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Resumo

Por meio do cddigo Monte Carlo (MC) modificado PENELOPE (v. 2014) + penEasy (v. 2015), a contribui¢éo do corpo do paciente na dose glandular
média (DGM), além da contribui¢do dos fétons por tipos de interagao e da geragdo da particula, foi estudada. Diferentes métodos de ponderagdo
da DGM foram comparados. A razdo contraste-ruido (CNR) foi quantificada para diferentes tamanhos e tipos de leses (calcificagdo e tumor), na
auséncia e presenca de grades antiespalhamento (ideal, linear e celular). Em mamografia, o corpo do paciente contribui com menos de 1% para
0 aumento da DGM. O efeito fotoelétrico é a interagdo que mais contribui para a DGM (até aproximadamente 50 keV), enquanto a contribuicéo da
radiagdo espalhada aumenta com a energia e espessura da mama. Ponderar a DGM de maneira retrospectiva pode subestimar em até 6%, para
mamas espessas € de baixa glandularidade em 60 keV, sendo negligenciavel em mamografia digital. A CNR pode ser superestimada em até 27(2)%
na auséncia de grade, dependendo da érea da lesdo, indicando que seu tamanho deve ser considerado nos estudos de qualidade da imagem.

Palavras-chave: Mamografia Digital; Simulagéo por Computador; Dosimetria.

Abstract

By using the modified Monte Carlo code PENELOPE (v. 2014) + penEasy (v. 2015), the patient body contribution to the mean glandular dose (MGD)
was studied, in addition to the photon contribution by interaction type, and particle generation. Different MGD weighting methods were compared.
The contrast-to-noise ratio (CNR) was quantified for different lesion types (calcification and tumor) and sizes, in the absence and presence of
antiscatter grids (ideal, linear and cellular). In mammography, the patient body contributes less than 1% for the MGD increase. The photoelectric effect
is the main interaction for the MGD contribution for energies lesser than 50 keV, meanwhile the scattered radiation contribution increases with energy
and breast thickness. The retrospective weighting method could underestimate the MGD up to 6% for thick and low glandular breasts in 60 keV, being
negligible in digital mammography. The CNR could be overestimated up to 27(2)% without the grid, depending on the lesion area, indicating that its
size should be considered in image quality studies.

Keywords: Digital Mammography; Computer Simulation; Dosimetry.

1. Introducéao

O cancer de mama tem elevada incidéncia entre as mulheres
no Brasil' e no mundo?, sendo a mamografia a técnica de
imageamento mais utilizada em programas de rastreamento
populacional®. Apesar de seu uso benéfico comprovado?®,
a mamografia expde mulheres periodicamente a radiacdo
ionizante, gerando risco de carcinogénese’. Dessa forma, ha
necessidade de estudos dosimétricos, para avaliar a expo-
sicéo a radiacao, e de qualidade da imagem, para avaliar a
detectabilidade de lesbes.

Por conta do grande nimero de parametros envolvidos
e, em alguns casos, aimpossibilidade de se obter grandezas
experimentalmente, o método Monte Carlo (MC) tem sido
empregado*’. Nesse método, o transporte de fétons na
matéria é simulado considerando as possiveis interacdes da
radiacdo com a matéria (na faixa de energia em mamogra-
fia: espalhamento coerente, incoerente e efeito fotoelétrico).
Apesar de ser um fendbmeno estocastico, ao simular uma
quantidade suficientemente grande de histérias, obtém-se
o valor esperado de grandezas de interesse®. Por se tratar
de um modelo computacional, os resultados obtidos pelas
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simulacdes estéo sujeitos a variagbes na geometria € nos
processos fisicos considerados, fatores amplamente estu-
dados pela literatura*#1°,

Em dosimetria, a simulagdo MC ¢é utilizada no estudo da
energia depositada na mama e no calculo da dose glandu-
lar média (do inglés mean glandular dose, DGM), grandeza
utilizada na estimativa de risco associada a exposi¢ao da
mama a radia¢éo ionizante*. Além das caracteristicas da
mama e do espectro de raios X incidente*®, estudos recen-
tes indicam que diversos fatores afetam os valores de DGM,
como a inclusdo de bandejas de compresséo e suporte®, o
modelo de pele e sua espessura®'-13, assim como o método
empregado no calculo da DGM®°,

Em qualidade da imagem, estudos prévios investigaram
se a inclusdo ou n&o de grades antiespalhamento é bené-
fica”'4, além de sua performance para diferentes detec-
tores’. Também se estudou a qualidade da imagem para
diversos tipos'™¢ e tamanhos de lesdes'.

Com um grande nuimero de varidveis, a mamografia
digital tem amplo espago para a pesquisa. Este estudo tem
como objetivo utilizar um cédigo MC devidamente validado
para aprofundar e complementar estudos prévios em dosi-
metria e qualidade da imagem. Com este intuito, foi anali-
sada a deposigéo de energia para diferentes caracteristicas
da mama, além da contribuicao da radiacao espalhada do
corpo do paciente. Também foram estudados diferentes
tipos e tamanhos de lesdes e grades antiespalhamento para
verificar seu impacto na qualidade da imagem.

2. Materiais e Métodos

Nas simulacdes, o cédigo MC PENELOPE (verséo 2014)
com o programa main penEasy (versdo 2015) foi utilizado™°.
O cddigo foi modificado, acrescentando funcionalidades
especificas para os estudos dosimétricos e de qualidade
da imagem em mamografia, que serdo descritas a seguir.
Foram utilizados os computadores: AMD Ryzen 1700X @
3,4 GHz (8/16 nucleos/threads) 16 GB RAM, AMD Ryzen
2700 @ 3,2 GHz (8/16) 16 GB RAM e Intel Core i7 7700
@ 3,6 GHz (4/8) e 16 GB RAM. O numero de histérias
simuladas variou de 108 a 10, com velocidade média de
105 historias/s. Apenas fétons foram considerados, com
uma energia de corte de 1 keV, enquanto os elétrons foram
absorvidos localmente. O método da batelada foi utilizado
na obtengéo dos resultados, em que a média e o desvio
padréo foram calculados para 4 a 6 simulagdes idénticas
e independentes®?', Um script escrito em Python (v. 3.6)
permitiu a automagao da geragao dos dados de entrada
e coleta dos resultados. Para a dosimetria, o coeficiente
de variagao da DGM foi inferior a 0,6%, enquanto para a
qualidade da imagem, o coeficiente de variagéo da razao
contraste-ruido (CNR) foi inferior a 9%, com média de 2%.

2.1. Geometria
A geometria empregada representa um exame mamografico
na posicao cranio caudal (Figura 1). O modelo geométrico

consiste em uma fonte isotrépica pontual, localizada a
66 cm da superficie do detector, tal que o feixe de raios X
esta colimado com os quatro vértices do detector formando
um campo de 26 x 14 cm?. Adicionalmente, ha bandejas
de compressao e suporte (acrilico, 2 mm de espessura)
da mesma dimensao do campo. A mama é posicionada
entre as bandejas, sendo modelada como um semicilin-
dro de raio 10 cm® e espessuras variando entre 2 e 9 cm.
Um bloco (30 x 17 x 30 cm?) de agua representa o corpo
do paciente??, sua composicao também foi variada entre
ar, acrilico e tecido mole para verificar o impacto no espa-
lhamento da radiagéo incidente. O detector encontra-se a
1,5 cm abaixo da superficie inferior da mama, composto
de selénio amorfo (0,25 mm de espessura'’®). Entre a ban-
deja de suporte e o detector ha a grade antiespalhamento.
Nos estudos de dosimetria da mama, o detector e a grade
foram substituidos por ar.

A mama é composta por uma mistura homogénea entre
tecido glandular e adiposo, sendo a sua glandularidade (fg)
definida pela fragdo de massa de tecido glandular. A glandu-
laridade foi variada entre 0,01 e 0,7 no estudo dosimétrico.
Para a qualidade da imagem, a glandularidade foi fixada
em 0,222, A mistura homogénea esta envolvida por uma
camada de pele de espessura igual a 1,45 mm?+25, exceto
na area de contato entre a mistura homogénea da mama
e o corpo (Figura 2).

Nos estudos da qualidade da imagem, foram adiciona-
dos uma lesado (de secao quadrada) no interior da mama,
na metade da espessura da mama (2), e duas regides de
interesse (do inglés regions of interest, ROIs) no detector:
uma na sombra da lesdo e outra representando o tecido
sadio, com o mesmo formato da lesdo conforme ilustrado
na Figura 2.

As ROls estao simetricamente dispostas em relagéo a
mama (eixos X, Y) para compensar o efeito de divergéncia

Fonte: O autor (2019).

Figura 1. Geometria utilizada nas simulagdes.
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do feixe e o perfil de espalhamento da radiagéo provindo
da mama. Dois tipos de lesao foram considerados: calcifi-
cagao (hidroxido de apatita’®, p = 3,3 g/cm?, espessura =
0,2 mm) e tumor (tecido glandular'®, p = 1,04 g/cm®, espes-
sura = 5 mm). A area seccional das ROls foi variada, com
valores iguais a 0,25; 0,56; 1; 4 e 9 cm?. A area seccional
das lesbes acompanhou a area das ROls, porém com incre-
mento constante (de 0,4 cm nos lados) para compensar a
divergéncia do feixe. Posteriormente, a érea das ROls foi
fixada em 1 cm? e a espessura das lesdes variou entre 50,
75, 100, 150 e 200% de sua espessura original (0,2 mm
para calcificagédo e 5 mm para o tumor).

Dois tipos de grade foram estudados: linear e celular.
A grade linear tem frequéncia de 32 linhas/cm, com uma
razao da grade de 5:1 (altura de 1,5 mm), as tiras sdo com-
postas de chumbo e o interespago de acrilico’. A grade
celular tem 15 células/cm, com a razdo da grade 3,8:1
(altura de 2,4 mm), as células sdao compostas de cobre e
preenchidas por ar’. As grades tém uma coberturade 1 mm
de acrilico. Um método analitico? foi implementado e vali-
dado para o calculo da transmiss&o dos fétons pela grade
em fungéo de sua energia e de seu angulo de incidéncia.
Adicionalmente, foram estudados os casos sem grade e
com a grade ideal, em que hé& transmissao de todos os
fétons emitidos pela fonte ndo espalhados e absorcao de
todos os fétons espalhados.

2.2. Dosimetria
A energia depositada no tecido glandular (€, ) foi obtida por
meio do método de ponderacao' aplicado na energia deposi-
tada no tecido homogéneo da mama (E depos), pela Equacado 1.

E_=E,_ xG (1)

gland depos
Em que o fator de ponderacéo (G) é definido pela Equagao 2.

f,(Hen 7 P),
fo(Man /), +(1-1,) (1en / p),

Tal que (u,, / p) representa o coeficiente massico de
absorgéo de energia, descrito em fungéo da energia do féton
incidente (E), e os subscritos g/a referem-se aos tecidos

G(E)= @)

Figura 2. Representagéo das estruturas inseridas na mama.
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glandular e adiposo, respectivamente. O fator de pondera-
¢ao (G) foi aplicado de duas maneiras: interagéo a interacao
de fétons'® ou de maneira retrospectiva, ao final da simula-
cao de feixes monoenergéticos. Isso permitiu o estudo do
impacto das diferentes formas de se obter a energia depo-
sitada no tecido glandular. A DGM ¢ obtida pela razao da
energia depositada no tecido glandular (€, glan ) pelamassa de
tecido homogéneo (M) e a glandularidade, pela Equagao 3.

DGM /gland
Z Mxf, xN 3

Em que:
i representa a soma sobre 0 numero N de histérias simuladas.

O kerma no ar foi obtido a partir da fluéncia de fétons que
atravessavam um plano quadrado (desconsiderando o retro-
espalhamento da mama) de area 4 cm? a 4 cm do corpo
do paciente, seguindo a Equacéo 4%%.

E xus, /p(E)
K . ren N\ 1/
Z Axcos0, xN )

Em que:

E, = energia do féton incidente;

uen / p = coeficiente de absorcéo de energia do ar;

A = area da superficie; e

0 = angulo entre a normal da superficie e a diregdo do
féton incidente.

Dessa maneira, a dose glandular normalizada (DgN),
que independe do nimero de particulas simuladas, foi cal-
culada pela Equagéao 5°.

DgN = MGD / K., (5)

A DgN para feixes polienergéticos foi obtida a partir da
ponderacao de feixes monoenergéticos pela fluéncia de
fétons dos espectros de raios X°.

2.3. Qualidade da imagem

A qualidade da imagem foi quantificada por meio da CNR'®,
grandeza mais adequada para mamografia digital, definida
por meio da Equacao 6.

E,—E

Os

CNR = (6)
Em que:

E = energia depositada na ROI; e

o = desvio padréao.

Os subscritos (s/]) representam as ROIs do tecido sadio
e da lesao, respectivamente.

2.4. Arquivos de entrada e saida
A composicao dos tecidos mamarios foi retirada de
Hammerstein et al.?8, enquanto a dos outros materiais, de
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NIST X-COM?. Os coeficientes de atenuacao utilizados
nas simulagdes foram obtidos a partir do banco de dados
do proprio codigo PENELOPE, enquanto os coeficientes
massicos de absorgao e atenuagéo utilizados nos calculos
do fator de ponderagéo G(E) e transmissao da grade foram
retirados da base de dados NIST-XCOM®,

Em dosimetria, foram simulados feixes monoenergéticos
de 8260 keV (com passos entre 0,5 e 1 keV). Na qualidade
daimagem, espectros de raios X foram implementados nas
simulagdes. Por padréo, quando ndo havia indicagéo, os
espectros utilizados foram: W/(0,05 mm Rh) 24 € 28 kV para
mamas de 2 € 5 cm, respectivamente, e W/(0,05 mm Ag)
30 kV para a mama de 8 cm. Os espectros de raios X utili-
zados foram obtidos de Hernandez et al.*°, e o efeito an6-
dico n&o foi considerado.

2.5. Validagao do codigo

As modificagdes no codigo que envolviam a dosimetria da
mama foram validadas ao comparar os resultados do Report
TG-195%, Nosratieh et al.®!, Sarno et al.° e Wu et al.5. O algo-
ritmo da grade antiespalhamento foi validado previamente®?
comparando os resultados de Zhou et al.®® e Cunha et al.”

3. Resultados e Discussao

3.1. Validagéo do codigo

O caso Il do Report TG-1952 foi replicado para um feixe
monoenergético de 16,8 keV e um espectro polienergé-
tico Mo/Mo 30 kV. Diferencas inferiores a 0,7% foram obti-
das na comparacao da energia depositada na mama e da
DGM. Adicionalmente, comparou-se a energia depositada
em sete volumes de interesse (VOIs); as razdes dos resul-
tados deste trabalho e as da referéncia s&o mostradas na
Figura 3. As diferencas relativas variaram entre 0,1 € 7%,
sendo a de maior diferenca a que apresentou maior varia-
¢ao entre os resultados da referéncia, por ser a VOl em

menor profundidade da mama. Contudo, os resultados
coincidem dentro de 2 .

Os resultados da DgN obtidos neste trabalho foram
comparados com os trabalhos de Nosratieh et al.3' e Wu
et al.’; a geometria de cada caso foi replicada o mais préximo
possivel, com diferengas médias(maximas) de 0,95(2,8) e
1,65(6,0)%, respectivamente. As maiores diferencas podem
ser explicadas por interpolagdes distintas no célculo da
DgN para mama de baixa glandularidade. Adicionalmente,
a DGM foi calculada para duas espessuras de pele (1,45
e 5 mm) que foram comparadas com o trabalho de Sarno
et al., com diferencas médias(maximas) de 0,67(5,0)%.

3.2. Dosimetria

3.2.1. O corpo do paciente e a DGM
A Figura 4 mostra a razéo entre a DGM para diferentes
materiais representando o corpo do paciente, comparada
com o ar para mamas de espessura 2 € 9 cm. Para ener-
gias menores que 20 keV, nao houve alteragdes significa-
tivas na DGM (diferengas inferiores a 0,3%), enquanto em
energias maiores houve aumento, sendo mais expressivo
para altas energias e mamas mais espessas. A agua € o
tecido mole tiveram resultados similares, decorrentes da
densidade ser idéntica (1 g/cm?). O acrilico, um material
comumente utilizado em dosimetria em mamografia que
possui maior densidade (1,19 g/cmd), é responsavel por
maior espalhamento multiplo da radiagéo incidente e con-
sequentemente um acréscimo na DGM.

Na faixa de energia média utilizada em mamografia (até
30 keV), o corpo do paciente (agua) foi responsavel por um
aumento inferior a 1% da DGM, enquanto para 60 keV foi
de aproximadamente 4%. Isso indica que para modalidades
de mama que utilizam feixes mais energéticos (tomossin-
tese da mama e tomografia computadorizada da mama),
0 impacto do corpo do paciente pode ser mais expressivo
no aumento da DGM. Dessa maneira, diversos trabalhos ja

Figura 3. Comparacdo dados RPT — AAPM TG 195%,

Figura 4. Razéo da dose glandular média entre diferentes
composigGes do corpo e o ar.
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consideram o corpo do paciente nas simulagdes de dosi-
metria em mamografia®®22,

3.2.2. Deposicéo de energia na mama
A Figura 5 mostra a contribuicdo da DGM para os dois
tipos de interacao de fétons com a matéria (efeito fotoelé-
trico e espalhamento incoerente), sendo a somataria igual
a 1. Até aproximadamente 50 keV, o efeito fotoelétrico é a
interagéo que mais deposita energia e, consequentemente,
tem maior contribuicdo em mamografia, sendo ultrapas-
sado pelo espalhamento incoerente em energias mais ele-
vadas. O efeito fotoelétrico tende a ser mais provavel para
mamas de alta glandularidade pois seu nimero atdmico
efetivo € mais elevado.

A Figura 6 mostra a contribuicao na deposigao de ener-
gia na mama entre fétons produzidos na fonte que depo-
sitaram a energia numa primeira interacdo com a mama

Figura 5. Energia depositada na mama por tipo de interagéo.

(priméarios) e fétons espalhados (que ja haviam interagido
previamente). Nota-se que a contribuicao de fétons espa-
lhados aumenta com a energia do féton, apresentando satu-
racdo para energias acima de 30 keV. Para mamas mais
espessas e altas energias, a contribuicdo da deposicao
de energia pela radiagéo espalhada torna-se dominante.
A composicao da mama tem menor influéncia, principal-
mente para energias mais elevadas.

3.2.3. Método de ponderagcdo da DGM

A Figura 7 mostra a diferenca relativa da DGM entre dois
métodos de ponderagéo da energia incidente: interacdo-
-a-interagéo e retrospectivo. Observa-se que as diferen-
gas aumentam com a energia € sS40 maiores para mamas
mais espessas e de menor glandularidade. Tal comporta-
mento pode ser explicado pelo aumento da contribuicéo
da energia depositada na mama provinda do espalhamento
incoerente (Figura 5), com o aumento da radiagéo espa-
lhada (Figura 6), o que né&o é considerado pelo método
retrospectivo’®. Adicionalmente, o fator de ponderacao (G)
(Equagao 2) tem variagcdo mais expressiva com 0s coefi-
cientes de absorgao de energia para baixos valores de fg.

No caso da DgN para feixes polienergéticos de
W/(0,7 mm Al) e 49 kV, as diferencgas foram inferiores a
0,5%, para uma mama de 9 cm e f,= 1%. A menor glan-
dularidade da mama e o espectro utilizado em tomossin-
tese da mama, com energia mais elevada, representam
condi¢des extremas que produzem maior diferenca entre
0s métodos de ponderacao.

Os resultados deste trabalho seguem o mesmo com-
portamento dos trabalhos prévios®'°. O método retrospec-
tivo subestima a dose em altas energias (acima de apro-
ximadamente 30 keV), sobretudo em mamas espessas
e de baixa glandularidade. Entretanto, como em mamo-
grafia s&o empregados espectros de raios X de baixa
energia, as diferencas entre os métodos de ponderacao
s8o negligenciaveis®.

Figura 6. Energia depositada na mama entre fotons
primarios e espalhados.
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Figura 7. Diferenca relativa entre os métodos de ponderagéo
da dose glandular média
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3.3. Qualidade da imagem

3.3.1. CNR e as dimensbes das lesbes
A Figura 8 mostra a CNR normalizada pela raiz da area
da ROI (CNR,) para diferentes espessuras de mama.
Em um detector puramente quantico e negligenciando
a contribuigao dos fétons espalhados, a CNR,, deveria
manter-se constante, o que de fato foi observado quando
havia a presenca de uma grade ideal. Na auséncia de
grade antiespalhamento, nota-se aumento na CNR
com a raiz da érea da RO, principalmente para mamas
espessas, indicando alteragao no perfil do espalhamento
da radiagéo.

AFigura 9 mostra a CNR normalizada pela CNR da espes-
sura de referéncia para cada tipo de lesédo (0,2 mm para
calcificagdo e 5 mm para tumor). A CNR tende a aumentar

Figura 8. Razéo contraste-ruido em fung&o do da area
seccional da regido de interesse para diferentes espessuras da
mama (calcificagio).

com a espessura da lesdo, sendo mais acentuada para o
tumor. Os valores mostrados referem-se a grade celular, e
uma tendéncia similar foi observada para as grades ideal e
linear, bem como para a auséncia de grade.

A area seccional da lesao influencia no resultado da CNR,
pois altera o padrao de espalhamento dentro da mama. Chen
et al.’”, utilizando filtros de aluminio como objeto contras-
tante e placas de acrilico representando a mama, tiveram
resultados similares na auséncia de grade antiespalhamento,
em que a CNR (ou razéo diferenga de sinal-ruido — SDNR)
foi superestimada em 25% quando utilizou-se um filtro de
4 x 8 cm?, se comparado com um menor, de 1 x 1 cm?.
Neste trabalho, para a calcificacdo, mesmo a ROl de 1 cm?
apresentou superestimagao de 6,2(2,5)% para a mama de
8 cm quando comparado a ROI de 0,25 cm?. Entre 0,25
e 9 cm? tal superestimagédo aumenta para 27(2)%. Para as
grades celular € linear, a superestimagéo foi de 3,2(2,5) e
4,3(1,3)%, respectivamente. A espessura da leséo e sua
area seccional sao fatores que afetam a CNR e devem ser
considerados nos estudos de qualidade da imagem para
que melhor se aproximem da realidade e representem as
condig¢des clinicas.

3.3.2. CNR e o espectro de raios X
A Figura 10 mostra a CNR para a mama de 5 cm em fungao
do potencial do tubo para a combinagédo W/Rh. A grade
ideal teve a maior performance na melhoria da qualidade
da imagem entre todas as condi¢des estudadas, seguida
da auséncia de grade, grade celular e por fim, grade linear.
A CNR teve um comportamento similar em fungao do poten-
cial do tubo para as grades estudadas, com uma regiao de
maximo proéxima de 28 kV.

O fato da presenca de grade antiespalhamento diminuir
a CNR em comparag&o a auséncia de grade, mesmo para
mamas de 5 cm de espessura e para uma leséo de 1 cm?,
difere de resultados da literatura™'*"", Entretanto, isso pode
ser explicado pelas diferengas empregadas na geometria,

Figura 9. Razéo contraste-ruido em fungéo da espessura da
lesdo. Mama de 5 cm de espessura, grade celular.

Figura 10. Razéo contraste-ruido em fungéo do potencial do
tubo. Mama de 5 cm de espessura, calcificagéo.
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pela estrutura de contraste considerada e pelo fato de
o detector ndo ter sido simulado de maneira detalhada.
Dessa maneira, um estudo aprofundado, que leve em con-
sideracao todos estes fatores para efetivamente quantificar
o desempenho da grade e ponderar seu beneficio na qua-
lidade da imagem, € necessario.

4. Conclusoes

Por meio de simulagdes Monte Carlo foi possivel estudar
a dosimetria e a qualidade da imagem em mamografia.
O impacto do corpo do paciente na DGM po&de ser quanti-
ficado, assim como os métodos de pondera¢ao no célculo
da DGM para feixes monoenergéticos e polienergéticos.
A contribuig&o dos diferentes tipos de interagéo e geragdes
de fétons para a DGM foi estudada. Estudos futuros pode-
riam estender os resultados para diferentes modalidades de
imageamento da mama, como tomossintese e tomografia
computadorizada da mama.

A qualidade da imagem foi quantificada pela CNR para
diferentes parametros, como area da leséo, espessura, téc-
nicas de reducao do espalhamento, potenciais do tubo e
espessuras da mama. O tamanho da lesdo € uma variavel de
grande influéncia nos resultados, devendo ser considerado
nos estudos de qualidade da imagem. Para uma estimativa
mais proxima da realidade, lesdes menores devem ser utili-
zadas, evitando a superestimacao da CNR. Estudos futuros
poderiam incluir a conversao entre a energia depositada e
o sinal dos detectores, além de um estudo experimental
com o uso de objetos simuladores de mama, simulando
uma condicao real do exame.
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