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RESUMO
Determinacao da Concentracao de Contraste de [odo em Mamografia Digital de Dupla
Energia
Fabio Vinicius Dumaszak

Dezembro/2017

Orientador: Diego Merigue da Cunha

,

A deteccao de massas suspeitas em exames mamograficos é comprometida pela su-
perposi¢ao de tecido mamadrio na imagem. A técnica de mamografia de dupla energia
utiliza duas exposicoes com energias diferentes obtendo assim duas imagens mamogra-
ficas, onde a subtracao dessas duas imagens cancelaria parte do tecido sobraposto na
imagem melhorando a vizualizagao. O desenvolvimento de carcinomas induz angiogénese,
ou seja, um aumento na vascularizagao na regiao da lesdo. Logo, com a adicao de uma
solucao de contraste de iodo intravenosa esta se acumularia na regiao do carcinoma ge-

rando um objeto de contraste que pode ser destacado pelo uso da técnica de dupla energia.

Neste trabalho, calculamos os sinais obtidos no detector (.S;. Sp)referente as duas ex-
posicoes podemos obter uma funcao inversa que calcula a espessura massica de iodo em
funcao do sinal obtido, fornecendo assim dados quantitativos a respeito da concentracao
de iodo. Comparando valores obtidos por dados de calibracao para a espessura massica de
iodo e os valores obtidos através da funcao inversa verificamos que estes sao iguais, mos-
trando que a funcao se adequa ao modelo proposto para mamografia digital contrastada
de dupla energia. Porém a funcao inversa é sensivel a variacoes nos dados de calibracao,
sendo suscetivel a erro. Ainda assim, o modelo proposto se mostra como uma potencial

melhoria na deteccao precoce de cancer de mama.
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ABSTRACT
Determinacao da Concentracao de Contraste de lodo em Mamografia Digital de Dupla
Energia
Fabio Vinicius Dumaszak

Dezembro /2017

Advisor: Diego Merigue da Cunha

The detection of suspicious masses in mammographic exams are compromised by bre-
ast tissue overlapping on the image. The dual energy digital mammography technic uses
two exposures with different energies obtaining two mammographic imagens, where their
subtraction would cancel part of the overlapping tissue enhancing its visualization. The
developing of carcinomas induces angiogenesis, an increase on the vascularization in the
region of the lesion. Therefore, with the addition of an intravenous Iodine solution it
would accumulate at the carcinoma region generating a contrasted object that would be

highlighted by the dual energy technique.

In this work we calculated the signals obtained by the detector ( from the two exposures
we can fit an inverse function that calculate the mass thickness of Iodine as a function of
the signal, providing quantitative data regarded to the Iodine concentration. Comparing
the values obtained by calibration data for the mass thickness of Iodine and those obtained
from the inverse function we verify that they are equal, showing that the function fits the
proposed model for contrasted dual energy digital mammography. However the inverse
function is sensitive to variations in the calibration data, being susceptible to error.Still,

the proposed model shows a potential improvement in the early detection of breast cancer.
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Capitulo 1

Introducao

O cancer de mama é o cancer de maior incidéncia na populacao feminina, segundo da-
dos do INCA( Instituto Nacional do Cancer), em 2016 este foi o responsavel por 28,1% dos
casos de cancér em mulheres [1].A principal maneira de detecgao e diagnostico é o exame
mamografico, que consiste em um tipo especifico de radiografia realizada por um aparelho
de raios X especifico para essa funcao, denominado mamografo. Para a realizacdo do
exame, a mama é comprimida atingindo uma espessura uniforme e sao empregados raios
X de baixa energia [2]. A detecgdo é feita através da vizualizagdo de microcalcificagées ou
massas de tecido anormais. A deteccao precoce da doenca é um fator fundamental para
sucesso no tratamento e isso implica em menores lesdes a serem detectadas, desafiando

assim, a capacidade de resolucao e contraste do exame.

A angiogénese trata-se da proliferacdo de vasos sanguineos a partir de vasos existentes
aumentando a densidade vascular, tem uma grande importancia clinica sendo um prog-
nostico independente indicador de carcinoma [3]. A alta densidade de microvasos intra-
tumorais estd diretamente relacionado com a incidéncia de tumores. Pensando nisso, um
método para melhorar a deteccao da formacao de regides supervascularizadas é a utiliza-
¢ao de contraste intravenoso. Nessa regiao, a absorcao da substéncia ¢ maior, aumentando
o contraste na imagem [4]. Mesmo com a utilizacio do contraste, a vizualizacdo de estru-
turas na mamografia é comprometida pela sobreposicao de tecido mamério na imagem,

podendo esconder possiveis formacoes que indiquem alguma anormalia.



1.1. OBJETIVOS 2

Existem duas técnicas de mamografia contrastada que podem ser uma possivel alter-
nativa para esse problema: a mamografia com subtragao temporal e a mamografia de
dupla energia. Em ambos os casos duas imagens sao obtidas. Na subtracao temporal as
duas imagens sao obtidas usando a mesma tensao no tubo de raios X, a primeira imagem
é obtida antes da injecao do contraste e a segunda imagem ap6s o contraste ter sido absor-
vido. J& na mamografia de dupla energia as duas imagens sao obtidas apds a injecao do
meio de contraste e em um curto espaco de tempo entre elas e usando tensoes diferentes

no tubo de raios X.

A subtracao das duas imagens obtidas em alguma das técnicas descritas cancelaria
parte do tecido de fundo, diminuindo a sobreposicao e destacando a regiao supervas-
cularizada através da atenuacdo diferenciada do contraste de iodo [5]. Além disso, na
realizagao de duas exposicoes e utilizando detector digital obtemos dois valores de sinal
diferentes na mamografia digital, um para cada exposicao. Esses valores podem ser usados
nao somente para a formagao de imagem, mas também para avaliagao de propriedades
quantitativas da mama, como a dinamica de absorcao do contraste pela mama. Através
da simulacao numérica de valores de sinais gerados pelas duas exposi¢oes para diversos
valores de espessura méssica de iodo, podemos gerar dados de calibracdao usados para
obter os coeficientes de uma funcdo pré-determinada. Neste trabalho. queremos obter e
analisar resultados do calculo da espessura massica do meio de contraste formado pelo
iodo que seria absorvido em um carcinoma na mama através de uma funcao dependente

do sinal gerado pelas duas exposigoes.

1.1 Objetivos

Esse trabalho tem como objetivo estudar o processo de formacao da imagem em ma-
mografia digital de dupla energia e com a utilizacdo de um contraste de iodo. Levando em
conta diferentes parametros relacionados a essa técnica, deseja-se calcular o sinal obtido
no detector, através de simulagao computacional, e determinar uma funcao que permite
calcular a concentracao de contraste de iodo na imagem em funcido dos sinais obtidos no

receptor digital.



Capitulo 2

Fundamentos Tedricos

2.1 Formacgao da Imagem Mamografica

Na mamografia as imagens sao realizadas por um mamografo, que é um aparelho se-
melhante ao de raios X convencional, porém com caracteristicas e uso dedicados a exames
mamograficos. O cadtodo do mamoégrafo possui filamento curto e capa focalizadora para
produzir pontos focais que variam entre de 0,1mm a 0,3 mm procurando diminuir o bor-
ramento e melhorar a resolucao espacial. Mamografos operam em baixa tensao no tubo, o
que, juntamente com o uso de filamento curto, requer configuragoes especificas de gerador

para controlar a corrente no filamento e no tubo [2].

A mama é composta por tecido adiposo e glandular, sendo que a diferenca na atenuacao
entre os tecidos normais e carcinomas é muito pequena. O melhor contraste é obtido
utilizando baixas energias de raios X e vai sendo reduzido a medida que a energia aumenta
devido a menor diferenciacdo na atenuacgao entre os tecidos, como mostrado na Figura

2.1.

Os materiais mais comuns na composicao do anodo sao o Molibidénio, Rédio e o
Tungsténio. O mamégrafo conta com um suporte para a mama onde esta é posicionada
para a realizacdo do exame. A bandeja de compressao é uma bandeja lisa e plana com-

posta de policarbonato e tem como funcao exercer uma pressio sobre a mama a fim de
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Figura 2.1: Atenuacdo dos tecidos da mama [2].

homogenizar sua expessura e melhorar a vizualizacao das estruturas.

Uma caracteristica particular no design do mamografo é a inclinagao do tubo de raios
X. Isso gera uma geometria de meio feixe, onde uma das extremidades do feixe é perpendi-
cular ao plano do detector, fazendo com que o feixe fique direcionado de maneira paralela
a parede toraxica retirando o efeito de divergéncia de feixe nesta direcdo e poupando a
exposicao da parede toraxica e de tecidos adjacentes. A inclinacao do tubo depende do
formato do anodo, podendo variar de 6° a 24, A Figura 2.2 representa um esquema
do mamobgrafo com a disposigdo de seus componentes junto com uma representacao da

inclinacao do tubo e da geometria do feixe.

A saida do tubo do mamégrafo e composta por uma janela de Berilio, esse material
de namero atomico baixo (Z=4) tem um papel importante na atenuacdo de fétons de
baixa energia gerados por radiacao de freiamento. Fétons de energias muito baixas nao
contribuem na formacdo da imagem pois sao atenuados no tecido e nao atingem o de-
tector, contribuindo somente para o aumento da dose [6]. Filtragdo adicional também é

utilizada e tem um papel importante na diminuicao da dose absorvida pelo paciente e na
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modelagem do espectro de energia com a intencao de selecionar energias de f6tons que
gerem melhor contraste na imagem. Como a mama é composta por material de nimero
atomico baixo, fétons de energias muito altas sao pouco atenuados na mama, fazendo com
que o feixe chegue ao detector sem carregar muita informacao e reduzindo o contraste da

Imagem.

O filtro é escolhido de acordo com o material do anodo. Como foétons de alta energia
tem maior penetragao através do filtro, a seletividade é feita utilizando materiais com
energia de ligacdo da camada K préximo ao valor das energias de fétons a serem retirados
do feixe. Devido ao aumento brusco no coeficiente de atenuacao linear atribuido ao efeito
fotoelétrico, a curva do espectro de energias mostra uma queda acentuada a partir de
energias acima da energia de ligacdao. Por exemplo, uma filtracdo tipica utilizada para
um anodo de Rh é composta de um filme fino de 0.025 mm de Rh que possui energia
de ligacao da camada K em 22.7 KeV, a maior parte dos fé6tons acima dessa energia
sao retirados do feixe como ilustrado na figura 2.3, juntamente com outros exemplos de
combinacoes de anodo e filtro. J& o anodo de tungsténio produz uma alta quantidade de
fotons indesejados de baixa energia, 8 KeV e 12 KeV, devido & emissao de radi.acao ca-
racteristica pelas camadas L. Uma variedade de filtros podem ser utilizados com o anodo

de W como Rh, Mo, Ag, Al e Cu.

A interacao do feixe de raios X com a mama produz radiacao espalhada, principalmente
através do espalhamento incoerente (Compton), que sdo gerados em diregoes aleatorias
e nao carregam nenhuma informagao para a imagem. Esse tipo de radiacao secundaria
ocasiona um efeito de borramento na imagem. Em mamografia digital esse efeito pode
ser removido através do ajuste de contraste no processamento da imagem. Entretanto,
a deteccdo de radiacdo espalhada adiciona flutuagao estatistica sem carregar informacao,
diminuindo a razao sinal ruido (SNR), diminuindo a qualidade da imagem. Esse efeito é
reduzido utilizando uma grade anti-espalhamento antes do detector. A grade é composta
por finas paredes de chumbo espacadas e alinhadas na direcao do feixe priméario. Fotons
espalhados incidentes em diregoes obliquas 4 grade serdo atenuados pelas paredes de

chumbo reduzindo entre 80-90% da radiagdo espalhada incidente no detector [7].
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Figura 2.3: Esquerda: Espectro gerado por uma tensao de pico de 30KVp com anodo de
Rh e filtro de Rh de 0,025mm. Direita: Espectro gerado por uma tensao de 30 KVp com
anodo de W e filtros de 0,05mm de Rh, 0,05mm de Ag e 0,7mm de Al [2].
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Figura 2.4: Eficiéncia quantica de interacao de materiais de 0,1lmm de espessura usados

em mamografia [9)].

O detector digital & uma peca chave na formacao da imagem mamografica. Este é
responsavel pela producdo de um sinal elétrico quantitativo que representa a configuracao
espacial das energias transmitidas através da mama pelos raios X. Os fotons de raio X
que atravessam a mama interagem com uma camada de material cintilador, absorvendo
essa energia e reemitindo-a na forma de luz. Associado com o cintilador estd o detector
digital, que consiste em uma matrix de transistors de filme fino (TFT) que capta os
fotons luminosos convertendo-os em sinal elétrico [8]. Ha dois fatores importantes a serem
considerados quanto ao detector digital, a eficiéncia quantica A(E) e o ganho Q(FE).
A eficiéncia quéntica representa a fracdo de fotons que sao absorvidos pelo cintilador
gerando algum sinal. A eficiéncia do cintilador depende da espessura (z) e do coeficiente
de atenuacdo do material p(E) que varia com a energia dos fotons, através da equagao
2.1:

AE)y=1—e™ (2.1)

A Figura 2.4 representa a eficiéncia dos detectores mais utilizados. Percebe-se que a
eficiéncia cai de acordo com o aumento da energia, mas sobe abruptamente quando atinge

o limiar de absorcdo fotoelétrico de algum elemento que compde o material.

A funcao de ganho ou resposta do detector Q(F) representa a quantidade de fotons
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luminosos emitidos de acordo com a energia absorvida pelo cintilador. A funcao ganho

impacta diretamente na amplitude do sinal elétrico gerado [10].

2.2 Mamografia Contrastada

A adicao de substancias contrastantes de maneira intravenosa é uma técnica que pode
ser utilizada para melhorar a vizualizacdo de tumores [11]. Isso se da devido & angio-
génese provocada pelo desenvolvimento de carcinomas. Logo, a densidade de vasos esta
relacionada com a quantidade de absorcao do contraste intravenoso, causando o destaque
dessas estruturas na imagem. A exposicao deve ocorrer sincronizada com a absor¢ao do
contraste, que pode se apresentar de maneiras diferentes. Segundo o estudo publicado
por Dromain et al [12], a dinamica de absor¢do do contraste pelo tumor em funcdo do
tempo segue quatro padroes apresentados na figura 2.5. O tipo 1 se da por uma rapida
absocao seguida por um esvaziamento, no tipo 2 ocorre uma rapida absor¢ao seguida por
um platd, o tipo 3 mostra um aumento crescente com o tempo e por fim o tipo 4 apresenta
um contraste negativo. Apesar dos diferentes comportamentos na absor¢cao do contraste,

estes nao apresentam uma correlacao com o tipo de lesao presente.

Type 2
Type 3

Type 1

-
Time

Contrast Medium Uptake

Type 4

Figura 2.5: Absor¢ao de contraste na regiao de interesse para diferentes tipos de carcinoma

112].

O Todo & o elemento usado como contraste devido a baixa toxicidade e por sua efi-

ciéncia na atenuagao de raios X nas baixas energias utilizadas em mamografia. Outra
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caracteristica do iodo é o efeito de borda K, onde o coeficiente de atenuacao linear au-
menta consideravelmente para energias de fé6tons de raios X acima da energia de ligacao
do elétron na camada K devido a possibilidade de ocorréncia do efeito fotoelétrico. Esse
efeito ocorre a energias a partir de 33,17KeV. Portanto, para imagens em mamografia
contrastada a tensao no tubo de raios X é ajustada de maneira a otimizar a atenuacao
pelo contraste. A figura 2.6 representa o valor do coeficiente de atenuacao méssico do

Iodo e da mama em funcdo da energia:

lodo

3 | Marna 50/50
107 :

¥ \(\

Coeficiente de Atenuacdo Massico (cmg)
g,
;//
/
/
1

10 1 L 1 1 1 L 1 1 L
0 10 20 30 40 a0 60 70 a0 90 100

Energia (Ke¥)

Figura 2.6: Curva de atenuagao do Iodo e da mama 50% glandular e 50% adiposa [13].

2.2.1 Subtracao Temporal

Uma alternativa para o problema da sobreposicao de tecido na imagem ¢ a técnica de
mamografia de subtragao temporal. Nessa técnica sao realizadas duas imagens utilizando
a mesma tensdo de pico no tubo de raios X. A primeira imagem é obtida da mesma
forma de uma mamografia convencional, logo em seguida o agente contrastante é injetado
na paciente que permanece posicionada no mamografo durante o tempo de absorcao do
contraste. Apds o tempo cronometrado para a absor¢ao, uma segunda imagem é realizada.
Fazendo a subtragao das duas imagens, o tecido mamario de fundo se cancela destacando
as regides de acimulo de contraste. Essa técnica tem se mostrado eficiente na melhora
da deteccdo de tumores [14], entretanto, a dificuldade operacional é um importante fator

na utilizagao dessa técnica. O tempo gasto por exame é muito maior devido a espera
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para a absorcdo do contraste, diminuindo o rendimento di4drio do nimero de exames que
podem ser realizados no aparelho. A compressao exercida sobre a mama é menor para
permitir a circulacao do contraste, aumentando assim a espessura de realizacao do exame,
o que diminui a qualidade da imagem. A compressao da mama por um periodo mais
longo ocassiona maior desconforto & paciente e a imagem fica sujeita a artefatos devido a
movimentacao. Apesar de apresentar uma melhora significativa nos exames, esses fatores

dificultam a implementacao da técnica de mamografia de subtracao temporal.

2.2.2 Dupla Energia

A mamografia de dupla energia consiste na obtencao de duas imagens, onde cada ex-
posicao é realizada utilizando tensoes diferentes no tubo, denominadas de alta e baixa
energias. Esta técnica requer uma configuracdo especifica do tubo de raios X para que
duas imagens com energias diferentes sejam realizadas em um curto periodo de tempo.
Diferente da técnica de subtracao temporal, na dupla energia as duas exposicoes ocorrem
apo6s a injecao do contraste. Os valores de exposicao e de energia para cada imagens sao

escolhidos de forma a otimizar a vizualizacao do material de interesse, neste caso, o iodo.

O iodo possui energia de ligacdo dos elétrons na camada K de 33,17 KeV. Somente
fotons de raios X com energias acima desse valor poderao ionizar estes elétrons, causando
um aumento brusco na secao de choque, devido a possibilidade de ocorréncia do efeito
fotoelétrico. Portanto, os valores de tensao de pico escolhidos para as imagens de alta
e baixa energia sao de maneira a explorar essa propriedade. O espectro utilizado para
imagens de baixa energia é tal que maior parte dos foétons esteja abaixo da energia de
ionizacao da camada K do iodo para a exposicdo de baixa energia, e acima deste valor
para de alta energia. Maximizando a atenuacao do contraste entre as duas imagens, de

alta e baixa energia [10].

A técnica de dupla energia emprega tensoes maiores no tubo de raios X, comparados
com a mamografia convencional, fazendo uso de combinagoes de anodo e filtro diferen-

tes. O anodo de tungsténio suporta tensoes mais altas no tubo de raios X e os raios
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X caracteristicos de baixa energia sao facilmente filtrados e ndo vem a contribuir com a
dose. A filtracao de cobre tem se mostrado eficiénte na modelagem do feixes de raios X
em maiores energia e tem uma vantegem significativa na reducao de dose comparado com
outros filtros. Isso faz a combinagdao anodo filtro de W/Cu a mais adequada para essa
faixa de tensdes no tubo [6]. A Figura 2.7 representa um exemplo de espectros gerados
pela combinacao de anodo de tungsténio e filtro de cobre que seriam utilizados na técnica

de dupla energia.
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Figura 2.7: Espectros de 28 KVp e 46 KVp Filtrados.



Capitulo 3

Metodologia

3.1 Modelagem da Mama

A mama simulada nesse trabalho é composta por uma mistura homogénea de dois
tipos de tecido, tecido adiposo e glandular. Sendo que a porcentagem de tecido glan-
dular presente é suficiente para descrever sua composicao, denominado glandularidade.
O tecido mamario é composto por hidrogénio, carbono, nitrogénio, oxigénio e fésforo.

Onde a proporcao de cada elemento depende da glandularidade segundo o proposto por

Hammerstein et al [15], mostrado na Tabela 3.1 .

Tabela 3.1: Composicao da mama de acordo com a glandularidade [15].

TABLE Al
Weight Fractions of Elements and Total Tissue Density as a Function of Glandular
Weight Fraction
Glandular
Weight
Fraction Total Tissue
(%0) Density Hydrogen Carbon Nitrogen Oxygen Priosphorus
0 0.9301 0112 0.619 0.017 0.231 0.007
10 0.9399 0.111 D.576 0.019 0.294 0.00%
20 0.9501 0.110 0.532 0.020 0.336 0.002
10 0.9605 0.109 0.488 0.022 0.379 0.002
40 0.9711 0.108 0.445 0.023 0.427 0.003
50 0.9819 0.107 0.401 0.025 0.464 0.003
60 0.9230 0.106 0.358 0.026 0.507 0.003
70 1.0044 0.105 0.315 0.028 0.549 0.004
80 1.0180 0.104 0.271 0.029 0.592 0.004
90 1.0278 0.103 0.227 0.030 0.634 0.005
100 1.0400 0.102 0.184 0.032 0.677 0.005
Skin 1.0900 0.098 0.178 0.050 0.667 0.007
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Podemos obter facilmente o coeficiente de atenuacao linear da mama considerando um
composto com varios elementos com proporc¢ao definida através do fator peso de glandular
fq e peso adiposo f, = 1 — f,;. Entretanto, em substancias onde a densidade varia com
a composicao, o calculo se torna um pouco mais complicado. Foi utilizado o modelo de
calculo proposto por Boone [16] para o célculo da densidade da mama. Para o tecido

contendo uma certa glandularidade f,;, definimos o volume glandular v, como:

7 _[7(1_-’0")&
d fo  Pa

+1]! (3.1)

Onde p, e p, sao as densidades de tecido 100% glandular e 100% adiposo respectiva-

mente (p, = 1,045 e p, = 0,935 [15]). Considerando por simplicidade o volume total

e

normalizado como sendo vy + v, = 1, temos que a densidade da mama ¢é dada por:

Pmama = UgPyq + VaPa (32)

Assim, obtemos o coeficiente de atenuacao da mama em funcao da glandularidade:

'i'ﬂ. M
Hmama = ’ fa + ;gfg]pmama (33)

)
|
Onde -‘;} e ‘;“ sao os roeficientes de atenuacdo massicos para os tecidos 100% adiposo

e 100% glandular, obtidos através da proporcdo dos componentes que constituem cada

tecido.

3.2 Modelo Geométrico

O modelo geométrico adotado consiste em um tubo de raios X com anodo de tungs-
ténio(W). O feixe é filtrado por uma janela de berilio (Be) de 0,5 mm na saida do tubo e
mais uma filtragio adicional de 0,3 mm de cobre (Cu). O feixe de raios X encontra em seu
caminho uma bandeja de compressao de espessura 3 mm, a mama comprimida, um su-
porte para a mama de 1,5 mm, a grade anti-espalhamento e o detector como mostrado na
Figura 3.1. O suporte e a bandeja de compressao sao compostos de polimetilmetacrilato
(PMMA). A grade anti-espalhamento é colocada entre o suporte da mama e o detector

para diminuir a acao da radiacdo espalhada na imagem. A grade é do tipo linear e possui
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dimensoes de paredes de chumbo de 0,016 mm e largura, entrespaco de PMMA de largura

0,3 mm e altura da grade de 1,5 mm [7].

A mama foi modelada como uma composi¢ao homogénea de tecido glandular e adiposo
e um objeto contrastante de iodo, tendo espessura total da mama T. A densidade da mama
depende de sua glandularidade, ou seja, da porcentagem de tecido glandular e adiposo de
acordo com a Equacao 3.2.

Fonte de Raios X

Bandeja de
Compressdo
-
4
/ Suporte da Mama

.

tm ‘i
v ki __-_,/// Grade

=] .‘__]/ Anti-espalhamento

[ S Lh Detector ]
v

Figura 3.1: Modelo geométrico adotado. Adaptado de Lemacks et al [10].

Os espectros utilizados para as imagens de alta e baixa energias foram gerados atra-
vés de um aplicativo gerador de espectros denominado SpekCalc [17].Para este trabalho
utilizou-se os espectros gerados por uma tensao de 28 kVp para imagens de baixa energia
e 46 kVp para imagens de alta energia filtrados pela janela de Berilio e o filtro de Cobre,
possibilitando explorar a absorcao diferenciada da camada K do iodo em 33.17 keV. A

Figura 2.7 representa espectros normalizados de alta e baixa energia utilizados neste tra-

balho.



3.3. CALCULO DO SINAL 15

3.3 Calculo do Sinal

O sinal que seria obtido em um exame de mamografia digital é simulado calculando a
atenuacao do feixe de raios X através dos materiais no caminho do feixe e da resposta do

detector através da equagao:

S, = /d2Rj<1>j(E)e meme P51 A(BYQUE)AE (3.4)

Onde d é a dimensao do pixel do detector digital 7' [cm| é a espessura da mama, %,
l[g/cm?| & a espessura massica de iodo no tecido, j’: [cm?/g| é o coeficiente de atennagao
méssico do [0do, fimemae [cm™!| & 0 coeficiente de atenuagdo da mama, o indice j = I, A
sao referentes as imagens de alta (h) e baixa () energias, ®;(E) [fotons/(cm? keV.C/Kg)]
é a distribuicao de fluéncia por energia e por exposicao para as imagens de alta e baixa
energia, R; [C/Kg| sdo as exposi¢Oes nao atenuadas de alta e baixa energia no plano do
detector, A(F) é a fracdo de fotons que sao absorvidos pelo detector em funcgédo da energia

E [KeV] e Q(F) é a funcao resposta ou ganho do detector.

Neste trabalho consideramos um detector equipado com material cintilador de iodeto
de césio ativado com talio (CsI:TT), com espessura de 1,5 cm e densidade 4,51 g/cm®. O
cintilador tem a funcdo de absorver a radiacao incidente e converter a energia depositada
em luz. A luz é captada pelas células de fotodiodos que compoéem o painel do detector,
esse material é capaz de absorver luz gerando um sinal elétrico proporcional intensidade,
obtendo assim o sinal na mamografia digital. A eficiéncia A(E) do CsI:'TI é obtida através
da Equacao 2.1 e depende da energia da radiacdo através do coeficiente de atenuacao e da
espessura do mateiral. Vemos através da Figura 3.2 que a eficiéncia cai com o aumento
da energia, mas aumenta abruptamente a medida que a radiacao possui energia suficiente

para ionizar a camada K dos elementos que compoem o material.

O ganho do detector (Q(E)) representa o quanto de luz é gerado pelo cintilador a
medida que a radiacdo é absorvida. Na faixa de energias empregadas nesse trabalho,
podemos considerar uma resposta proporcional a quantidade de energia depositada, de

maneira que 1250 fotons de luz sdo gerados a cada 25 KeV de energia absorvidos [10].



3.3. CALCULO DO SINAL 16

Eficiéncia

10 15 20 25 30 35 40 45 a0

Figura 3.2: Eficiéncia do cintilador de Cs[: TT.

Analogo & densidade 6tica, a densidade de raios X D, é dada pela funcao logaritmica:

S
D; = t’-”(s—,) (3.5)

a
J

Onde 57 é um sinal de referéncia, que é obtido pela equagao 3.4, considerando a mama
como sendo um tecido 100% adiposo, o indice j = [, h referem-se as exposigoes de alta (h)
e baixa (/) energias. A fungao logaritmica D; representa a atenuagao média do feixe por
raio X incidente e também a resposta do detector. Logo, temos que o sinal D; estd em

fungao de 57 e S;. Note que devido a razao :—3 temos que [J; nao depende do tamanho
do pixel do detector d e da quantidade de exposicao R;, desde que as exposicdes sejam

iguais tanto para o sinal de referéncia Sf quanto para o da mama 5.

3.3.1 Caso Monoenergético

Considerando o caso de um feixe monoenergético o calculo dos sinais D; é simplificado
pois nao necessita do calculo da integral como no caso polienergético, possibilitando o
calculo analitico.

d’R;®;(E)e *TA(E)Q(E)
d2R;®;(E)e HmemeT+5itnl 4 BYQ(E)

D; = In( ) (3.6)

D; = In(e~*T) — In(™VimemaT+5;tn]) (3.7)
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D; = (ftmama — p1a)T + it (3.8)

i
Logo, obtemos a resposta do detector para o caso monoenergético como sendo uma reta em
fungdo da espessura massica (t,,), onde o coeficiente angular é o coeficiente de atenuagao
massico do Iodo e o coeficiente linear depende da porcentagem de tecido glandular da

mama através do coeficiente de atenuacao da mama L;ame.

3.4 Determinacao da Concentracao de Iodo

Obtendo a resposta do detector D(¢,,) em funcdo da espessura maéssica, podemos
calcular os coeficientes de uma funcao inversa para obter 7, em funcao das densidades
de raios X de alta e baixa energia D; e D) calculados através da equacao 3.5. O uso de
feixes polienergéticos em imagens diagnosticas e a dependéncia da energia na atenuacao
do feixe impedem uma solugao analitica. Tem sido proposto na literatura o uso de uma

fungao cubida que fornece resultados satisfatorios, tal que t,, pode ser escrito como [18]:
th=co+ 1D+ Dy, + (“nDlr"l + C.;D;’; + s DDy, + f’s'ij -+ C;'D;O; 139)

Onde ¢; sao os coeficientes do polindmio predeterminados por dados de calibracao da
funcdo. Logo, obtendo os valores de ¢;, temos uma funcao que permite calcular os valores

t, através dos sinais obtidos na mamografia digital.



Capitulo 4

Resultados

4.1 Analise do Sinal

Usando os espectros filtrados de 28 KVp e 46 KVp para as imagens de alta e baixa
energias respectivamente, foram calculados os sinais de referéncia S e o sinal S; atraveés
da Equacao 3.1, variando os parametros de glandularidade e espessura massica de Iodo.
Através da Equagao 3.2 obtemos a densidade de raios X D; para as imagens de alta e

baixa energia em funcdo de cada parametro.

A Figura 4.1, mostra os valores de D; e D; para mama de 4 cm e diferentes valores
de t,, para as imagens de alta e baixa energia, variando a glandularidade da mama de
0% a 100%. Pode-se observar que o emprego de feixes polienergéticos produzem uma
dependéncia linear da densidade de raios X com a glandularidade da mama. O fato de a
funcao sinal S; ser uma exponencial e D; ser uma funcao logaritmica contribui para esse
comportamento. O mesmo ocorre para a Figura 4.2, que mostra uma variacao linear da
densidade de raios X em funcao da espessura méssica de iodo. Mesmo nao sendo possivel
chegar a essa conclusao analiticamente, observa-se que esses resultados sao similares aos
esperados para o caso monoenergético, onde a densidade de raios X é uma funcao linear
de cada um dos paradmetros que descrevem a mama. O comportamento crescente das
retas se da pela Equacgao 3.2. Com o aumento de espessura massica de Iodo, o valor do

denominador diminui devido a exponenial negativa. De mesmo modo, ocorre o aumento
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do sinal com o aumento da glandularidade da mama, proporcionado pela maior atenuacao
do feixe pela mama composta em relacaio a mama 100% adiposa. Portanto, uma maior

diferenga do sinal S; em relagdo ao sinal de referéncia S7.
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1 mgfcm?®
3 mgfcm?
5 mgfcm?

1 mgfcm?
3 mgicm?

& mg/cm?
07 q

08t 0sl

07

06f 06 B

DI

L L L L L L 0 L 1 L 1 L 1 L
o 01 02 03 04 05 0B 07 08 09 1 o 01 02 03 04 05 06 07 08 08 1

Glandularidade Glandularidade

Figura 4.1: Densidade de raios X para alta e baixa energias em funcdo da glandularidade

da mama (D;(f,) e Dy(f,)), para mama com diferentes concentracoes de iodo.
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Figura 4.2: Densidade de raios X para alta e baixa energias em funcao da espessura
maéssica de iodo (Dy(f,,) e Dy(ty)), para mama com diferentes porcentagens de tecido

glandular.

As exposigoes de alta energia produzem valores de densidade de raios X menores que
os de baixa energia. Com o aumento da energia, o coeficiente de atenuagao da mama
composta se aproxima do da mama 100% adiposa, isso pode ser observado analisando o
grafico da Figura 2.1, que mostra o coeficiente de atenuacao do tecido glandular e adiposo
em funcao da energia. Este efeito faz com que o sinal S; aumente em relagdo ao sinal

de referéncia 7. Como a razao entre os dois sinais é menor com o aumento da energia,
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entao, o valor de Dy é menor que ;. Também pode ser observado na comparagao en-
tre as Figuras 4.1 que a inclinagao da reta para as exposicoes de alta energia é menor
que para as de baixa energia, mostrando que a dependéncia da glandularidade no sinal
diminui com o aumento da energia. Para as retas em funcdo da concentracdo de iodo
(Figura 4.2), os sinais de alta energia tambem sdo menores em comparagao com os de
baixa energia a medida que a glandularidade aumenta. Se compararmos as retas geradas
pela mama 0% glandular, vemos que estas possuem valores semelhantes para alta e baixa
energia, destacando o efeito da glandularidade no sinal. Entretanto, a inclinacao das retas
para alta e baixa energia sao semelhantes, mostrando que o coeficiente de atenuacao do
iodo para as duas energias tem valores proximos. Tal efeito se atribui pelo aumento na
atenuacgao pelo efeito da borda K acima de 33,17 KeV, como pode ser visto no grafico da

Figura 2.6.

4.2 Determinacao da funcao inversa

Com o intuito de encontrar a funcao inversa que calcula a concentragao de iodo através
do sinal, consideramos uma mama de espessura 4 cm com 50% de tecido glandular e 50%
de tecido adiposo. Usando os mesmos feixes de raios X filtrados de 28 kVp e 46 kVp
para as imagens de alta e baixa energias calculamos os valores de D; e Dy, variando a
espessura méssica de iodo. Usando esses dados podemos encontrar, através do método dos
minimos quadrados, a melhor curva do tipo da equacao 3.6 que se ajusta a esses dados,
encontrando os coeficientes ¢;. Para esse caso da mama de 4 cm de espessura e 50% de

glandularidade obtemos os coeficientes descritos na Tabela 4.1:

A densidade de raios X D; é adimensional devido a razdo entre os sinais na equagao
3.5, logo inferimos que os coeficientes ¢; da equagdo 3.9 tem unidade de g/cm?. Analisando
os valores apresentados na tabela 4.1, vemos que os coeficientes da funcao que acompa-
nham termos de maior ordem possuem valores menores que os termos lineares, chegando
a uma diferenca de 3 casas decimais para os termos de ordem cibica. Mostrando que,
mesmo sendo representado por uma funcao cibica, a espessura massica de iodo tende a

uma variacao linear com a densidade de raios X.
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Tabela 4.1: Coeficientes da funcao t,,[D;. D;] dados em g/cm?.

Coeficientes Valores (g/cm?)

Co 4,84x1071
e 3,09%1071
Co -1,72x1072
cs 1,69x10~2
Ca -2.25%x1072
Cs 8,34x1073
ce -4,73x10~*
cr 1,20x10~*

Para verificar a validade da equacao encontrada analiticamente, fazemos uma anélise
do erro estatistico da fungdo obtida através do indice R? (R-square), que é o quadrado
da correlacao entre os valores de resposta e os valores preditos. Este valor varia de 0 a 1,
quanto maior o nimero melhor a funcao representa os dados obtidos. Obtivemos o valor
R? =1, o que significa que a funcdo representa perfeitamente esse modelo. Outra forma
de verificar se d4 calculando valores de espessura massica de iodo através da funcao obtida
usando os sinais gerados para esses parametros e comparando com os valores verdadeiros
usados na calibracao. Fazendo isso, obtemos que os valores calculados pela fungao inversa
plotados contra os valores verdadeiros de espessura massica coincidem sobre uma reta
x=y, indicando que os dois valores sao iguais. Portanto, a funcdo polinomial representa
exatamente os valores de espessura méssica de iodo para os sinais gerados usando os
mesmos parametros que na calibracao da funcado, neste caso, para a mama de 4cm de

espessura e 50% de tecido glandular e 50% adiposo.

Através da Figura 4.3 vemos que é possivel calcular a espessura méssica de iodo na
mamografia contrastada de dupla energia através da funcao inversa usando sinais gerados
com as mesmas configuracoes de espessura da mama e glandularidade usadas para a
calibracao da funcao. Na realizacdo de um exame, a espessura da mama comprimida

pode ser medida, entretanto, em situacoes praticas a determinacao da glandularidade



4.2. DETERMINACAO DA FUNCAO INVERSA 22

da mama & um desafio, pois ndo ha como prever essa varidvel com precisao. Mesmo
porque, a glandularidade nao é uniforme em toda a mama. Por isso, deseja-se investigar
o comportamento da funcao quando os sinais usados para calcular a espessura méssica de
iodo sao gerados por composicoes da mama diferentes das usadas na calibracdo da funcao

inversa.
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Figura 4.3: Valores calculados através da fungao contra os valores verdadeiros de espessura

massica de iodo, t,,[D;, Dp] X tp.

Segundo proposto na literatura [19], a mama tem em média uma composi¢do na mai-
oria dos casos variando entre 13,7% a 25,6% de tecido glandular, com uma média no
estudo realizado de 19,3%. Para estimar o erro do calculo da espessura massica de iodo,
através da funcao, devido a discrepancia entre a porcentagem de tecido glandular usado
na calibracao da fungao e a glandularidade da mama, geramos uma fungao inversa cali-
brada para uma mama de 30% glandular e de 4 cm de espessura e calculamos, através
dessa funcdo, os valores da concentracdo de iodo usando sinais gerados por mamas de

glandularidade 10% e 50%, obtendo a Figura 4.4.

Fazendo essa analise, vemos que o valor do erro aumenta com a diferenca na glandula-
ridade usada para calibrar a funcdo e a da mama. A resposta da funcdo t,,(D;, Dy,) gera
valores menores de espessura méssica de iodo para sinais gerados com glandularidade da
mama menor do que a usada para calibrar a funcdo, e valores maiores a medida que a

glandularidade usada para gerar o sinal aumenta. Chegando a uma diferenga maxima
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Figura 4.4: Grafico de t,,[D;, Dy] x t,, com os erros associados aos sinais gerados por
glandularidades diferentes da calibragdo da fungdo. Limite inferior: mama 10%. Limite

superior: mama 50%.

dos valores verdadeiros, entorno de 7 mg/cm?, tanto para os sinais gerados pela mama de

10% quanto para a de 50%. Os valores de erro nao variam com a concentracio de iodo.

4.3 Conclusoes

Calculando o sinal esperado do detector variando os parametros de espessura da mama
e glandularidade, vemos que o modelo de funcao inversa proposto é capaz de se ajustar
ao caso da mamografia digital contrastada de dupla energia. Fornecendo um resultado
analitico favoravel na determinacao da espessura massica de iodo na mama, através dos
sinais obtidos nas imagens de alta e baixa energia na mamografia digital de dupla energia.
Porém, a determinacao da concentracao de iodo na mama através da funcao é sensivel a
variagoes entre os dados de calibracao e os valores reais da mama. Foi estimado o maximo
de erro possivel devido a diferencas na glandularidade da mama. Em situac¢des praticas, a
dificuldade de prever a glandularidade da mama entre esses valores ¢ um desafio, porém,

essa estimativa fornece uma margem para a implementacao da técnica.

Em conclusao, nota-se que esse modelo tem um potencial na melhoria do diagnoéstido
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precose de cancer de mama. Porém, nesse trabalho tratamos apenas do caso analitico.
Uma anéalise mais elaborada pode ser realizada considerando flutuagoes estatisticas da

radiacdo e outras fontes de erro na implementacao da técnica.
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