40 25,54 0,326 1,28 -0,53
26 26,40 26,22 0,254 0,97 0,69
27 27,40 27,35 0,099 0,36 0,19
28 28,40 28,53 0,285 1,00 -0,44
29 29,90 29,87 0,268 0,90 0,11
30 30,90 30,88 0,315 1,02 0,05

Na comparacdo dos valores médios obtidos com o valor determinado pelo RMI, o



maior erro percentual encontrado foi de apenas 0,69%.

b) Influéncia do efeito anddico na resposta do detector

Na verificagdo da alteracéo da resposta com o posicionamento do MAMO-KVDT-01
na mesa de suporte para a mama, de 90° e 180° ndo foi observada uma alteracdo significativa,
observando-se uma variagdo em torno de 1,5%, dentro, portanto, das variagOes determinadas
pelo estudo da estabilidade das leituras (Tabelas 14 e 15).

Isso ocorre devido ao fato de que o0 arranjo dos sensores foi feito de formatal que eles
estdo muito proximos, congtituindo-se quase uma “sonda pontual”. Deve-se garantir, no
entanto, que esses sensores estejam posicionados no eixo central da direcdo anodo-catodo e

gue se encontrem a uma distancia de 50 mm da extremidade correspondente a parede torécica.

¢) Resposta do sistema de deteccdo com o kerma no ar incidente

Na Figura 54, estéo apresentados os valores de B obtidos pelo MAMO-KVDT-01 em
funcdo da variacéo da intensidade do feixe de radiacdo (variagdo do mAS), para as tensdes de
25, 28 e 30 kV, indicadas no painel do equipamento mamogréfico.

Verifica-se pel os coeficientes de correlagdo que o sistema responde linearmente com a
variacdo da intensidade do feixe de radiacdo. Observa-se também o mesmo comportamento
para as tensdes de 26, 27 e 30 kV.
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Figura 54: Linearidade dos valores obtidos pelo MAM O-KVDT-01 em fun¢do do mAs do tubo para as

tensdes de 25, 28 e 30 kV do equipamento mamogr afico.



97

Repetibilidade do kerma no ar incidente

O estudo da repetibilidade do kerma no ar incidente com 10 medic¢des realizadas pelo
MAMO-KVDT-01 com atécnica de 28 kV (tensdo de painel), 80 mAs e combinacdo anodo-
filtro de Mo-Mo, indica um coeficiente de variagdo menor que 2% (Tabela 16).

Tabela 16: Repetibilidade do kerma no ar incidente.

INAK (mGy)
MAMO-KVDT-01

8,93

8,93

9,10

8,99

8,93

9,38

9,10

8,93

8,93

8,82

média 9,00

desv padr 0,16

cv(%) 1,76

O vaor médio do kerma no ar incidente, quando comparado com o valor obtido

através da cdmara de ionizagdo Keithley (8,8 mGy), apresenta um erro em torno de 2,5%.

d) Repetibilidade do tempo deirradiagdo

No estudo da repetibilidade do tempo de irradiacdo, utilizando-se a técnica
mamogréfica de 28 kV, 80 mAs e combinacdo anodo-filtro de Mo-Mo, observou-se que em
10 medigdes consecutivas o coeficiente de variagao foi menor que 0,5% (Tabela 17).

Na comparacdo do valor médio obtido com o valor de 610,3 ms (determinado pelo

RMI), o erro percentua encontrado foi de apenas 0,11%.



Tabela 17: Repetibilidade do tempo deirradiagéo.

tempo (ms)
MAMO-KVDT-01

611,80

607,67

613,86

610,77

610,77

610,77

606,64

608,70

606,64

608,70

média 609,63
desv padr 2,36
cv(%) 0,39

4.3.3 Especificagbes do MAM O-KVDT-01

As especificagbes do sistema dosimétrico desenvolvido (MAMO-KVDT-01) sdo

mostradas na Tabela 18.
Tabela 18: Especificagdesdo MAMO-KVDT-01.

especificagOes MAMO-KVDT-01
. faixa 25-30kV

tensdo

precisio 1,5%

intervalo 480 — 970 ms
tempo

precisfo 0,4%

faixa 5,0-14,0 mGy

kerma no ar incidente (INAK)
precisdo 2%




5. CONCLUSOES

A proposta deste trabalho foi 0 desenvolvimento de um sistema dosimétrico para ser
utilizado no controle que qualidade de equipamentos mamogréficos, permitindo uma medicéo
simultanea da tensdo aplicada ao tubo de raios-X, do tempo de irradiacdo e do kerma no ar
incidente na mama

Os resultados dos testes realizados com os fotodiodos estudados mostraram
coeficientes de variacdo da repetibilidade inferiores a 1% e respostas lineares com a dose. Os
fotodiodos BPW34 e XRA24 mostraram também uma pequena variagdo de cerca de 2% com
a energia na faixa de tensdo de equipamentos mamogréaficos (de 25 a 30 kV), inferior aos 5%
estipulado como a faixa minima de variagdo da dependéncia energética (IEC, 1997). Por essa
razdo, estes fotodiodos foram escolhidos como sensores dosimétricos no instrumento de
medicdo. O fotodiodo SFH206 teve uma variagdo energética em torno de 5% e foi utilizado
apenas como sensor para chaveamento do processo de medicéo.

No estudo da estabilidade das medidas de tensdo aplicada ao tubo do sistema
dosimétrico, o coeficiente de variagdo ficou abaixo de 1,5%. Na comparagdo dos valores
meédios das tensdes obtidas com os vaores medidos pelo RMI, modelo 232 (Gammex), 0
maior erro foi inferior a 1%.

O sgstema MAMO-KVDT-01 apresentou uma resposta linear com o kerma no ar
incidente para os diferentes valores de tensbes utilizadas em mamografia. A variagdo na
repetibilidade dos valores das medidas do kerma no ar com o instrumento ficou abaixo de 2%
e o0 erro do valor médio, com relacdo ao valor obtido pela cAmara de ionizagdo, foi de cerca de
2,5%.

O sistera também apresentou uma estabilidade para a medicdo do tempo de irradiacéo
com variacdo inferior a 0,5%, sendo que o erro, quando comparado com o valor obtido com o
RMI, foi de apenas 0,11%.



100

REFERENCIASBIBLIOGRAFICAS

ARDRAN, G. M.; CROOKS, H. E. Checking diagnostic x-ray beam quality. Br J Radiol,
41: 193-198, 1968. In: RANALLO, 1993.

AOKA, K.; KOYAMA, M. A silicon diode in a thimble-type mount for measurement of
diagnostic X-ray spectra. Phys. Med. Bial., 35 (11), 1505, 1990.

ATTIX, F. H. Introduction to radiological physics and radiation dosimetry. New Y ork:
John Wiley and Sons, 1986.

BARBOSA, R. A.; LOPES, R. T.; TAUHATA, L.; POLEDNA, R. Deter mining parameters
of photodiodes which are characteristics from ionisation chambers following IEC 731-
1982 Standards. Rad. Prot. Dosim., v. 84, n. 1-4, p. 353-357, 1999.

BARROS, V. S. M. Dose paciente e controle de qualidade em mamogr afia. Dissertacdo de
Mestrado, Universidade Federal de Pernambuco, 2004.

BARTHE, J. Electronic dosimeters based on solid state detectors. Nucl. Instr. and Met. in
Phys. Res., B 184, 158-189, 2001.

BOS, A. J. J; PETERS, T. M,; ROS, J. M. G.; DELGADO, A. An intercomparation of
glowcurve analysis computer programs 2. Measured glow curve. Rad. Prot. Dos,, 51,
257-264, 1994.

BUENO, C. C.; GONCALVES, J. A. C.; SANTOS M. D. The performance of low cost
commercial photodiodes for charged particles and X-ray spectrometry. Nucl. Inst. and
Meth. In Phys. Dos. Appl., 371, 460, 1996.

BUSHBERG, J T.; SEIBERT, J. A.; LEIDHOLDT JR, E. M.; BOONE, J M. The
essential physics of medical imaging. Williams & Wilkins, 22 ed., 2001.

BUSHONG, S. Radiologic Science for Technologists. St. Louis: Mosby-Y ear Book, 1997.

CAMPBELL, C.C. M.; YAFFE, M.J,; TAYLOR, K. W. Measurement of time variations of
x-ray beam characteristics. SPIE Vol. 173, Application of Optical Instrumentation in
Medicine, VII: 312-318, Society of Photo-optical Instrumentation Engineers, 1979. In:
RANALLO, 1993.

COWEN, A. R,; LAUNERS, J H.; JADAV, M.; BRETTLE, D. S. Visbility of
microcalcifications in computed and screenfilm mammography. Phys. Med. Biol. 42, p
1533-1548, UK, 1997.

DANCE, D.R. The Physics of Medical Imaging, Diagnostic Radiology with X-rays, Cap. 2,
Ed. Steve Webb, Bristol and Philadelfia: Institute of Physics Publishing, 1988.



101

DANCE, D.R.; SKINNER, C. L.; ALMCARLSSON, G. Breast dosimetry. Applied Rad. and
| sotopes, 50, 185-203, 1999.

DETECTION TECHNOLOGY, Highperformance diodes XRA-series. Disponivel
em:<http://www.deetee.com>, acessado em 18/08/2003.

DIXON, R. Silicon diode dosimetry, Int. J. of Appl. Rad. Isotopes, 33, 1171, 1986.

DIXON, R. L.; EKSTRAND, K. E. A slicon diode dosmeter with a memory — an
alternaive to mailed TLD. Nuclear Instrument and Methods, 175, 112-114, 1980.

DONG, S. L.; CHU, T.C,; LEE, J. S,; LAN, G. Y.; WU, T. H.; YEH, Y. H.; HWANG, J. J.
Estimation of mean glandular dose from monitoring breast entrance skin air kerma
using a high sensitivity metal oxide semiconductor field effect transistor (MOSFET)
dosimeter system in mammography. Appl. Radiat. Isot, 57(6): 791-9, 2002.

EDMONDS, I. R.; RAJAPPA, U.; HIRST, C.; ROWNTREE, P. Photovoltaic cells for low
energy x-ray dosmetry. Phys. Med. Biol., Vol. 35, N.4, 571-578, 1990.

FIFE, I. The physical dimension of the compressed breast. British Journa of Radiology,
64, 73-74, 1991.

FIORINI, C.; LONGONI, A. Gamma-ray imaging detectors based on silicon drift
detectors arrays coupled to a single scintillator. Nucl. Instr. Meth., Vol. 497, Issue 1, 221-
225, 2003.

FITZGERALD, M.; WHITE, D. R.; YOUNG, J. Mammographic practice and dosimetry in
Britain. British Journal of Radiology, 54, 212-220, 1981.

GAMBACCINI, M.; MARZIANI, M.; RIMONDI, O. Radiation probe for indirect
evaluation of the high-voltage waveform of a Mo anode mammography unit. Med. Phys.,
16(1), 94-97, 19809.

GAMBACCINI, M.; MARZIANI, M.: RIMONDI, O. A fast non-invasive beam check for
mammography x-ray units. Phys. Med. Biol., 39, 1423-1435, 1994.

GODINHO, E. R.; KOCH, H. A. O perfil da mulher que se submete a mamografia em
Goiania — uma contribuicdo a “bases para um programa de deteccdo precoce do cancer
demama”, Radiologia Brasileira, 2002.

GUERRA, A. B. Estabelecimento e controle de qualidade de feixes padr 6es de radiacdo-
X para calibracdo de instrumentumentos, nivel mamografia. Tese de doutorado em
Tecnologias Nucleares, IPEN, 2001.

GRUSSEL, E.; RIKNER, G. Linearity with dose rate of low resistivity p-type silicon
semiconductor detectors. Phys. in Med. and Biol., 38 (6), 785, 1993.

HAMMERSTEIN, G. R.; MILLER, D. W.; WHITE, D. R; MASTERSON, M. E,;
WOODARD, H. Q.; LAUGHLIN, J. S. Absorbed radiation dose in mammography.
Radiology, 130, 485-491, 1979.



102

HERDADE, S. B.; COSTA, P. R;; TERINI, R. A.; KUNZEL, R. X-ray gectrometry in
mammography with a silicon PIN photodiode with application to the measurement of
tube voltage. Medica Physics, Val. 31, n. 11, 2996-3003, 2004.

INTERNATIONAL ATOMIC ENERGY AGENGY (IAEA). Acuerdo Regional de
Cooperacion para la Promocion de la Ciencia 'y la Tecnologia Nucleares en America Latinay
el Caribe (ARCAL). Protocolo de garantia de calidad en mamografia. Aspectos fisicos.
Havana (Cuba), 1999.

INTERNATIONAL COMMISSION ON RADIATION UNITS AND MEASUREMENTS
(ICRU). Tissue substitutes in radiation dosimetry and measurement. ICRU report 44.
Bethesda, MD, 1989.

INTERNATIONAL COMMISSION ON RADIOLOGICAL PROTECTION (ICRP),
Statement from the 1987, Como meeting of the ICRP, |CRP Publication 52, Annals | CRP
17(4), Oxford, Pergamon, 1987. In: ZOETELIEF et al., 1996.

INTERNATIONAL ELECTROTECHNICAL COMMISSION (IEC). Medical electrical
equipment: dosimeters with ionization chambers and/or semiconductor detectors as
used in X-ray diagnosisimaging. |EC 61674, 1997.

INTERNATIONAL ELECTROTECHNICAL COMMISSION (IEC). Medical electrical
equipment — dosimetric instruments used for nonrinvasive measurement of X-ray tube
voltage in diagnostic radiology. IEC 61676, 2002.

JACOBSON, A. F.; CAMERON, JR.; SIEDBAND, M.P.; WAGNER, J. Test cassette for
measuring peak tube potential of diagnostic x-ray machines. Med Phys, 3. 19-25, 1976.
In: RANALLO, 1993.

JOHNS, P. C.; YAFFE, M. J. X-ray characteristics of normal and neoplasic breast tissues.
Physics in Medicine and Biology, 32, 675-695, 1987.

JOHNS, H. E.; CUNNINGHAM, J. R. The Physics of Radiology. Springfild, Illinois, USA,
deed., 1983.

JORNET, N.; RIBAS, M.; EUDALDO, T. In vivo dosimetry: Intercomparison between p-
type based and n-type based diodes for the 16-25 MV energy range. Med. Phys,, 27 (6),
1287, 2000.

KAHILAINEN, J. Thedirect ion storage dosemeter. Radiation Protection Dosimetry, V. 66,
No 1-4, 459-462, 1996.

KARLSSON, M.; NYGREN, K.; WICKMAN, G.; HETTINGER, G. Absorbed dose in
mammary radiography. Acta Radiologic Therapy Physics and Biology, 15, 252-258, 1976.

KHOURY, H.; MELO, F.; LIRA, C. Utilizacdo de fotodiodos como detector es de radiacéo
ionizante. Proc. Symp. Il Congresso de Fisicos em Medicina, SP, 82-85, 1987.



103

KHOURY, H. J Uso de fotodiodos comerciais para espectrometria e dosmetria das
radiacdes ionizantes. Tese apresentada em Concurso Publico ao cargo de Professor Titular
da UFPE, 1999.

KNOLL, G. F. Radiation Detection and Measurement. 22 ed., New York, Chichester: J.
Willey, 1989.

KRAMER, H. M.; SELBACH, H. J,; ILES, W. E. The practical peak voltage of diagnostic
X-ray generators. The British Journal of Radiology, 1998.

KUNZEL, R.; HERDADE, S. B.; TERINI, R. A. Adaptac&o de um sistema de raios-X com
anodo de tungsténio e potencial constante para a faixa de mamografia. Congresso
Brasileiro de Fisica Médica, Porto Alegre, 2003.

LAW J., Faulkner, K., Smith, S. Variation of image quality with X-ray tube potential in
mammogr aphy. Br JRadiol, 62: 192, 1989.

LAW, J. The measurement and routine checking of mammography x-ray tube kV.
Phys Med Bial., 36(8): 1133-9, 1991.

LAW, J; DANCE, D.R.; FAULKNER, K.; FITZGERALD, M. C.; RAMSDALE, M. L.
ROBINSON, A.. The commissioning and routine testing of mammographic X-ray
systems. Institute Of Physical Sciences In Medicine (IPSM) Report 59, 2% ed., New York,
1994,

LONCOL, T.; GREFFE, J. L.; VYNCKIER, S.; SCALLIET, P. Entrance and exit dose
measur ements with semiconductors and thermoluminescent dosemeters. a compar asion
of methods and in vivo results. Radiother Oncol, 41(2): 179-87, 1996.

LUTZ, G. Silicon Radiation Detectors, Nucl. Instr. Meth., A367, 21-31, 1995.

MELO, F.A. Desenvolvimento de um dosimetro para radiacdo gama utilizando
fotodiodo, Dissertacdo de Mestrado, Universidade Federal de Pernambuco, 1988.

MELO, F.A. Desenvolvimento de um Sistema Dosimétrico para Controle de Qualidade
de Equipamentos de Raios-X Odontologicos. Tese de doutorado, Universidade Federa de
Pernambuco, 2002.

MENEZES, C. J. M. Desenvolvimento de um dosimetro multicanal para radioterapia.
Dissertacdo de Mestrado, Universidade Federal de Pernambuco, 2000.

MGP instruments Publisher, Technica note - 3/2000. Disponivel em:
<http://www.mgpi.com, acessado em 27/05/2003.

MINISTERIO DA SAUDE (MS). Portaria n° 453, Diretrizes de Protecio Radioldgica em
Radiodiagnéstico M édico e Odontol6gico. Diério oficia da unido, n. 103, 1998.

MINISTERIO DA SAUDE (MS). Secretaria Nacional de Assisténcia a Salde. Instituto
Nacional do Céncer (INCA). Falando sobre mamogr afia, 2002.



104

MINISTERIO DA SAUDE (MS). Secretaria de Atencdo a Salde. Instituto Nacional do
Cancer (INCA). Estimativa 2005: Incidéncia de Céancer no Brasil, Rio de Janeiro, 2004.

MINISTERIO DA SAUDE (MS). Agéncia Naciona De Vigilancia Sanitaria (ANVISA).
Anexo da Resolugdo n. 64 de 04 de abril de 2003. Disponivel em:
<http://lwww.anvisa.gov.br/legis/resol/2003/re/64_03re_3.pdf>, acessado em 29/05/2003.

NAPOLITANO, M. E.; TRUEBLOOD, J. H.; HERTEL, N. E.; DAVID, G. Mammographic
x-ray unit kilovoltage test tool based on k-edge absor ption effect. Med. Phys. 29 (9), 2002.

PARKIN, D. M; BRAY, F. |.; DEVESA, S. S,, (ed.). Cancer burden in the year 2000. The
global picture. European Journa of Cancer, v.37, p. $4-S66, 2001.

PARKIN, D. M. Global cancer statisticsin the year 2000. Lancet Oncol, 2:533-43, 2001.

RAJ, D. V. Radiation dosimetry using juntion field-effect transistor detectors. Phys. Med.
Biol., 38, 1165-72, 1993.

RAMANI, R; RUSSEL, S.; O'BRIEN, P. Clinical dosimetry usng MOSFETs. Int. J.
Radiat. Oncology Biol. Phys., 37, 959-964, 1997.

RANALLO, F. N. The noninvasive measurement of xray tube potential. PhD Thesis,
Wisconsin, 1993.

RIKNER, G. Proceedings of the seminar of the French Medical Physics Society, La Foux
d Allos, 16-17, Centre A. Lacassagne Editor, p.26, 1994.

SANKARAN, A.; PAL, N. C.; PATKI, V. S. Microprocessor-based diagnostic x-ray beam
guality assurance dosimeter using a photovoltaic detector/amplifier device. Appl. Radiat.
Isot., Vol 42, N. 1, 31-39, 1991.

SANTOS, V. T. Segmentacdo de imagens mamogr &ficas para deteccdo de nddulos em
mamas densas. Dissertacdo de mestrado, Escola de Engenharia de S&o Carlos, Universidade
de S&o Paulo, 2002.

SAW, C. B.; SHI J;; HUSSEY, D. H. Energy Dependence of a new solid state diode for
low energy photon beam dosmetry. Medical Dosimetry, 23(2), p.95, 1998.

SIEMENS, Silicon photodetectors, Technical note. Disponivel em:
<http://www.siemens.com>, acessado em 18/08/2003.

SILVA, M. C. Caracterizagdo e otimizacdo de um detector pelos raios-X a base de
semicondutor es. Dissertacdo de mestrado, Programa de Pos-Graduacdo COPPE-UFRJ, 1992.

SILVA, I. J. O. Espectrometria de raios-X e gama de baixa energia utilizando fotodiodos
desilicio. Dissertagdo de mestrado, Universidade Federa de Pernambuco, 2000.

SHUNG, K.; SMITH. M.; TSUI B. Principles of Medical Imaging, Academic Press,
London, 1992.



105

STANTON, L.; LIGHTFOQOT, M. A.; MANN, S. A penetrameter for field kV calibration
of diagnostic x-rays machines. Radiology, 87: 87-98, 1966. In: RANALLO, 1993.

TRIMED. Disponivel em: <http://www.trimed.com.br/produtos.mamografos/>, acessado em
23/04/2004.

UDAYKUMAR, K.; KERUR, B. R.; HANGODIMATH, S. M., LAGARE, M. T,
SRIVASTAVA, S. K.; NAGESHWAR, S. V. S;; MANDAL, A.; AVASTHI, D. K. The
effect of temperature on the behavior of semiconductor silicon surface barrier detectors.
Radiation M easurements, 36, 625-628, 2003.

WOODARD, H. Q.; WHITE, D. R. The composition of body tissue. British Journa of
Radiology, 59, 1209-1219, 1986.

YOUNG, K.C.; RAMSDALE, M.L.; RUST, A.; COOKE, J. Effect of automatic kV
selection on dose and contrast for a mammographic X-ray system. British Journal of
Radiology, v. 70, p. 1936-1042, 1997.

ZOETELIEF, J, FITZGERALD, M.; LEITZ, W.; SABEL, M. European Protocol on
Dosimetry in Mammaogr aphy. Luxembourg, 1996.



ANEXO 1-SOFTWARE MAMO-KVDT-01

inicio

definicdo dos
enderecos das
varidveis

inicializacdo do
display

programagéo dos
timerse
interrupcdes

@—

programagéo da
base de contagem
detempo de 1 ms

descarga dos
capacitores de S&H

display:
primeira-tela

@—.

display:
telade espera

ligatemporizador

terminou
tempo de 1

ms? (flag=1)

inicio da
integragéo
das leituras
BeX

v

desliga
temporizador

zeraflag

recarga da base de
contagem de tempo
de1ms

incrementa
UND
S
UND =0
DZN =9 incrementa
? DZN
S
UND =0
CNT =9 N1 incrementa
? CNT
S
CNT =0
incrementa
MLH

OVERLOAD
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armazenamento

dosvalores do
tempo de
irradiagdo: UND,
DZN, CNT e
MLH

fim da
integracéo
das leituras

BeX

selecdo da
entrada anal 6gica

IN1 (Sq

pulsosALE e
START parao
ADC

tempo p/
conversao

inicio do pulso
de output enable

tomao sinal do
barramento pela
porta P2

S

armazenamento
dovalor da

leitura X

fim do pulso de
output enable

selecdo da
entrada anal 6gica
IN2 (&)

armazenamento
dovalor da
leitura B

fim do pulso de
output enable

toma o valor da
leitura B
armazenado e
converte em cod.
ASCII p/ mostrar
no display

toma o valor da
leitura X
armazenado e
converte em cod.
ASCII p/ mostrar
no display




display:
THEEND'!
B2=B/B1=ini !

botdo B1
acionado?

N botdo B2
acionado?

S

display:
B :*’**

B2=X/B1=ini!

botdo B1
acionado?

botdo B2
acionado?

S

display:
X = *1**

B2=T/B1=ini !

botdo B1
acionado?

botdo B2
acionado?

S

display:

T = *x*x

B1=B/B1=ini !

botdo B1
acionado?

botdo B2
acionado?

fim
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GLOSSARIO

ALE - significa: Address Latch Enable. Possibilita a multiplexagem de uma das portas do
microcontrolador para que a mesma funcione como parte de via de enderecos (8
bits menos significativos) e como via de dados (8 bits).

Array — conjunto de ®nsores (geramente semicondutrores) que detectam a presenca da
radiacdo ionizante.

ASCII — significa: American Standard Coded for Information Interchange. E uma tabela de
codigos de 7 bits formando 128 simbolos ou operacdes de controle. Funciona como
um sistema padrdo de textos para escrita em displays de cristal liquido (LCD).

Bremsstrahlung — radiagdo que surge pelo freamento de elétrons acelerados quando
interagem com o campo magnético dos nucleos dos aomos.

Flag — € o ultimo flip-flop de um contador que sinaliza quando a contagem chegou ao valor
maximo.

Flash — tipo de memaria que permanente do microcontrolador programada el etricamente (que
ndo apaga quando o ele é desligado) e serve para armazenar 0 programa executavel.
E uma evolucio da memdria EEPROM, sendo que tem um tempo de laténcia muito
menor (ou sgja, € mais rgpido na gravagao) e possui maior densidade.

Flip-flop — € uma célula | 6gica capaz de manter um estado (+Vcc ou terra) apds mudancgas na
entrada. E uma célula de memaria. O flip-flop RS possui duas entradas (R e S) e
duas saidas (Q e seu complemento Q ). Se o flip-flop € setado, implicaqueQ=1¢€
seu complemento Q = 0.

In-system — é um tipo de programacdo de um dispositivo microprocessado que pode ser
realizada com este dispositivo instalado no seu circuito definitivo

Offset — ou tensio de desvio. E a diferenca de potencial gerada por desequilibrios dos
circuitos internos de um amplificador operacional.

Phantoms — em portugués significa fantomas ou simuladores: sdo elementos simuladores do
corpo humano (ou parte dele) para arealizacéo de testes com radiagfes ionizantes.

PMMA — polimetilmetacrilato: material plastico de relativa baixa atenuacdo da radiagéo
ionizante, que compde a placa de compressdo de um equipamento mamogréfico.

Sample-and-Hold (S&H) - circuito destinado a redizar uma amostragem de uma
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determinada grandeza, retendo 0 seu valor para posterior processamento.

Slew-rate — também conhecida como taxa de variagio. E a rapidez com que os circuitos dos
amplificadores operacionais podem responder a sinais elétricos de grande
amplitude.

Timer — € um periférico interno ao microcontrolador. Constitui-se em um grupo de flip-flops
gue sdo acionados diretamente pelo clock do proprio microcontrolador.

Watchdog — € uma funcéo temporal do microcontrolador que detecta um eventua erro no

processamento, reiniciando o circuito.



