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A ti!



So my own philosophy is that one should share what wisdom he has, one should
help others to help themselves, and one should keep going despite heavy weather for
there is always a calm ahead. One should also ignore catcalls from the selfish intel-
lectual who cries: Don’t expose the mystery. Keep it all for ourselves. The people
cannot understand. But as I have never seen wisdom do any good kept to oneself,
and as I like to see others happy, and as I find the vast majority of the people can

and do understand, I will keep on writing and working and teaching so long as I exist.

L. RON HUBBARD






Resumo

O acelerador linear Varian Clinac 600C tem a capacidade de utilizar filtros dinamicos
para modelar o feixe de raios-X produzido. O objectivo deste trabalho consiste na
analise das caracteristicas dosimétricas dos filtros dinamicos e na sua comparacao
com os filtros fisicos em termos das suas diferencas no modo como afectam o espectro
de energia, a fluéncia energética, a distribui¢ao angular das particulas e a distribuicao

de dose.

A introducao de aceleradores lineares com sistemas de colimacao dinadmicos contro-
lados por computador e técnicas de imagem anatémica e funcional, possibilitaram

uma delimitagao e localizagao mais exacta, do volume do alvo.

As técnicas de simulagao Monte Carlo sao reconhecidas como um método numérico
exacto devido a modelacao detalhada dos processos fisicos que conduzem a deposicao

de energia.

A geometria da cabega de tratamento do acelerador Varian Clinac 600C e as dis-
tribuicoes de dose num fantoma de agua foram simulados usando os codigos de
Monte Carlo GEANT3 e DPM. O filtro dindmico foi modelado através do movi-
mento, de um dos colimadores superiores, com velocidade constante. As curvas de
rendimento de dose em profundidade e os perfis transversais para os filtros fisicos e
dinamicos e para o campo aberto foram medidos e comparados com as simulagoes de
Monte Carlo verificando-se um acordo global de 1.5%. Verificou-se também que os
efeitos dos filtros dinamicos nas distribuicoes espectral e angular do feixe, é muito
menos significativo do que os efeitos do filtro fisico. Mostramos, como exemplo
que, o filtro fisico de 45°, quando comparado com o correspondente campo aberto,
pode introduzir um aumento de cerca de 30% na energia média do fotdo devido

ao efeito de endurecimento do feixe e também introduzir uma reducao de dose de



4,5% na regiao de build-up devido a diminui¢do da contaminagao de electres pelo
filtro fisico. Para o filtro dindmico nao se verificou, nem este aumento da energia
média nem a reducao de dose. O filtro fisico quando comparado com o dinamico,
altera significativamente a distribuicao espectral do feixe de fotoes e estas diferencas
dosimétricas sao significativas e devem ser realizadas mais investigacoes de modo a

quantificar o impacto da utilizacao clinica destes feixes.

Palavras chave: Monte Carlo, Simulacao, Fisica da Radiacao, Radioterapia Ex-
terna, Aceleradores Lineares de electroes, Feixes de fotoes, Dosimetria, Filtros Dinami-

COS.
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Abstract

The Varian Clinac 600C linear accelerator has the possibility of using dynamic
wedges to shape the produced x-ray beam. The aim of this work is the study done
on the dosimetric characteristics of dynamic wedges and their comparison with the
physical wedges in terms of the differences affecting the dose distributions, beam

spectra, energy fluence and angular distributions.

The advent of linear accelerators with computer-controlled collimation systems
and of functional and anatomical imaging techniques made possible more accurate

target volume localization and delineation.

Monte Carlo simulation techniques are known to be an accurate numerical method
because of the detailed modelling of the physical processes that lead to energy de-

position.

The geometry of the Varian Clinac 600C accelerator head and the dose distri-
butions in a water phantom were simulated with GEANT3 and DPM Monte Carlo
code systems. The dynamic wedge was modelled through the constant movement of
the upper jaws. The depth dose distributions and lateral profiles for the dynamic
wedge, physical wedge and open fields were measured and compared with the Monte
Carlo simulations and the global agreement was found to be within 1.5%. It was
also found that the effects of a dynamic wedge on beam spectral and angular dis-
tributions are much less significant than those produced by a physical wedge. For
example, in our study we found out that the 45° physical wedge, when compared
with the corresponding open field, can introduce a 30% increase in the mean pho-
ton energy due to the beam hardening effect and that it can also introduce a 4.5%
dose reduction in the build-up region because of the reduction of the contaminated

electrons by the physical wedge. For the dynamic wedge neither this mean-energy

il



increase nor such dose reduction was found. The physical wedge, when compared to
the dynamic wedge, significantly alters the photon-beam spectrum and these dosi-
metric differences are significant and further investigation must be performed to

quantify the impact in clinical use of these beams.

Keywords: Monte Carlo, Simulation, Radiation Physics, External Radiotherapy,

Linear Accelerator, Photon Beams, Dosimetry, Dynamic Wedge.
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Introducao

A Radioterapia tem sido uma das principais modalidades utilizadas no tratamento
de doencas malignas, praticamente desde a descoberta dos raios X, em 1895, e
da descoberta do radioisotopo ??Ra, em 1898. Trata-se de um tratamento muito
eficaz nao apenas no controlo mas também na cura da doenca. Desde o inicio, o
seu avanco tem dependido do trabalho de fisicos e engenheiros, particularmente no
desenvolvimento de aceleradores de alta energia para feixes de electroes e fotoes, e
na introducao de fontes radioactivas na pratica clinica.

Em Radioterapia, o tratamento é feito com radiacoes ionizantes, pelo que, sendo
utilizadas doses de radiagao altas, qualquer erro no procedimento pode acarretar
graves consequéncias ao paciente, inclusive a sua morte. E, por isso, necessario ter
um grande controlo da qualidade da radiagao, para que a dose absorvida no volume
alvo seja realmente a necessaria.

As técnicas de simulagao Monte Carlo (MC) tornaram-se reconhecidas como um
método numeérico preciso devido a modelacao detalhada dos processos fisicos que
conduzem a deposicao de energia. Estas técnicas tém sido aplicadas a Medicina
para a descricao de campos de radiacao e calculo de quantidades dosimétricas. Em
Radioterapia, elas sao consideradas rigorosas no estudo da resposta de detectores de
radiacao na dosimetria dos feixes de radiacao e também no calculo de distribuigoes
de dose absorvida em tecidos biologicos.

Foi por volta da década de 1950/1960 que os primeiros feixes de fotoes de alta en-
ergia para tratamento em Radioterapia foram disponibilizados. No entanto, devido
a inexisténcia de técnicas de imagem que permitissem obter informacao anatémica
detalhada, esta modalidade terapéutica s6 era utilizada em situacoes nas quais era
possivel estimar com alguma confianca a dose administrada, visto o calculo da dose
ser feito por métodos aproximados. Durante a década de 1970, comecou a utilizar-

se, de forma mais sistematica, os codigos de MC para a simulagao das cabecas de



tratamento de aceleradores lineares. Contudo, a utilizacao destes codigos era feita
de uma forma nao optimizada e limitacoes de recursos computacionais constituiam
um grande desafio. No entanto, o desenvolvimento de codigos mais poderosos per-
mitiu a simulacao completa de aceleradores lineares de diferentes arquitecturas. A
introducao de aceleradores lineares com sistemas de colimacao dinamicos controla-
dos por computador e técnicas de imagem anatémica e funcional possibilitaram uma

delimitacao e localizacao mais exacta do volume do alvo.

Em tratamentos de doencas oncologicas tém sido utilizadas técnicas cada vez
mais sofisticadas, como é o caso da IMRT (Intensity Modulated RadioTherapy), de
modo a melhorar o ajuste da radiacao aos volumes dos tumores. Para se conseguir
o objectivo de modulacao e compensacao da dose, os aceleradores lineares mais
recentes estao equipados com sistemas de distribuicao de feixes mais auténomos

usando colimadores dindmicos.

Estas novas modalidades de tratamento usando colimadores dindmicos na mod-
ulacao da intensidade, aumentam a complexidade do calculo dosimétrico uma vez
que é necessario juntar ao tradicional problema tridimensional, uma nova variavel,

0 tempo.

O acelerador Varian Clinac 600C permite a utilizacao de filtros dinamicos para
modelar o feixe de raios - X produzido. O presente trabalho pretende, nao so, es-
tudar e analisar as caracteristicas dos filtros dinamicos e comparé-los com os filtros
fisicos no que diz respeito ao modo como afectam o espectro de energia, a fluéncia en-
ergética, a distribui¢ao angular das particulas e a distribuicao de dose, mas também
contribuir para um melhor conhecimento das incertezas associadas a utilizacao de

filtros dindmicos nos tratamentos de Radioterapia Externa (RTE).

No primeiro Capitulo faz-se uma introducao a Radioterapia, aos conceitos
fundamentais de dosimetria basica e clinica. Faz-se também uma abordagem aos
sistemas de planeamento e ao percurso de um paciente num departamento de Ra-
dioterapia.

No segundo Capitulo definem-se os principais processos de interaccao dos
fotoes com a matéria e algumas grandezas dosimétricas tendo como objectivo a
caracterizacao das distribuicoes de dose, que se obtém experimentalmente ou com

algum algoritmo numérico. Sera discutida a precisao com que elas podem ser calcu-



ladas durante o planeamento do tratamento e o seu impacto no grau de sucesso da
terapia com feixes de fotoes .

No terceiro Capitulo sao abordados os diferentes métodos desenvolvidos para
o calculo de dose com feixes de fotoes , especialmente nos algoritmos convencionais
de MC para o transporte electromagnético electrao — fotao . Os codigos de MC uti-
lizados neste trabalho foram, o GEANT3, para a simulacao da geometria da cabeca
de tratamento do acelerador e o codigo DPM para a simulagao das distribuicoes de
dose num fantoma de agua.

No quarto Capitulo descreve-se o processo de simulacao e caracterizacao de
varios campos de radiacao de fotoes produzidos pelo acelerador linear Varian Clinac
600C, através dos codigos de MC GEANT3 e DPM. Analisam-se distribui¢oes funda-
mentais para se perceber o transporte de radiacao ao longo da cabeca do acelerador,
obtendo-se uma informacao detalhada dos sistemas de filtragem e colimacao .

No quinto Capitulo sao analisadas e comparadas distribui¢oes dosimétricas
relevantes para a compreensao do transporte da radiacao quando se utilizam filtros
fisicos e dinamicos.

No sexto Capitulo ¢ apresentada uma pequena abordagem a aplicacoes clinicas.






Capitulo 1

Introducao a Radioterapia

A Radioterapia é uma das principais modalidades de tratamento de doencas oncolo-
gicas. A vantagem da utilizacao de radiac¢oes ionizantes no tratamento de tumores
deve-se ao facto das células neoplasicas apresentarem uma maior radiossensibilidade
do que os tecidos saudaveis.

Paralelamente ao desenvolvimento das fontes de radiacao, reconheceu-se que
era necessario definir e medir a quantidade de radiacao prescrita e posteriormente
administrada. A cria¢ao do Comité Internacional de Unidades Radiologicas ( Interna-
tional Committee on Radiological Units - ICRU), em 1925, actualmente designado
por Comissao Internacional de Unidades e Medidas em Radiacao, foi fundamental
para a definicao e estabelecimento das grandezas dosimétricas actualmente usadas

em radioterapia.

1.1 A Evolucao da Radioterapia

Em 1940, ocorreram os principais avancos na radioterapia. Foram essencialmente
dois os desenvolvimentos tecnolégicos: o primeiro foi a produgao artificial de ra-
dionuclideos, em reactores e aceleradores de particulas usados em fisica nuclear e de
altas energias, para utilizacdo como fontes de terapia, como é o caso do ®°Co e do
I8F; 0 segundo foi o acelerador linear, baseado no desenvolvimento tecnologico do
radar que, em radioterapia, se tornou a fonte mais importante.

A par destes desenvolvimentos técnicos aconteceram também desenvolvimentos

na area da clinica. Foram aplicados métodos cientificos para a andlise dos resultados



clinicos e desenvolvida uma base solida de tratamento do cancro com radiagao em
véarios paises da Europa e nos Estados Unidos. Concomitantemente, foi também
desenvolvida a radiobiologia que forneceu aos métodos clinicos informacgao sobre a
resposta dos tecidos cancerosos e saos a radiacao ionizante, permitindo melhorar e
desenvolver técnicas de tratamento. Todo este trabalho permitiu um melhor e maior
conhecimento dos métodos dosimétricos e a sua subsequente formalizacgao.

Durante este periodo, os perigos da radiacao e a consequente necessidade de
proteccao radiologica dos profissionais de satide e paciente, tornaram-se mais claros,
sendo evidente que, desde o principio, os radioterapeutas estavam cientes dos efeitos
imediatos ou deterministicos do limite de dose a ser fornecido ao tumor. Posterior-
mente, os efeitos estocasticos, tais como a inducao do cancro, tornaram-se mais
evidentes, de modo que o tratamento com radiacao se tornou restrito aos pacientes
cuja doenca colocava em risco a sua vida e para os quais nao existia outra forma
efectiva de terapia (ICRP 1985). Contudo, existem ainda algumas condigées, nao
malignas, que continuam a ser tratadas com radiacoes ionizantes, como é o caso dos
adenomas da hipoéfise. Adicionalmente, desenvolvimentos em proteccao radioldgica
permitiram um controlo mais firme na quantidade de radiacao que pode ser rece-
bida pelos profissionais de satide trabalhando com radiacoes ionizantes. Este facto
teve consequéncias no desenho e eficicia do equipamento de tratamento e, em par-
ticular, permitiu o desenvolvimento de sistemas de manipulacao remota de fontes
radioactivas, seladas, usadas em braquiterapia.

Os desenvolvimentos dos computadores e das técnicas computacionais produzi-
ram as influéncias mais importantes no planeamento de um tratamento em radiotera-
pia. Apesar de inicialmente terem sido encaradas apenas como méaquinas de cal-
culo, que permitiam que a tarefa de planeamento de tratamento fosse mais rapida e
rigorosa, foram imediatamente reconhecidos como uma ferramenta essencial no pro-

cesso de optimizacao da dose a administrar ao tumor, poupando os tecidos saudéaveis.

1.2 Objectivos da Radioterapia

As células neoplasicas multiplicam-se rapidamente e estao fora do controlo dos

mecanismos normais do corpo. Nos neoplasmas malignos, as células tém a capaci-



dade de criar metastases, isto é, de se espalharem invadindo outros tecidos. Existem
muitos tipos de células cancerigenas: algumas crescem em conjunto formando uma
massa so6lida dentro ou sobre a superficie de um tecido ou 6rgao tumores; outras,
tais como a leucemia e os linfomas, movem-se livremente pelo corpo, através do
sangue ou do sistema linfatico. Se o cancro nao for tratado, inibird e finalmente

destruira a funcao do tecido ou 6rgao hospedeiro.

O objectivo da terapia do cancro é a remocao ou eliminacao das células neo-
plésicas e o impedimento da sua posterior proliferacao. As principais formas de
tratamento sao: a cirurgia para a remoc¢ao do tumor; a quimioterapia, que utiliza
drogas para eliminar ou prevenir a proliferacao das células cancerigenas; a imunoter-
apia, que consiste em ’armadilhar’ o corpo dos seus proprios meios de defesa; e a
radioterapia, ou seja, a utilizacao de radiacoes ionizantes. Estas formas de trata-

mento podem ser combinadas ou usadas isoladamente.

Em radioterapia pretende-se, portanto, fornecer a um volume tumoral definido,
uma dose de radiagao, medida com exactidao, com o minimo de dano possivel nos
tecidos saudaveis circundantes. Deste modo, consegue-se erradicar o tumor, melho-
rar a qualidade de vida e prolongar a sobrevivéncia do paciente. O seu sucesso re-
quer que o tumor e todas as microextensoes nos tecidos circundantes recebam uma
quantidade de radiacao suficiente para provocar a sua morte celular. Simultanea-
mente é necessario salvaguardar os tecidos ou 6rgaos saos envolventes, limitando a
quantidade de radiacao que eles recebem. Todos os tipos de células podem ser elim-
inados pela radiacao ionizante mas a dose requerida para se conseguir eliminar um
dado tipo de células é extremamente variavel, isto é, as células apresentam radios-
sensibilidades diferentes. O principal problema, durante a irradiacao, é que o tumor
nao é tratado isoladamente, isto é, a massa tumoral esta localizada no, ou dentro
do, tecido, cuja funcao tem que ser conservada apds o tratamento, e envolvida por
estruturas saudaveis, através das quais é necessario direccionar o feixe de radiacgao.
Por outro lado, a massa tumoral também se pode espalhar e infiltrar nesses tecidos,
sendo por isso inevitavel que, como se pretende eliminar completamente o tumor,

alguns tecidos saos recebam igualmente uma dose alta de radiacao.

A eliminacao das células através da radiacao é estocéstica, isto é, é de natureza

estatistica, uma vez que depende da ocorréncia de acontecimentos ionizantes indi-



viduais. Contudo, quando se considera o efeito da radiagdo num grande niimero
de células, quer seja uma massa tumoral ou um 6rgao, ele ¢ deterministico, isto é,
existe um limiar de dose abaixo do qual nao é observado nenhum efeito clinico. Isto
encontra-se ilustrado na figura 1.1 onde estao representadas trés curvas de proba-
bilidade do resultado terapéutico em funcao da dose de radiacao administrada: uma
para o tumor, Pyymer (TCP — Tumor Control Probability), a outra para o tecido sdo,
Piecidto (NTCP  Normal Tissue Complication Probability) e outra para o sucesso
da radioterapia, Pgyoente. As incertezas na dose absorvida pela lesao influenciam a
probabilidade de resposta do tecido tumoral, Pyor € do tecido saudéavel, Piecigo, &
radiacao. Este controlo é estimado pela probabilidade da eliminacao total das células
neoplasicas do volume alvo no final do tratamento com radia¢ao ionizante [BNOO].

A resposta do tecido tumoral ao tratamento com radiacao ionizante esta correla-

cionada com os niveis de incerteza da dose absorvida (D) através da relagao:

A(Ptumor)
NI (1.1)

Dy =
onde Dy é o gradiente da dose - resposta, normalizada, retirada da curva de dose -
resposta para tumores e tecidos saudaveis Figura 1.1. Nesta figura podemos ainda
observar como uma incerteza na dose fornecida, Dy, influencia a probabilidade de
complicagoes nos tecidos saudaveis, isto é, doses superiores podem produzir, nesses
tecidos, efeitos secundarios indesejaveis. Num tratamento a dose Optima é con-
seguida com um valor maximo de Pyy0r € um minimo de Pyepigo. Os valores mé-
ximos admissiveis para os desvios relativos entre dose calculada e medida sao de
+5% [ICR76b]. Se irradiarmos o tumor com doses muito pequenas, a probabilidade
de o controlarmos é muito pequena. No entanto se o irradiarmos com doses muito
elevadas colocamos a vida do paciente em risco. Para que a terapia por radiagao
tenha sucesso é necessario encontrar a dose Optima que maximize a probabilidade
de cura sem complicacoes. De acordo com isto, os tumores tratados com sucesso
sao aqueles para os quais a curva do tumor se situa a esquerda da curva que limita
os tecidos saos. Neste caso, a dose requerida é menor do que a dose que produz um
ntmero significativo de complicagoes nos tecidos normais. Nesta figura podemos
confirmar que o principal objectivo da radioterapia consiste em fornecer o maximo

de dose possivel a regiao tumoral de forma a obter-se a maior probabilidade de com-
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Figura 1.1: Probabilidade de se obter o controlo tumoral (P;um0-) € probabilidade
de eliminacao de tecidos normais (Pyeao). Do representa a dose Optima para o

tratamento e a linha a tracejado indica a probabilidade de sucesso da terapia.

pleta regressao do tumor. Como a dose fornecida ao tumor é limitada pela necessi-
dade de se restringir a quantidade de radiacao que os tecidos normais vao receber,
a probabilidade de dano clinico significativo dos tecidos normais tem de se situar
num nivel aceitavel. No entanto, existem tumores para os quais estes objectivos sao
incompativeis, como é o caso do cancro do estomago, onde a radiossensibilidade dos

tecidos normais é muito maior do que a do tumor.

Em alguns pacientes, para os quais a doenca se encontra num estadio bastante
avancado a radioterapia pode tornar-se mais limitativa, adquirindo um sentido palia-
tivo, isto é, em vez de ser administrada com propdsitos radicais ou de cura, a radiacao
é fornecida em menores doses obrigando a uma regressao parcial do tumor para um

alivio sintoméatico temporario.

O sucesso radioterapéutico é maior quando as duas curvas da figura 1.1 estao
bastante separadas. A optimizacao da técnica de tratamento permite que uma dose
maior seja fornecida ao volume - alvo sem que se aumente a dose nos tecidos saos
circundantes. Contudo, nao é possivel reduzir-se a dose nos tecidos normais no
caso do tumor se encontrar infiltrado. A forma e as posicoes relativas da curva de
resposta de dose dependem do tempo total e do nimero de fracgcoes de tratamento. A

optimizacao inclui também a seleccao do esquema de fraccionamento mais adequado.



1.3 Meétodos de Aplicacao de Radioterapia

O tratamento de doencas oncologicas com radiacao ionizante pode ser efectuado de

trés formas diferentes, com aplicacao de:

e fontes de radiacao externas ao paciente radioterapia externa
e fontes radioactivas seladas em contacto com o volume tumoral — braquiterapia

e fontes radioactivas nao seladas — medicina nuclear de terapia

A radioterapia externa é a forma de tratamento com radiacao mais utilizada. A
aplicacao clinica desta técnica consiste na utilizacao de fontes de radiagao ionizante
exteriores ao paciente. Os tratamentos sao, na sua maioria, efectuados com feixes
de fotdes produzidos em unidades de quilovoltagem (kV), em aceleradores lineares
de electroes ou fontes radioactivas. Se os feixes de fotdes sao obtidos através da
interaccao de electroes primérios com um alvo, produzem um espectro policromético.
Se forem obtidos pelo decaimento radioactivo de isdétopos, originam um espectro
discreto. As energias maximas de feixes policromaticos produzidos por aceleradores
lineares, variam tipicamente entre 4 MeV e 25 MeV.

Na Braquiterapia, o tratamento ¢ feito usando fontes radioactivas seladas, colo-
cadas em contacto com o volume tumoral. Desta forma, consegue-se uma apli-
cacao localizada que minimiza o dano dos tecidos saudaveis que envolvem o tumor.
Esta forma de tratamento é usada em tumores de pequenas dimensoes e localiza-
dos em locais de facil acesso para aplicacdo das fontes. A terceira modalidade de
tratamento é através da utilizacao de fontes radioactivas nao seladas que, quando
administradas ao paciente se ligam preferencialmente ao tecido tumoral. Esta é a
forma de tratamento menos utilizada e é geralmente administrada fora do departa-

mento de radioterapia.

1.4 Modulacao da Intensidade do Feixe

1.4.1 Principio da Produgao de Fotoes

O acelerador linear ¢ uma méaquina na qual campos eléctricos de grande intensidade

sao utilizados para acelerar electroes. A aceleracao de electroes num campo eléctrico
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criado por uma diferenca de potencial entre dois eléctrodos apenas permite obter
particulas de relativa baixa energia. Uma energia mais elevada é conseguida se forem
utilizados potenciais alternados para aumentar o campo de aceleracao, mas tal foi
apenas possivel no final da Segunda Guerra Mundial, devido a invencao do klistrao,

desenvolvido para o radar |Kle85a| — Figura 1.2.

Figura 1.2: Imagem de um acelerador linear e da mesa de tratamento.

O coragao do acelerador linear é o guia de ondas que funciona como um condutor
de microondas e é onde a aceleragao dos electroes ocorre, (retirado da ref. [Kle85a).
A energia necessaria para acelerar os electroes é fornecida ao guia de ondas por uma
fonte de microondas (klistrao ou magnetrao), sob a forma de pulsos de pequena du-
racao. Numa das extremidades do guia de ondas existe um canhao de electroes que
fornece e injecta electroes, em fase com os pulsos das ondas de radio no guia. Conse-
quentemente, os electroes sao acelerados pelas ondas de radiofrequéncia, adquirindo
uma energia elevada. Este feixe de electroes emerge da estrutura aceleradora e
entra na cabeca de tratamento, embatendo num alvo de elevado ntimero atémico,

geralmente tungsténio.

A figura 1.3 ilustra a estrutura da cabeca de tratamento de um acelerador linear.
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Alvo

Feixe

Figura 1.3: Representacao esquematica da cabeca de tratamento de um acelerador
linear, onde se encontram representados os principais componentes utilizados na
producao do feixe de fotoes. O filtro fisico esta colocado na posigao tipica, abaixo

dos colimadores secundarios.

Na colisao do feixe de electroes com o alvo de tungsténio, sao produzidos fotoes
de bremsstrahlung, que tém um espectro de energia continuo e cujo méaximo ¢ igual a
energia inicial dos electroes. Isto é, se a energia dos electroes incidentes for de 4 MeV,
os fotoes terao um espectro abrangendo um intervalo de energias de 0 a 4 MeV. Em
radioterapia este feixe é referido como um feixe de 4 MV. O alvo é suficientemente
espesso para parar a totalidade dos electroes priméarios mas suficientemente fino para
nao absorver significativamente os fotoes produzidos. O colimador principal define
a dimensao maxima do campo de fotdes. O flattening filter é, habitualmente, feito
de chumbo, e a sua funcao é modular a intensidade inicial do feixe distribuindo-o
uniformemente em fluéncia energética. Em seguida, este feixe, atravessa uma camara
de ionizagdo que monitoriza a taxa de fluéncia, em unidades de monitor (MU), e a
uniformidade do feixe. A camara esta calibrada de tal forma que 1 MU corresponde
a dose de 1 c¢Gy, obtida em agua para uma profundidade e um campo de referéncia

pré definidos. Abaixo da camara de ionizacdo estao colocados dois colimadores
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secundarios, constituidos por duas mandibulas na direccao X e duas na direccao
Y, que transformam um feixe num campo quadrado ou rectangular. Finalmente,
imediatamente a seguir aos colimadores secundérios, podem ser colocados objectos
modificadores do feixe, como é o caso dos filtros fisicos.

Na figura 1.4, esta representada uma relacao geométrica do movimento do braco
do acelerador (gantry) e da mesa de tratamento de um acelerador linear. Embora
a mesa de tratamento nao faca parte do sistema de fornecimento de radiagao, é o

factor principal na instalacao da gantry e do posicionamento do paciente.
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Figura 1.4: Esquema da relagao geométrica entre o acelerador linear e a mesa de

tratamento de um acelerador linear, (retirado da ref [Kle85al).

1.4.2 Filtros Fisicos

Frequentemente, filtros especiais ou blocos absorventes, sao colocados no percurso
do feixe de modo a modificar a sua distribuicao de isodose. Os filtros fisicos sao os
modificadores do feixe mais utilizados. Estes absorventes tém uma forma inclinada
e provocam uma atenuacao progressiva da intensidade do feixe, originando uma dis-
tribuicao de dose obliqua, em relacao a sua posicao normal. Os filtros sao colocados

na cabeca do acelerador abaixo do sistema de colimacao secundéario Figura 1.3.
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Os filtros fisicos sao geralmente feitos de um material denso, tal como o chumbo
ou o aco. Estao montados num suporte plastico, transparente, que é colocado na
cabeca do acelerador a uma distancia especifica da fonte e apresentam um conjunto
discreto de inclinacoes possiveis.

Se nao existirem modificadores fisicos na direccao do feixe, a sua intensidade,
definida como o nimero de fotoes por unidade de area, é praticamente constante.
Consequentemente, as linhas desenhadas em pontos de igual dose, linhas de isodose,
sao paralelas a superficie e originam uma distribuicao de dose plana. Da figura 1.5
verifica-se que, qualquer que seja a profundidade, a dose é sempre maior no eixo
central do feixe diminuindo gradualmente na borda do feixe. Junto das bordas do

feixe (esta regiao é denominada penumbra), a taxa de dose decresce rapidamente em

funcao da distancia lateral ao eixo do feixe.

Figura 1.5: Exemplo de um mapa de distribuicdo de curvas de isodose A, com
SSD = 80 cm, para um campo aberto de 10x10 cm?; B, com SAD = 100 cm,

profundidade do isocentro 10 cm e tamanho do campo em relacao ao isocentro

10x10 ¢m?, (retirado da ref. [Kha94a]).

Quando um filtro fisico é interposto no feixe a sua intensidade é reduzida de uma
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quantidade que depende da quantidade de material que o feixe tem que atravessar.
Deste modo, obtém-se uma distribuicao de dose em que as curvas estao inclinadas
em relacao a sua posicao normal e o grau de inclinacao depende do declive do filtro

— Figura 1.6.

Figura 1.6: Exemplo de um mapa de distribuicao de curvas de isodose para um
filtro fisico de 45° A, normalizado a d,,.,; B, normalizado a d,,,, sem o filtro, num

campo aberto de 8x10 ¢cm? e SSD = 80 cm, (retirado da ref. [Kha94al).

O termo dngulo em cunha refere-se ao angulo através do qual cada curva de
isodose ¢ inclinada em relacao a direccao central do feixe a uma profundidade es-
pecifica [[CR76a|. Desta defini¢gdo podemos concluir que este é o angulo que a curva
de isodose faz com a direc¢ao de incidéncia do feixe, como indicado na figura 1.6.

A presenca do filtro em cunha altera a dose que vai ser distribuida a saida
da maquina e este efeito tem que ser tomado em consideragao no planeamento do
tratamento. Este efeito é caracterizado pelo factor de cunha, definido como a razao
entre as doses obtidas com e sem a cunha, num determinado ponto do fantoma de
agua ao longo do eixo central.

Em geral, os filtros em cunha alteram a qualidade do feixe preferencialmente
atenuando os fotdes de baixa energia (endurecimento do feixe). E, em menor exten-
sao, devido a dispersao Compton, estes filtros provocam a degradacao da energia do

feixe (amolecimento do feixe).
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Figura 1.7: Imagens de distribuicao de isodoses calculadas para um tumor na
mama a) com modificador do feixe e b) sem modificador de feixe (As imagens foram

cedidas pelo Miguel Capela do IPOFG-CROC).

Na figura 1.7 esta representada a imagem de uma paciente em que o planeamento
foi feito a) com filtro fisico e b) sem filtro fisico. Foi utilizado um filtro fisico
de 15°. Na imagem a) a azul estao representadas as curvas de isodose de 90% e
a verde a de 95%, que envolve quase perfeitamente o volume alvo (rosa/creme).
A regiao nao abrangida é a que se encontra a superficie da mama. Os pontos
quentes (representados a amarelo), isodoses superiores a 107%, nao se visualizam.
Na imagem b) verifica-se que a curva de 95% comega a cortar o volume alvo na
regido interna e as curvas de isodose de 107% e 115% (amarelo) comegam a surgir
proximo da regiao externa da mama.

O tratamento usando apenas uma incidéncia do feixe de fotdes é raramente
usado, pelo que, na maioria dos tratamentos, para se obter a distribuicao de dose
requerida dentro do tumor, sao requeridas duas ou mais incidéncias do feixe.

Tumores relativamente superficiais, estendendo-se desde a superficie até alguns
centimetros de profundidade, podem ser irradiados por dois feixes em cunha, colo-
cados do mesmo lado do paciente. Quando se posicionam os dois filtros com as
superficies mais espessas adjacentes uma a outra, consegue-se uma distribuicao an-
gular do campo praticamente uniforme. Neste caso, cada feixe em cunha, apresenta

uma reducao de dose na superficie, em relagao a regiao mais profunda, de modo que
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o gradiente de dose na regido sobreposta (regiao alvo) é minimizado e fora desta
regiao a dose desaparece rapidamente, como ¢é clinicamente pretendido.

Os parametros 6 (dngulo em cunha), ¢ (dngulo dobradica) e S (separagio entre as
cunhas), afectam a regiao alvo em termos da sua profundidade, forma e distribuicao
de dose e estao representados na figura 1.8, [Kha94a|. O dngulo dobradiga é o angulo
entre os eixos centrais dos dois feixes e S a distancia entre as extemidades mais densas

da cunha projectadas na superficie.

Figura 1.8: Parametros dos feixes em cunha, 6 é o 4ngulo em cunha, ¢ é o dngulo

dobradiga, e S a distancia entre as extemidades do filtro, (retirado da ref. [Kha94a]).

A relacao entre 6 e ¢ que fornece a distribui¢ao de dose mais uniforme, na regiao

alvo, é dada pela equacao:
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0 =90° — ¢/2 (1.2)

Esta equacao baseia-se no principio de que, para um dado dngulo dobradica, o
angulo em cunha deve ser tal que as curvas de isodose de cada campo sao paralelas
ao eixo central bissector de ¢. De acordo com estas condigoes, quando as isodoses
sao combinadas, a distribuicao resultante é uniforme.

Apesar da equacao 1.2 ser titil no planeamento do tratamento, a sua aplicacao a
técnicas mais complexas que envolvem filtros em cunha, compensadores e reducoes
de campo para o mesmo paciente, torna-se muito dificil. Por isso, actualmente, o
sistema de planeamento manual foi substituido por sistemas de planeamento com-

putorizados.

1.4.3 Filtros DinAmicos

Filtro dinamico é o termo utilizado para descrever o método de criacao de uma dis-
tribuicao de dose obliqua sem a utilizacao de filtros fisicos. A figura 1.9 ilustra o

principio de funcionamento do filtro dinamico. Nesta técnica, uma das mandibulas
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Figura 1.9: Representagao esquematica da diferenca entre um filtro fisico e um

filtro dinamico.
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do colimador secundério move-se através do feixe de radiacao por controlo com-
putorizado. A sombra crescente, criada pelo movimento da mandibula, provoca
uma alteracao na intensidade do feixe. Programando correctamente o movimento
da mandibula obtém-se uma distribuicao de dose obliqua equivalente a obtida com
o filtro fisico (Figura 1.9 a)). O conceito de filtro dinamico foi proposto em 1978
por Kijewski et al. [KCB78|, e mais tarde apoiado por D. Leavitt [LMMLI0| que
integrou completamente o movimento do colimador no sistema de controlo do acel-
erador linear. A Varian Oncology Systems foi a primeira empresa a comercializar
aceleradores com filtros dinamicos. Nesta tese foi usado o sistema de colimacgao

dinamico do acelerador linear Varian Clinac 600C.

Os dados do controlo computorizado para mover o colimador sao guardados num
ficheiro chamado Tabela Segmentada de Tratamento — STT (Segmented Treatment
Table). Esta tabela define a frac¢do de dose total a ser administrada, em fungio da

posicao do colimador, a medida que este se move.

Se na direc¢ao do feixe de fotdes é colocado um modificador fisico alguns desses
fotoes sao dispersos pelo material que o constitui. A energia média dos fotoes disper-
sos é menor do que a energia média do feixe primario. Alguns dos fotoes disper-
sos mantém-se no feixe primario e os restantes saem do feixe contribuindo para a
dose periférica. Os fotoes que permanecem no feixe primério dao origem a um au-
mento na dose superficial ao contrario do que acontece quando se utiliza um campo

aberto [Pub83|, isto ¢, um campo sem modificadores de feixe.

Quando se usam filtros dinamicos, nao existem atenuadores fisicos na direccao do
feixe, e o colimador move-se apenas durante parte do tratamento. Assim, o nimero
de fotoes dispersos criado ¢ reduzido, diminuindo significativamente a dose na su-
perficie do paciente e na regiao periférica [LK97b|. Neste caso nao existe atenuacao
do feixe mas sim uma modulacao unidimensional da sua intensidade, o que provoca
o mesmo efeito de um filtro fisico em relagao a distribuicao de dose. Em todas as
situagoes clinicas, é fundamental irradiar o tumor com doses elevadas e as estruturas
sas, adjacentes, com doses baixas. Particularmente, diminuindo a dose na superficie
diminui a probabilidade de desenvolvimento de reacgdes na pele [LK97b|, e diminui a
hipotese de aparecimento de um segundo cancro. Por exemplo, quando se considera

a dose periférica na mama saudavel durante a irradiacao, as medig¢oes mostram que
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a dose periférica com os filtros dinamicos é inferior a observada com o filtro fisico por
um factor de dois [WOET97|. Podemos entao concluir que a utilizagdo das cunhas
dinamicas proporcionam vantagens clinicas em relacao a distribuicao de dose e a

dose na periferia do campo, principalmente nos tratamentos de mama |[Lea97].

1.5 Medicao da Radiacao Ionizante

Quando os raios X comecaram a ser usados para diagnoéstico e terapia, foram feitas
tentativas para medir a radiacao ionizante com base nos seus efeitos quimicos e
biologicos. Em radioterapia, por exemplo, foi definida a grandeza Skin Erythema
Dose SED, como a quantidade de radiacao X ou v que produzisse vermelhidao na
pele humana. Contudo, como é 6bvio, esta grandeza tinha muitos inconvenientes.
Pelo que foi mais tarde substituida por outra grandeza mensuravel mais rigorosa, o
roentgen — (R), que foi, em 1928, adoptada pelo ICRU como a medida de exposi¢io
a radiagao X e y [Kha94c]|.

Um dosimetro de radiagao ¢ um aparelho que mede ou calcula, directa ou indi-
rectamente, as grandezas exposi¢do, kerma, dose absorvida (ou dose equivalente),
ou as suas variagoes temporais, ou ainda grandezas relacionadas com a radiagao

ionizante.

Para que um dosimetro funcione como dosimetro de radiacao ele tem que ter,
pelo menos, uma propriedade fisica que seja funcao da grandeza dosimétrica a medir
e que possa ser usada para radiacao dosimétrica com calibracao correcta. De forma
a serem uteis, os dosimetros devem exibir algumas caracteristicas fundamentais. Por
exemplo, em radioterapia o conhecimento exacto da dose absorvida em agua num
ponto especifico e a sua distribuicao espacial é tao importante como a possibili-
dade de fornecer a dose a um o6rgao de interesse do paciente. Neste contexto, as
propriedades dosimétricas requeridas sao rigor e precisao, linearidade, dependéncia
de dose ou taxa de dose, resposta em energia, dependéncia direccional e resolucao

espacial.
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1.5.1 Camara de Ionizacao

E claro que, nem todos os dosimetros podem satisfazer todas estas caracteristicas. A
escolha deve ser feita tendo em consideracao os requisitos da medicao. Em radiote-
rapia, por exemplo, para calibracao do feixe sao recomendadas camaras de ionizagao
e outros dosimetros capazes de medir a distribui¢ao de dose (dosimetria relativa) ou
verificar a dose.

As camaras de ionizacao tém varios formatos e dimensoes, mas em geral apre-

sentam as seguintes propriedades:

e A camara de ionizacao é constituida por uma cavidade preenchida com gas
(em geral ar) que contém no centro um eléctrodo colector e é envolvida por
uma parede exterior condutora — Figura 1.10. A parede e o eléctrodo colector
estao separados por um isolador de alta qualidade que reduz a corrente de fuga

quando se aplica a camara a tensao de polarizacao.

Eléctrocdo Central
Isolador  Grafite Eléctrodo Exterior

Figura 1.10: Tlustracao de uma camara de ionizagao cilindrica.

e Geralmente as camaras possuem um eléctrodo de guarda para favorecer a
reducao da corrente de fuga. Este eléctrodo intercepta a corrente de fuga,
permitindo que esta flua para a terra passando pelo eléctrodo colector. Asse-
gura também a melhor uniformizacao do campo eléctrico no volume sensivel

da camara, favorecendo a recolha de carga.

e Medicoes com camaras de ionizacao abertas em ar requerem correccoes de
temperatura e pressao que contam para a variacao da massa de ar no volume

da camara, devido a mudancas de pressao e temperatura ambiente.
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Neste trabalho, a dosimetria foi realizada com camaras de ionizacao flexiveis de

0.125 cc da PTW (Semifiex Ionization Chambers) — Figura 1.11.

Figura 1.11: Camaras de ionizacao flexiveis, a prova de agua, utilizadas para

medicao da distribuicao de dose em fantomas de dgua monotorizados.

Estas camaras sao especialmente desenhadas para medidas de dose em fantomas
de 4gua monitorizados. Tém uma banda nominal de energia de 30 kV a 50 MV para
fotoes e 6 MeV a 50 MeV para electroes. O material da parede é grafite e a cobertura
protectora acrilica. Os anéis de guarda sao desenhados acima do volume activo. Em
cada camara é incluida uma capsula de acumulacao (build-up cap) acrilica para
medicoes de feixes de ®°Co em ar. Para cada medicdo requer-se uma correccao da
densidade do ar. Estas camaras sao cilindricas com um diametro interior de 5.5 mm

e ideais para dosimetria tridimensional em fantomas de agua.

Para as medigoes dosimétricas com os filtros dinamicos, foi utilizado o array de

camaras de ionizacao LA48 Figura 1.12.
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Figura 1.12: Array de camaras de ionizacao 1LA48, desenhado especialmente para
medicoes dosimétricas de campos dinamicos — Imagem retirada do catalogo Ionizing

Radiation Products from PTW — Edition 2004,/2005.

Este array inclui o altimo desenvolvimento tecnolégico fluid  filled em camaras
de ionizacao, apresenta uma resolucao espacial inferior a 1 mm e foi desenhado
especialmente para medicoes dosimétricas de campos dinamicos. Este array possui
47 camaras de ionizacio espacadas de 8 mm entre si. E utilizado em conjunto com

um electrometro multicanal MULTIDOS com 48 canais Figura 1.13.

Figura 1.13: Electrometro multicanal MULTIDOS para dosimetria absoluta,
medicoes in — vivo e controle de qualidade em radioterapia — Imagem retirada do

catalogo Tonizing Radiation Products from PTW — Edition 2004 /2005.
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1.6 Dosimetria Basica e Dosimetria Clinica

Em radioterapia, a exactidao com que a dose pode ser fornecida ao tumor, mini-
mizando os efeitos secundarios sobre os tecidos saos vizinhos, é de extrema im-
portancia. Por detras da irradiacao de um tumor existe um processo complexo de
medicoes e calculos que permite fornecer com rigor a dose prescrita pelo médico ra-
dioterapeuta. Este processo encontra-se dividido em duas fases: a dosimetria basica

e a dosimetria clinica.

1.6.1 Dosimetria Basica

A dosimetria basica é efectuada num fantoma de dgua e consiste na obtencao, para

os diferentes campos de radiacao, de:

e Curvas de Rendimento em Profundidade (PDD - Percent Depth Dose)

Quando o feixe de fotoes interage com o meio material transfere a sua energia
para os electroes que o constituém. Estes electroes, antes de depositarem a sua
energia, percorrem pequenos percursos no material. Por este motivo, verifica-
se, na superficie do material, um aumento inicial da dose em profundidade
até um valor maximo a partir do qual a dose comeca entao a diminuir. A
profundidade a que ocorre o maximo de deposi¢ao de dose (dy,q.) € a taxa de

diminuicao de dose, sao fungoes da energia do feixe.

e Perfis Transversais de Dose

Um perfil de dose é uma curva que representa a variacao da dose ao longo de
uma linha perpendicular a direccao do feixe a partir do eixo central. Os perfis
dos feixes, para cada tamanho de campo, sao medidos a diferentes profundi-

dades.

Os fantomas de agua sao meios universalmente aceites para calibracao de um
acelerador linear porque a dgua possui as mesmas propriedades de absorcao e dis-
persao que os miisculos e tecidos do corpo humano.

Os dados dosimétricos dos feixes de radiagdao sao obtidos a partir do fantoma
de dgua e de camaras de ionizacao, com base em protocolos onde se definem as

condigoes padrao.
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A distribuicao de dose ao longo do eixo central da-nos apenas uma parte da infor-
macao necessaria para uma descri¢ao rigorosa de dose no paciente. As distribuigoes
de dose bidimensionais e tridimensionais sao obtidas combinando os dados das curvas

de rendimento em profundidade e dos perfis transversais.

1.6.2 Dosimetria Clinica

A dosimetria clinica consiste no calculo de distribuigoes de dose em tecidos do corpo
humano. Como um paciente nao apresenta uma forma superficial e volumétrica
regular nem um meio homogéneo, como no caso do fantoma de dgua onde os dados
dosimétricos basicos sao recolhidos, estes nao sao suficientes para o calculo de dis-
tribuicoes de dose correspondentes a determinado plano de tratamento. Temos, por
isso, que dispor de informacao adicional, como por exemplo o contorno do corpo,
a posicao dos orgaos vitais, posicao e extensao do tumor e as respectivas densi-
dades. A informacao desejada pode ser obtida, por exemplo, através de imagens de

tomografia computorizada (CT) e/ou de ressonincia magnética (MR).

Com o surgimento de novas ferramentas em radioterapia, como é o caso dos
filtros dinamicos, cada vez mais utilizadas na pratica clinica para uma crescente
variedade de tumores, a complexidade dos processos de tratamento tem mostrado
a necessidade de se aperfeicoarem mecanismos para a garantia de um controlo de
qualidade efectivo. Portanto, para assegurar que os pacientes sejam tratados de
maneira segura, além da constancia dos parametros fisicos, é necessario verificar-se

o planeamento do tratamento.

No ambito dos sistemas de planeamento, os modelos de calculo de dose devem
servir para fornecer resultados rapidos e rigorosos para todas as combinagoes de

campos de tratamento relevantes.

O planeamento de um tratamento em radioterapia externa prossegue logo que o
conjunto de informagcoes anteriores seja obtido. Depois, procede-se a escolha do tipo
de radiagao, da energia mais adequada, das direccoes de incidéncia, tamanho dos
campos de radiacao e eventual utilizacao de moduladores do feixe de forma a irradiar
um determinado volume alvo causando o menor dano aos 6rgaos saos adjacentes e

o mais homogeneamente possivel.
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Figura 1.14: Definicao de volume alvo.

A dosimetria bésica e a realizacdo do planeamento dos tratamentos sao da res-
ponsabilidade do fisico médico, no entanto, a delineacao do volume alvo e dos
6rgaos saos em risco compete ao médico radioterapeuta, englobando varias etapas,
figura 1.14. Em primeiro lugar, tem que ser definida a extensao palpavel e visivel do
tumor, Gross Tumor Volume (GTV), em seguida, é necessario marcar, em torno do
GTV, uma margem que considere a proliferacao subclinica local de células tumorais,
o Clinical Target Volume (CTV) e, finalmente, em torno do CTV tem que ser in-
cluida outra margem que tem que ter em conta a variacao na dimensao e na posi¢ao
dos tecidos relativamente ao feixe de tratamento, tratando-se do Planning Target
Volume (PTV). O PTV tem em conta, ndo apenas os movimentos respiratorios
do paciente, mas também as alteracoes provocadas no seu posicionamento para a
realizacao do tratamento. O planeamento dos tratamentos com recurso a sistemas
computorizados sofisticados, baseados em algoritmos de calculo progressivamente

mais complicados, é realizado sobre o PTV.

A seleccao das melhores condicoes de irradiacao, tem como principal objectivo as-
segurar uma distribuicao maxima e uniforme de dose no volume-alvo, sem que os teci-
dos saudaveis, localizados nos limites da zona irradiada, sejam colocados em risco.
Este processo é efectuado durante a fase de planeamento de tratamento [WT00].
Apos a localizacao do volume-alvo, recorre-se a sistemas informaticos para o cal-
culo de dose, que permitem testar e avaliar diferentes abordagens terapéuticas para

obtencao da distribuicao de dose prescrita para o tratamento.
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Para cada tratamento, o niimero e as dimensoes dos campos de radiacao depen-
dem da regiao que engloba o tumor e os tecidos envolventes (localizagdo do volume
alvo) e da presenga de 6rgaos vitais ou tecidos saudaveis [Wil00]. As combinagoes
mais frequentes incluem irradiagoes com dois ou mais campos proporcionando uma
distribuicao de dose elevada e homogénea no interior do volume — alvo e evitando
doses excessivas em tecidos saudéveis. Na terapéutica de tumores superficiais, regiao
supraclavicular, n6dulos mamérios internos ou espinal medula, em geral, recorre-
-se a um campo de dimensoes apropriadas, controladas por sistemas de colimacao
mecanicos ou electronicos existentes em cada uma das unidades de producao de

feixes clinicos de fotoes.

Os sistemas informéticos recorrem a informacgao dosimétrica relativa aos feixes
de radiacao e informacao anatomica especifica do doente, contida em imagens de
tomografia computorizada (CT — Computed Tomography), ressonancia magnética
(RM), angiografia, tomografia de emissao de positroes (PET  Positron Emission
Tomography) e/ou tomografia computorizada de emissao de fotdes (SPECT — Sin-
gle Positron Computed Tomography). Com a informacao obtida por estes meios de
diagnostico, as estruturas de interesse e o contorno exterior do doente sao identifi-

cados.

Como no calculo de dose é necessaria elevada rapidez que permita o desenvolvi-
mento interactivo e avaliacao das estratégias de tratamento, os algoritmos implemen-
tados, nos sistemas de planeamento, baseiam-se em modelos fisicos simples, capazes
de determinar solucoes de problemas de transporte de radiacao em geometrias real-

istas.

O controlo de qualidade destes sistemas, antes e ao longo da sua utilizagao clinica,
é realizado com testes de aceitacao e validagao [DFMT99], consistindo no célculo da
dose em configuracoes de irradiacao bem definidas e na comparacao dos resultados
do planeamento com os valores experimentais, permitindo subsequentemente, avaliar
a exactidao dos algoritmos [VW99|. Estes testes foram criados e realizados por difer-
entes grupos de investigacao tendo-se verificado que podem existir desvios, entre a
dose calculada por alguns sistemas de planeamento e a dose medida podendo, em
alguns casos, esses desvios ir de 5% a 40%. Estes desvios foram atribuidos a vérias

causas: a incorrecta execucao de procedimentos experimentais de dosimetria basica;
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erros no processo de transferéncia de informacao dosimétrica para os sistemas de
planeamento [KLRT01]; contabilizagdo incorrecta da interacgao do feixe de radi-
acao com materiais de composicoes quimicas e densidades diferentes das da agua
ar , pulmoes [KANTO5|, tecido Gsseo e proteses metalicas [Rob01] — por parte dos
algoritmos de calculo de dose. A influéncia do calculo incorrecto de dose no grau
de sucesso do controlo do tumor e no aparecimento de lesoes secundarias é quantifi-
cada de acordo com a probabilidade de resposta, a radiacao , do tecido tumoral e do
tecido saudavel. O controlo tumoral é avaliado pela probabilidade de, no final das
sessoes de tratamento prescrito, deixarem de existir células neoplasicas no interior
do volume-alvo [BN0O].

O processo de validacao e controlo de qualidade de um sistema de planeamento
pode também ser efectuado através da comparacao com resultados obtidos por al-
goritmos de transporte de radiacao baseados no método de Monte Carlo. Este é um
método microscopico e estocastico que permite a resolucao da equacao de transporte
da radiacao, sem perda de generalidade, através da modelacao dos processos fisicos
subjacentes ao processo de deposicao de energia. Este método, além de ser utilizado
na verificacao de sistemas de planeamento, permite obter a informacao dosimétrica
especifica necessaria ao desenvolvimento e avaliacao dos pressupostos fisicos sub-
jacentes aos algoritmos de célculo de dose e optimizacao dos protocolos clinicos e

experimentais [And91].

1.7 Sistemas de Planeamento Comerciais

Em radioterapia, os sistemas de planeamento de tratamento sao utilizados para cal-
cular a distribuicao de dose e estabelecer os parametros necessarios ao planeamento

de forma automatizada e incluem:

e 0 calculo das distribuicoes de dose relativas para cada equipamento, energia e

modalidade de tratamento;
e a soma das doses relativas provenientes dos diferentes feixes;

e 0 calculo do nimero de unidades de monitor para uma dada dose prescrita

quando sao introduzidos os dados de calibracao no sistema de palneamento

28



e 0s dados de saida, que devem ser precisos e incluir a distribuicao de isodose

em forma grafica [Yu02].

No Servico de Radioterapia Externa do Centro Regional de Coimbra do Instituto
Portugués de Oncologia Francisco Gentil (CROC-IPOFG) é utilizado o sistema de
planeamento Oncentra MasterPlan v1.4 da Nucletron.

Este sistema de planeamento possui um algoritmo para o calculo de distribuicoes
de dose relativas para campos de irradiacao que utilizam filtros dinamicos, baseado
na combinacdo dos dados do feixe num campo aberto e nos dados da STT (sec-
¢ao 1.4.3).

Os sistemas de planeamento devem ser verificados com parametros tipicos em-
pregues na clinica e com uma dada periodicidade. Essa verificacao dever ser indepen-
dente dos algoritmos de célculo utilizados pelo sistema de planeamento, utilizando
tabelas e gréaficos gerados experimentalmente, que deverao ser utilizados para a con-
feréncia manual dos célculos. E recomendado que a unidade monitora calculada
pelo sistema concorde com os calculos manuais em +2% [TAEQO|.

Os modelos de célculo de dose devem servir, segundo a perspectiva do sistema de
planeamento de tratamento, para proporcionar resultados réapidos e rigorosos para
todos os tipos de geometria de tratamento relevantes. As incertezas nos calculos de
dose sao em larga escala dependentes do problema em analise. Aspectos importantes
na concepcao de sistemas de planeamento de tratamento nao sao apenas o rigor dos
resultados mas também a logistica dos objectos de dados, interfaces, etc.

A aproximacao classica para calculos de dose em geometrias heterogéneas é cor-
rigir a dose adquirida para uma geometria homogénea semelhante. Os métodos mais
recentes calculam a dose incluindo directamente nos modelos, os efeitos das hetero-
geneidades. A situacao para modelar efeitos volumétricos de dispersao é semelhante;
varios métodos estimam variacoes de dispersao enquanto que os modelos mais re-
centes fazem célculos baseados directamente no transporte de particulas ou de ener-
gia. Apesar do uso de modelos completos de simulagao nos sistemas de tratamento
modernos, continuam a ser necessarias aproximacoes simples e adicionalmente mais
refinamento nas verificagoes dos resultados do planeamento do tratamento. Existem
numerosas revisoes sobre métodos de correccao de heterogeneidades, em geral cata-

logadas de acordo com a sua capacidade de observar a informagao anatomica [PP83],
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a sua forma de modelar componentes de dose de fotdes primarios e dispersos [WP87|,
ou a quantidade de densidade de informacao CT que elas usam para calculos de dose
de fotdes dispersos tridimensionalmente [WP90).

No final da década de 90, foi iniciado no Lawrence Livermore Laboratory, um
projecto de planeamento de tratamento com Monte Carlo com o objectivo de mo-
delar todas as modalidades dos feixes, incluindo fotdes [HSBD199]. Pelo que, na
proxima década, em vez dos planeamentos de tratamento habituais, o codigo Monte
Carlo deva ser utilizado para a caracterizacao de feixes.

A difusao da utilizacao das aplicagoes de Monte Carlo na fisica médica foi re-
vista por Mackie (1990), Andreo (1991) e Rogers (2006 [Rog06]). Os fotdes sofrem
um numero limitado de interacgoes, antes de serem absorvidos, por isso, a sua simu-
lacao directa incluindo todas as suas interaccoes é um processo simples. Contudo, no
transporte de electroes, o niimero de interacgoes coulombianas com niicleos atémicos
é tao grande que a simulacao de Monte Carlo directa ¢ impraticavel. Isto motivou o
desenvolvimento das técnicas de historia condensada onde diferentes interac¢oes mi-
croscopicas sao classificadas em grupos de modo a providenciar uma representacao
macroscopica detalhada do transporte da particula [Ber63b|. A histéria condensada
assume que o meio seja localmente homogéneo, o que torna nao trivial estudar os
efeitos de interface em detalhe. O agrupamento pode ser implementado de formas
diferentes usando diferentes aproximagoes |KB98a|. O célculo de dose para planea-
mento de tratamento nao é, contudo, tao critico como a simulacao das respostas
das camaras de ionizagao. Por isso, o Monte Carlo é considerado o método primério
para benchmarking de aproximacoes rapidas de calculo de dose.

Para o célculo de dose de feixes de fotoes, o longo percurso livre médio entre
interaccgoes significa que a energia é transferida para o meio em fracgoes locais através
de grandes volumes e é necessaria a simulagao de um ntimero consideravel de fotoes
para reduzir a incerteza estatistica. Os longos tempos de calculo sao um grande
problema na terapia conformacional com fotdes onde a optimizacao da distribuicao
de dose usando algoritmos iterativos requer que a dose seja recalculada muitas vezes

durante o planeamento.
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Capitulo 2

Dosimetria de Feixes de Fotoes

Usados em Radioterapia Externa

A dosimetria com feixes de fotoes baseia-se em métodos que permitem a determi-
nacao quantitativa da energia depositada, directa ou indirectamente no meio, pela
radiacao ionizante. Para descrever o feixe de radiacao e a sua interaccao com os
meios materiais, foram definidas diversas quantidades dosimétricas. Estas quanti-
dades sao usadas para descrever feixes de fotdes ou feixes de particulas pesadas.

Em radioterapia, a maioria dos tratamentos é efectuada com feixes de fotoes
produzidos em unidades de quilovoltagem, aceleradores lineares de electroes ou
fontes radioactivas. Os feixes, quando obtidos através da interaccao de electroes
primérios com um alvo, sao produzidos com um espectro policromético e quando
obtidos pelo decaimento radioactivo de is6topos, sao produzidos com um espectro
discreto. Quando os feixes policromaticos sao produzidos por unidades de quilovolt-
agem apresentam energias nominais de 50-300 kV e, de 4-25 MV se produzidos por
aceleradores lineares. Os feixes de fotdes obtidos com fontes de cobalto %°Co sao
discretos e apresentam um espectro com energias de 1.17 e 1.33 MeV. Os raios X
produzidos consistem em fotoes caracteristicos do material do alvo e em radiacao de
bremsstrahlung.

Na dosimetria de radiacoes ionizantes existem duas entidades distintas: a que
descreve o feixe de fotoes em termos de energia e ntimero de fotoes que o consti-
tuém e outra que descreve a quantidade de energia que o feixe pode depositar num

determinado meio material.

31



A determinacao da dose absorvida é um processo complexo constituido por varios
passos, desde o conhecimento dos principios basicos de interacgao de particulas com
a matéria até a aplicacao de protocolos de dosimetria para determinar exactamente

a dose absorvida em agua. O objectivo deste capitulo é descrever esses passos.

2.1 Descricao dos Feixes de Fotoes

Os feixes de fotoes produzidos em aceleradores lineares sao caracterizados por uma
distribuigao em energia, f(F), fluéncias , ®, e por fluéncias energéticas, V.
A fluéncia, @, para um feixe de particulas, é definida como:

_dN

-
da

[em ™2 (2.1)

onde dN representa o nimero de particulas e da a area infinitesimal perpendicular
a direcgao do feixe, que as particulas atravessam [Tur95]:
A fluéncia energética, ¥, corresponde & quantidade de energia, dE, que atravessa
a area da: o
dE
" da

As quantidades anteriores sao usadas para descrever feixes monoenergéticos, de

v [MeVem™2) (2.2)

modo que, para feixes policromaticos, a energia média, F, é calculada a partir da

distribuigao espectral f(E), da seguinte maneira:

E — fO n Ef<E)dE (23)

fOEmax f(E)dE

2.2 Seccoes Eficazes e Coeficientes de Atenuacao

Quando se fala em radiacoes ionizantes, o termo interaccao é aplicado a processos
nos quais ocorre variagao da energia e/ou direc¢ao da radiagao [Gre81]. Como estes
processos sao aleatorios s é possivel falar em termos de probabilidade da interac¢ao
ocorrer. Esta probabilidade pode ser expressa em termos da seccao eficaz ou dos
varios coeficientes de atenuacao.

O conceito de seccao eficaz pode ser entendido como a area efectiva que cada

centro difusor (electrao, nicleo, &tomo, etc.) representa, possibilitanto a difusao das
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particulas incidentes, isto é:

o=— (2.4)

onde Ny representa o numero de particulas difundidas por unidade de tempo e I a
intensidade do feixe incidente, isto é, o nimero de particulas por unidade de area
por unidade de tempo.

Quando um fotao interage com um material absorvente de determinada es-
pessura, é completamente absorvido ou disperso pelo referido material. Nestas
condicoes, o numero de fotoes absorvidos, dN, é proporcional ao nimero de fotoes

incidentes, N, e a espessura, dx, do material absorvente, isto é:

dN «x Ndx (2.5)

ou

dN = —uNdx (2.6)

onde a constante de proporcionalidade u é designada por coeficiente linear de atenu-
acao. O sinal menos indica que o nimero de fotoes diminui com o aumento da

espessura do material. A solugdo da equacao diferencial 2.6 pode ser escrita como:

N(x) = Noe ™ #* (2.7)

onde N(x) é o inimero de fotdes transmitidos através do material de espessura x e
No o nimero de fotoes incidentes. Esta atenuacao exponencial apenas se aplica a
feixes de fotoes monoenergéticos. Na pratica, os feixes produzidos por aceleradores
sao constituidos por um espectro de energias, pelo que, a atenuagao deixa de ser

exponencial [Kha94c].

Em geral, o coeficiente de atenuacao linear depende da energia dos fotoes e da
natureza do material. Uma vez que a atenuacao produzida por um material de es-
pessura x, depende do ntiimero de electroes presentes nessa espessura, ;1 depende da
densidade do material. Entao, se se dividir i pela densidade p, o coeficiente resul-
tante, 1/ p, serd independente da densidade e designa-se por coeficiente de atenuagao

massico.
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2.3 Interaccao de Fotoes com a Matéria

Os fotoes interagem com a matéria, nomeadamente com os tecidos humanos, de uma
forma drasticamente diferente da interacao das particulas carregadas. Ao contrario
destas, que perdem a sua energia de forma quase continua, os fotdes podem percorrer
grandes distancias num meio material sem interagirem. Ao atravessarem a matéria e
na gama de energias dos keV aos MeV, os fotoes interagem essencialmente por quatro
processos fisicos: dispersao de Rayleigh, efeito fotoeléctrico, efeito de Compton e
producao de pares. A tabela 2.1 mostra as principais interaccoes de fotoes com a
matéria. O mecanismo através do qual os fotoes interagem com a matéria sem uma

transferéncia de energia ¢ a dispersao de Rayleigh.

Processo

Dispersao de Rayleigh YN — v N
Efeito Fotoeléctrico YN — e” N*
Efeito de Compton yeT — ye~
Producao de Pares YN — ete™ N

Tabela 2.1: Principais processos de interaccao de fotoes com a matéria.

2.3.1 Dispersao de Rayleigh

A dispersao de Rayleigh é a interaccao elastica entre um fotao e um atomo. Os
fotoes sao dispersados pelos electroes ligados ao &tomo sem lhes transferirem energia.
A probabilidade de dispersao é maior para fotoes de baixa energia e em materi-
ais de grande ntimero atémico, Z. Neste processo participam todos os electroes do
atomo, pelo que também é denominado dispersao coerente, sendo a sua distribuicao
descrita por factores de forma atémicos F(q,Z). Para a dispersao de fotoes nao —

polarizados, a seccao eficaz atomica diferencial em angulo solido é:
dof  r?

aQ -~ 2

(14 cos?0) [F(q, Z))? [em?sr~tatomo™!] (2.8)

onde 7, é o raio classico do electrdo e ¢ = 2 k sin(0/2) (com k = hv/c) é o momento

transferido. Quando ¢ — 0, entdao F(q,Z) — Z. Para um angulo 6 fixo, o factor
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de forma varia com Z%2. Os factores de forma atoémicos sdo derivados a partir
dos modelos de Hartree-Fock e de Thomas—Fermi. Este ultimo, adequado para
atomos de médio e elevado ntimero atoémico, apresenta um potencial atomico que
varia pouco numa distancia da ordem de grandeza do comprimento de onda de um
electrao, podendo-se considerar que a maior parte dos electroes orbitais se encontra

no interior de um volume de reduzidas dimensoes onde o potencial é constante.

2.3.2 Efeito Fotoeléctrico

A baixas energias, o processo dominante é o efeito fotoeléctrico. Este processo
envolve a absorcao do fotao pelo &tomo, sendo um electrao ejectado da sua camada
orbital. Depois da emissao do electrao, o atomo fica num estado excitado, com menos
um electrao numa das suas camadas electronicas. O atomo desexcita-se através da
ocupacao do lugar vago deixado por electroes das camadas superiores, resultando a
emissao de raios X de fluorescéncia ou entao pela emissao de electroes de Auger—

Figura 2.1.

Electréo\Ejectado o )
Radiacé@ogCaracteristica

Fotéo Incidente

Figura 2.1: Representacao esquematica do efeito fotoeléctrico. Neste exemplo,
um electrao é ejectado da camada orbital L e substituido por outro da camada M

produzindo emissao de radiacao caracteristica.

A energia cinética, T.-, dos fotoelectroes emitidos, é dada por:
T,- =hvy— Ey (2.9)

onde hyy é a energia do fotao incidente e Ej, a energia de ligacdo do electrao. Este

efeito é mais provavel quando a energia do fotao incidente é ligeiramente superior a
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energia de ligacao do electrao da sua camada atomica. A seccao eficaz é maior para
materiais de elevado niimero atémico e varia com a energia de uma forma complicada
com descontinuidades na energia correspondente a cada camada ou sub-camada
orbital. Acima da energia da camada orbital K, a probabilidade de absor¢ao de um
fotao com energia suficiente para ejectar um electrao com energias nao-relativistas

¢ dada por:

32mriat [(3mect\"
/2 = A 2.10
o~ V2 ( hito ) (210

onde av = 1/137 é a constante de estrutura fina, mg a massa do electrao e Z o niimero
atomico do material. O expoente n varia entre 4 (hyy < 100keV) e 4.6 (hyy >
500keV’) e m entre 3 (hyy < 100keV) e 1 (hyy > 500keV) [BieOOb]. Na regiao de
hvy < 0.1MeV, o efeito fotoeléctrico é importante para energias superiores a energia

de ligacao atomica dos electroes do material absorvente e a seccao eficaz varia com

Z% e (hyy)~3.

2.3.3 Efeito de Compton

O efeito de Compton é o processo dominante na interaccao de um fotao de energia
hvy com um electrao livre. Nesta interaccao o fotao é disperso, cedendo parte da
sua energia a um electrao orbital. O electrao é considerado livre enquanto a sua

energia de ligacao for muito menor do que a energia do fotao—Figura 2.2.

Fotdo Incidente

Figura 2.2: Representacao esquemaética do efeito de Compton. Um fotao incidente
interactua com um electrao. O electrao de recuo é emitido segundo um angulo ¢ e

o fotao ¢é disperso segundo um angulo 6.
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O processo de interaccao Compton é descrito com base nas leis relativistas de
conservacao de energia e momento. Neste caso, a energia cinética, 7.-, do electrao
de recuo, disperso com um angulo ¢, é dada por:

€(1 —cos @)
1+ €(1 —cosb)

T, = hiy (2.11)

com € — hvy/moc?, onde moc? = 511 keV e 6 ¢ o angulo do fotdao disperso com

cotf = (1+ Ll

- CQ)tan(@/Q) (2.12)

A energia do fotao disperso, hr, com um angulo 6 é dada por:

hVO

h =
g 1+ €(1—cosb)

(2.13)

A seccao eficaz diferencial por unidade de angulo so6lido por electrao, para a inter-
accao de Compton é dada, em primeira ordem, pela relacao de Klein — Nishina

(K-N) [Leo86]:

e 2
Cfg; = %@ <i}:—1/y0) (:—]Z) + % — sin? 9) [em?srelectrao™] (2.14)

A secgao eficaz total por electrao, of, é obtida integrando a equagao (2.14) sobre
todos os angulos de dispersao 6:

1 2(1 In(1+ 2 In(1+2 143
o€ = 2y +el2(1+e) In(l+ 2 N n(1+ 2e) + 3e
14 2e 2¢

€2 2¢ (1+ 2¢)?

(2.15)
Para fotoes incidentes com hyy < 0.01 MeV, a seccao eficaz de K-N é praticamente
igual a sec¢ao eficaz da dispersao Thompson mas depois decresce gradualmente com
fotoes de alta energia e torna-se proporcional a (hiy)~'. Na dispersio de Thomp-
son, sendo um acontecimento eléstico, nenhuma energia é transmitida ao electrao .
Para fotoes incidentes de muito baixa energia, a seccao eficaz de K-N tem que
ser corrigida para que se tenha em conta a energia de ligacdo dos electroes . A
seccao eficaz atomica de K-N, o2, é proporcional ao niimero atémico do material,
Z, desde que a teoria de K-N considere a secgao eficaz do electrao nao ligado, o¢,
independente de Z, de modo que 0% = Z . ¢¢ (em? / 4tomo). O coeficiente de aten-
uagao massico de Compton, p./p, é praticamente independente de Z uma vez que,
te/p = [Na.(Z/A)]o€. A razao Z/A vale 1 para o hidrogénio e é da ordem de 0.5

para todos os outros elementos.
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2.3.4 Producao de Pares

Para fotoes com energia superior a 1.02 MeV, o fotao pode converter-se no campo
electromagnético do nucleo. A energia disponivel é entao suficiente para criar um
par electrao-positrao — Figura 2.3. Devido a elevada massa nuclear, praticamente
nao ha energia de recuo transferida, sendo a energia excedente relativamente a

1.022 MeV distribuida pelas energias cinéticas do electrao e do positrao. No regime

Fotbes

de
Aniquilacéo

Electrdp Livre

Fotdo Incig

Figura 2.3: Representacao esquemética da producao de pares. Posteriormente o
positrao interage com o electrao do meio material e aniquila-se produzindo fotoes

de 511 keV.

ultra—relativista a seccao—eficaz de ocorréncia da criacao de pares é proporcional ao

quadrado do ntimero atémico e aumenta com o logaritmo da energia do fotao inci-

dente [BieOOb]:

2hv

moc?

oo o< Z% In(

) (2.16)

O fotao pode também interagir com o campo electromagnético dos electroes
atoémicos, ejectando um deles e dando origem a producao de um positrao e dois
electroes. FKste processo ¢ designado producao tripla. Pode contabilizar-se esta
interacgao, substituindo-se na equagao (2.16), Z* por Z(Z + 1). O coeficiente
de atenuagdo massico para a producdo de pares, fi,,/p, é proporcional a Z, desde
que, fipy/p = op[Na.(Z/A)] e Z/A seja praticamente constante como ja foi dito

anteriormente no efeito de Compton.

38



2.3.5 Coeficiente de Atenuacao

O coeficiente de atenuacao méssico total, 11/p, é a soma dos coeficientes de atenuagio

massico de todas as interacgoes,

Bl fe Bn B qon2gy (2.17)
P p o p

onde %, %, %T e ”—Z” representam, respectivamente, os coeficientes de atenuacao
méssico dos efeitos fotoeléctrico, Compton, Rayleigh e producao de pares.

Na figura 2.4 a) e b) encontram-se, respectivamente, as seccoes eficazes experi-
mentais dos diferentes processos de interaccao na dgua e tungsténio para energias do
fotao incidente entre 10 keV e 100 MeV. Os resultados experimentais foram extraidos
das bibliotecas de secgoes eficazes XCOM [BHS99].

Como se pode verificar, a baixas energias o efeito fotoeléctrico é o processo
predominante. Verifica-se também que, para fotdes de baixa energia, p/p é maior
para o tungsténio do que para a agua, devido a dependéncia, do coeficiente de
atenuacao méssico, para o efeito fotoeléctrico, com Z3. Para energias mais elevadas
a producao de pares torna-se o processo dominante. Na gama de energias usadas
em aplicacoes de radioterapia, onde os tecidos sao praticamente equivalentes a dgua,
domina o efeito de Compton. Nesta regiao, como a seccao eficaz de Compton é
praticamente independente de Z os coeficientes de atenuacgao da dgua e do tungsténio
nao diferem significativamente.

Para energias superiores a 10 MeV, os fotdes interagem com os ntcleos por
reaccoes inelasticas fotonucleares (v, n) e (v, p), sendo ejectados um ou mais nu-

cledes, como por exemplo neutroes e/ou protdes [Kno89|.

2.4 Interaccao dos Electroes com a Matéria

Alguns dos estados finais destes processos de dispersao inelastica dos fotoes com a
matéria incluem electrdes e/ou positroes que quando interagem com o meio trans-
ferem a sua energia, para os electroes atémicos, por processos de colisao electrao —
electrao (dispersao de Mgller), colisdo positrao — electrao (dispersao Bhabha), exci-
tacao atémica, emissao de radiacao de bremsstrahlung e aniquilacao de positroes —

Tabela 2.2. Além destes processos, os electroes e positroes interagem com a matéria
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Secgoes eficazes em a) agua e em b) tungsténio (Z=T4,
A=184) para os processos de Rayleigh, Fotoeléctrico, Compton e Produgao de
Pares, no campo de Coulomb do niicleo e dos electroes (imagem obtida em

http://physics.nist.gov/PhysRefData, base de dados de NIST)



por dispersdo elastica de Coulomb com niicleos e electroes orbitais, et N — et N e

+

€ 6_—>6i

e~ respectivamente.

Processo

Dispersao Mgller e"e” —e e
Dispersao Bhabha eTe™ — ete™

Excitacdo atomica e*N — et N*

Bremsstrahlung etN — et Ny
Aniquilacao ete” — vy
Dispersao Elastica eN — eN

Tabela 2.2: Principais processos de interaccao de electroes e positroes com a

matéria

As colisoes elasticas ou inelasticas sao os mecanismos pelos quais os electroes , no
campo coulombiano de electroes atomicos ligados dos niicleos, perdem a sua energia

cinética ou sao deflectidos da sua trajectoria [Kha94d|.

2.4.1 Colisoes Inelasticas com Electroes Atémicos

Para energias baixas ou intermédias e para meios de baixo niimero atémico (como
é o caso da dgua e dos tecidos), o mecanismo predominante pelo qual um electrao
perde energia cinética é, geralmente, a interac¢ao coulombiana [Kha94d|. Ao longo
do percurso do electrao ocorrem ionizagoes e excitagoes e ocasionalmente a energia
transferida para o electrao atémico é suficiente para produzir um electrao secundério
com energia suficiente para ser ejectado do dtomo. Estes electroes secundarios, de-
signados por raios-9, induzem novos processos de excitacao e ioniza¢ao no material,
apresentando uma energia mais provavel em agua de 100 eV [Kle85b|. Na gama
de energias relativistas, Eg >> m.c?, a probabilidade de producao de um electrao
secundario de energia cinética T num material com niimero atémico Z é descrita
pela sec¢io eficaz diferencial de Moller [Fer86|:

do  2mrZ {(7—1)2+1(1_27—1>+11 < 1 _27—1” (2.18)

de:62(’y—1) ~2 e \ e ~2 —e\1—c¢ ~2
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o EO 2 1 . T 2 . ~ . ~
onde v = Pl 6c=1— 72> €= By e € 01210 classico do electrao, m, a massa
do electrao e Z o nimero atémico do material. Esta relacao é vilida nas condicoes

em que o electrao atomico é considerado livre.

2.4.2 Colisoes Inelasticas com o Ntcleo

Um electrao ao passar bastante proximo do nicleo de um atomo fica sob a accao do
potencial coulombiano e o seu percurso é alterado e um fotao de bremsstrahlung é
emitido — Figura 2.5. A energia méxima de um fotao de bremsstrahlung emitido
é igual a energia do electrao incidente. Este processo é principalmente importante

para electroes de alta energia e materiais de grande nimero atémico.

Fotdo de Bremsstrahlung

Electréo
Incidente

Figura 2.5: Representacao esquematica da producao de bremsstrahlung.

Para energias relativistas, a probabilidade de emissao de fotoes de bremsstrahlung
com momento k por um electrao de energia total Ey é dada pela formula de Bethe
Heitler corrigida (notagao de Koch e Motz — equagao 3CS) correspondente a in-
tegracao da seccao eficaz diferencial nas direccoes de emissao do electrao e do

fotao [KM59):

da_@{(Hg) Vl_@—ln—z—f(Z)} —EEVQ—@_M_Z_JC(Z)H

dk &k 4 3 37 4 3
(2.19)
onde, € = E£0 sendo E a energia do electrao disperso, o = é ¢ a constante de

estrutura fina e f(Z) é o factor de correc¢gao de Coulomb a aproximagao de Born
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(6 >> aZ), que descreve a interacgao de Coulomb do electrao emitido com o campo
eléctrico do nicleo. Esta correccao é necessaria dado que a aproximacao de Born
torna-se menos precisa para materiais de elevado nimero atémico, baixas energias
do electrao incidente e para energias do fotao no limite de elevadas frequéncias.
1(€) e P2(&) sao fungdes de correcgao da secgao eficaz para contabilizacao do efeito
de blindagem da carga eléctrica nuclear devido a presenca dos electroes orbitais —
efeito de screening parametrizavel pela quantidade & = (100m.c?k)/(EcEZ'3). A
interaccao do electrao incidente com o campo de electroes atomicos também conduz
a producao de bremsstrahlung por dispersao electrao—electrao. A seccao eficaz deste
processo varia com 1/k, pelo que a probabilidade de emissdo de fotdes de baixas
energias ¢ favorecida. Devido & sua dependéncia em Z2, as dispersoes radiativas sao
mais importantes para materiais de elevado Z do que para materiais de baixo Z. A
distribuicao angular dos fotoes de bremsstrahlung é importante. Para electroes inci-
dentes de baixa energia, a intensidade dos raios X produzidos ¢ maxima na direccao
perpendicular & direccao de movimento do electrao. Para electroes com energias
relativistas, a distribuicao angular dos fotoes emitidos é fortemente picada na di-
reccao de incidéncia. O angulo polar médio de emissao de fotdes de bremsstrahlung

relativamente a direccao de incidéncia, é 0 = m.c?/Ej.

2.4.3 Dispersao Elastica

Além dos processos inelaticos descritos, os electroes e positroes interagem com uma
elevada frequéncia com os atomos através de colisoes elasticas de Coulomb. Na
dispersao elastica, o electrao incidente é deflectido sem radiar ou excitar o ntcleo,
perdendo energia cinética. As dispersoes eldsticas com electroes atomicos, apenas
sao significativas no caso de electroes incidentes de baixa energia (< 100 eV) [Evab5].
Estas colisoes desempenham um papel importante na trajectoria percorrida pelas
particulas carregadas num determinado meio através da alteracao a direccao inicial
de incidéncia. Ignorando efeitos de spin e de blindagem, as colisoes eldsticas, com
um nucleo considerado pontual, sao governadas pela seccao eficaz diferencial de

Rutherford:
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do  r2Z*¢* mec/Bp

dQ 4 sint(0/2) (220

em que p é o momento da particula incidente e 6 o angulo polar de deflexao. Devido
a dependéncia com 1/sin*(0/2), a secgao eficaz para deflexdes de pequenos angulos é
elevada, apresentando um comportamento divergente no limite # — 0. Deste modo,
ao longo da trajectoéria de um electrao num meio material ocorrem intimeras colisoes
de pequenos angulos que se traduzem em deflexdes angulares, correspondentes ao
efeito cumulativo de varias dispersoes e, com menos frequéncia, colisoes elasticas
originando deflexdes de elevado angulo. Assim, é possivel considerar trés regimes
distintos de caracterizacao da distribuicao angular para o processo de dispersao

elastica:

e singular, para espessuras finas de material absorvedor no qual a probabilidade
de ocorréncia de mais uma dispersao de Coulomb seja pequena e consequente-

mente a distribuicao angular é dada pela equagao 2.20,

e plural, quando o niimero de colisoes é menor ou igual a 20. Corresponde a

uma regiao de transicao entre dispersoes de pequenos e elevados angulos,

e multiplo, quando o nimero médio de colisdes independentes é superior a 20.
Neste regime recorre-se a teorias estatisticas para obter distribuicoes de proba-
bilidade do angulo cumulativo de pequenas deflexdes angulares em funcao da

espessura do material atravessado.

2.4.4 Seccgao Eficaz Total

Na figura 2.6 estao representadas as seccoes eficazes totais para diferentes processos
elasticos e inelasticos. Os dados para o aluminio foram extraidos da biblioteca EEDL

(Evaluated Electron Data Library) [CPS91].
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Figura 2.6: Secgao eficaz total para o aluminio (Z—13) representando ionizagoes,

excitagdo atomica e bremsstrahlung (figura cedida por A. Trindade [Tri02]).

Nesta figura vé-se que, entre 10 eV e 100 MeV, a interaccao ineléstica dominante
é o processo de excitacao. A seccao eficaz total para ionizacoes é muito maior para
electroes das camadas orbitais exteriores do que para os das camadas interiores
devido a fraca energia de ligacao desses electroes. Para a gama de energias de
interesse em radioterapia (da ordem de alguns MeV), o processo de excitagdo é o
maior mecanismo de degradacao da energia do electrao devido a sua elevada secgao
eficaz nessa regidao, com pequenas perdas de energia. E de se notar que, a perda de
energia devido ao bremsstrahlung no aluminio é pequena devido a pequena seccao

eficaz de colisao.

2.4.5 Poder de Paragem dos Electroes

Em fisica da radiacao e dosimetria, é importante ter informacao sobre a forma como
as particulas carregadas, nomeadamente os electroes, perdem energia ao longo do
seu percurso através da matéria. Em geral a energia é perdida em pequenas fracgoes
e, por isso, o electrao pode sofrer varias colisoes até perder completamente a sua
energia o que ¢ exactamente o oposto da forma como os fotoes transferem a sua

energia. As colisdes inelasticas ocorrem de acordo com uma certa probabilidade.
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Contudo, as flutuacoes na perda total de energia sao pequenas, porque o nimero
de colisoes por unidade de caminho é, em geral, muito grande. Entao, a penetragao
do electrao no meio pode ser descrita pela aproximacao Continuous Slowing Down
Approximation — CSDA, que considera que as particulas, & medida que penetram no
meio, perdem a sua energia de forma linear e continua. Por isso, simplificadamente
podemos considerar a energia média perdida por unidade de percurso ao longo do
tragco do electrao, designada por poder de paragem, S = —dFE/dx, expressa em
MeV em~t. O quociente S/p, chamado poder de paragem mdssico (MeV ecm? g=1),
embora nao elimine, reduz significativamente a dependéncia da densidade, p, do

meio [ICR84|. Como os electroes perdem energia por colisdes inelasticas, o célculo

de S/p tem que incluir as perdas devidas a todas essas colisoes inelasticas [[CR99].

O ORION @

onde (%) representa as perdas por processos de excitacao e ionizacao e (%)
col rad

Deste modo,

por processos radiativos. Como a dose absorvida no meio vai ser diferente para
cada processo, a distincao entre as perdas de energia torna-se importante. Na co-
lisao ineléstica com electroes atomicos, a energia é depositada em volta do traco do
electrao, enquanto que no caso do bremsstrahlung a energia irradiada é emitida do

ponto de interaccao e nao contribui localmente para a dose.

O poder de paragem de colisao méssico exprime o valor médio linear da energia
perdida pela particula carregada em numerosas colisoes suaves e em algumas colisoes

duras. Em geral, esta grandeza pode ser expressa como [BS82]:

S NyZ [“me= do
— = —d 2.22
(p)col A /w wdw < ( )

min

do

o € a secgao eficaz por electrao em colisoes, com excitagao e ionizagao, com

onde
transferéncia de energia w, wpa = Tp/2, para um electrdo com energia cinética
Ty € Wmin um valor minimo abaixo do qual nao pode ocorrer nem ionizacao nem
excitacao. Ou seja, o resultado da interaccao é uma perda de energia w com um
valor entre wy,i, € Wmee- A equacao de Bethe-Bloch, fundamenta-se numa teoria

desenvolvida para calcular a razao <%) para particulas carregadas |Leo86|. No
col
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caso dos electroes:

F(r)=1-p3*+ {%2 — (27 + 1)zn2] /(T + 1) (2.24)

onde, 3 = vy/c, v a velocidade do electrao, § e C'/Z sao respectivamente as fungoes de
correccao de densidade e de energia de ligacao das camadas orbitais, 7 é a energia
cinética do electrdo em unidades de mgc?, I é a energia média de excitacdo no
material e NoyZ/A é a densidade electronica por unidade de massa do meio. Esta
equagao apresenta uma variagao logaritmica com a energia cinética da particula

incidente para energias superiores ao valor minimo de ionizacao.

A perda de energia por processos radiativos de producao de bremsstrahlung
ou poder de paragem radiativo depende linearmente da energia cinética inicial do
electrao ou do positrao [TCR84| Figura 2.7 sendo contabilizada por um termo

adicional derivado da seccao eficaz total de bremsstrahlung, ®,.q:

S N Z?
(_) = 00— (T + moc®) Prag (2.25)
P rad A

onde, oy = (1/137) (€?/(moc?)), Ty é a energia cinética do electrao incidente e ®,.4
uma func¢ao de Z e Ty que varia muito lentamente. Para T >> moc® (energias

ultra-relativistas) esta equacao pode ser simplificada,

S 72
— —T1y® 2.2
<Io)rad > A O ( 6)
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Figura 2.7: Taxa de perdas de energias total, por colisao e radiativas de electroes

em agua

Na figura 2.7, observa-se que a perda de energia por colisao, na regiao de in-
teresse em radioterapia, é dominante. As perdas por processos radiativos s6 se
tornam significativas acima dos 90 MeV. A importancia relativa de cada contribuicao
para a perda total de energia depende essencialmente da energia inicial do electrao
incidente e do ntimero atémico do material, sendo igual para o valor de energia
critica. Para tecidos biol6gicos ou agua a energia critica é aproximadamente de
90 MeV, donde se pode concluir que, na gama de energia dos feixes clinicos, os
principais mecanismos de perda de energia sao os processos de colisao. Em &4gua,
para energias de feixes compreendidas entre 4 MeV e 20 MeV as perdas radiativas
representam apenas 1.7% a 8.0% da perda total de energia [[CR84|. Flutuagdes nos
valores de perda de energia devidas & producao de raios—9 com energia suficiente
para abandonar a vizinhanca imediata da particula priméria, fazem com que, para
pequenos volumes, o valor da energia total perdida nao seja igual a energia absorvida
localmente. Para se associar a energia total perdida com a energia depositada num
certo volume, sao considerados apenas valores da energia perdida por processos

de ionizacao e excitagdo, que excluam transferéncias de energia (com produgao de
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particulas secundarias) acima de um determinado valor de corte A. Esta quantidade
¢ chamada poder de paragem restrito, (%) , € o valor de corte é escolhido em
rad,A

funcao das dimensoes do volume considerado.

2.5 Determinacao da Dose Absorvida

A Comissao Internacional de Unidades e Medidas Radiologicas (International Com-
mission on Radiological Units and Measurements - ICRU), definiu duas grandezas

3

cujas unidades fundamentais em dosimetria sao: kerma e dose absorvida.

2.5.1 Kerma

kerma é o acronimo para Kinetic Energy Released in M Aterial. E uma quantidade
nao estocastica aplicada a radiagao ionizante indirecta, como é o caso dos fotoes e
neutroes. Quantifica a quantidade de energia média transferida da radiacao ionizante
indirecta para a radiacao ionizante directa sem se preocupar com o que acontece
depois desta transferéncia.

No caso dos fotoes a sua energia é transmitida & matéria em duas etapas. Na
primeira etapa, o fotao transfere energia para as particulas carregadas secundérias
(electroes) através de varias interacgoes (efeito fotoeléctrico, efeito de Compton,
producao de pares, etc.). Na segunda etapa, a particula carregada transfere energia
para o meio através de ionizacoes e excitagoes atdémicas.

Neste contexto, o kerma é definido como a energia média transferida da radiacao
ionizante nio carregada para as particulas carregadas do meio dE,,. por unidade de

massa dm: B
_ dEtr

K
dm

(2.27)

Esta quantidade é expressa em Gray (Gy) 1 Gy — 1 J/kg e pode ser escrita em
funcao da fluéncia, ® = dN/da, para um feixe monocroméatico ou monoenergético,
da seguinte forma:

K=ol (2.28)

p

onde E ¢ a energia de cada particula, % é o coeficiente de atenuacao méssico do meio

e o produto (D‘—p‘ representa o nimero de interaccoes devidas a fotoes por unidade de
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massa. Para feixes de fotoes distribuidos de acordo com um espectro de energias
esta esquagao é escrita da seguinte forma:

K = /OEW Edy (@) d(E) (2.29)

p

A figura 2.8 ilustra o conceito de kerma.

Fotdo de Bremsstrahlung

Volume de massa dm

lonizagéo

FotaoDisperso

Figura 2.8: Tlustracao do conceito de kerma: o fotao de energia E = hv interage
com o meio de massa dm, no ponto P e transfere parte da sua energia sob a forma de
energia cinética de um electrao. O electrao, por sua vez, transfere a sua energia para
0 meio através de pequenas colisoes entre os pontos P e P’. A energia transferida
em P por unidade de massa ¢é designada kerma. Um dos raios v transporta energia

para fora do volume de massa dm.

Visto que esta grandeza representa a energia transferida dos fotdes para os elec-
troes ionizantes, ela € maxima junto da superficie e decresce com a profundidade

devido & diminuicao da fluéncia energética dos fotoes.

2.5.2 Dose Absorvida

A energia depositada no meio, por unidade de massa, por qualquer tipo de radiagao
ionizante é quantificada através da grandeza dose absorvida, D. Em dosimetria, a
dose absorvida é considerada como o melhor indicador fisico mensuravel da inter-
accao da radiacao com tecidos biologicos e é definida pela ICRU como,

dF
~dm

onde F é a energia média cedida pela radiagao ionizante a um material de massa

D [Gy] (2.30)

elementar dm |Gre81].
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A dose absorvida aumenta inicialmente com a profundidade a medida que os
electroes, ejectados a alta velocidade a varias profundidades, penetram no meio —
Figura 2.9. Daqui resulta um build-up electronico com a profundidade. Contudo,
como a dose depende da fluéncia dos electroes, atinge o méximo a uma profun-
didade aproximadamente igual ao alcance dos electroes no meio. Para além desta
profundidade, a dose decresce, resultando numa diminuicao da producao de electroes
secundarios e consequentemente numa diminuicao da fluéncia de electroes. Como se
pode ver na figura 2.9, inicialmente, a curva do kerma é maior do que a curva da dose
absorvida, mas cai abaixo da curva de dose acima da regiao de build-up. Este efeito
é explicado pelo facto de que, num meio infinito, para que a energia transferida seja

igual a energia cedida ao meio, o integral das duas curvas ter que ser igual.

kerma

Dose Absorvida

Regiao de
build-up

Dose Absorvida ou kerma

Profundidade

Figura 2.9: Representacao da distribuicao da dose absorvida e kerma em funcao

da profundidade

2.5.3 Parametros Fisicos Relevantes em Dosimetria Basica

Em radioterapia, o planeamento do tratamento é um procedimento complexo que
envolve conhecimentos especificos e profissionais especializados. O seu objectivo é
determinar a distribuicao de dose no volume alvo e nos pontos de interesse em areas
adjacentes.

Para o célculo da dose a ser administrada ao paciente, segundo as caracteris-
ticas de irradiacao prescritas pelo médico radioterapeuta, é necessario determinar

alguns parametros fisicos do feixe e do acelerador linear. Esses dados sao, em geral,
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determinados quando se efectua o comissionamento do acelerador e conferidos perio-

dicamente de acordo com as recomendagoes de protocolos internacionais [TAEQ0O].

Definida a dose absorvida, outras quantidades béasicas que vao ser tteis, nao
apenas na determinacao da dose absorvida, mas também na determinacao de dados
de entrada bésicos em qualquer sistema de planeamento de tratamento, devem ser

também definidas.

Em qualquer sistema de planeamento de tratamento, é necessario a introducao
de dados dosimétricos, determinados a partir de algumas grandezas relativas fun-
damentais. A dosimetria bdsica consiste na obtencao de distribuicoes de dose em
funcao da dimensao do feixe de radiacao, com e sem modificadores do feixe, para
todas as energias disponiveis no acelerador. Estas distribuicoes de dose sao obtidas
num fantoma de agua, usando camaras de ionizagao. Com esta informacao obtém-se
uma caracterizacao tridimensional da distribuicao de dose para cada tipo de radi-
acao, de energia e tamanho de campo. Todas as distribui¢oes de dose medidas sao
relativas e é necessario determinar, apenas uma vez, a dose absorvida em 4gua, em
condicoes de referéncia ! . Em geral, os valores de dose absoluta sio normalizados

a um valor de referéncia, D,.s. Assim, a dose relativa percentual é definida como,

- 100% (2.31)

onde D é a dose medida ao longo do eixo central, a uma determinada profundidade
e D,.; a dose medida no eixo central num ponto tomado como o méximo da curva,
como se vé na figura 2.10 . A representacao grafica desta grandeza é designada curva
de dose percentual em profundidade — PDD. As PDD medem-se a uma distancia
Source-Surface-Distance — (SSD) pré—definida, que é a distancia entre a fonte de

radiacao e a superficie do paciente, ou do fantoma de agua, habitualmente 100 cm.

Profundidade de referéncia: d,,q,=10 cm.
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«— Feixe

SsD
Eixp Central do Feixe

4 Dref
L

Fantomade Agua

Figura 2.10: Diagrama exemplificativo da definicao de curva de dose em profun-

didade num fantoma de agua

Na figura 2.11 estao representadas curvas de dose relativa percentual em pro-
fundidade, tipicas de feixes de fotoes de energias nominais de 6 MV e 18 MV, num
fantoma de agua de 50x50x50 cm? posicionado a uma certa distancia da fonte de

radiacao.

Raios-X: 18 MV

Curva de rendimento
em profundidade (%o}

1 1 1 1 1 1 1
UD S0 100 150 200 250 300 350 400
Profundidade em agua (mm)

Figura 2.11: Curvas experimentais de dose em agua, normalizadas ao respectivo

valor maximo, para feixes de fotoes de energias nominais de 6 MV e 18 MV
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A regiao entre a superficie do fantoma e a profundidade para a qual se verifica o
valor méximo de dose designa-se por build-up e é caracterizada por uma aumento da
dose absorvida pelo meio. Este fen6meno inicia-se predominantemente com a inter-
accao do feixe de fotoes por efeito de Compton nas camadas superficiais do fantoma,
sendo produzidos electroes secundarios de grande energia, que se afastam do local de
producao. Devido a assimetria da seccao eficaz angular de Klein — Nishina, para
fotoes de energias superiores a 1 MeV, a maioria dos electroes secundérios vai ser
ejectada no sentido do fotao incidente. Deste modo, a dose proporcional a fluéncia
de electroes secundarios aumenta com a profundidade até atingir o valor maximo em
Amaz- Esta é determinada pelo percurso médio dos electroes secundarios produzi-
dos nas regioes superficiais [Kha94d|. Uma vez que a energia média dos electroes
secundérios é funcao da energia do feixe, a profundidade a qual ocorre o maximo de
dose, aumenta para feixes mais energéticos. A existéncia da regiao de build — up,
permite a irradiacao de tumores profundos sem que ocorra uma sobredosagem nos
tecidos subcutaneos. A fluéncia energética de electroes secundarios, devido a pro-
cessos de atenuacao do feixe de fotdes no meio, diminui a partir de d,,,., levando a
uma diminuicao da dose absorvida.

Para 14 da regiao de build-up, a variacao da dose em profundidade, D, em

primeira ordem é dada por:
D, x e #* (u = coeficiente de atenuagao linear) (2.32)

Outra grandeza importante é a Off-Azis-Ratio,(OAR), que é definida como a razao
entre a dose medida num ponto, localizado num plano perpendicular ao eixo central,
e a dose num ponto escolhido como referéncia nesse mesmo plano como se pode ver
na figura 2.12. Assim, a OAR é dada por:

D(r)

O D)

- 100% (2.33)

Uma vez que a dose se distribui tridimensionalmente no meio irradiado, a curva
de dose em profundidade é necessario juntar a descricao da variacao da dose ao longo
de planos perpendiculares ao eixo central. Estes perfis de dose, medidos a diferentes

profundidades de penetracao do feixe, sao designados perfis transversais, que sao a
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Figura 2.12: Diagrama exemplificativo da defini¢ao de off-axis ratio num fantoma

de agua

representacao unidimensional de todos os pontos OAR, numa determinada direccao,

num plano perpendicular ao eixo central.

A seccao transversal da distribuicdo de dose produzida pelo feixe de fotdes e
a sua uniformidade é avaliada em perfis de dose medidos perpendicularmente ao
eixo de radiacao a profundidades fixas. Estes perfis sao normalizados ao valor de
dose encontrado segundo o eixo central para a respectiva profundidade. Os perfis
apresentam uma regiao de dose aproximadamente constante (no caso de nao haver
modificadores do feixe) para distancias ao eixo central inferiores as dimensées do
campo de radiagao, devendo-se a radiacao dispersa com origem no material e sistema
de colimacao do feixe. A medida que a distancia ao eixo central aumenta, a dose
diminui de forma acentuada e origina uma regiao chamada penumbra Figura 2.13.
A largura da penumbra é definida, apds a normalizacao de cada perfil, como a
diferenca entre as distancias ao eixo central as quais correspondem 90 — 10%, ou

80 — 20% de dose relativa.

Com os dados dosimétricos, curvas de dose em profundidade e perfis, podem ser
calculadas as isodoses, que sdo superficies (ou linhas) que unem pontos de igual dose,
que descrevem a distribui¢do volumétrica (ou planar) de dose absorvida no meio.

A medicao experimental das curvas de dose em profundidade e perfis transversais é
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efectuada com camaras de ionizagdo num fantoma de dgua [Kha94d|. Esta infor-
macao, juntamente com parametros relativos ao acelerador linear ¢ posteriormente

transferida para sistemas de planeamento de tratamento.

Dose Relativa (%)
|_\
foc} o
S S
R R
8}

3 3

3 3

60 - 100 mm
40 + l 200 mm \
20 |-
L ll, \
L /1\7 | | | | | =
0—10 8 6 4 -2 0 2 4 6 8 10

Distancia ao Eixo Central (cm)

Figura 2.13: Perfis transversais de dose de um feixe de fotdes de energia nominal
4 MV, para um campo de radiacao de 10x10 cm? a uma SSD = 100 cm, medidos
as profundidade de 1.0 cm(d,4z), 5.0 cm, 10.0 cm e 20.0 cm

Para se calibrar um aparelho de radioterapia externa é necessaria a obtencao de
curvas de dose em profundidade e perfis transversais para cada campo de radiacao,
para cada tipo de radiacao, para cada energia e para cada acessorio modificador do
feixe, levando & obtencao da base de dados dosimétricos caracteristicos de qualquer
situacao de irradiacao. A calibracao é feita num fantoma de adgua de forma cibica,
cujas dimensoes fisicas sao muito superiores as dos campos de radiacao utilizados em
situacoes clinicas. A incidéncia faz-se a superficie da dgua, a uma determinada dis-
tancia do foco da radiacao. A transferéncia dos dados dosimétricos para os sistemas
de planeamento computorizado onde se podem fazer os célculos das distribuigoes de

dose em situacoes reais de tratamento é, como ja foi referido, a dosimetria clinica.
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2.6 Qualidade do Feixe de Raios X

Para feixes de fotoes de baixa energia a qualidade do feixe é convenientemente des-
crita em termos do Half Value Layer (HVL). Este termo, representa a espessura
de um atenuador de composicao especifica requerida para atenuar a intensidade do

feixe para metade do seu valor inicial.

Para feixes de fotoes na gama de energia dos megavolts, o HVL nao é conveniente
para especificar a qualidade do feixe. Por esse motivo foram, entretanto, desenvolvi-
dos outros indices, relacionados com a energia com que o feixe de electroes colide
com o alvo, designado por potencial de acelera¢cao nominal (Nominal A ccelerating
Potencial — NAP) e com a atenuagao do feixe de radiagdo a medida que este pene-
tra em agua ou nos tecidos. Os protocolos de radiacao mais antigos baseavam-se no
NAP, enquanto que os mais recentes se fundamentam em quantidades relacionadas
com o poder de penetracao do feixe em agua, como a dose percentual em profundi-

dade, PDD.

Um avancgo consideravel foi conseguido nos protocolos de dosimetria para o kerma
no ar, medido no ar, quando as razoes de poder de paragem e os coeficientes de
absorcao massa—energia foram correlacionados com as razoes de ionizacao medidas

clinicamente (TPRygg 19), em vez de serem correlacionados com o NAP.

O parametro TPRyg 10 € definido como a razao entre as doses obtidas em agua, as
profundidades de 20 cm e 10 ¢m, na direc¢ao do feixe central com uma distancia entre
a fonte e o detector, constante, igual a 100 cm e um campo de 10x10 cm? na posicao
do detector. Este parametro é uma medida do coeficiente de atenuacao efectivo
que descreve a diminuicao, aproximadamente exponencial, da curva de dose em
profundidade do fotao para além da profundidade méxima de dose e mais importante

que isto, é independente da contaminacao electronica do feixe de fotoes incidente.

O TPRg 10 pode ser relacionado com a PDDyj 19 medida através da seguinte

relacao [Pod05]:

TPRZO,lO - 1.266PDD20710 - 00595 (234)

onde PDDyy ;¢ ¢ a razao das PDD a 20 cm e a 10 cm num campo de 10x10 cm?

definido a superficie de um fantoma de 4gua com uma SSD de 100 cm.
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2.7 Efeito do Tamanho do Campo

O tamanho do campo pode ser especificado geométrica ou dosimetricamente. A di-
mensao geométrica do campo é definida como a projeccao, num plano perpendicular
ao eixo do feixe, da superfice inferior do colimador como se fosse vista da parte
central da fonte. Esta definicao geralmente corresponde ao campo definido pela luz
localizadora, colocada como se a fonte pontual de luz estivesse localizada no centro
da superficie frontal da fonte de radiacao. A dimensao dosimétrica do campo é a
distancia interceptada por uma dada curva de isodose (geralmente isodose de 50%)
num plano perpendicular ao eixo do feixe a uma determinada distancia da fonte.

Neste trabalho, o tamanho de campo foi definido em relagdo a uma distancia
pré-definida, SSD, referida na seccao 2.5.3, ou a SAD — Source—Azis—Distance, que
representa a distancia da fonte ao isocentro.

Para um campo suficientemente pequeno pode assumir-se que a dose em pro-
fundidade num ponto é, efectivamente, o resultado da radiacao primaria, isto é, dos
fotoes que atravessaram o meio sem interagirem. Neste caso, a contribuicao dos
fotdes dispersos é praticamente nula. Mas com o aumento do tamanho de campo,
aumenta também a contribuicao da radiacao dispersa para a dose absorvida. Como
este aumento na dose é maior a maiores profundidades do que a profundidade de
referéncia, D,.r, a curva de dose em profundidade aumenta com o aumento da di-
mensao do campo.

A variacao do ponto de dose maxima na curva de dose em profundidade devido
ao aumento do tamanho de campo depende da qualidade do feixe. Visto que a
seccao eficaz diminui com o aumento da energia e os fotoes de alta energia sao
dispersos predominantemente na direccao frontal, a dependéncia, da curva de dose
em profundidade, do tamanho de campo é menos pronunciada para feixes mais

energéticos do que para os menos energéticos.

2.8 Dependéncia da SSD

A fluéncia de fotoes emitidos por uma fonte de radiagdo pontual varia inversamente
com o quadrado da distancia a fonte. Embora a fonte clinica para radioterapia

externa tenha uma dimensao finita, é geralmente escolhida uma SSD grande (maior
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ou igual a 80 cm) de modo que as dimensoes da fonte nao sejam importantes na
relacao da variacao da fluéncia dos fotdes com a distancia. De acordo com isto a
taxa de exposicdo varia inversamente com o quadrado da distancia. E claro que,
esta dependéncia considera o feixe primario sem dispersao. Contudo, numa situacao
clinica, o sistema de colimacao do feixe ou outro material dispersor colocado na sua
direcgao pode dar origem a desvios desta lei.

A curva de dose em profundidade aumenta com SSD devido aos efeitos da lei
do inverso do quadrado. Embora a taxa de dose real num ponto diminua com o
aumento da distincia a fonte, a curva de dose em profundidade, que é uma dose
relativa em relacao a um ponto de referéncia, aumenta com SSD. A queda da taxa
de dose entre dois pontos é muito maior a pequenas distancias da fonte do que a
grandes distancias, isto é, a dose relativa a um ponto de referéncia diminui mais
rapidamente perto da fonte.

Em radioterapia, o parametro SSD é muito importante. Uma vez que a curva
de dose em profundidade determina a quantidade de dose que pode ser fornecida
a distancia de referéncia, este parametro tem que ser tao grande quanto possivel.
Contudo, como a taxa de dose diminui com a distancia, na pratica a SSD é colocada
a uma distancia que estabelece um compromisso entre a taxa de dose e a curva
de dose em profundidade. Para tratamentos em lesoes profundas com feixes de

megavolts, a SSD minima recomendada é de 80 cm.
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Capitulo 3

Técnicas de Monte Carlo em

Radioterapia Externa

As técnicas de Monte Carlo (MC) foram introduzidas em 1940, para o desenvolvi-
mento de armas nucleares, e desde ai tém evoluido em variadas areas de aplicacao.
Tém, por exemplo, sido largamente utilizadas em Fisica de Altas Energias, onde
sao muito uteis para prever taxas de acontecimentos e criar estratégias de analise
que optimizem as relac¢oes sinal /fundo. Estes geradores proporcionam um meio in-
dispensavel de integracao da seccao eficaz diferencial sobre o espaco de fases, tendo
em conta os limites experimentais dos detectores. Uma das principais vantagens
do codigo MC é de facto a possibilidade dos acontecimentos simulados terem um
formato idéntico ao dos acontecimentos reais de tal forma que podem ser processa-
dos pelos programas de reconstrucao como se fossem efectivamente acontecimentos
reais.

A simulagao MC pode ser descrita como uma classe de métodos estatisticos que
recorrem a numeros pseudo-aleatorios como base para a simulacao de uma situacao
especifica [LSK98|. As distribuigoes de probabilidade sao derivadas da teoria ou
obtidas a partir de seccoes eficazes experimentais.

A descricao analitica de problemas que envolvam o transporte ou a interac¢ao da
radiacao ionizante com a matéria é bastante complexa para ser efectuada. Historica-
mente, as técnicas de MC entraram lentamente na Fisica Médica na segunda metade
do século XX [Rog06]. Em radioterapia (RT), os esquemas de transporte dos codigos

MC sao caracterizados por um intervalo de energias alargado, apresentam uma des-
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cricao rigorosa da modelacao dos processos fisicos e contém ferramentas poderosas
para a codificacao da geometria. Estes codigos, embora tenham sido desenvolvidos
para serem aplicados em outras areas da Fisica, podem ser utilizados em RT sendo
por isso designados sistemas generalistas, como sao, por exemplo, os codigos EGSnrc
(ref.), PENELOP (ref.), MCNP (ref.), GEANT ( [GRM94|). Actualmente, tém sido
desenvolvidos codigos MC para aplicacoes especificas, sistemas dedicados, que incor-
poram esquemas de transporte optimizados, aproximacoes aos processos fisicos de
menor seccao eficaz e resultados numa gama de energia mais restrita, aumentando
simultaneamente a eficiéncia da simulacao e reduzindo o tempo de célculo. Neste
grupo temos, por exemplo, os codigos DPM ( [SWB00]), VMC** (ref.) e Macro
MC (ref.).

Neste capitulo, sao apresentadas algumas noc¢oes sobre o mecanismo de simulacao
de transporte de radiacdo por Monte Carlo. E ainda feita uma descricio sumaéria
do codigo de transporte generalista GEANT (versao 3.21). Sera também feita a de-
scrigao do Dose Planning Method (DPM) (versao 1.1), que é um sistema dedicado
a aplicacoes de céalculo de dose para a realizacao de planeamentos de tratamentos.
O DPM tem sido desenvolvido especificamente para lidar com problemas de RT.
Foi optimizado para o calculo de distribuicoes de dose de feixes de fotoes e elec-
troes de energia entre ~ 1 MeV e ~ 20 MeV, cuja geometria é definida em termos
de um grande niimero de pequenos volumes elementares, os vozels. O acréscimo na
velocidade deste codigo, comparado com a dos sistemas de MC generalistas como o
GEANTS3, deve-se essencialmente a um novo mecanismo de transporte associado a
um processo de dispersao multipla para electroes que permite a utilizacao de passos
de grandes dimensoes sendo o transporte de fotoes e electroes efectuado através de

diferentes materiais sem ter em conta as fronteiras entre regioes.

3.1 Transporte de Electroes

Os codigos de simulacao MC aplicados a RT sao na sua maioria co6digos electromagné-
ticos, que efectuam o transporte de particulas neutras e carregadas que interagem
com a matéria. Este transporte pode ser acoplado ou desacoplado. No primeiro caso,

o transporte de todas as particulas secundarias produzidas é efectuado apés uma
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interaccao e, no segundo caso existe um determinado tipo de particulas secundarias
que nao é transportado, como é o caso da simulacao da interaccao de fotoes em
que os electroes difundidos por efeito de Compton nao sao gerados ou transportados
explicitamente. Os codigos de transporte electromagnético simulam o transporte de
particulas através de esquemas andlogos e/ou de histéria condensada.

Berger, em 1963, estabeleceu o chamado método de historia condensada, que
hoje em dia funciona como o elemento fundamental dos algoritmos de simulagao
do transporte de particulas carregadas por Monte Carlo [Ber63a]. Neste método,
a particula carregada é transportada num material ao longo de segmentos desig-
nados por passos de historia condensada ou de dispersao multipla, substituindo-se
a maioria das interaccoes elasticas e ineldsticas por uma tnica interaccao wvirtual.
Esta interaccao inclui o efeito cumulativo do agrupamento estatistico de diferentes
mecanismos de interaccao dos electroes com a matéria, descrevendo as deflexoes
angulares devido a dispersoes elasticas e perdas de energias associadas a proces-
sos inelasticos. Os processos agrupados correspondem a interacgoes que envolvem
pequenas transferéncias de energia e dispersoes de baixos angulos designadas por
soft interactions, nas quais se incluem as dispersoes de Mgller de baixa energia,
excitacao atémica, producao de fotoes de bremsstrahlung com baixo momento e dis-
persao elastica de Coulomb. A dispersao de Mgller e producgao de bremsstrahlung de
elevada energia, envolvendo producao de particulas secundarias, sao considerados
eventos catastrdficos — hard interactions — sendo modelados de forma discreta ou
andloga. Esta abordagem, representa uma vantagem consideravel relativamente a
modelacao detalhada de todas as interaccoes dos electroes, permitindo atingir um
ganho de eficiéncia, em relacao a simulacdo andloga, de trés ou quatro ordens de
grandeza |Bie0Oa].

De acordo com as diferentes metodologias adoptadas pelos algoritmos de MC
para a simulacao de eventos catastroficos, Berger dividiu os esquemas de historia

condensada em duas classes distintas:

1. Classe I onde os efeitos, na particula primaria, de todas as interaccoes (soft

e hard) em cada passo sao contabilizadas de forma cumulativa.

2. Classe II — onde os efeitos, na particula priméria, devido a eventos catas-

troficos, sao contabilizados no vértice de interaccao por geracao explicita de
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particulas secundarias.

Devido ao agrupamento das interaccoes catastroficas no passo de historia conden-
sada, nos esquemas de transporte de classe I, a distribuicao para a amostragem das
perdas de energia da particula priméria inclui valores de perda de energia devido
a producao de electroes secundarios [JNR'89]. Tais distribuigoes de probabilidade
recorrem a valores de perdas de energia totais por colisao, juntando flutuacoes es-
tatisticas descritas pelas teorias de Landau, Vavilov e gaussiana |Leo86|.

A energia da particula priméria, no final de cada passo de dimensao, s, é dada
por:

E; = E, — AE(s) (3.1)

onde E; e Ey representam a energia inicial e final da particula e AE(s) o valor da
perda de energia ao longo do passo devida a todos os processos. Como as particulas
secundarias nao sao logo geradas, quando isso acontece, elas ja nao apresentam
uma correlacao directa com a energia da particula priméria. Por este motivo, as
particulas secundarias podem ser emitidas em qualquer ponto do passo.

Nos codigos de Monte Carlo de classe I nao é viavel considerar passos de igual
dimensao, uma vez que, a medida que a energia do electrao diminui o angulo de
deflexao tende a aumentar. Como a dependéncia da deflexdo angular no tamanho
do campo é pequena, uma solucao é considerar uma grelha de passos logaritmica.
Assim, a escolha do tamanho do passo é feita de forma que, em média, a percentagem
de energia perdida pelo electrao seja aproximadamente constante.

No caso dos algoritmos de Monte Carlo de classe II, o processo de producao
de electroes e fotdes secundarios acima do valor limiar de energia, A.., é simu-
lado discretamente usando o modelo andlogo (evento a evento). O estado final da
particula priméria estd bem definido e correlacionado com as varidveis cinematicas
da particula secundaria produzida. Para valores inferiores aos da energia de pro-
dugao, as interaccoes inelésticas e elasticas agrupam-se de forma estatistica no passo
de historia condensada. Ao longo do passo, as perdas de energia para os electroes se-
cundarios (raios—9) obtém-se a partir de distribui¢oes de perdas de energia restritas

de colis@ao. A energia final da particula primaria é dada por:

dE
Er=F;, — — —F 3.2
; ( dm)% : (3.2)
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sendo (d—E

i )A o valor do poder de paragem restrito correspondente ao valor de ener-
cut

gia perdida por unidade de percurso para particulas secundarias com energias inferio-
res ao limiar de producao, A.,;. As perdas de energia para fotoes de bremsstrahlung
dE

sao contabilizadas de forma semelhante, utilizando valores de (—

I )WLA onde a ener-

gia da particula secundaria corresponde ao momento do fotao emitido, £, = k.
Nos codigos de Monte Carlo de classe I1, um dos problemas que surge é o facto de
se assumir que a seccao eficaz de interaccao nao varia entre duas interaccoes catas-
troficas. Tal consideragao nao é totalmente correcta pois, devido as perdas continuas
de energia simuladas na parte da historia condensada, a seccao eficaz dos diversos
processos, devido & variacao da energia, nao permanece constante. Uma forma de
se minimizar este problema é nao permitir passos demasiado grandes, de modo a
poder considerar-se que, em cada passo, a variacao da seccao eficaz é tao pequena
que se pode considerar constante. Para que a seccao eficaz entre duas interacgoes
discretas, entre os pontos t; e t, se mantenha constante, torna-se necessario juntar
um artefacto matematico ou seccao eficaz total ficticia, o ficticia [Sal85]. Assim, se

forem oyotalreat(to) € Trotalreat(t) as seccOes eficazes reais em tg e t:

Ototal, ficticia <t> = Utotal,real<t) + O ficticia <t> = Utotal,real<t0) = constante

Considerando a distancia a interacc¢ao seguinte como o livre percurso médio determi-
nado com a seccao eficaz, Utotal,ficticm(t), o ponto de interaccao é aceite ou rejeitado
quando se compara a frac¢do Giotarreal(t)/Ttotal rear(to) cOmM um nimero aleatoério no
intervalo |0,1]. Se o valor da fraccao for inferior ao niimero amostrado, a probabili-
dade de se ter atingido o vértice de interaccao ¢ minima pelo que nenhum processo é
simulado, caso contrario a interaccao é considerada real. Tal procedimento é apenas
valido na regiao onde a seccao eficaz total de interaccao decresce com a diminui¢ao
da energia do electrao, para valores, aproximadamente, superiores a 50-100 keV.
As teorias de dispersao miltipla de Goudsmit—Sauderson ou de Moliére, tendo
em conta os seus diferentes formalismos, tornam-se mais adequadas aos algoritmos
de classe I e II respectivamente. Dai que estas teorias sejam usadas para determinar,
no fim de cada passo, a deflexao angular da particula devida a miltiplas colisoes.
A distribuicdo de Goudsmit-Saunderson permite determinar o angulo de disper-
sao de forma exacta, correlacionando-o com as dimensoes do passo e perdas totais

de energia. Ao contrario do formalismo de Moliére, esta distribuicao nao impoe
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a partida uma forma especifica para a seccao eficaz e podem ser usadas diferentes
formulagoes como por exemplo a seccao eficaz de Rutherford corrigida por efeitos
de blindagem ou a seccao de Mott com correccoes relativistas e de efeitos de spin.
A sua amostragem exige um forte calculo numérico que, se for executado no final
de cada passo, pode comprometer a eficiéncia do processo de simulacao. Os algo-
ritmos de classe I apresentam, alternativamente, distribui¢coes angulares calculadas
para valores pré determinados de perdas de energia e dimensoes de passo. Deste
modo, o transporte dos electroes é efectuado de acordo com uma grelha de valo-
res de perdas de energia/passo. Os algoritmos de classe II, ndo apresentam passos
pré—determinados e por isso, requerem que o procedimento de amostragem da dis-
tribuicao angular seja feito no final de cada passo on the fly. Tal comportamento
favorece a aplicacao da teoria de Moliére que, embora seja menos exacta e tenha
um limite de validade mais restrito, conduzindo, por isso, a utilizacao de passos
de menores dimensoes, apresenta um calculo numérico rapido com um esquema de
implementagao simples [KB98c|.

Se a distribuicao angular apdés o passo for conhecida, é possivel caracterizar
univocamente a direccao do electrao, mas nao é possivel obter informacao sobre a
sua distribuicao espacial. Isto porque nao existe uma teoria que relacione de modo
exacto a distancia percorrida ao longo do passo de historia condensada, s, com o

desvio lateral da trajectoria, p — Figura 3.1.

fim do passo 0

inicio do passo s

Figura 3.1: Simulacao do transporte de um electrao ao longo de um passo de

histéria condensada
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Uma vez que a posicao final é indeterminada, as distribuicoes espaciais po-
dem ser determinadas resolvendo explicitamente a equacao de transporte de Boltz-
man [Bie00Oa]. A solugao formal desta equagao consiste num conjunto de equagoes
diferenciais acopladas, o que impossibilitou até ao momento a sua resolucao ex-
plicita. Alternativamente, pode recorrer-se a teoria de Lewis |Lew50| que, permite
derivar de modo exacto, independentemente da formulacao da seccao eficaz de dis-
persao elastica, os momentos ou valores médios de grandezas espaciais no fim de
um passo de historia condensada. Tais resultados podem ser utilizados de modo
a conduzir ao desenvolvimento de uma mecéanica de transporte capaz de colocar o
electrao na posicao correcta depois de um passo de dispersao multipla. A qualidade
e capacidade de descrever correctamente a distribuicao espacial é posteriormente
avaliada através da comparacao dos momentos calculados com os momentos exactos

de Lewis [KB98b].

3.2 Transporte de Fotoes

Uma componente importante das técnicas de Monte Carlo é a amostragem numérica
de variaveis aleatorias com uma dada funcao de distribuicao de probabilidade. Os
algoritmos de amostragem aleatoria baseiam—se na utilizacao de niimeros aleatorios
distribuidos uniformemente no intervalo |0,1].

O processo de transporte de um fotao é baseado no conhecimento do seu livre per-
curso médio que permite caracterizar a distribuicao de densidade de probabilidade
da distancia, t, percorrida pelo fotao até a sua interaccao. A distancia a interac¢ao

seguinte é amostrada aleatoriamente a partir da lei de atenuagao exponencial:
p(t)dt = pe *dt (3.3)

em que u é o coeficiente de atenuacgao linear do meio. Neste caso a distancia t é
amostrada por:
t= T In() = ~Alng) = ——— In(¢) (3.4
w Napoior
onde A, N, e p sado, respectivamente, o niimero de massa, o niimero de Avogadro,
a densidade do material, o, a seccao eficaz total do fotao, £ um nimero pseudo—

aleatorio amostrado entre |0,1] e A o livre percurso médio total. O tipo de interaccao
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é seleccionado a partir da amostragem das probabilidades relativas de cada processo,
i, calculadas pela razdo o;/04,. No caso de producdo de particulas secundarias no
local ou vértice de interacgao por processos inelasticos, as caracteristicas cinematicas
destas sao obtidas por amostragem das respectivas secgoes eficazes diferenciais em
energia e angulo e o seu transporte efectuado de forma individual. Posteriormente,
a energia e direccao da particula priméria sao ajustadas, e ¢ amostrada uma nova
distancia até ao proximo vértice. Repete-se este procedimento até que a particula
seja absorvida no meio ou a sua energia seja inferior a um valor de corte de transporte
minimo pré—estabelecido. Esta metodologia, é também designada por Monte Carlo

andlogo.

Este método é especialmente adequado para o transporte de fotoes ou de particu-
las que possuem uma baixa seccao eficaz e um correspondente livre percurso médio
elevado. A sua aplicabilidade a simulacao do transporte de particulas carregadas de
baixa massa é possivel, no entanto é incomportavel na maioria das aplicacoes devido
ao elevado tempo de processamento necessario para obtencao de uma incerteza es-
tatistica aceitavel nas grandezas calculadas, como por exemplo, a energia depositada
num pequeno volume. Tal motivou o desenvolvimento de uma logica de esquemas

de transporte mais elaborada [SFVS99).

Dado que os fotoes sofrem um nimero limitado de interaccoes antes de serem
localmente absorvidos, a simulacao andloga requer que a distancia a proxima inter-
accao seja recalculada cada vez que o fotao atravessa uma fronteira entre diferentes
materiais, o que ocorre frequentemente em estruturas vozelizadas ao longo de pe-
quenas distancias representando uma significativa perda de eficiéncia no processo
de transporte. Para superar esta dificuldade, por exemplo, o transporte de fotoes
pelo codigo DPM recorre ao método de Woodcock |[KF00| no qual a distancia a
proxima interaccao é amostrada a partir de um livre percurso médio ficticio corre-
spondente ao minimo livre percurso médio entre todos os materiais da geometria,
)\Z””. O numero de comprimentos de interaccao a percorrer é amostrado a partir
da distribuicdo e™. O fotdo é transportado de uma distancia t = \,,;,/N. Nestas
condigoes o fotao é transportado ignorando todas as fronteiras e materiais atrav-

essados até ao vértice de interacgao, ao longo da distancia t. E entao calculada a
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probabilidade de ocorréncia do evento, dada por:

)\min
p=2 (3.5)

" \wozel
)\'Y

em que )\f;‘””el é o livre percurso médio para o material atribuido ao vozxel que contém
o vértice. E sorteado um niimero aleatorio & entre ]0,1]. O processo de interaccio
é considerado ficticio para a condicao P < &, sendo amostrada uma nova distan-
cia. Caso contrario é simulada uma interacgao real de acordo com as respectivas

probabilidades determinadas pelas seccoes eficazes totais dos processos.

3.3 GEometry ANd Tracking - GEANT

O co6digo de Monte Carlo GEANT foi desenvolvido para simulagao de detectores
em Fisica de Altas Energias, sendo, no entanto, actualmente utilizado em diferentes
areas nomeadamente, Biologia, Astrofisica e Medicina [GRM94].

A versao GEANT3 simula o transporte acoplado hadrao-fotao-leptao, contendo
as secgoes eficazes dos processos fisicos para a gama de energias de 10 keV a 10 TeV.
Neste projecto, trabalhdmos na gama de energia de 1 — 10 MeV, onde os processos

relevantes da interacgao da radiacao com a matéria sao os seguintes:
e Efeito Fotoeléctrico
e Dispersao Compton
e Producao de Pares
e Aniquilagao
e Producao de Bremsstrahlung
e [onizagao de Particulas Carregadas
e Dispersao Multipla

Para os varios processos fisicos, as seccoes eficazes sao obtidas através de parametri-
zagoes a distribuicoes tedricas e a resultados experimentais que estao contidos nas

bibilotecas SANDIA [BL87] e NIST [SB85]. Os valores de perdas de energia sao
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amostrados a partir da equacao de Bethe—Bloch e as flutuacoes de energia sao de-
terminadas pelas teorias de Vavilov e Landau, de acordo com os seus limites de
validade. O célculo das perdas de energia para particulas secundarias carregadas,
abaixo dos valores de corte por processos de colisao é feito de acordo com a férmula

de Bethe—Bloch restrita:

dz 32 2 7
(3.6)

onde, A = AE é a variavel que define o valor limiar de energia para a producao de

FE 1 2 2 1
<d > = 21N 2 mec® — {ln (M) + FE(y — 1, Tup) — 0 — 2g
col,A

raios—0, Tup = Min(Te, Trnaz)s Tmax ¢ @ energia maxima transferivel e 7, = AE/m.c*.
Factores de correccao a esta formula sao determinados por ajuste da distribuicao de
perda de energia total de colisao a valores experimentais tabelados nas bibliotecas
ICRU37/ESTAR NIST [ICR&4|.

O sistema GEANTS3, por defeito, ndo gera raios— e apresenta um esquema de
transporte de classe I. No entanto, apresenta a opc¢ao de geracao explicita de raios—o
com um limiar de produgao minimo de 10 keV comportando-se como um codigo de
Monte Carlo de classe I1. As perdas de energia abaixo deste valor sao obtidas pela
equacao de Bethe—Bloch restrita (3.6), sendo as respectivas flutuagoes amostradas da
distribuicao de Landau restrita. Este codigo recorre a teoria de Moliére para efectuar
a amostragem do angulo de deflexao de particulas carregadas, sendo a dimensao do
passo controlada pela perda de energia fraccional por processos continuos, através
da varidvel DEEMAX.

Abaixo de um ntmero médio de 20 colisoes de Coulomb por passo, a teoria de
Moliére é substituida pela simulagao discreta do angulo de dispersao, utilizando a
seccao eficaz de Rutherford corrigida para efeitos de blindagem. A mecéanica de
transporte de electroes e positroes foi desenvolvida impondo a utilizacao de valores
de DEEMAX baixos e dimensoes do passo pequenas, de modo a minimizar as diferencas
entre os momentos calculados e os momentos exactos de Lewis.

Na figura 3.2 esta representada a estrutura das principais subrotinas do codigo
GEANTS3, onde GXINT representa o programa principal para a versao interactiva
deste codigo. A inicializacao do programa é controlada pelo utilizador na subrotina

UGINIT, que tem a responsabilidade de chamar trés outras:
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GPHYSI

—| UGINIT 1 > | UGEOM

L UHINIT

—» | GUKINE R

GUTREV

L »| GRUN _

- » | GUSTEP

| GUOUT |-

" | UGLAST

Figura 3.2: Representacao das principais subrotinas do cédigo de MC GEANT3

¢ GPHYSI - onde sao construidas as seccoes eficazes e tabelas de perda de

energia para cada material.

e UGEOM - onde se definem os parametros de transporte relativamente aos
diferentes materiais e se codifica a geometria dos elementos que constituém a

cabeca do acelerador.

e UHINIT - onde sao declaradas as condicoes de histogramacao para registo de
informacao e grandezas de interesse (posi¢ao da particula, cosenos directores,

energia, etc).

A fase de processamento ¢é iniciada na subrotina GRUN que, para cada acon-

tecimento processado, controla um conjunto de subrotinas:

e GUKINE - responsavel pela geracao e armazenamento da informacao cine-

mética de cada evento primario.
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¢ GUTREYV - que inicia o processo de transporte das particulas. O controlo
da propagacao das particulas através da geometria é efectuado por chamadas

as subrotinas GUTRACK/GTRACK.

e GUSTEP - onde fica armazenada a informacao sobre os acontecimentos no

final de cada passo da particula a que o utilizador tem acesso.

e GUOUT onde é contabilizada a informacao do processo de simulacao no

final de cada acontecimento.

A fase de finalizacao é controlada pela subrotina UGLAST, que efectua a chamada
a subrotina GLAST para a contabilizacao da informacao estatistica relacionada
com o processo de simulagao.

O pacote de geometria do codigo GEANT3 possui 16 formas basicas construidas

com superficies de segunda ordem, cujas fungoes principais sao:

1. durante a inicializacao do programa, definir a geometria ao longo da qual a

particula ird ser seguida;

2. durante a fase de processamento do evento, comunicar, as rotinas responsaveis,

a informacao para o transporte das particulas.

Em cada volume é possivel a rotacao, replicacao e divisao em volumes menores.
Se se pretender codificar geometrias mais complexas, este codigo tem a capacidade
de importar directamente informacao CAD (Computer Aided Designed). O codigo
GEANT3 contém uma interface grafica interactiva para visualizacao da geometria
3D codificada e do transporte de particulas em tempo "real". Estao também
disponiveis opcoes de pacotes de andlise da biblioteca CERNLIB, o que permite
a histogramacao de resultados durante a execucao do programa. Estes contém o
gerador de ntimeros aleatérios implementado neste codigo de simulagao, RANECU,
caracterizado por um periodo de repeticao de 10'® extraccoes.

O codigo de MC GEANT3 foi usado para simular a cabeca de tratamento do
acelerador linear Varian Clinac 600C e os resultados obtidos sao apresentados e

analisados no Capitulo 4.
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3.4 Dose Planning Method — DPM

O tempo de calculo necessario a simulacao de distribui¢oes de dose em fantomas com
o codigo GEANT ou outros codigos de Monte Carlo generalistas é bastante elevado.
A utilizacao de sistemas de processamento em paralelo ou de varios processadores
permite reduzir o tempo de célculo, mas requer um investimento significativo em
hardware e em infraestruturas adequadas [MJ99, RACT01].

O crescente interesse da aplicacao do método de Monte Carlo & Medicina, asso-
ciado a incompatibilidade de tempo de CPU dos codigos de simulacao generalistas
com a pratica clinica, motivou entao o desenvolvimento dos denominados sistemas
dedicados.

O DPM [SWB00]|, desenvolvido por Sempau et al, ¢ um sistema dedicado a apli-
cacoes de calculo de dose para a realizacao de planeamentos de tratamentos em
Radioterapia. A elevada eficiéncia computacional e precisao dos resultados demons-
trados no célculo de dose em geometrias homogéneas e com base em imagens de
tomografia computorizada (Computed Tomography — CT ), revelam as suas poten-
cialidades como alternativa aos algoritmos analiticos baseados em aproximacoes a
solucao da equacao de transporte de Boltzmann.

Neste codigo a geometria é codificada em elementos ctbicos (vozels), apresen-
tando um algoritmo simples de seguimento de tragos (ray—tracing). Os significa-
tivos ganhos em tempo de CPU relativamente aos sistemas generalistas resultam
essencialmente pela utilizacao de uma mecanica de transporte inovadora, junta-
mente com um novo formalismo da teoria de dispersao multipla para electroes.
Consequentemente o transporte das particulas é efectuado ao longo de passos de
maiores dimensoes permitindo atravessar diferentes materiais ignorando a existén-

cia de fronteiras entre regioes .

3.4.1 Dispersao Miiltipla com Energia Perdida

A primeira maior inova¢ao introduzida no DPM para aumentar a velocidade de cal-
culo, foi a utilizagao de um redimensionamento do passo. Entre dispersoes inelasticas
catastroficas, este codigo apresenta uma mecanica de transporte mais eficiente carac-

terizada por passos de maiores dimensoes, possibilitada pela implementacao de uma
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nova deriva¢ao da teoria de dispersao multipla de Goudsmit-Saunderson |GS40| re-
formulada por Lewis e proposta por Bielajew e Kawrakow [KB98¢|. Na aprozimagao
do abrandamento continuo (Continuous Slowing Down Approximation CSDA)

3

o passo pode ser dado em termos de energia perdida por:

/ : ( b ) R(E) — R(E — AE) (3.7)
S = —_— = —_— - B .
g-ap \S(E)
onde S (E) é o poder de paragem CSDA, e R (E) o alcance CSDA. Para um elec-
trao com energia inicial E que atravessa uma distancia s, a energia perdida média

AFE pode ser determinada invertendo o alcance CSDA:
AE =FE— R YR(E) - s) (3.8)

A distribuicao angular obtida por Lewis [Lew50]| incorporando a energia perdida ao

longo do passo, s, é dada por:

Fw) =Y (l + %) P(w) exp {— / S G dE} , (3.9)

S
—o E—AE

onde w = cosf, G; = g;/X e A é o livre percurso médio entre interacgoes inelésticas.
Os coeficientes ¢;, sao obtidos a partir da expansao da seccao eficaz diferencial
angular da dispersao eléstica segundo polindémios de Legendre. Bielajew e Kawrakow
demonstraram que para a implementacao em codigos de Monte Carlo de classe 11,
a distribuicao de Goudsmit-Saunderson-Lewis pode ser convenientemente descrita
por:

2B(1 + B)
(14+2B — w)?

Fr(w) = q(u, E) (3.10)

em que B é um parametro livre, v ¢ uma varidvel angular calculada a partir de w
e q(u, F) depende da energia do electrao, da seccao eficaz de dispersao elastica e
do coeficiente B. Esta funcao é pré—calculada pelo codigo DPM, a partir da seccao
eficaz de Rutherford corrigida por efeitos de blindagem e de spin para um conjunto
de pares de valores de energia e u em agua, permitindo obter de forma rapida o

angulo polar a partir de uma simples interpolagao de ¢(u, E).
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3.4.2 Método de Transporte de Dobradi¢a Aleatéria (Ran-
dom Hinge)

A segunda maior inova¢ao introduzida no DPM fundamenta-se na utilizacao de um
novo mecanismo de transporte. E possivel demostrar que este formalismo conduz a
uma distribuicao angular valida nos regimes de dispersao multipla, plural e singular,
garantindo sempre a convergéncia para uma solucao estavel para qualquer dimen-
sao de passo. A nao dependéncia da estabilidade da distribuicao angular com a
dimensao do passo calculada em 3.9, permitiu a utilizacao do método de transporte
designado dobradi¢a aleatoria [BSO1|. O modelo de dobradi¢a aleatéria do codigo
de Monte Carlo PENELOPE fornece um excelente compromisso entre velocidade
e rigor e é, portanto, bem adaptado a um codigo rapido. Neste modelo, a energia
perdida ao longo do passo é negligenciada. O modelo de dobradi¢a aleatoria consiste
em dividir o passo s em dois segmentos, s4 = £s e sg = 5 — 54, sendo £ um nimero
aleatorio entre 0 e 1. O primeiro segmento s4 é definido na direccao inicial do elec-
trao, a partir da qual a particula é deflectida de acordo com qualquer lei de dispersao
multipla que forneca a defleccao angular e azimutal calculada sobre o passo inteiro
s. O segundo segmento é definido sobre a distancia sg na nova direccao.
Infelizmente, a inclusao da energia perdida ao longo do passo s reduz o rigor deste
modelo. O modelo PENELOPE sobrestima a dispersao para caminhos percorridos
muito longos. Usando o mesmo conceito, o DPM utiliza uma grandeza forca de
dispersao (scattering strength), K;, onde em vez da distancia, s, é executada a

amostragem, isto é:

K = €Ky (s) (3.11)

com K (s) dada por,

Ki(s) = /OS ds'G(s") ~ sGy <§> , (3.12)

! )

onde Gy = g1/A. O electrao é entao transportado até "‘acumular"’ uma dispersao

. A < . .
igual a Kf ), onde a defleccao é imposta. A seguir o electrao move-se o percurso

necessario a exaustdo da forca de dispersio K; — K{* Figura 3.3.
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Figura 3.3: Representacao do transporte de um electrao ao longo de um passo de

historia condensada pela técnica dobradica aleatoria

Este formalismo corrige nao s6 o valor sobrestimado da dispersao mas também
fornece uma base de simulagao da dispersao através dos limites materiais da densi-
dade. Esta mecanica de transporte permite descrever correctamente a trajectoria dos
electroes até a sua absorcao no meio, recorrendo apenas a 8-10 passos de historia
condensada, em comparacao com os esquemas de transporte implementados nos
codigos generalistas que requerem miltiplos passos por cada vozel atravessado. Tal
s6 é possivel, pelo facto do algoritmo dobradica aleatoria ser exacto, isto é, preservar
os momentos de Lewis para a profundidade de penetracao, o desvio lateral e outros

momentos espaciais e angulares, independentemente da dimensao do passo [SWB00|.

3.4.3 Interaccoes Catastroéficas e Acontecimentos Radiativos

Como o DPM é um algoritmo de classe 11, as interacgoes catastroficas sao simuladas
discretamente usando um modelo analogo (evento-a-evento). Este codigo utiliza a
seccao eficaz de Mgller para colisoes inelasticas de electroes com os niicleos atémicos.
Integrando a seccao eficaz diferencial de Mgller, o livre percurso médio inverso,
A3/ para colisdes catastroficas (acima do valor da energia de corte Wyy) em meios
homogéneos ¢ dado por:

1 — 2k v—1\* /1 v —1\" 1—ky
— ) —1l1
kM(l—kM)+( gt ) (2 M)+[( ot "k

N1 2met Zny,
M me? FE
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onde n,, é o nimero de moléculas por unidade de volume e

_ W

> (3.14)

ke

Esta abordagem é valida no limite relativista, mc? < E e de baixas transferéncias
de energia, k), < 1, para particulas secundarias em que existe uma fraca dependén-
cia dos livres percursos médios de Mgller e de bremsstrahlung com a energia. A

equacao 3.13 pode ser aproximada por:

A mcEWy,

Ay~ M
M Zp Ny2met

(3.15)

Por defeito, o DPM coloca W, — 200 keV, uma vez que os electroes incidentes
com menor energia tém alcances mais pequenos do que o tamanho minimo do voxel,
1 mm. Para a adgua, A >~ 2cm com W, = 200 keV e é praticamente independente
de E, como se pode ver na equacao 3.15. Quando ocorre uma interaccao de Mgller,
a fraccao de energia perdida k£ é amostrada a partir da funcao de distribuicao de
probabilidade normalizada obtida a partir da seccao eficaz total de Mgller. Se o
electrao incidente tiver uma energia cinética W, a direcgao do movimento sera de-
terminada de acordo com a conservacao de momento e o angulo, 65, formado por

essa direccao e pela velocidade do primeiro electrao , é dado por:

W(E + 2mc?)
Gy =y ——— 2, 1
conT2 \/E(W + 2mc?) (3.16)

Para fotoes de bremsstrahlung, das tabelas de Seltzer et al. [SB85|, podemos
verificar que para as energias e materiais usados em radioterapia, a seccao eficaz de

bremsstrahlung implementada no DPM é dada por:
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op = @a(l — bk), (3.17)
onde W = kE (W é a energia do fotao produzido), § a velocidade do electrao em
unidade da velocidade da luz, e a e b sao parametros de ajuste as secgoes eficazes
diferenciais em energia do fotao emitido. Para uma dada energia de corte para pro-

ducao de bremsstrahlung, o livre percurso médio invertido resultante da equacao 3.17

é dado por:
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7 1
Al = 2 0md [ln— —b(1— k:b)] : (3.18)

onde kg = Wg/E. No limite em que mc? < E e ky < 1, a equagdao 3.18 pode ser

aproximada por:

A E -
A ~ 1 —b 3.19
B ZQpNACL (nWB ) ( )

A simulacgao analoga de fotdes de bremsstrahlung é realizada usando uma amostra-
gem aleatdria da funcao distribuicao de probabilidade correpondente & o normali-
zada. A deflexdo angular do electrao incidente é pequena e pode ser desprezada
e o angulo de dispersao do fotao secundario é ajustado ao seu valor médio, dado

aproximadamente por Heitler [Hei54]:

2

() (3.20)

= E +mc?

3.4.4 Transporte de Particulas em Fantomas Voxelizados

Em codigos de MC com transporte de electroes de classe II, os electroes sao cria-
dos com uma direccao e energia iniciais e transportados numa série de passos até
abandonarem a geometria ou até a sua energia cair abaixo de um valor de corte de
absorcao pré definido.

A amostragem da distancia entre interaccoes catastroficas de Mgller, ¢, e emis-
sao de fotoes de bremsstrahlung, tp, independentemente do niimero e composicao

dos wvozels segundo o percurso da particula, é feita através de:

tM = —)\Mln§1 (321)
tB = —)\Bln§2 (322)

em que Ay e A\g sao os livres percursos médios obtidos por interpolacao de tabelas
pré—calculadas em fungdo da energia para um material de referéncia (que, sem perda
de generalidade, pode ser considerado agua) e & e & sdo dois nimeros aleatorios

uniformemente distribuidos no intervalo |0,1].
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Quando um electrao percorre a distancia ¢ dentro de um wvozel equivalente de

agua, ty; decresce de uma quantidade At,; dada por:

(Zp/A)voxel
(Zp/A)agua

Analogamente, quando um electrao percorre a distancia ¢t dentro de um wvozel,

Aty =1t (3.23)

tg decresce de uma quantidade At dada por:

(ZQP/A)UOLL’EZ
(Z2p/A)agua

O livre percurso médio para a real composicao quimica do meio é corrigida

Atp =t (3.24)

durante o transporte da particula, por subtraccao das quantidades Aty; e Atp.

Esta iteraccao é repetida até que uma das distancias t,; ou tg se anule, sendo
simulado o respectivo acontecimento catastrofico. Se a geometria for homogénea e
constituida pelo meio de referéncia — agua — a distancia percorrida entre dois eventos
discretos seréd coincidente com t,; ou tp.

A forca de dispersao total K é obtida para a Agua na energia inicial do electrao.
Durante a inicializagdo do DPM os valores de K; em func¢ao da energia e o passo s
sao pré—calculados e lidos. Usando o mecanismo de dobradica aleatoria do DPM, a

forca de dispersao antes da simulacao da dispersao de miltiplos eventos é dada por,
te = KW = ¢k (3.25)

Em cada passo t dentro do vozel, tg diminui de uma quantidade igual a:
Atg = /0 t dt' G (1) =~ % (G (' = 0) + Gy (¢ = 1)) (3.26)

Logo que tg esteja esgotado, o desvio angular (dngulo polar) é amostrado a partir
da fungao densidade de probabilidade de Lewis, usando a superficie ¢(u, E') que
corresponde a agua. Apos rodar em torno do angulo de dispersao para determinar a
nova direc¢ao do electrao, o transporte linear é recomecado até uma nova quantidade

de forca de dispersao, dada por:
ts=KP = Kk, — kKW (3.27)

seja perdida. E calculado um novo Atg e, depois da distancia para tg ser atravessada,
0 processo repete-se com uma nova forca de dispersao total K; e um novo tg é

amostrado de acordo com a equagao 3.25.
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Fora os eventos discretos, a energia perdida continuamente pelos electroes é

calculada em cada passo e dada por:

t
AFE = / dt' Sworel) (') (3.28)

0
onde t é a distancia percorrida num dado wvozel, antes das colisoes ou da saida do
vozel, e S & o poder de paragem restrito para transferéncia de energia abaixo

dos limites para a producao de Mgller e bremsstrahlung. Para grandes valores de
¢, 57D hode variar acima do passo, pelo que, para resolver o integral, primeiro

Sr(voxel)

estima-se a energia perdida ao longo de ¢, considerando constante, e depois

calcula-se o valor médio do poder de paragem ao longo do passo. Durante a inicial-

izacao do DPM sdo lidos e pré calculados valores de S{"°*V

para uma densa grelha
de energias.

Apobs obtencao detalhada do feixe de fotdes produzidos pelo acelerador Varian
Clinac 600C, através da utilizagado do codigo de MC GEANT3, o codigo dedicado

DPM foi usado para calcular a distribuicao de dose num fantoma de agua.
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Capitulo 4

Simulacao do Acelerador Linear

Varian Clinac 600C

Neste capitulo descreve-se o processo de simulagao e geracao de espacgos de fases
caracteristicos do feixe de fotoes do acelerador linear Varian Clinac 600C. O primeiro
objectivo centra-se na obtencao dos espacos de fase representativos do feixe de
fotoes e na andlise da sua evolugao através da cabeca de tratamento do acelerador
linear. Os detalhes da interaccao do feixe com as varias componentes que cons-
tituem a cabeca de tratamento sao analisados por simulacao Monte Carlo. Em
seguida efectuou-se a validacao indirecta dos espacos de fase comparando curvas de
dose em profundidade e perfis de dose simulados com dados experimentais com uma
camara de ionizacao, num fantoma de agua. Para esta anélise foram utilizados os
codigos de Monte Carlo GEANT, para a simulacao da cabeca de tratamento e o

DPM, para o calculo de dose de fotoes num fantoma de agua.

4.1 Simulacao da Cabeca de Tratamento

O acelerador Varian Clinac 600C destina-se a aplicagoes clinicas em radioterapia e

pertence a familia de aceleradores lineares de baixa energia (4 MV) — Figura 4.1.

A cabeca de tratamento de um acelerador linear possui um conjunto de disposi-
tivos de monitorizacao, localizacao e modelizacao do feixe. A entrada encontra-se o

alvo de raios X, no caso do acelerador estar a operar em modo de fotoes Figura 4.2.
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Figura 4.2:
ref. [Kle85al).

Cabeca de tratamento de um acelerador

Figura 4.1: Acelerador Varian Clinac 600C.
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Devido a producao de radiacao dispersa ou de fundo, a seguir ao alvo, existe
um sistema de colimacao primario constituido por tungsténio. O colimador permite

controlar a abertura angular polar maxima do feixe de fotoes, que no modelo em
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estudo é de 14°. A seguir ao sistema de colimacao é colocado um filtro modelador
de forma conica — flattening filter — que atenua preferencialmente a regiao central
do feixe de fotoes e permite a producao de campos extensos homogéneos em dose.
Neste acelerador, a intensidade do feixe apos interagir com o sistema de filtragem
é controlada por uma camara de ionizacao. As dimensdes do campo geométrico
dos feixes de fotoes sao determinadas por um sistema de colimagao secundario con-
stituido por quatro blocos de tungsténio moveis. Estes blocos podem mover-se
independentemente uns dos outros. Os colimadores superiores movem-se numa tra-
jectoria circular de 28 ¢m de raio e os inferiores ao longo de um veio horizontal. O
tungsténio é escolhido para a definicao final do feixe porque, devido ao seu elevado

numero atomico e densidade, proporciona um elevado coeficiente de atenuacao.

Feize de clectrdes
¢ feixe de electrdes
T

v

alvo de raios-X

colimador primario

feixe de raios-X ,'flll‘ W

Jorward peaked Ny 1A\ 43 Fattening flter
t

satfering forls seattering foils Hattering filter

chmara de

ionizsgic— et ] N

chmara de ionizagio

‘ %
1

\

. /

\ colimador
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'
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colimador l .
secundario (=%}
1 secundario

J
feixe de raios-X ' ranhura para as cunhas,
homogéneo ~ " blocos ou compensadores
! \

suporte para os
acessorios

aplicador de
electrées

PACIENTE PACIENTE

Figura 4.3: Terapia com raios — X e electroes, (retirado da ref. |[Kha94b]).

Entre a camara de ionizacao e os colimadores secundarios é colocado um espelho
(campo de luz) cuja fungao é guiar um foco de luz de modo que as dimensoes do
campo e o local de incidéncia do feixe se visualizem. Este dispositivo fornece uma
luz visivel intensa que reproduz o campo de raios X em dimensoes e forma, tendo
em consideracao os efeitos dos colimadores e de outros dispositivos limitadores do

feixe de radiagao. O range finder ou indicador de distancia optica (Optical Distance
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Indicator — ODI), é uma escala luminosa projectada sobre a pele do paciente para
permitir a obtengao da distancia fonte-pele, Source Skin Distance (SSD), no inter-
valo de 80 cm a 130 cm. O isocentro é definido como o ponto de interseccao do eixo
do colimador e do eixo de rotacao do brago. Existem acessorios que modificam o
feixe de raios — X que emerge da cabeca de tratamento, nomeadamente: filtros em
cunha, compensadores de tecido, blocos de proteccao, etc. Estes acessorios sao colo-
cados directamente a saida da cabeca de tratamento ou em suportes que se podem

acoplar a cabeca de tratamento.

Na terapia com electroes, a definicao do tamanho do campo é dada pelo tamanho
da area da base do aplicador de electrées. Adicionalmente, o colimador secundario
é seleccionado para um tamanho de campo ligeiramente superior ao definido pelo
aplicador de electroes — Figura 4.3. O flattening filter é substituido pelas folhas
de dispersao (scattering foils) através de um dispositivo denominado carrossel
que sao utilizadas para dispersar, no espaco, o feixe de electroes que se encontra

concentrado num cilindro de 3 mm de diametro [KM89|.

4.2 Obtencao de Espacos de Fases

A geometria da cabeca de tratamento do acelerador linear Varian Clinac 600C foi
codificada usando o programa de simulagao de Monte Carlo GEANT - versao 3.21.
A estrutura de aceleracao nao serd simulada neste estudo pelo que se usara apenas
as caracteristicas do feixe de electroes priméarios através do alvo para a simulagao

do campo de radiacao produzido na cabecga de tratamento Figura 4.4
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Figura 4.4: Geomeria da cabeca de tratamento do acelerador linear Varian Clinac

600C em modo de fotoes 4 MV.

Pretende-se que a geometria seja dividida em dois modulos:
Moédulo I- Alvo de conversao, colimador primario, filtro e camara de ionizacao.
Médulo IT1- Espelho e colimadores secundéarios.

Durante a simulacao o feixe de electroes primérios é transportado através do alvo
e os fotoes, electroes e positroes resultantes da interaccao do feixe com o material
sao por sua vez transportados através da geometria. Durante a simulacao de um
determinado modulo, a geometria da secgao anterior é codificada de forma a incluir-
se a possibilidade dos fotoes e electroes sofrerem processos de retrodifusao e assim
serem transportados em direccao as primeiras estruturas. No final de cada modulo
define-se um plano de contabilizacao. Ao atravessar estes planos, o transporte da
particula é interrompido e a informacao que caracteriza cada particula é guardada
em ficheiros de espacos de fases.

Os espacos de fases sao distribuicoes a N dimensoes guardados em Ntuples e

constituem uma amostra estatistica do feixe de radiacdo em estudo [Bru94|. As
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variaveis guardadas nestas distribuicoes sao: energia, coordenadas espaciais, cosenos
directores e a identificacao do tipo de particula, caracterizando o estado cinematico
no respectivo plano de contabilizacao. Os espacos de fases obtidos no primeiro
modulo do acelerador sao independentes do campo de radiacao seleccionado pelo
sistema de colimacao secundario. A divisao da geometria permite o aumento da
eficiéncia do céalculo porque os espacos de fase intermédios sao apenas calculados
uma vez. Numa segunda fase, efectua-se o transporte das particulas guardadas nos
espacos de fases, simulando-se a interaccao do feixe com o espelho e colimadores
secundéarios, obtendo-se os espacos de fases finais que caracterizam o feixe de fotoes
produzido pelo acelerador. Os espacos de fases obtidos no segundo modulo tém que

ser recalculados sempre que a abertura dos colimadores secundarios varie.

4.2.1 Parametros de Simulacao

A simulagao Monte Carlo dos feixes produzidos por este acelerador linear envolveu
a optimizacao de parametros relacionados com os processos de transporte — Tabela

4.1.

GEANTS3 Valor
CUTELE 189 keV

CUTGAM 10 keV
DCUTE 10 keV
BCUTE 10 keV

DEEMAX 0.3-1%

Tabela 4.1: Parametros de transporte do codigo GEANTS3.

A trajectoria de cada particula, primaria ou secundaria, é simulada e o seu trans-
porte efectuado ao longo da geometria codificada. Quando a energia da particula
é inferior ao valor de corte em energia estabelecido no cédigo de simulacao, o seu
transporte é interrompido e a sua energia depositada localmente. Os valores de
corte em energia para o transporte de electrdes (CUTELE) e fotdes (CUTGAM) sdo,

respectivamente, 189 keV (energia cinética) e 10 keV para as simulagoes efectuadas
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no interior do acelerador. No codigo de simulacao utilizado a contabilizacao das
perdas de energia por ionizacao e processos radiativos é efectuada por geracao ex-
plicita de raios 0 e bremsstrahlung respectivamente, acima do limiar de producao
de particulas secundarias: DCUTE para electroes e BCUTE para fotoes. Abaixo deste
limiar as flutuacoes as perda de energia por interaccoes soft sao amostradas de uma
distribuigao restrita de Landau, GLANDZ [GRM94|. Os limiares de produgao utiliza-
dos no GEANTS3 definidos pelos parametros DCUTE e BCUTE foram colocados a 10
keV. A fraccao de energia perdida devido a interaccoes soft por passo para electroes
(DEEMAX) foi colocado a 0.3% - 0.5% para materiais de elevado niimero atomico e
1% para materiais de nimero atémico intermédio.

De modo a reduzir o tempo de calculo foram implementados cortes geométricos.
Sao rejeitadas todas as particulas que interajam com as faces do colimador primario
e secundario, o seu transporte é interrompido e a energia depositada localmente.
Esta aproximagao foi introduzida com base na baixa transmissao das blindagens de

tungsténio para fotdes de energias da ordem do keV - MeV [CWB*97].

4.3 Analise de Espacos de Fases

A andlise e caracterizacao dos feixes de fotoes produzidos pelo acelerador Varian
Clinac 600C ¢ efectuada para a energia de 4 MV. Este estudo compreende a obtencao
de espagos de fases do feixe de fotoes e a andlise da sua evolucao e modelacao ao
longo das diferentes estruturas da cabeca do acelerador. A validacao dos espacos de
fases é realizada de forma indirecta por comparacao do calculo de dose do campo de
radiacao gerado por simulacao com dados experimentais medidos num fantoma ho-
mogéneo de dgua. No final de cada modulo de simulagao, complementa-se a analise
das Ntuples com informacao recolhida em niveis intermédios e guardada em his-
togramas durante a execucao dos programas de simulacao, o que permite um maior
detalhe no estudo da evolucao do feixe. A histogramacao é obtida com o package
HBOOK [Bru94| no qual os acontecimentos podem ser guardados em histogramas
uni ou bidimensionais, segundo condi¢oes previamente definidas pelo utilizador. A
histogramacao nao apresenta o caracter dinamico das Ntuples, no entanto permite

uma reducao consideravel no espaco de disco necessario para armazenamento dos
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dados. Os niveis intermédios considerados ficam localizados no primeiro modulo
apos o alvo, colimador primério, filtro e camara de ionizacao . A caracterizacao do
feixe de fotoes é também efectuada no final de cada modulo (camara de ionizagao,
colimadores secundarios e a 100 cm SSD). As distribuigoes consideradas para a ca-
racterizacao do feixe sao: espectros de energia, energia média e fluéncia de fotoes e
electrdes de contaminagdo. O programa de anélise de dados PAW (Physics Analysis
Workstation) [BCCT00] foi utilizado para aquisi¢ao das distribuigoes caracteristicas
do campo de radiacao simulado, a partir dos espacos de fases com a utilizacao de
funcoes de seleccao. Este programa de analise permite a contabilizacao dos erros
associados a cada distribuicao. Para os espectros de energia o erro estatistico para
um canal com N entradas ¢ dado por v/N. Para as distribuicées de energia média
em funcao do raio e do angulo polar, o erro do valor médio em cada canal com N

entradas é:

OF 1 N o
m = = mll(@—m (4.1)

1=

em que F; é a energia da particula ¢ e F a energia média em cada canal. O erro

associado a cada distribuicao de fluéncia é estimado por \/—AN em que A é a area
da célula de contabilizacao e N é o ntimero de particulas contidas em cada célula.
Os espectros de fotoes e electroes ponderados em particulas foram normalizados ao

nimero total de electroes primarios gerados.

4.3.1 Primeiro Plano de Contabilizacao

A geometria da cabeca de tratamento codificada foi, como ja se referiu, dividida em
duas seccoes, no fim das quais se encontra definido o plano de contabilizacao. Os
dados simulados foram analisados no final da camara de ionizacao, a uma distancia
de 14.1 cm da fonte pontual. O feixe primério com energia inicial 4 MeV origina
um espectro continuo de fotdes de bremsstrahlung. Os histogramas dos espectros
de fotoes — Figura 4.5 — estao normalizados ao ntimero total de eventos simulados.
A energia mais provavel do espectro de fotoes é de 0.366 + 0.042 MeV, ao nivel do

primeiro modulo.
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Figura 4.5: Espectros de energia de fotoes ao nivel do primeiro modulo.

Neste nivel de caracterizacao da anéalise faz-se o estudo da distribuicao da energia
média e fluéncia planar de fotoes em funcao do raio, calculada a partir das variaveis
guardadas nos espagos de fases obtidos para o codigo de simulacao GEANT3. Para
a histogramacao das fluéncias considerou-se o nimero de particulas presentes em
anéis centrados no eixo de radiacao de raios sucessivamente maiores, dividido pela

area do respectivo anel.

O efeito da utilizacao de um filtro de dispersao e atenuagao para a producao de
um feixe extenso é visivel nas distribuicoes de energia média — Figura 4.6 — e fluéncia

em funcao do raio Figura 4.7.
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Figura 4.6: Distribuicao de energia média do feixe de fotoes em funcao do raio no

primeiro nivel de caracterizacao.
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Figura 4.7: Distribuicao de fluéncia do feixe de fotoes em funcao do raio no primeiro

nivel de caracterizacao.
A energia média do feixe é mais elevada na zona central do filtro, devido a ate-

nuacao preferencial dos fotoes de mais baixa energia, aumentando a percentagem de

fotoes de energias mais elevadas. Da figura 4.6, verifica-se que, para raios superiores
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a 1.1 cm, a energia média é praticamente constante, com um valor de 1.083 MeV.
No entanto, até 1.1 cm a energia decresce de um valor maximo de 1.288 MeV até
1.083 MeV. Esta diminuicao é compensada por um aumento da fluéncia na mesma
regiao , produzindo-se feixes de fotoes que fornecem distribuicoes de dose extensas
-Figura 4.7. Para uma distancia ao eixo central entre 1.1 cm e 3.4 cm a fluéncia
diminui devido & presenca de uma maior quantidade de chumbo na periferia do
filtro. Para distancias superiores a 3.4 cm, nenhum fotao é transmitido pelo coli-
mador primério, pelo que, os fotoes desta regiao resultam de dispersoes de elevado
angulo no filtro. A influéncia das estruturas deste moédulo também é notada na
distribuicdo angular e energia média em funcao do angulo polar. Os fotoes com
baixos angulos polares atravessam uma maior quantidade de chumbo do filtro de
atenuacao e como sao mais atenuados tém uma energia média mais elevada. Devido
a seleccao angular imposta pelo colimador primario, o niimero de fotoes com angulos

polares superiores a 14° é de um quarto do ntimero total de fotdes — Figura 4.8. A
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Figura 4.8: Distribuicao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar no

primeiro nivel de caracterizagao.

energia é maxima para fotoes com baixos angulos, e inferior a 1 MeV para angulos

acima de 14° Figura 4.9.
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Figura 4.9: Energia média do feixe de fotoes em fungao do angulo polar no primeiro

nivel de caracterizacao.
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Figura 4.10: Distribuicao de energia de electroes contaminantes no fim do primeiro

nivel de caracterizacao.

Foi também efectuada uma analise dos electroes contaminantes presentes no

espaco de fases do primeiro nivel. O espectro de energia dos electroes presentes no
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feixe esta representado na figura 4.10.
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4.3.2 Segundo Plano de Contabilizacao

Ao fim do segundo médulo foram analisados os espacos de fases correspondentes

2

aos campos de radiacao de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?, formados pelos

colimadores secundérios a 100 ¢cm da fonte.

Este nivel de caracterizacao esté localizado a 44.5 cm da fonte priméaria. O trans-
porte do espaco de fases que descreve o feixe de fotoes apos a camara de ionizagao é
efectuado através dos colimadores secundarios. Estes permitem a definicao do campo
de radiacao e a colimacgao do feixe de fotoes. Para a obtencao dos diferentes campos

de radiacao os colimadores secundarios — Tabela 4.2 — tém as seguintes aberturas:

Campo de radiacio (cm?) | Angulo (grau) | Abertura (cm)
Upper Jaw Lower Jaw
10x10 2.86 2.22
15x15 4.29 3.34
20%20 0.71 4.45

Tabela 4.2: Aberturas dos colimadores secundarios para os trés campos de radi-

acao considerados.

Nas figuras 4.11 e 4.12, estao representadas as distribuicoes espectrais de fotoes
de 4 MV e dos electroes secundéarios, calculados com Monte Carlo GEANT3, para

os campos abertos de 10x10 cm?, 15x15 ecm? e 20x20 c¢m?.
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Figura 4.11: Espectros de energia de fotoes de 4 MV, calculados com Monte Carlo,

para um campo aberto de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?.
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Figura 4.12: Espectros de energia de electroes secundarios, calculados com Monte
Carlo para um feixe de fotoes de 4 MV, para um campo aberto de 10x 10 cm?, 15x15

cm? e 20x20 cm?.
Calculou-se a energia média, no bin central, dos espectros de fotoes em funcao do

campo geométrico e verificou-se que esta diminui com o aumento das dimensoes do

campo Tabela 4.3 e Figura 4.13.
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Campo geométrico (cm?)

Energia (MeV)

10x10
15x15
20x20

1.504 £ 0.010
1.500 £ 0.009
1.492 £ 0.008

Tabela 4.3: Energia média do feixe de fotdes em funcao do campo geométrico

Energia Média (MeV)

145

1.49 -

1.47

+ Campo Aberto

10 x10 15 x15

Tamanho de Campo (sz)

Figura 4.13: Distribuicao da energia média do feixe de fotoes em funcao do

tamanho de campo, para os campos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?.

A Figura 4.14 mostra a energia média em funcao da distancia ao eixo central

para os campos abertos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?.
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Figura 4.14: Espectro de energia média em funcao da distancia ao eixo central de
fotoes que chegam ao plano de contabilizacao para os campo de radiacao de 10x10

cm?, 15x15 ecm? e 20x20 cm?.

Para os campos estudados, a energia média é mais elevada perto do eixo central,
diminuindo no limite do campo. Esta diminuicao é compensada pelo aumento da
fluéncia dos fotoes. Tal comportamento garante a homogeneidade das distribuicoes
de dose do campo de radiacao nas direccoes perpendiculares ao eixo de incidéncia
do feixe de fotoes. Desta forma consegue-se que a dose aplicada ao paciente seja

bastante uniforme.

A variacao da energia com as dimensoes do campo de radiacao é devida ao
efeito de seleccio angular dos colimadores secundarios. A medida que o campo e
a distancia entre os blocos dos colimadores diminuem, sao transportados por entre
os colimadores, apenas os fotoes que, apos interagirem com o filtro de atenuacao,

tenham baixos angulos polares, caracterizados por energias médias mais elevadas.
Na tabela 4.4 estao indicados os valores da aceitancia angular maxima dos coli-

madores secundérios, do acelerador Varian Clinac 600C e da simulacao, para os

campos de 10x10 ecm?, 15x15 em? e 20x20 cm?.
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Campo Geométrico | Aceitacao Angular | Aceitacao Angular
(cm?) Varian (°) MC (°)
10x10 2.86 + 0.010 2.73 + 0.035
15x15 4.29 + 0.010 4.13 £+ 0.035
2020 5.71 + 0.005 5.53 £+ 0.035

Tabela 4.4: Aceitacao angular dos colimadores secundarios em funcao das dimen-
soes do campo de radiacao para os campos de 10x10 c¢m?, 15x15 ecm? e 20x20

cm?.

Nas distribuigoes angulares analisadas — Figura 4.15 a), b) e c), verifica-se que
o valor mais provavel do angulo polar, para cada campo, coincide com a aceitancia
angular maxima teorica.

Foram detectados fotoes com angulos superiores que sofreram interaccoes na
camara de ionizagao, espelho e/ou na base do filtro, que, embora dispersos com
um angulo elevado, se encontravam suficientemente proximos dos colimadores se-
cundéarios estando por isso dentro do campo de aceitagao angular. Contudo, devido
aos cortes geométricos nos colimadores secundarios nao foi efectuado o transporte de
fotoes que interagissem nestas estruturas. Assim, as distribuicoes angulares apenas

dizem respeito aos fotdes directos.
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Figura 4.15: Distribuicao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar

para um campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?
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4.4 Validacao da Simulacao

Toda a informacao experimental apresentada neste trabalho foi adquirida no servico

de Radioterapia do Instituto Portugués de Oncologia Francisco Gentil do Centro

Regional de Oncologia de Coimbra (IPOFG-CROC).

A validacao dos espacos de fases, adquiridos com o coédigo de Monte Carlo
GEANTS3, que descrevem o feixe de fotdes foram validados com dados experimentais
obtidos com uma camara de ionizagdo com um volume activo de 0.125 ¢cm?® (PTW-
31002) (ver sec¢ao 1.5.1) num fantoma homogéneo de dgua motorizado (MP3-
PTW!). As curvas de dose em profundidade ao longo do eixo central de radiagao e
os perfis transversais a varias profundidades foram simuladas a partir dos espagos
de fases gerados para a energia nominal de 4 MV para os campos de radiacao de

10x10 em?, 15x15 cm? e 20x20 cm?.

A geometria do fantoma foi codificada como um cubo de dgua de dimensodes
50 x 50 x 50 cm?, cuja superficie se situa a 100 cm SSD. As curvas de dose em pro-
fundidade foram comparadas com os resultados experimentais para os trés campos
— Figura 4.16. Estas curvas estao normalizadas ao maximo da dose no eixo central

do feixe e o desvio maximo obtido foi de 1.5%.

'PTW, Freiburg, Alemanha
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Figura 4.16: Curvas de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo a) de 10x10

cm?, b) de 15x15 cm? e ¢) de 20x20 ¢m?
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Paralelamente & comparacao das distribuicoes de dose em profundidade efectuou-
se a avaliacao dos perfis transversais de dose calculados as profundidades de 1 cm,
5 cm, 10 cm e 20 cm, para os campos de radiacao de 10x10 cm? e 15x15 cm?, e as
profundidades de 0.3 cm, 1.1cm, 13.5 cm e 25 ¢m, para o campo de radiacao de 20x20
cm? — Figura 4.17, 4.18, e 4.19 respectivamente. Os perfis, normalizados ao valor da
dose no eixo central, foram simulados utilizando-se um feixe primario com energia
de 4 MeV. Para as profundidades analisadas os resultados da simulagao concordam

com os dados experimentais.
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Figura 4.17: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe

primario de 4 MeV, a a) 1 cm; b) 5 cm; ¢) 10 cm e d) 20 ¢cm de profundidade
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Figura 4.18: Perfil transversal de dose para um campo 15x15 cm? para um feixe

priméario de 4 MeV, a a) 1 cm; b) 5 c¢m; ¢) 10 cm e d) 20 ecm de profundidade
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Figura 4.19: Perfil transversal de dose para um campo 20x20 cm? para um feixe

primario de 4 MeV, a a) 0,3 cm; b) 1,1 cm; ¢) 13,5 cm e d) 25 cm de profundidade

4.4.1 OQutput Factor

O Output Factor OF |LSDT™00] representa a razao entre a dose medida num
fantoma de agua de grandes dimensoes a uma determinada profundidade com SSD
= SAD (cf. 2.5.3 e 2.7) para um campo arbitrario, e a dose medida no mesmo ponto

e SSD, para o campo aberto de referéncia (no nosso caso o campo de radiagao de

10x10 ecm?):

D(z,¢)

OF =
D(z,10 x 10c¢m?)

(4.2)

onde D(z, ¢) é a dose medida a uma profundidade z para diferentes campos de
radiagao e D(z, 10 x 10 c¢cm?) a dose & mesma profundidade para o campo de

referéncia.
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Verifica-se um bom acordo entre os valores de OF calculados e os medidos —

Figura 4.20 e Tabela 4.5.

Campo | OF OF | Diferenga
(m?) | (Exp) | (MO) | (%)
5x5 | 0.8799 - -
10x10 | 1.000 | 1.000
15x15 | 1.0757 | 1.0698 0.59
20x20 | 1.1263 | 1.1192 0.71

Tabela 4.5: Valores de output factor calculados e medidos em funcao da dimensao

do campo de radiacao.
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Figura 4.20: Valores de OF calculados e medidos em fun¢ao do tamanho de campo

para o acelerador Varian Clinac 600C.
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Capitulo 5

Filtros Fisicos e Dinamicos

Em Radioterapia tém sido utilizadas técnicas cada vez mais sofisticadas de modo
a melhorar o ajuste da radiacao aos volumes tumorais. Em certos tratamentos de
neoplasias malignas é por vezes necessario interpor entre o feixe de radiagdo e o
paciente, um filtro. Este pode ser fisico ou virtual e a sua funcao é compensar a
falta de tecido, ajustar curvas de isodoses ou melhorar o gradiente de dose no interior
do tecido irradiado.

Um filtro fisico é um modificador externo do feixe e é usado para criar perfis
de dose assimétricos. E constituido por uma cunha metalica com uma determinada

inclinacao — Figura 5.1.

Figura 5.1: Esquema de um filtro em cunha.

Tradicionalmente, os filtros fisicos foram usados para modificar a intensidade
do feixe de fotdes em duas dimensoes de modo a obterem-se distribuicoes de iso-
dose obliquas. A definicao de angulo em cunha é diferente para os filtros fisicos e
dinamicos. Para os filtros fisicos, o angulo nominal é definido pela recta tangente ao
contorno da curva de isodose de 80% no eixo central do feixe de radiagdo [HKL72].
Os filtros dinamicos seguem as recomendacoes da International Electrotechnical

Commission IEC [IEC89] e da International Comimission On Radiation Units
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and Measurements — ICRU [ICR76a|, segundo as quais o angulo é definido pela
linha que une dois pontos, a um quarto do tamanho do campo em cada um dos
lados do eixo central, da curva de isodose que intercepta o eixo central a 10 cm
de profundidade — Figura 5.2. Nesta figura estao também representados os pontos
de maior e menor deposicao de dose respectivamente, heel e toe. Para o acelerador
Varian Clinac 600C estao disponiveis quatro filtros fisicos (15°, 30°, 45° e 60°) e sete
filtros dinamicos (10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45° e 60°).

Dimensao X do
Campo de Radiagéo

Angulo|do

Filtro \ ) f'\heei

10 cm

L
(oe/;" NS
- Ki4!Xi4

Figura 5.2: Determinacao do angulo do filtro pelas recomendacoes da IEC e da

ICRU.

Para além do ocasional mau alinhamento do filtro em cunha, uma das principais
preocupacoes da utilizagao destes filtros é a degradacao da qualidade do feixe [DD91].

Para permitir a modelacao e compensacao da dose, os aceleradores lineares mais
recentes estao equipados com sistemas de distribuicao de feixes mais auténomos
usando colimadores (jaws) dinamicos. O filtro dinamico, realizado pelo movimento
de uma das jaws superiores, € uma alternativa bem sucedida, ao conjunto de filtros
fisicos, nao apenas na producao de distribuicoes de dose em cunha mas também pelo
facto de nao alterar o espectro de fotoes [VS98].

Estas novas modalidades de tratamento usando colimadores dinamicos para a
modulagao da intensidade do feixe, aumentam inevitavelmente o grau de complexi-
dade do célculo de dose, devido a introducao da variavel temporal.

As técnicas de Monte Carlo, devido a necessidade de se aumentar a precisao da

dose, tém atingido um enorme interesse na investigacao e pratica clinicas, especial-
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mente no planeamento do tratamento. Estas técnicas de simulacao sao reconhecidas
como um método numeérico exacto devido a modelacao detalhada dos processos fisi-
cos que conduzem a deposicao de energia. Contudo, devido ao grande ntimero de
particulas (da ordem de vérias dezenas de milhdes ) que tém que ser simuladas, estas
técnicas consomem um elevado tempo de CPU [VD99.

Neste capitulo analisam-se as caracteristicas de filtros dinamicos e comparam-
se com os correspondentes filtros fisicos em termos das suas diferencas no modo
como afectam o espectro de energia, fluéncia ponderada em energia, distribuicao
angular e distribuicao de dose. Para os filtros dinamicos, apresenta-se um método
robusto e preciso desenvolvido no ambito deste projecto para a modulacao de campos
dinamicos produzidos pelo acelerador linear de baixa energia Varian Clinac 600C,
incorporando a quarta dimensao — o tempo — ou o movimento dindmico de uma

componente do acelerador.

5.1 Filtros Fisicos

Como os corpos dos pacientes nao sao homogéneos nem a sua superficie plana e regu-
lar, a distribuicao de dose pode diferir significativamente da distribuicao padrao de
dose obtida em fantomas de agua, durante a calibracao do acelerador linear. As dis-
tribuicoes de dose correspondentes a cada caso sao obtidas nos sistemas de planea-
mento, que incluém algoritmos de célculo especificos para cada correccao. A pre-
cisao da determinacao desta distribuicao depende da informacao recolhida nas ima-
gens de tomografia computorizada (CT), que permitem o delineamento do volume —
alvo e das estruturas vizinhas em relagao ao contorno externo do paciente e fornecem
dados quantitativos cuja conversao em termos de densidade electronica relativamente
a agua permite o calculo de dose com correccao de heterogeneidade nos diferentes
tecidos. Para que as distribuicoes de dose que se obtém sejam aceitaveis, um trata-
mento real, excepto no caso de lesdes superficiais, é feito com a combinacao de
dois ou mais campos de radiacao. A composi¢ao mais simples é a de dois campos,
paralelos e opostos entre si, que originam uma distribuicao de dose bastante ho-
mogénea em todo o volume irradiado. Os recursos disponiveis sao, por exemplo,

conjugacao de energias, composicao de diferentes tipos de radiacao, utilizacao de
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bolus, proteccao de estruturas e a utilizacao de filtros em cunha.
Na figura 5.3 esté representada a geometria dos colimadores secundarios (upper

jaws e lower jaws) do acelerador linear Varian Clinac 600C e um filtro fisico.

Feixe

—» LOwar.Jaw

T Filtro Fisico
|—p8upor‘ce cla Cunha

2°Flano de
Contabilizagao

Figura 5.3: Geometria dos colimadores secundarios (upper jaws e lower jaws) do
acelerador linear Varian Clinac 600C, com um filtro fisico de 15°, para um campo de
radiacao de 10x 10 cm?. O segundo plano de contabilizacao est4 localizado imediata-
mente a seguir ao filtro fisico. A azul estao representados os fotoes e a vermelho os

electroes.

5.1.1 Analise de Espaco de Fases a Saida do Filtro Fisico

Este nivel de caracterizacao esta localizado a saida dos colimadores secundérios,
imediatamente a seguir ao suporte do filtro fisico — Figura 5.3. A introdugao de
filtros fisicos vai modificar a componente priméaria do feixe e, de uma forma menos
evidente, a radiagao dispersa [CR98|. Verifica-se que, quando se utilizam os filtros
em cunha, a energia média aumenta significativamente, em relagao ao campo aberto
— Tabela 5.1 e Figura 5.4. A Tabela 5.1 e Figura 5.4 mostram os valores de energia
média em funcao do tamanho do campo de radiacao, para o campo aberto e para os
quatro filtros em cunha estudados. Os valores de energia média apresentados foram

calculados para o intervalo central.
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Filtro Fisico | Energia Média(MeV) | Energia Média(MeV) | Energia Média(MeV)
10 x 10 ¢m? 15 x 15 cm? 20 x 20 cm?
PW 15° 1.551 £ 0.010 1.547 + 0.010 1.544 £ 0.010
PW 30° 1.605 = 0.010 1.597 + 0.010 1.580 £ 0.010
PW 45° 1.708 £ 0.020 1.701 = 0.010 1.694 £ 0.010
PW 60° 1.767 £ 0.020 1.761 + 0.020 1.754 £ 0.010
Campo Aberto 1.504 £ 0.010 1.500 £+ 0.009 1.492 £ 0.008

Tabela 5.1: Energia média do feixe de fotdes (medida em relagdo ao eixo central)

em funcdo da inclinacdo da cunha, para os campos geométricos de 10 x 10 cm?,

15 x 15 cm? e 20 x 20 cm?. Sdo também apresentados os valores obtidos para o

campo aberto.
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Figura 5.4: Distribuicao da energia média do feixe de fotoes em fung¢ao do tamanho

de campo para os campos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?.

Este efeito ocorre porque os filtros atenuam os fotoes primérios e os fotoes dis-

persos de baixa energia, gerando, simultaneamente, dispersores de baixa energia.

Podemos ainda concluir que a qualidade do feixe é alterada pela interposicao dos

filtros e o efeito de endurecimento muda ao longo da direccao de inclinacao, como

se pode ver na figura 5.5. A energia média dos espectros dos fotoes aumenta com o



aumento da inclinagao da cunha.

Na figura 5.5, onde este comportamento foi confirmado, estd representada a
distribuicao da energia média em funcao da distancia ao eixo central, para as quatro
cunhas e para os campos de 10x10 cm?, 15x15 em? e 20x20 cm?. Podemos também

concluir que, para cada filtro em cunha, a energia média diminui com o aumento do

campo —Tabela 5.1.
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Figura 5.5: Energia média em funcao da distancia ao eixo central para fotdes que
chegam ao 2° plano de contabilizag¢ao utilizando filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60°

em campos de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?.

A energia média aumenta da regiao toe para a regiao heel da cunha pelo que,
quanto maior for o Angulo de inclinacao, mais visivel se torna esse efeito. Quando

se usam os filtros fisicos, a energia média, fora do campo, é maior do que no caso

do campo aberto.
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Figura 5.6: Fluéncia energética de fotoes de 4 MV, calculadas com Monte Carlo,
usando filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60° num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15

cm? e ¢) 20x20 cm?.

Nas figuras 5.6 e 5.7, estao representadas as fluéncias espectrais, do feixe de
fotoes de 4 MV e dos electroes secundarios, calculadas com o c6digo de Monte Carlo
GEANTS3, com os filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60°, para os campos de 10x10

em?2, 15%15 em? e 20x20 cm?.
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Figura 5.7: Fluéncia energética electroes secundarios, calculadas com Monte Carlo

para um feixe de fotoes de 4 MV, usando filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60° num

campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?.

Como ja foi referido no capitulo 4, sao transportados, por entre os colimadores,

apenas os fotoes que, apods interagirem com o filtro de atenuacao, tenham baixos

angulos polares — Figura 4.8.

Na figura 5.8, esta representada a distribuicao angular do feixe de fotoes para

os filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60°, para os campos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e

20%20 cm?.

112



25000 — £
I « PW 15" n « PW15°
- 0 L
40000 [ i = PW 30 70000 [ ;" * PW 30°
0
L ; = PW45 r = = P 45°
0 [ -
35000 | - o PW 60 60000 — > s PW 60"
. N
= r i r -
5 0000 — - *‘ = C - :,,
2 o= S sooc0 - ER
o F I . P r =
@ * 4 r =
Q25000 . - o L & ,
o * © 0000 — * ¥ *
L x
. o, w F S5 e
20000 — e m H E ey -
A b ¥ [ -
r Ve o 30000 [~ e -
& om0 n * o
15000 — s MO0 = r > *f _f“’ 2
"
D g w P e
T Y £ ol ok
10000 [ px ol - L 2 by
L =, s A
] Lo -
5000 _‘fﬁf q!'%! o000 L -;‘v ’1:,
a5
o T L
k] N 5 10 %o R 5 10
Angulo Polar (grau) Angulo Polar (grau)
(a) (b)
E 0
£ = PW 15
90000 |~ i « PW 30"
F Pl - 0
soo00 [ - PW 45D
£ d = PW 60
C ::?" K
70000 [~ ; e
% F S T
= s0000 A
» F P **
- £ & .
5 50000 L
2 E * ¥ o
* E L [
20000 — - .
E Fis ot T
£ N af® o
30000 [ AL e .:Jg] e
£ *
E ' 3
20000 *;" ol
C x‘;f b
Eoa
10000 = g
R \ [

=

10
Angulo Polar (grau)

()

Figura 5.8: Distribui¢ao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar,
para filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60°, num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15

cm? e ¢) 20x20 cm?.

5.1.2 Validacao da Simulacao

Toda a informacao experimental apresentada neste trabalho foi adquirida no servico
de Radioterapia do Instituto Portugués de Oncologia Francisco Gentil do Centro
Regional de Oncologia de Coimbra (IPOFG-CROC).

As curvas de dose em profundidade, calculadas com o c6digo Monte Carlo DPM,
foram comparadas com os resultados experimentais, obtidos num fantoma de agua
com uma camara de ionizacao com um volume activo de 0.125 cm?. Verificou-se que
o nivel de acordo entre as curvas de dose calculadas e medidas é semelhante para os

diferentes filtros e campos. Nas figuras 5.9, 5.10 e 5.11 estao representadas as curvas
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de dose em profundidade para os varios filtros estudados e para os campos de 10x 10
cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?. A curva de dose em profundidade, estd normalizada

ao maximo da dose no eixo central do feixe e o desvio méaximo obtido foi de 1,5%.
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Figura 5.9: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 10 x 10 cm?,

usando filtros fisicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60°.
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Figura 5.10: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 15 x 15 cm?,

usando filtros fisicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60°.
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Figura 5.11: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 20 x 20 cm?,

usando filtros fisicos de a) 15°; b) 30°%; ¢) 45° e d) 60°.

Paralelamente & comparacao das distribuicoes de dose em profundidade efectuou-
se a avaliacao do perfil transversal de dose calculado a varias profundidades, para os
campos de radiacao de 10x10 cm?, 15 x 15 cm? e 20 x 20 cm? e para os quatro filtros
em cunha - Figuras 5.12 a 5.22. Os perfis foram simulados utilizando-se um feixe
primario com energia de 4 MeV e encontram-se normalizados ao valor da dose no
eixo central. Para a profundidade analisada os resultados da simulagao concordam

com os dados experimentais.
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Figura 5.12: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe
primario de 4 MeV, usando um filtro fisico de 15°, a a) 1 ¢cm; b) 5 cm; ¢) 13.5 cm e

d) 20 cm de profundidade.
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Figura 5.13: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe
primario de 4 MeV, usando um filtro fisico de 30°, a a) 1 cm; b) 5 cm; ¢) 13.5 cm e

d) 20 cm de profundidade.
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Figura 5.14: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 ¢cm? para um feixe

primario de 4 MeV, usando um filtro fisico de 45°, a a) 1 cm; b) 13.5 cm e d) 25 cm

de profundidade.
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Figura 5.22: Perfil transversal de dose para um campo 20x20 cm? para um feixe
priméario de 4 MeV, usando um filtro fisico de 45°, a a) 0.3 ¢cm; b) 1 c¢m; ¢) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.

5.2 Filtros Dinamicos

A Enhanced Dynamic Wedge (EDW) é uma técnica de execugao do tratamento que
difere dos filtros fisicos no sentido em que nao é usada nenhuma modificacao exterior
ao feixe para criar um perfil de dose em cunha. Este perfil é criado, enquanto o feixe
permanece activo, pela accao generalizada do colimador, desde a sua posicao de
abertura, pré-definida, até a posicao em que fica completamente fechado. Isto é,

os campos EDW sao criados pelo movimento de uma das jaws superiores através
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do campo, durante a irradiacao , mantendo-se as outras trés em posicoes fixas.
Devido ao movimento da jaw, diferentes partes do campo vao sendo expostas ao
feixe primario em intervalos de tempo diferentes, o que origina o gradiente de dose,

em cunha, ao longo do campo [BWWO00].

A posicao da jaw, que se move, em funcao da fraccao de dose total distribuida
através do campo, é determinada com base numa tabela de dose (expressa em
unidades de monitor, Monitor Units MU) designada Tabela de Tratamento Seg-
mentada (Segmented Treatment Table — STT). Esta tabela é tinica e determina o
perfil de dose através do campo. A STT do filtro dinAmico especifica 0 movimento
da jaw em passos iguais em funcao da dose fraccional cumulativa, comecando com
o campo aberto e movendo a jaw até que o campo fique completamente fechado.
Durante o tratamento, um sistema monitorizado controlado por computador con-
duz a jaw, arrastando-a, enquanto varia a taxa de dose de acordo com uma tabela
criada a partir da STT para esse tratamento. As tabelas STT estdao armazenadas
no computador do acelerador para cada energia, tamanho de campo e angulo do fil-
tro disponiveis. Qualquer tamanho de campo simétrico ou assimétrico, contido nos
limites do movimento da jaw é possivel. O software usa a STT para controlar a exe-
cucao do tratamento, comparando o nimero de MU que deve ser distribuido quando
a jaw atinge um determinado ponto, com o nimero de MU realmente distribuido

quando a jew atinge de facto aquela posicao.

Em geral, todos os tratamentos com a EDW da Varian, sao iniciados com a
distribuicao, em campo aberto, de uma fraccao da dose prescrita. Em seguida, a
fraccao de dose restante, é fornecida de acordo com o movimento do colimador.
A fraccao exacta, da dose que é distribuida com o campo aberto, é uma funcao
da energia, tamanho de campo e angulo do filtro. Da mesma forma, a relagao
entre a posicao do colimador e a quantidade de dose fornecida é funcao das mesmas
variaveis. O numero de MU fornecidas, de acordo com o movimento da jaw, é
ajustado continuamente de modo a obter-se a distribuicao de dose desejada. Durante
o tratamento, a taxa de dose e a velocidade da jaw podem ser variadas de modo a

permitir que se demore o menor tempo possivel.

A primeira geragao de filtros dinamicos da Varian, Dynamic Wedge (DW), foi

b

caracterizada por apresentar descontinuidades no factor de cunha em funcao da
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largura do campo e pela necessidade de um grande nimero de STT |[BGC95|. A
segunda geracao, EDW, que ¢ a que existe no acelerador que se estudou, permite uma
variacao suave do factor de cunha efectivo, com o tamanho do campo, tanto para
campos simétricos como para campos assimétricos. Também permite campos com
dimensdes até 30 cm e muito menos STT’s (uma por energia do fotdo ). Estao dis-
poniveis sete cunhas de 10°, 15°, 20°, 25°, 30°, 45° e 60° para um campo maximo
de 30(-20,10)cm.

As EDW apresentam imensas vantagens em relacao aos filtros fisicos, como por
exemplo o facto de nao ser necessario entrar na sala de tratamento entre irradiagoes,
para trocar o filtro, as doses periféricas serem mais baixas, a possibilidade de realizar
tratamentos parciais e ferramentas avancadas para controlo da distribuicao de dose,
registo e verificacao do tratamento.

Quando se efectuam medicoes com EDW, a diferenca fundamental, em relacao
as medigoes em situacao de campo aberto ou com filtros fisicos, é o facto de a dose,
no ponto de medicao, ter que ser integrada durante toda a exposicao. Ferramen-
tas dosimétricas especiais, tais como, detectores com arrays lineares, dosimetros
termoluminescentes e dosimetria com filmes finos permitem a medicao simultanea
de maultiplos pontos dentro do campo de radiagao. No entanto, tais ferramentas,
além de introduzirem uma série de problemas no calculo da dose |LK97a| apresen-
tam custos muitas vezes incomportaveis para clinicas de pequenas dimensoes. Por
isso, a utilizacao de técnicas de Monte Carlo reveste-se de enorme importancia para

dosimetria dos filtros dinamicos.

5.2.1 Tabela de Tratamento Segmentada (STT)

Nos aceleradores Varian, um filtro dinamico gera um perfil de dose inclinado, pelo
movimento, através do campo de radiacdo, de uma das jaws superiores, (Y1 ou
Y2). A distribui¢do de dose é controlada pela STT, que especifica o nimero de
MU em funcao da posicao da jaw, Y. Para cada energia do fotao é necessario uma
STT de referéncia, que corresponde ao campo maximo de 30 cm e um angulo em
cunha de 60°. Esta tabela é designada Golden STT, porque todos os outros campos,
com largura e inclinacao diferentes, podem ser obtidos a partir dela. Sao possiveis

duas orientagoes, Y1 INe Y2 OQUT. Na tabela 5.2 estao indicadas as principais
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diferengas entre os filtros fisicos, filtros dinamicos de primeira geragao (Dynamic

Wedge (DW)) e filtros dinamicos de segunda geracao (Enhanced Dynamic Wedge

(EDW)).

PW

DW

EDW

Campos Assimétricos

Angulos em Cunha

permitidos

15°, 30°, 45°, 60°

nao permitidos

15°, 30°, 45°, 60°

permitidos

10°, 15°, 20°, 25°,

30°, 45°, 60°
Direcgoes em Cunha IN, OUT, Y1 [N, Y1 IN,
Left, Right Y2 - OUT Y2 - 0UT
Tabelas STT 132 por 1 por

energia do fotao

energia do fotao

Tabela 5.2: Principais diferengas entre filtros fisicos Physical Wedge (PW), Dy-
namic Wedge (DW) e Enhanced Dynamic Wedge (EDW).

A STT para um dado campo e determinada inclinagao para o filtro dinAmico em

cunha é conseguida, a partir da Golden STT, através dos dois seguintes passos:

1. Primeiro, calcula-se a STT para uma cunha de angulo o, movendo-se 30 cm:

STTa,Ay:SO(y) = WGOO X STTﬁoo’Ayzg() (y) ‘I’ W()o X STT6007Ay:30(y = O) (51)

onde

Woe =1 — Woe

(5.2)

representam os pesos para a STT de ouro para uma cunha de 60° e para o
campo aberto, respectivamente. O eixo central (y=0) é usado como ponto de

normalizagao , quer para os campos em cunha, quer para os campos abertos.

. Segundo, a STT ¢ fixada para um valor de 30 cm correspondendo a largura de

campo desejada com as posi¢oes inicial e final da jaw, y; e yy,
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STTony=30(y) Y € [Yi, yy]

STTOC,[yi,y ] (y) =
! 0 y & [y, yy)

(5.3)
3. O nimero méximo de MU de uma STT, distribuidos na extremidade da cunha,

é considerado como sendo as unidades de monitor registadas para a EDW.

De forma a simular o movimento dinamico da jew, temos que incorporar, na
simulacao Monte Carlo, a quarta dimensao , tempo. Para tal tem ainda que se ter
em conta o facto da posicao da jaw ser funcao temporal do feixe, ou das unidades de
monitor especificadas pelas STT. Deste modo, a posicao da jaw pode ser associada
ao numero de historias de particulas simuladas, considerando que este é directamente
proporcional ao nimero de unidades de monitor. Assim sendo, durante a simulacao ,
considera-se a posi¢ao da jaw como sendo uma variavel aleatoria, isto é, a posicao vai
ser amostrada a partir de uma funcao de distribuicao de probabilidade cumulativa
(CPDF) quando cada particula iniciar o seu transporte na fase dois da simulagao. A
CPDF da posicao é calculada directamente da STT, que da as unidades de monitor,
distribuidas ou acumuladas, para a EDW. Usando este método, um campo EDW
apenas necessita de uma simulacao fase—dois, que gera uma ficheiro simples com o

espaco de fases.

5.2.2 Simulacao do Filtro Dinamico

Os filtros dindmicos produzem uma modulagao da intensidade do campo de radiacao
em cunha e portanto da distribuicao de dose absorvida diminuindo assimetricamente
a dimensao do campo e permitindo que o feixe permaneca ligado durante o trata-
mento. Sao varias as situacoes clinicas tais como superficies inclinadas de pacientes,
regioes de interseccao de feixes e volumes tumorais de forma irregular, que necessi-
tam de isodoses em cunha.

Para construir um modelo para o feixe de fotoes de 4 MV produzidos pelo
acelerador linear Varian Clinac 600C, foram usados os codigos Monte Carlo (MC)
GEANT3 e DPM. Durante o tratamento com cunhas dindmicas as jaws inferiores
e uma das jaws superiores estao fixas enquanto a outra jaws superior se move. Em

simulagoes MC em primeiro lugar simulam-se fotoes de 4 MV que sao transportados
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através da geometria do acelerador até um plano imediatamente antes das upper
jaws. Antes deste nivel a geometria do acelerador permanece inalterada. Ai é con-
struido um ficheiro de espaco de fases, contendo dados sobre a energia, posicao
e direccao de todas as particulas que o alcancam. O passo seguinte consiste em
transportar as particulas armazenadas nesse espaco de fases até um plano que se
situa imediatamente a seguir as lower jaws. Neste trabalho, os colimadores foram
colocados de forma a definirem campos de radiacdo de 10x10 cm?, 15x15 cm? e
20x20 cm?. Para os campos virtuais em cunha, as lower jaws e uma das upper jaws
permanecem fixos. O movimento da jaw madvel foi simulado em passos discretos de
lem, projectados a 100 ecm SSD.

As posicoes inicial e final da jew registam, respectivamente, as regioes toe e heel
do filtro em cunha virtual (cf. Figura 5.2). Para cada posigao da jaw, foi simulado o
transporte da radiagao na cabeca do acelerador e construido um espaco de fases, a
partir do qual foi criado um espaco de fases tinico, para cada angulo, contendo toda
a informacao. Este ficheiro é construido seleccionando-se um determinado ntimero
de particulas de cada ficheiro inicial.

De modo a criar isodoses em cunha, é necessario criar um perfil apropriado a

uma profundidade z onde é definido o angulo do filtro, a — Figura 5.23.

isodose

Figura 5.23: Principio utilizado para determinacao do angulo do filtro dinamico,

a partir da linha de isodose em agua.

Como ja foi indicado na figura 5.2, a regiao toe esta localizada do lado esquerdo,
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para valores negativos de x. Da figura 5.23, verifica-se que:

10 — =z
x

(5.4)

tano =

e a dose, D(x, z) no ponto Py(x, z) é igual a dose D(0, 10) no ponto Py(0, 10).

Considerando uma atenuacgao exponencial simples podemos escrever:

D(z,10) = D(z, z)e #1102 (5.5)

sendo D(x, z) a dose a x cm do eixo central a uma profundidade z cm e p o coeficiente
de atenuacao efectivo do feixe.
Substituindo z usando a equacao 5.4, e D(0, 10) em D(x, z), a equagdo 5.5 pode

ser escrita como:

D(z,10) = D(0, 10)e (@ tana) (5.6)

O acelerador trabalha em unidades de monitor (MU) e nao em dose, pelo que,

se se assumir a proporcionalidade entre MU e dose, podemos ainda escrever:

MU (z) = MU(0)e #tane) (5.7)

onde MU(x) é o nimero de unidades de monitor fornecido quando um ponto na
posi¢ao z é irradiado e MU(0) é o niimero de unidade de monitor em = — 0, isto &,
no eixo de rotacao do colimador.

MU(0) é também o niimero de unidade de monitor introduzido na consola da
maquina. Isto significa que, em primeira aproximacao, no eixo de rotacao do col-
imador os factores cGy/MU sao idénticos aos do campo aberto com a mesma di-
mensao desde que o nimero de MU fornecidas nessa posicao seja o mesmo. A
consequéncia disto é que o factor de cunha (a razdo entre a dose do campo em
cunha no eixo de rotacao do colimador e a dose do campo aberto correspondente)
seja aproximadamente igual a um, para todos os tamanhos de campo.

O niimero maximo de MU corresponde a regiao toe da cunha. Este é também o
nimero total de MU fornecido pelo acelerador. Se a regiao toe da cunha estiver do

lado esquerdo, isto corresponde a x,,;,. Aplicando a equac¢ao 5.7 vem:
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MU,pe = MU(0)eH(@mintanc) (5.8)

De acordo com este formalismo, descrito por van Santvoort em 1998, vamos
considerar que a razao da dose requerida em posi¢oes consecutivas devidas ao movi-
mento da jaw, de forma a produzir um campo em cunha com um angulo «a, é dada

por:

f — e(c,uA:ctana) (59)

onde p representa o coeficiente de atenuacao linear na agua, ¢ é o coeficiente de
tuning de e Ax é o passo da jaw projectado a 100 cm SSD. Se considerarmos que
o valor do peso para o campo mais largo for considerado 1 (isto é g; = 1), a fracgao de
particulas gs, do segundo maior campo, seleccionadas pode ser determinada usando

a relacao:

m

Dose(campOQ) . L+ gzm

= f (5.10)

Doseé(campor) 1

a partir da qual o factor de peso para o n-ésimo campo pode ser calculado através

de:

(m+ 1) _nfn72

(f—=1) para n=23,..,m (5.11)
m

gn =

Este procedimento permite a simulacao de qualquer angulo. Depois da con-
strucao do ficheiro do espaco de fases em cunha a saida da cabeca de tratamento do
acelerador, sao calculadas as distribui¢oes de dose num fantoma de dgua, executando

as simulagoes com o cédigo DPM.

5.2.3 Anailise de Espaco de Fases & Saida do Filtro Dinamico

Este nivel de caracterizagao esté localizado a saida das jaws. Calculou-se a energia
meédia, no intervalo central, dos espectros dos fotdoes em funcao da inclinacao da
cunha — Tabela 5.3 e Figura 5.24. A Figura 5.25 mostra a energia média em funcao
da distancia ao eixo central para os tamanhos de campo de 10x10 cm?, 15x15 ¢cm?

e 20x20 cm? para os filtros dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60°. Verifica-se que a
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energia média nao varia de forma tao acentuada com a inclinacao da cunha, tal

como acontece com os filtros fisicos.

Filtro Dinamico

Energia Média(MeV)

Energia Média(MeV)

Energia Média(MeV)

10 x 10 cm? 15 x 15 cm? 20 x 20 c¢m?

DW 15° 1.511 £ 0.005 1.504 4+ 0.003 1.492 4+ 0.003
DW 30° 1.513 £ 0.005 1.508 £ 0.003 1.495 £+ 0.003
DW 45° 1.514 £+ 0.005 1.509 £ 0.003 1.499 £ 0.003
DW 60° 1.515 4+ 0.005 1.511 £ 0.003 1.500 £ 0.003
Campo Aberto 1.504 4+ 0.010 1.500 4+ 0.009 1.492 4+ 0.008

Tabela 5.3: Energia média do feixe de fotdes (medida em relagao ao eixo central)

em funcao da inclinacdo da cunha, para os campos geométricos de 10 x 10 cm?, 15

x 15 cm? e 20 x 20 cm?. Sao apresentados também os valores obtidos para o campo

aberto.

Energia Média (MeV)

1o

—_
o

14

x DW8B0°

Din4s®
& DW30°
u DWIE®

-

+Campo Aberto

10 x 10

Tamanho de Campo (sz)

Figura 5.24: Distribuicao da energia média do feixe de fotoes em funcao do

tamanho de campo para os campos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?2.
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Figura 5.25: Energia média em funcao da distancia ao eixo central de fotoes que
chegam ao 2° plano de contabilizacao para as cunhas dinamicas de 15°, 30°, 45° e

60°, num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?.

Nas figuras 5.26 e 5.27 , estao representadas as fluéncias energéticas, do feixe
de fotoes e dos electroes secundéarios, calculados com o coédigo de Monte Carlo
GEANTS3, para os filtros dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60°, para os campos de 10x10
em?, 15x15 em? e 20x20 em?. Verificou-se que a energia média é mais elevada junto
ao eixo central, diminuindo na periferia do campo. Esta diminuicao é compensada
pelo aumento da fluéncia de fotoes. Tal comportamento garante a homogeneidade

das distribuicoes de dose do campo de radiacao nas direccoes perpendiculares ao

eixo de incidéncia do feixe de fotoes.
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Figura 5.26: Fluéncia energética de fotoes para filtos dinamicos de 15°, 30°, 45° e

60°, num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?.
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Figura 5.27: Fluéncia energética de electroes para filtos dinamicos de 15°, 30°, 45°

e 60°, num campo a) 10x10 cm?; b) 15x15 em? e ¢) 20x20 cm?.

Como ja foi dito no capitulo 4, sao transportados por entre os colimadores,apenas
os fotoes que, apods interagirem com o filtro, tenham baixos angulos polares —
Figura 4.8. No acelerador Varian Clinac 600C, a aceitancia angular maxima dos
colimadores secundarios para os campos de 10x10 cm?, 15x15 em? e 20x20 cm?
é a indicada na Tabela 4.2. Verifica-se que o valor mais provavel, do angulo polar,
para cada cunha analisada — figura 5.28, coincide com a aceitancia angular maxima

tedrica Tabela 4.4.
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Figura 5.28: Distribuicao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar,

de filtos dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60°, num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15

cm? e ¢) 20x20 cm?.

5.2.4 Validacao da Simulacao

Tal como no caso do campo aberto e dos filtros fisicos, toda a informagao experimen-
tal apresentada neste trabalho foi adquirida no servico de Radioterapia do Instituto
Portugués de Oncologia Francisco Gentil do Centro Regional de Oncologia de Coim-
bra (TIPOFG CROC).

As curvas de dose em profundidade foram comparadas com os resultados ex-
perimentais. Nas Figuras 5.29 a 5.31 estao representadas as distribuicoes da dose

depositada em profundidade para os filtos de 15°, 30°, 45° e 60°, para os campos
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de 10x10 em?, 15x15 ¢cm? e 20x20 ecm?. A curva de dose em profundidade, esta

normalizada ao maximo da dose no eixo central do feixe e 0 desvio maximo obtido

foi de 1,5%.
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Figura 5.29: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 10 x 10 cm?,

usando filtros dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60°.
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Figura 5.30: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 15 x 15 c¢m?,

usando filtros dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60°.
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Figura 5.31: Curva de dose em profundidade (simulada e experimental), para a
energia nominal de 4 MeV ao longo do eixo central, para um campo 20 x 20 cm?,

usando filtros dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60°.

Paralelamente & comparacao das distribuicoes de dose em profundidade efectuou-
se a avaliacao do perfil transversal de dose calculado a diferentes profundidades, para

os campo de radiacao de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 ecm? — Figuras 5.32 a 5.40.

Os perfis foram simulados utilizando-se um feixe primério com energia de 4 MeV
e encontram-se normalizados ao valor da dose no eixo central. Para a profundidade

analisada os resultados da simulacao concordam com os dados experimentais.
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Figura 5.33: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe
priméario de 4 MeV, usando um filto dindmico de 30° a, a) 1 cm; b) 5 ¢cm e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.34: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe

primario de 4 MeV, usando um filto dinamico de 45° a, a) 1 cm; b) 5 cm e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.35: Perfil transversal de dose para um campo 10x10 cm? para um feixe
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de profundidade.
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Figura 5.36: Perfil transversal de dose para um campo 15x15 cm? para um feixe
primario de 4 MeV, usando um filto dinamico de 15° a, a) 1 ¢cm; b) 5 em e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.37: Perfil transversal de dose para um campo 15x15 cm? para um feixe
priméario de 4 MeV, usando um filto dindmico de 30° a, a) 1 cm; b) 5 ¢cm e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.38: Perfil transversal de dose para um campo 15x15 cm? para um feixe
primario de 4 MeV, usando um filto dinamico de 45° a, a) 1 cm; b) 5 cm e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.39: Perfil transversal de dose para um campo 15x15 ¢cm? para um feixe
priméario de 4 MeV, usando um filto dindmico de 60° a, a) 1 cm; b) 5 ¢cm e ¢) 20 cm

de profundidade.
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Figura 5.40: Perfil transversal de dose para um campo 20x20 cm? para um feixe
primario de 4 MeV, usando filtos dinamicos de, a) 15°; b) 30°; c¢) 45° e d) 60°, a
10cm de profundidade.

5.3 Wedge Factor

Como ja foi dito anteriormente, o filtro fisico ou dindmico, tem a funcao de com-
pensar a falta de tecido, ajustar as curvas de isodose ou melhorar o gradiente de
dose dentro do tecido irradiado [Kha94a]. Quando se utilizam filtros fisicos, torna-se
entao necessario determinar o factor de atenuacao do feixe devido & sua colocacao.
Embora o filtro dinAmico nao provoque uma atenuacao do feixe, produz uma modu-

lacao unidimensional da intensidade. Esta modulacao provoca na distribuicao de
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dose 0 mesmo efeito de um filtro fisico, pelo que, é igualmente necessaria a determi-

nacao desse factor.

Para o filtro fisico, o wedge factor (WF) é definido como a razao entre a dose
medida, num fantoma de dgua, com interposicao do filtro e a dose medida sem o
filtro, & mesma profundidade e para o mesmo tamanho de campo. No caso do filtro
dindmico, o WF é definido como a razao entre a dose medida a uma profundidade
de 10 cm, quando se define o campo em cunha e a dose medida no campo aberto
correspondente, & mesma profundidade. Esta razao varia com a dimensao do campo

e também com o angulo em cunha.

No acelerador Varian Clinac 600C os filtros fisicos sao colocados no suporte de
forma que o eixo central do feixe de fotoes intercepta o filtro sempre no mesmo ponto.
Devido a esta configuracao, as medidas de WF nao variam significativamente com
a largura do campo, uma vez que, para qualquer tamanho de campo, o raio central
ao longo do qual o WF é medido atravessa sempre a mesma espessura de filtro.
As diferencas de WF entre angulos em cunha estao por isso relacionadas com a
espessura e com o material do filtro no eixo central. A Varian mediu a variacao do
WF dos filtros fisicos com o tamanho de campo em condigoes analogas as utilizadas
para determinar os WF dos filtros dinamicos [Var89|. Para uma inclinac¢ao de 45°,
verificou que, a razao entre o WF do campo de maior dimensao e o de menor

dimensao é de 1.012 e para uma inclina¢ao de 60° é de 1.008.

Neste trabalho mediram-se os WF para os filtros fisicos e dinamicos nas mesmas

condicoes, isto é, considerando como referéncia a profundidade de 10 cm.

Na figura 5.41 estao indicados os valores de dose medidos no acelerador Varian
Clinac 600C (para os campos de 5x5 cm?, 10x10 cm?, 15x15 ¢cm?, 20x20 cm? e
40x40 ¢cm?) e os obtidos por simulagao de Monte Carlo (para os campos de 10x10
cm?, 15x15 cm? e 20x 20 ¢cm?), para os filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60° e os corres-
pondentes WF. Verifica-se que a diferenca entre os valores medidos e os calculados

¢ em média de 0.1%.

Da tabela 5.4, podemos concluir que, como se esperava, a razao entre o wedge
factor do campo de maior dimensao e o de menor dimensao, apresenta uma variacao

pequena.

Na figura 5.42 estao representados os WF para os filtros fisicos de 15°, 30°, 45°
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SSD=90 cm, d=10 cm

Campo MU 5 10 15 20

Mu(P.T)-open 40 16117 18316 19703 20,630

Mu(P.T)-150UT 50 15.027  17.030 18377  19.333

Mu(P.T)-300UT 60 14057 15970 17307 18.420

Mu(P. T)450UT 80 14677 16527 17.820 18.853

Mu(P.T)600UT 100 14903  16.878  18.330

WF WF
Dados Exp. Simulagio
5 10 15 20 10 15 20

150ut 0745895 0743313 0746134 0751656 07422 07455 07501
30out 0581455 0581263 0585575 0.89525 05795 05344 05943
450ut 0455326 0.451143 0452208 0.45654 04458 04513 04557
B0out 03658586 0368594 0.37212 03678 037119

Figura 5.41: Valores de dose medidos no acelerador Varian Clinac 600C (para os
campos de 5x5 cm?, 10x10 cm?, 15x15 ¢cm?, 20x20 cm? e 40x40 ¢cm?) e os obtidos
por simulagao de Monte Carlo (para os campos de 10x10 ¢cm?, 15x15 cm? e 20x20
cm?), para os filtros fisicos de 15°, 30°, 45° e 60° e os correspondentes WF (valores

medidos no acelerador Varian Clinac 600C do IPOFG — CROC).

Dados (Varian) Simulagao (MC)
Campo (cm?) 20%20/ 15%x15/ 20%20/ 15%15/
dXH dXH 10x10 10x10
15 out 1.0077 - 1.0106 -
30 out 1.0237 1.0248
45 out 1.0035 - 1.0131 -
60 out - 1.0060 - 1.0109

Tabela 5.4: Razao entre o WF do campo de maior dimensao e o de menor dimensao,

medidos no acelerador Varian Clinac 600C e obtidos por simulagao de Monte Carlo.

e 60° calculados e medidos. O maior desvio, entre os valores obtidos experimental-
mente e os valores da simulacdo, foi encontrado nos campos de 10x10 cm? e 20x20

cm? para o filtro de 15°  Tabela 5.5.

Na figura 5.43 estao indicados os valores de dose medidos no acelerador Varian

Clinac 600C (para os campos de 5x5 cm?, 10x10 ¢cm?, 15x15 cm? e 20x20 ¢cm?) e os
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Campo de radiacio (cm?) | Angulo (grau) | Desvio (%)

10x10 15 0.16
30 0.14
45 0.13
60 0.07

15x15 15 0.06
30 0.12
45 0.09
60 0.02

20x20 15 0.16
30 0.09
45 0.12
60 -

Tabela 5.5: Desvios encontrados entre os valores medidos e os valores calculados
para os campos de radiacao de 10x10 cm?2, 15x15 cm? e 20x20 cm?, e para os filtros

fisicos de 15°, 30°, 45° e 60°.

obtidos por simulagdo de Monte Carlo (para os campos de 10x10 ¢cm?, 15x15 ¢m?
e 20x20 ¢cm?), para os filtros dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60° e os correspondentes
WE. Verifica-se que a diferenca entre os valores medidos e os calculados é em média

de 0.9%.

Na figura 5.44 estao representados os WF para os filtros dinamicos de 15°, 30°,

45° e 60° calculados e medidos.

Na tabela 5.6, estao representados os desvios encontrados, entre os valores obti-
dos experimentalmente e os valores da simulacgdo. O maior desvio foi encontrado

para o filtro de 45° no campo de 10x10 cm?.

VerificAmos que, para os filtros dinamicos, os WF sao bastante diferentes dos

obtidos para os filtros fisicos, e maiores do que estes tltimos Figura 5.45.
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EDW15 EDW30 EDWA45 EDW60
Square field OPEN  [MEDIDAS |WFmeas.|MEDIDAS |WFmeas. |MEDIDAS |WFmeas. [MEDIDAS |WFmeas.
20 20.6525| 16.435 0796 |13.26333 ] 0.642 10.565 0.512 7784 0.377
15 19.67 16.91 0.560 14.525 0.735 12,115 0.616 9.4565 0.452
10 13.34 16.79 08915 | 1524667 | 0.831 13.55 0.739 11.345 0.614
5 16.113333 | 15.61 0.963 14.99 0.930 14.2 0.631

WF{Simulagao)

Campo DW15 DW30 DW45 DW60
20 0785 0.639 0.453 0.369
15 0.849 0731 0.603 0.478
10 0.902 0.827 0722 0.609

Figura 5.43: Valores de dose medidos no acelerador Varian Clinac 600C (para os
campos de 5x5 cm?, 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm?) e os obtidos por simulagao
de Monte Carlo (para os campos de 10x10 ¢cm?, 15x15 ¢cm? e 20x20 ¢cm?), para os
filtros dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60° e os correspondentes WF (valores medidos

no acelerador Varian Clinac 600C do IPOFG — CROC).
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Figura 5.45: Comparacao dos valores de WF, calculados e medidos, entre os filtros

fisicos e dinamicos, em funcao do tamanho de campo para o acelerador Varian Clinac

600C.

Os resultados que se obtiveram concordam com os valores obtidos por outros
autores [LLGT97|. No caso dos filtros fisicos 0 WF varia com o campo em cerca de
1%, enquanto que para os dindmicos essa variacdo é em média de 10%. Pelo que
este efeito deve ser tomado em consideracao, em qualquer cédlculo de unidades de

monitor fornecidas.
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Campo de radiacio (cm?) | Angulo (grau) | Desvio (%)
10x10 15 1.3
30 0.4
45 1.7
60 0.7
15%15 15 1.1
30 0.7
45 1.3
60 0.4
20x20 15 1.1
30 0.3
45 1.3
60 0.8

Tabela 5.6: Desvios encontrados entre os valores medidos e os valores calculados
para os campos de radiacao de 10x10 cm?2, 15x15 cm? e 20x20 cm?, e para os filtros

dinamicos de 15°, 30°, 45° e 60°.

5.4 Comparacao dos Resultados Obtidos com Fil-

tros Fisicos e Dinamicos

O feixe de fotoes, ao atravessar os filtros fisicos (PW) e dindmicos (DW), vai ser
afectado de forma diferente. Verifica-se que tanto o filtro fisico como o dinamico
reduzem a fluéncia do feixe de fotoes. Contudo, devido a atenuacao da radiacao
nos filtros fisicos, a diminuicao da fluéncia é mais pronunciada. No caso dos filtros
dinamicos, a reducao é provocada pela modulacao da fluéncia. A fluéncia planar
dos fotdes aumenta da regiao heel para toe, devido ao movimento da jew. Vao
existir mais particulas na regiao toe em comparagao com as que existem na regiao
heel. Podemos ainda observar que os filtro fisico atenuam mais fotoes primarios
ou fotoes dispersos de baixa energia, produzindo, simultaneamente, fotoes dispersos
de baixa energia. Adicionalmente, foi também observado que as diferencas entre

filtros fisicos, filtros dinamicos e campo aberto sao maiores para angulos em cunha
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maiores. Na figura 5.46, estd representada a energia média dos fotoes em funcao
da distancia ao eixo central para o campo de 10x10 cm?. Nesta figura podemos
comparar os resultados obtidos para os filtros fisicos e dinamicos de 15°, 30°, 45°
e 60° e campo aberto. As figuras 5.47 e 5.48, correspondem, respectivamente, aos

campos de 15x15 em? e 20x20 cm?.
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Figura 5.46: Energia média em funcao da distancia ao eixo central de fotoes que
chegam ao plano de contabilizacido , num campo de 10x10 cm?, para os filtros fisicos

e dindmicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e para o campo aberto.

Destas figuras verifica-se que, no caso dos filtros dinamicos, a energia média é
virtualmente igual & do campo aberto, mostrando novamente que o DW nao altera

a qualidade do feixe.
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Figura 5.47: Energia média em funcao da distancia ao eixo central de fotoes que
chegam ao plano de contabilizacdo , num campo de 15x15 cm?, para para os filtros

fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e campo aberto.

Contudo, a energia média no caso dos filtro fisico aumenta significativamente
quando comparada com a energia média do campo aberto. Este efeito observou-se

para todos os campos e para todas as inclinacoes.
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Figura 5.48: Energia média em funcao da distancia ao eixo central de fotoes que
chegam ao plano de contabilizacao , num campo de 20x20 cm?, para os filtros fisicos

e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e campo aberto.

Para o feixe de fotoes de 4 MV e usando o filtro fisico de 45°, a energia média

aumentou de 1.3 MeV para 1.8 MeV, isto é, um aumento de 38% — Figura 5.49.
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Figura 5.49: Energia média em funcao da distancia ao eixo central de fotoes que
chegam ao plano de contabilizacdo , num campo de 10x10 cm?, para os filtros fisico

e dinamico de 45° e para o campo aberto.

O efeito de endurecimento do filtro fisico muda ao longo da direc¢ao de incli-
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nacao,isto é, a energia média aumenta da regiao toe para a regiao heel da cunha.
Quanto maior for o angulo da cunha, mais pronunciado se torna este efeito. Quando
se usam os filtro fisico, a energia média fora do campo é maior do que no caso dos
DW e campo aberto. Este efeito é devido ao facto dos filtro fisico atenuarem as
particulas dispersas da cabeca do acelerador e gerarem fotoes dispersos de baixa en-
ergia [SHO1]. O efeito global destes dois processos traduz-se, portanto, no aumento

da energia média do feixe fora do campo.
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Figura 5.50: Comparacao das fluéncias energéticas de fotdes, num campo de 10x 10
cm?, para para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e para

o campo aberto.

A presenca dos filtros fisicos e dinamicos afecta, a fluéncia energética dos fotoes e

dos electroes secundarios produzidos na cabeca de tratamento, de formas diferentes,
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como se pode observar nas figuras 5.50 a 5.55. A reducao da energia do fotao

observada implica um decréscimo de dose na regiao de build—up.
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Figura 5.52: Comparacao das fluéncias energéticas de fotdes, num campo de 20x20
cm?, para para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e para

o campo aberto.
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Figura 5.53: Fluéncia energética de electrdes, num campo de 10x10 cm?, para
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Figura 5.54: Fluéncia energética de electrdes, num campo de 15x15 cm?, para
para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e para o campo

aberto.
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Figura 5.55: Fluéncia energética de electrdes, num campo de 20x20 cm?, para
para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°; ¢) 45° e d) 60° e para o campo

aberto.

O efeito dispersor dos filtros dinamicos é diferente do dos filtros fisicos. Deste
modo, a presenca dos filtros afecta, de formas diferentes a distribuicao angular das
particulas. Nas figuras 5.56, 5.57 e 5.58 estao representadas as distribuicoes an-
gulares dos fotdes para os campos de 10x10 cm?, 15x15 cm? e 20x20 cm? (para os
diferentes filtros, fisicos e dinamicos, e campo aberto). Embora aparentemente as

distribuicoes parecam iguais, os filtros fisicos atenuam mais particulas.
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Figura 5.56: Distribuicao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar,
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c¢) 45° e d) 60° e para o campo aberto.
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Figura 5.57: Distribuicao angular do feixe de fotoes em funcao do angulo polar,
num campo de 15x15 cm?, para para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°;

¢) 45° e d) 60° e para o campo aberto.
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Figura 5.58:
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(d)

Distribuicao angular do feixe de fotdes em funcao do angulo polar,
num campo de 20x20 ¢cm?, para para os filtros fisicos e dinamicos de a) 15°; b) 30°;

¢) 45° e d) 60° e para o campo aberto.
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Figura 5.59: Razao entre os filtros fisico e dinamico de 45° em func¢ao do angulo

polar, num campo de a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?.

Na figura 5.59, onde esta representada a razao da distribuicao angular dos fotoes
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em funcao do angulo polar, para os filtros fisico e dinamico de 45° num campo de
a) 10x10 cm?; b) 15x15 cm? e ¢) 20x20 cm?, é visivel o efeito atenuador do filtro
fisico. Desta figura pode ainda concluir-se que a atenuac¢ao diminui com o aumento
das dimensoes do campo de radiacgao.

Este trabalho demonstrou que caracteristicas dosimétricas dos filtros fisicos e
dindmicos, bem conhecidas para outros aceleradores [SHO1|, juntamente com detal-
hada informacao sobre as caracteristicas do feixe, isto é, as distribuicoes espectrais
e angulares, sao igualmente véilidas para o acelerador linear Varian Clinac 600C. Os
ficheiros de espacos de fase obtidos podem ser utilizados de forma a melhorar os algo-
ritmos de dose utilizados para planeamento clinico. Nestes algoritmos, as diferencas
espectrais entre filtros fisicos e dinamicos devem ser tomadas em consideracao.

As técnicas de simulagao de Monte Carlo sao uma ferramenta poderosa no estudo
das caracteristicas dosimétricas dos filtros fisicos e dinamicos. Obteve-se, para os
trés campos e para os quatro filtros em cunha estudados, um bom acordo entre
os dados e os resultados experimentais. Os cédlculos com o codigo de Monte Carlo
GEANT3 mostraram que os efeitos do filtro dinamico nas distribui¢oes de energia
e fluéncia energética sao muito menos significantes do que os causados pelos filtros
fisicos. Para o feixe de fotoes de 4 MV, o filtro fisico de 45° pode produzir um
aumento de 38% na energia média dos fotoes devido aos efeitos de endurecimento
do feixe. Para os filtros dindmicos, nao se observaram aumentos nem na energia
média nem na reducao de dose na regiao de build—up. Ao compararmos os filtros
dinamicos com os fisicos, verificAmos que os tltimos modificam significativamente o
espectro de energia do feixe de fotoes.

Em radioterapia externa com feixes de fotoes, quando se usam filtros em cunha,
devem ser reconhecidas as diferencas dosimétricas entre filtros fisicos e dinamicos,

podendo os dados aqui apresentados ser titeis para o comissionamento destes tltimos.
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Capitulo 6
Aplicacoes em Dosimetria Clinica

A radioterapia externa é uma das modalidades mais eficazes para o tratamento de
cancro da mama. Geralmente, a mama é tratada usando-se dois feixes de fotoes
tangenciais assimétricos. Quando o cancro é detectado atempadamente consegue-se
uma taxa de controlo local de 90% a 95% e taxas de complicacoes < 3% — 5%.

Os feixes de fotoes produzidos por aceleradores convencionais sao optimizados
através da aplicacao de cunhas fisicas ou dinamicas, baseadas em distribuicoes de
isodose simples na direccao do eixo central com ou sem correccoes de heterogenei-
dades. Como a cunha s6 modifica o perfil da dose numa dimensao, e como o nimero
de cunhas é limitado, verificam-se heterogeneidades de dose na regiao alvo. O ponto
quente de dose na regido alvo e nos tecidos vizinhos normais, pode ser 20% superior
a dose prescrita, especialmente nas regioes superior e inferior da mama.

Um método ideal de irradiacao deve fornecer ao volume — alvo a dose ¢ptima e
aos tecidos saos circundantes o minimo de dose dispersa. As cunhas sao utilizadas,
nao s6 para compensar a auséncia de tecido, mas também para alterar a forma da
curva de isodose de modo a melhorar a uniformizacao da distribuicao de dose no
volume — alvo. Apesar das cunhas fisicas melhorarem a distribui¢ao da dose dentro
da mama a ser tratada, nao se pode ignorar o risco que elas apresentam nas mulheres
jovens, devido a radiagao que induz carcinogéneses por causa do prolongado tempo
de irradiacao e do aumento da dose, nao s6 na mama contralateral, mas também na
area envolvente ao campo de radiacao.

Recentemente, os sistemas com cunhas virtuais ou dinamicas foram implemen-

tados nos aceleradores lineares tornando-os capazes de criar distribuicoes de dose
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obliquas, através do movimento, controlado por computador, de um dos colimadores
durante a irradiagao [ZGJ*00]. A velocidade de movimento do colimador é constante
para cada campo mas a taxa de dose varia. Devido aos diferentes mecanismos utiliza-
dos para gerar distribuicoes de dose em cunha, bem como as suas posigoes relativas
ao alvo do acelerador, espera-se que os dois sistemas em cunha, fisico e virtual,
tenham caracteristicas dosimétricas diferentes.

O método ideal de irradiacao da mama deve fornecer uma distribuicao de dose
6ptima no volume — alvo e um minimo de dose dispersa nos tecidos saos circundantes,
isto é, pulmao, coracao e mama contralateral. Por causa dos efeitos combinados da
distancia ao paciente e da blindagem da cabeca de tratamento, é de esperar que a
radiacao dispersa na mama contralateral e nos tecidos saos vizinhos, seja menor com
as cunhas dinamicas do que com as tradicionais cunhas fisicas.

As técnicas de simulacao de Monte Carlo permitem o célculo de dose com uma
precisao equivalente ou superior a de qualquer algoritmo implementado nos habituais
sistemas de planeamento de tratamento, (Treatment Planning Systems, TPS). Nos
ultimos anos, tém surgido, na radioterapia convencional, diferentes TPS , baseados
em técnicas de simulagdo de Monte Carlo [MMK™99|, [Rog06].

Neste capitulo descreve-se a implementacao de um sistema de Monte Carlo para
a simulacao da interaccao de feixes de fotoes do acelerador Varian Clinac 600C
e calculo de dose em geometrias construidas com base em imagens de tomografia
computorizada. Finalmente apresenta-se um exemplo real da aplicacao de filtros em

cunha, no tratamento de um carcinoma mamario.

6.1 Aplicacoes Dosimétricas

O modelo de dose usado habitualmente explica as modificagoes inicial e dispersa, de
forma global recorrendo a distribuicoes efectivas de transmissao em cunha geradas
por dados experimentais. O perfil de transmissao da cunha em relagao ao eixo central
obtem-se a partir de dados medidos ao longo da direccao da cunha a profundidade de
referéncia. Assim, é assegurada uma boa representacao da dose a esta profundidade,
enquanto desvios pouco significativos podem ocorrer quer a pequenas quer a grandes

profundidades.

174



Verificou-se que esta representacao é suficiente para cunhas fisicas e muito mais
para cunhas dinamicas que, em muitos aspectos, sao bastante menos complicadas.
De facto, em oposicao com o que se passa com as cunhas fisicas, como se viu no
capitulo 5, quando se usam cunhas dinamicas, a curva de rendimento em profundi-
dade é praticamente idéntica a curva de rendimento em profundidade obtida com o
campo aberto As cunhas dinamicas sao também caracterizadas por produzir menor
radiacao dispersa e nao modificarem o espectro energético do feixe, pelo menos na
extensao com que as cunhas fisicas o fazem. Tal deve-se ao facto da modulacao da
intensidade com as cunhas dinamicas se obterem por colimagao dinamica e nao por

transmissao, isto é, variando o tempo de exposicao de um determinado ponto.

6.2 Definicao do Feixe

Antes do tratamento, os pacientes podem ser submetidos a um exame preliminar
num simulador onde sao definidos os campos tangenciais que irao ser aplicados,

tendo em consideragao varios pontos:

e Os limites mais profundos dos feixes devem estar co—planares

e Os feixes devem cobrir completamente a regiao da mama definida por marcas,

previamente efectuadas sobre a pele

e Os feixes devem ser alinhados de modo a que os limites mais profundos atrav-

essem as marcas central e lateral

e Os limites superficiais dos feixes devem permitir, pelo menos, 2 cm de abertura

acima da superficie da pele da mama

e O colimador deve ser inclinado de forma a acompanhar a curva da parede do

peito

e Sempre que for necessiario por a prova o limite do campo superclavicular,
devido ao movimento independente do colimador, sao utilizados blocos e a

mesa de tratamento é inclinada
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e Sao utilizados conjuntos de colimadores simétricos, de forma a que o isocentro

seja posicionado no centro dos campos

Para além do simulador é necessaria a obtencao de um conjunto de imagens
fornecidas por um aparelho de tomografia computorizada (CT). Neste conjunto de
imagens o médico radioterapeuta vai definir o CTV (seccdo 1.6.2), que geralmente
¢ delineado de modo a cobrir o tecido da mama dentro do conjunto de limites
estabelecidos pela simulacao.

No caso que aqui se apresenta foram utilizados dois campos de radiacao as-

2 com cunhas fisicas. O campo interno foi aplicado com

simétricos 18.0 x 10.2 cm
uma cunha fisica de 30° com orientacao left, a mesa de tratamento teve uma rotagao
de 355° e a gantry de 304°. O campo externo foi aplicado com uma cunha fisica
de 45° com orientacao right, a mesa sofreu uma rotacao de 5° e a gantry de 128°.

Foram usadas 61 imagens CT espacadas de 5 mm.

6.3 Interface com Geometrias CT

A informacao disponivel contida num pizel de uma imagem CT é o chamado niimero
CT. E por isso necessario transformar este nimero em densidade e composicao
quimica de modo a poder calcular-se dose em condicoes reais. A codificacao foi
efectuada utilizando-se um conjunto de fatias rectangulares subdivididas em wvozels

com dimensoes idénticas as das imagens CT.

6.3.1 Calibracao CT

A conversao dos nimeros CT em composi¢oes quimicas e densidades, necessérias
para o calculo de dose foi efectuada de acordo com o método descrito por Schneider
et al [SBS00]. O nimero CT de um pizel expresso em unidades Hounsfield é dado

por:

H= (_“ - 1) x 1000 (6.1)
HH0

onde 1z é o valor médio do coeficiente de atenuacao linear na posicao do pizel ao longo

da projecgao tomografica. Estes niimeros CT sao definidos de tal forma que o valor 0

176



corresponde a dgua e o valor — 1000 ao ar. A menos de uma constante multiplicativa

os numeros CT dependem da razao H“O e consequentemente do espectro de raios
Hy

X da maquina CT. A partir de nimeros CT, calculados teoricamente para uma
maquina CT Siemens Somaton Plus 4 (120 kVp), Schneider et al [SBS00] verificaram
que a densidade p e a composi¢cao quimica w; de um tecido humano com um valor
de Hounsfield H pode ser descrito a partir da mistura de dois tecidos humanos (ps,
w1, Hy) e (pa, way, Ha). Esta aproximagao evita a necessidade de efectuar multiplos
ajustes lineares, para cada espécie quimica elementar. A densidade e as composicoes

quimicas dos materiais sao dadas por:

_ p1Hy — poHy + (pa — p1)H

i (gem™?), (6.2)

p(H)

p1(Hy — H)
(p1Hy — paHy) + (p2 — p1)H

wi(H) = (W1 — way) + way (6.3)

onde H; < H < H,.

Estes autores assumiram que os tecidos esqueléticos sao compostos, em diferentes
proporc¢oes, de medula 6ssea e tecido 6sseo. A composicao quimica do primeiro
grupo de tecidos moles foi aproximada por uma mistura de tecido adiposo e glandula
adrenal com diferentes pesos, enquanto que para o segundo grupo utilizaram uma
composicao de tecido conjuntivo e parede de intestino delgado. No intervalo de
ntmeros CT que contém os tecidos esqueléticos, os valores de Hounsfield encontram-

se no intervalo:

-22 < H <1524
os autores obtiveram parametrizacoes de densidades p(H) e composi¢oes quimicas

elementares w;(H):

p(H) = (1.017 + 0.592 x 107> H)(gem ™), (6.4)
1524 — H

3 H) = — ma,i — by cb,i 6.5

wiltH) = 1566 1 0000 Wi — Weni) + o (65)

em que Wpq; € Wep,; S0, respectivamente, as composigoes quimicas da medula ver-
melha/amarela e osso cortical. Para primeiro grupo de tecidos moles, com nimeros

CT compreendidos entre:
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8 <HL 14

obtiveram:

p(H) = (1.018 + 0.893 x 10*H)(gem ™), (6.6)
0.93(14 — H)
CL)Z(H> = m(wam — waw) + wagﬂ- (67)

em que We; € Wag; Sa0, respectivamente, as composi¢oes quimicas de tecido adi-
poso e glandula adrenal. Para segundo grupo de tecidos moles, com nimeros CT

compreendidos entre:

23 < H <100

obtiveram:

p(H) = (1.003 + 1.169 x 107> H)(gem ™), (6.8)

il H) = 1.03(100 — H)
! - TT+0.09H

em que ws;; € We,; Sao, respectivamente, as composicoes quimicas de tecido con-

(wsi,i - wct,i) + wag,i (69)

juntivo e intestino delgado. As composi¢oes quimicas elementares wyqi, Webir Wat,is
Wag,is Wsii € Wet,; encontram-se descritas nos artigos [SBS00] e [SPL96]. No intervalo

de

-1000 < H < -98
as densidades dos materiais com nameros CT compreendidos entre o ar (H — -1000,
p =121 x 1073 g em™?) e tecido adiposo (H = -98, p = 0.93 g cm™?) sdo dadas

pela interpolacao:

—0.93 +1.21 x 1073
98 — 1000

p(H) = (1.21 x 107 + (H — 100) ) (gem™) (6.10)

Neste intervalo, sao considerados trés dominios de composicoes quimicas. Aos
ntimeros CT — 1000 < H < - 950 foi atribuida a composicao do ar, para — 950 < H
< — 120, a composicao do pulmao e para — 120 < H < - 93, a composicao do tecido

adiposo.
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6.3.2 Parametrizacao CT

Os resultados da parametrizacao C'T ainda nao sao apropriados para serem utilizados
no codigo de Monte Carlo DPM (definido na seccao 3.4). As parametrizagoes w;(H)
e p(H), para serem implementadas neste codigo, tiveram que ser discretizadas. Esta
discretizacao tem que ser feita porque os codigos de Monte Carlo necessitam de
calcular, inicialmente, para um conjunto de materiais com composi¢coes quimicas
constantes, as seccoes eficazes de interaccao e as perdas de energia restritas para
os diferentes processos fisicos. O processo de discretizagao é feito primeiro para a
composi¢ao quimica e depois para a densidade.

Para cada grupo de materiais, o critério de discretizacao das parametrizacoes
baseia-se na incerteza experimental na determinacao dos nimeros CT. Para teci-
dos esqueléticos, Schneider et al. verificaram que a incerteza é de 50 unidades
Hounsfield, pelo que a equacao 6.5 é discretizada em intervalos de 100 unidades
Hounsfield. Para tecidos moles compreendidos entre — 98 < H < 14 definiram um
intervalo de 20 unidades Hounsfield. Devido & baixa correlacao entre a composicao
quimica e nimeros CT para tecidos moles compreendidos entre 23 < H < 100, a
parametrizacao 6.9 foi substituida por uma composicao média. Para o tecido con-
juntivo (H = 100), que é o que mais se afasta dos valores médios, foi escolhido um
intervalo de 40 unidades Hounsfield. Aos vozels com nimeros CT inferiores a 950
Hounsfield foi atribuida a composicao do ar. Na regiao do pulmao no intervalo de —
950 < H < - 120, a discretizacao de p(H) foi efectuada definindo 28 meios adicionais
correspondendo a um intervalo de 30 unidades Hounsfield [PMWL98|. Em cada in-
tervalo a densidade foi calculada de acordo com a equagao 6.10 e a composi¢ao
quimica permaneceu constante.

De acordo com a conversao de valores Hounsfield em parametros de tecidos,
foram definidos varios materiais. Na figura 6.1 estd representada a conversao de
unidades CT em densidade. Para evitar a descontinuidade dentro do hiato na escala
de Hounsfield entre 14 e 23 unidades foi usado o valor 1.03 g cm~2. Como abaixo de
100 unidades Hounsfield nao existe tecido esquelético, a expressao 6.4, que ajusta
estes tecidos e é definida para unidades Hounsfield superiores a — 22, é apenas usada
apenas na regiao de H > 100. Existe uma descontinuidade de 0.04 g cm™3 na

transicao dos tecidos moles para os esqueléticos. No intervalo de 1000 < H <
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98, a densidade do ar (1.21 x 107% g em™®) e dos tecidos adiposos (0.93 g cm™?)
foi interpolada através de uma recta. Da figura pode também concluir-se que a

densidade do pulmao é bem descrita.

L - T T S S

1.2 b}

Densidade p (gem3)

PP RN SR

0.4 (SRR S

0.2

a
1000 -B0O  -B0D 400 200 L] 200 400 600 B0 1000 1200 1400 1600

Numero CT (Hounsfield)

Figura 6.1: Conversao de ntimeros CT em densidade. No intervalo — 1000 < H
< — 98 foram usadas as expressoes 6.6 e 6.8. Neste intervalo a densidade do ar e
dos tecidos adiposos foram interpolados por uma recta. Para valores H > 100 foi

aplicada a equagao 6.4 [SBS00]

Na figura 6.2 esta representada a tabela de conversao dos valores de Hounsfield
em composi¢ao quimica de varios materiais de acordo com os intervalos de valores
Hounsfield. A escala de valores Hounsfield esta dividida em 24 intervalos. O primeiro
intervalo — 1000 < H < — 950 esta associado ao ar e o seguinte, — 950 < H < — 120,
ao pulmao. Os seguintes cinco até 18 H formam a discretizacao correspondente a
funcao 6.7. Entre 19 e 80 H sao usados todos os tecidos dentro deste intervalo. A
composi¢ao do tecido conjuntivo (H = 100) esta associada ao intervalo entre 80 e
120 H. Todos os intervalos acima de 100 unidades Hounsfield formam uma funcao

discreta correspondente a fun¢ao 6.5, [SBS00].
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H H C N 8] Na Mg P 5 Cl Ar K Ca
—1000——930 735 12 13
—930-—120 103 105 31 e 02 02 03 03 0.2
—120— —83 1.6 631 02 198 01 0.1 01
—82- 33 113 367 09 308 01 01 01
—52--13 110 458 15 411 01 01 02 2
-211-7 108 356 12 309 01 02 02
2-18 0.6 284 26 578 01 02 2
19-80 103 134 30 723 2 02 02 2 2
80-120 94 207 62 612 06 06 03
120-200 83 433 25 35 01 21 01 01 0.1 43
200-300 88 423 27 363 01 30 01 01 0.1 6.4
300400 82 391 29 372 01 i9 01 01 0.1 83
400-300 76 361 30 30 01 0d 47 02 01 10.1
500-600 71 333 32 387 01 01 3. 0.2 117
600-700 6.6 310 33 394 01 01 61 02 132
TO0-800 61 287 35 400 01 01 67 02 145
200-900 5. 26.3 36 405 01 02 7303 159
9001000 32 246 37 41 01 02 7E 03 17.0
1000-1100 4% 227 38 46 01 02 83 03 18.1
1100-1200 43 210 39 420 01 02 28 03 192
1200-1300 42 194 40 415 01 02 52 03 20.1
1300-1400 g 179 41 429 01 02 86 03 210
1400-1500 36 163 42 432 01 02 0.0 03 219
1300-1600 34 155 42 435 01 02 103 03 225

Figura 6.2: Conversao de ntumeros CT em composicao quimica de acordo com

os materiais definidos por Schneider et al. para a maquina Siemens Somaton Plus

4 [SBS00]

6.3.3 Conversao de CT — pizels em DPM — vozxels

Para o calculo da dose, as imagens CT, obtidas da maquina Siemens Somaton, tém
que ser preenchidas, no cédigo de Monte Carlo DPM, num fantoma voxelizado.
Cada imagem é formada por 512 x 512 pizels, mas para se reduzir o tempo de CPU
e 0 armazenamento, ela tem que ser reduzida para 256 x 256 pizels. Para cada pizel

P(i,j) da imagem reduzida, o valor Hounsfield H*¢(ij) é dado por:

11
H?(3,5) = }L;::M:O H2(2i — i, 25 — §) (6.11)
onde H®'? representa o valor Hounsfield da imagem 512 x 512. Durante o exame
com o aparelho de tomografia as imagens CT sao adquiridas da periferia para o
interior. Como o sistema de referéncia CT é diferente do sistema de referéncia do
DPM, para se transformar os CT — pizels em DPM — wvozels tem que se encontrar

entre eles uma rela¢ao [Cha04].
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6.3.4 Implementacao da Interface CT

Antes de se efectuar a simulacao com o cédigo DPM e logo que a lista de materiais
esteja determinada, é necessario processar esses dados de modo a pré — calcular as
correspondentes seccoes eficazes e energia perdida. Todas as caracteristicas de cada
material (composi¢do quimica, peso relativo, densidade) sdo incluidas num ficheiro
individual e posteriormente processadas por uma rotina chamada MATERIAL. Estes
ficheiros de dados sao depois lidos por uma rotina, PREDPM, que gera ficheiros de
saida que funcionam como ficheiros de entrada para o DPM. Num ficheiro especifico
sao escritos os cortes de energia e lista de materiais. Se a lista ou as caracteristi-
cas dos materiais forem alteradas, este procedimento deve ser repetido. A rotina
GENVOXEL |Cha04| foi desenvolvida para ler imagens CT do paciente e preencher
um ficheiro com toda a informacao contida num wvozel do fantoma de acordo com as
especificacoes do DPM. Esta rotina atribui a cada pizel da imagem CT um material

de acordo com o seu valor Hounsfield.

6.4 Interface da Fonte

Como ja foi referido, a seguir ao sistema de colimagao secundario, foi definido um
plano de contabilizacdo e gerado um espaco de fases onde se armazenou toda a
informacao sobre as particulas. Estes ficheiros de espacos de fases vao ser usados
como ficheiros de entrada para o calculo de dose. Torna-se entao necessério calcular
a nova posicao e direccao do fotao transportado tendo em consideracao as posi¢oes
do braco do acelerador — gantry — e da mesa de tratamento.

Na subrotina GLOBAL_SOURCE ¢é feita a transformacao das coordenadas do
GEANT3 nas coordenadas do DPM e sao chamadas as subrotinas SOURCE_ GENE-
RATOR, ROTATION3D_TAC e CROSS_PLANE3D. Na subrotina SOURCE_GE-
NERATOR define-se a fonte de particulas que incide na geometria escolhida. Aqui
é colocada a interface com o codigo GEANT3, isto é, modifica-se o codigo para
que o DPM receba como input o espaco de fases com as particulas que saem do
acelerador. Logo que as coordenadas e direccao do fotao inicial sao determinadas no
sistema de referéncia do DPM, a subrotina ROTATION3D_TAC calcula as novas

coordenadas e direccao do fotao tendo em consideracao as rotacoes da gantry e da
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mesa de tratamento.

Na simulacao o fantoma DPM é preenchido com imagens CT, cada particula
inicial do espaco de fases é localizada fora do wvorel que define o fantoma, mas
nas simulacoes DPM, o ponto de partida das particulas tem que estar localizado
no interior do vozel. Existe entao uma rotina, CROSS_PLANE3D que calcula as
coordenadas de um ponto que é a interseccao entre uma linha que atravessa a posicao

do fotao amostrado e a face mais proxima do vozel do DPM, [Cha04|. E este é o

ponto onde se inicia a simulacao do fotao.

6.5 Caso Clinico

Em dosimetria basica, a dose em profundidade e as curvas de isodose sao medidas
num fantoma de dgua, ctibico, cujas dimensoes sao maiores do que as dimensoes dos
campos usados na clinica. As irradiacoes do fantoma sao feitas em condigoes padrao,
isto é, o feixe incide perpendicularmente na superficie, do fantoma, a distancias
especificas. Contudo, como o corpo humano é maioritariamente constituido por
agua, o recurso a este tipo de fantoma é uma boa aproximacao.

E possivel aplicar, ao paciente, uma dosimetria rigorosa desde que os dados de
que se dispoe também o sejam. Estes dados englobam o contorno da mama, contorno
e densidade de estruturas internas relevantes e localizacao e extensao do volume alvo.
A localizacao de estruturas internas para o planeamento do tratamento deve fornecer
informagao quantitativa em relacao ao tamanho e localizacao de heterogeneidades
e orgaos criticos. Esta localizacao deve ser obtida tendo como referéncia a posicao
em que o tratamento vai ser efectuado na mesa de tratamento.

Uma das formas utilizadas para se localizarem as estruturas internas e o volume
alvo é recorrer a informagao contida em imagens de CT.

A informacao CT é util em dois aspectos do planeamento:

e delienamento do volume alvo e das estruturas vizinhas em relagao ao contorno

externo;

e fornecer dados quantitativos, sob a forma de nimeros CT, para correccao de

heterogeneidades dos tecidos.
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A proteccao de 6rgaos vitais dentro do campo de radiacao é uma das maiores
preocupacoes da radioterapia, de modo que tecidos saos vizinhos nao sejam irradia-
dos desnecessariamente. A formatacao do campo de radiacao esta relacionada com
a distribuicao do tumor — extensoes locais e metastases regionais. A dose em 6rgaos
vitais que nao deve exceder a sua tolerancia e nos tecidos saos deve ser minimizada,
pelo que a sua irradiacao deve ser evitada ao méximo. Estas restricoes aumentam a
complexidade do tratamento e requerem a utilizacao de varios campos, protecgoes

e moludagao do feixe como é o caso dos filtros em cunha.

As imagens CT necessarias ao planeamento foram adquiridas com um sistema

Siemens Somaton Sensation e transferidas para o sistema DPM.

No caso apresentado nesta seccao, a paciente apresenta um tumor localizado
na mama esquerda. Para o tratamento foram utilizados dois campos, o campol
designado mamario interno e o campo2 mamério externo, assimétricos de 10.2x18.0
cm? — Figura 6.3 e dois filtros fisicos, um de 30° e outro de 45° — Tabela 6.1 — e
aplicada uma dose fraccionada de 2 Gy ao isocentro, num total de 25 frac¢oes o que
prefaz uma dose total de 50 Gy, que é a recomendada pelos protocolos europeus.
A dose total aplicada a paciente é conseguida com a contribuicao de 1.02 Gy do
campol e 0.98 Gy do campo2 ao isocentro. Estas contribuicoes sao conseguidas

pelas MU de cada campo, 200 e 261 MU respectivament.

9cm

42cm| BO0cm

9cm

T1

Figura 6.3: Representacao esquematica da posicao das jaws para o campol.
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Posic¢ao da Jaw Campo 1 (Interno) | Campo 2 (Externo)
(cm) 10.2 x 18 c¢m? 10.2 x 18 ¢m?
X4 4.2 6.0
X, 6.0 492
Y, 9.0 9.0
Y, 9.0 9.0
Filtro 30° 45°
Rotacao da Gantry 304° 128°
Rotacao da mesa 355° 5°
Dose no Isocentro (Gy) 1.020 0.980

Tabela 6.1: Parametros utilizados na simulacao dos campos de radiacao aplicados

a paciente.

Figura 6.4: Imagem CT

A figura 6.4 representa o corte de referéncia de CT e a intercepcao perpendicular
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dos trés pontos correspondentes ao ponto de referéncia (REF) para o sistema de
planeamento (0, 0, 0). O isocentro, tem como coordenadas x = 6.3 cm,y = 9.5 cm e

7z — 7.9 cm, que correspondem ao deslocamento da paciente relativamente ao ponto

REF.

Figura 6.5: Imagem CT com a visualizagao da incidéncia dos campos de trata-

mento.

A figura 6.5 representa uma imagem do isocentro com a visualiza¢ao da incidéncia
dos campos de tratamento.

A figura 6.6 representa uma imagem do isocentro com Beam’s Eye View (BEV)
do campo mamério interno.

A figura 6.7 representa uma imagem com corte do isocentro onde se podem ver
as isodoses de 90%, 95%, 105% e 110%.

A figura 6.8 ¢ a imagem que se obtém do sistema de planeamento. No canto

superior esquerdo esta representada uma imagem Beam’s Eye View (BEV) (repre-
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BODY

Figura 6.7: Imagem CT com corte do isocentro onde se podem ver as isodoses de

90%, 95%, 105% e 110%.
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sentada na figura 6.6), que nos da uma prespectiva do feixe como se estivessemos a
seguir o seu percurso. Por reconstrugao estao representados os volumes desenhados
nas imagens CT (o contorno do corpo, o coragao, o pulmao, a clavicula, o umero
e uma parte da mama), a projeccao das mandibulas do colimador X e Y (linhas
a amarelo) e o chumbo de protec¢do (imagem azul a tracejado) usado para prote-
ger a parte do pulmao que é irradiada desnecessariamente. Ao lado desta imagem,
encontra-se a reconstrucao das imagens CT ao longo do plano sagital. Sao repre-
sentados varios planos, da esquerda para a direita, onde se visualiza a parte lateral
da paciente como se a estivéssemos a ver de lado, identificada na CT (imagem do
lado direito) com a letra +z, que corresponde ao eixo de coordenadas do sistema de
planeamento. Estao também desenhadas as curvas de isodose e a projeccao dos dois
campos, a verde o que se estd a visualizar (maméario interno) e a vermelho o outro,

que faz parte do planeamento.

i Oncentra MasterPlan - [Plan Evaluation - NS - mamarios - MAMARIOS]
gﬁ\e Portal Edit Wiew Plan Beam Tools BeamDisplay Utiities System ‘Window Help

Case Plan Oncentra MasterPlan

(& Patient
Vs ’ ————— @ rnamnarios % MAMARIOS (P) (current .., Wersion 1.5 SP1
\ Dose (P)

—

User: adrmin

- 6 6y N | b | B O] nlmme | = aal® e

Ready [N

Figura 6.8: Imagem obtida a partir do sistema de planeamento Oncentra Master-

Plan do IPOFG — CROC.
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Em baixo é a reconstrucao ao longo do plano coronal. Trata-se da reconstrucao
de vérios planos numa prespectiva frontal, identificado na CT (imagem do lado

direito) com a letra +x.

Figura 6.9: Imagens CT (a), ¢) e e)) e imagens obtidas com o codigo de Monte

Carlo DPM (b), d) e f)).
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As imagens da figura 6.9 mostram que através da deposi¢ao de dose (figura 6.9
b), d) e f)) é possivel identificar as estruturas anatémicas evidenciadas nas imagens
CT (figura 6.9 a), ¢) e e)). Trata-se de um teste para comprovar que esta simula¢ao
pode ser aplicada a um caso clinico, uma vez que toda a ferramenta de espacos de
fase usada no DPM funciona.

Com o trabalho que foi ja realizado, sao abertas varias linhas de investigacao e
serd fundamental conseguir quantificar no paciente de que forma as diferencas entre

filtros fisicos e dinamicos irao afectar a distribuicao de dose.

190



Conclusoes

No trabalho realizado verificou-se que as técnicas de Monte Carlo representam uma
ferramenta importante no estudo das caracteristicas dosimétricas dos filtros fisicos

e dindmicos.

Este estudo de simulacao de Monte Carlo de feixes de fotos de 4 MV, produzidos
pelo acelerador linear Varian Clinac 600C, para aplicacoes de calculo de dose em
radioterapia externa, foi efectuado para trés campos de radiacao diferentes. Foram

também considerados filtros fisicos e dinamicos com quatro inclinagoes diferentes.

Com o codigo de Monte Carlo GEANT3 foi simulado o movimento de um dos
colimadores superiores. As posicoes inicial e final do colimador movel definiram,
respectivamente, as regioes de maior e menor deposicao de dose. Para cada posicao
do colimador, foi simulado o transporte de radiacao na cabeca do acelerador e cons-
truido um espaco de fases, a partir do qual foi criado um espaco de fases tnico,
contendo toda a informacao. De acordo com o formalismo de van Santvoort, cada
uma destas distribuicoes de dose é ponderada por factores multiplicativos e reagru-
pada numa distribuicao de dose final, tornando possivel a simulacao de um perfil de
dose em cunha. Depois da construcao dos espacos de fases, adquiridos com o c6digo
GEANTS3, foram simuladas as distribuicoes de dose num fantoma de &dgua com o

codigo DPM.

A curva de dose em profundidade segundo o eixo central de radiacao e perfis
transversais de dose em profundidade, a diferentes profundidades, foram extraidos
da distribuicao simulada e posteriormente comparados com os dados experimentais,
verificando-se um acordo global de 1,5%. Os calculos do GEANT3 revelaram que

os efeitos do filtro dinamico na distribuicao de energia e fluéncia, sao muito menos

191



Conclusao

significativos do que os efeitos do filtro fisico.

Este trabalho demonstrou que caracteristicas dosimétricas dos filtros fisicos e
dinamicos, bem conhecidas para outros aceleradores, juntamente com detalhada in-
formacao sobre as caracteristicas do feixe, isto é, as distribuicoes espectrais e angu-
lares, sao igualmente validas para o acelerador linear Varian Clinac 600C. Verificou-
se também que, para um feixe de fotoes de 4 MV, o filtro fisico de 45° pode introduzir
um aumento de 38% na energia média dos fotoes devido ao endurecimento do feixe.
Para o filtro dinaAmico nao se verificou nem aumento na energia média dos fotoes
nem uma redugao de dose na regiao de build-up. Quando compararmos os filtros
dinamicos com os fisicos, verificamos que os ultimos alteram significativamente o
espectro de energia do feixe de fotoes. Estas diferencas dosimétricas entre os filtros

devem ser reconhecidas na sua utilizacao em radioterapia com feixes de fotoes.

A utilizacao dos filtros fisicos provoca uma atenuacao do feixe de fotoes enquanto
que os dinamicos produzem uma modulacao unidimensional da sua intensidade. Na
distribuicao de dose estes efeitos sao equivalentes, pelo que se torna necessario a
determinacao do wedge factor. No caso dos filtros fisicos verificou-se que esta razao
varia com a dimensao do campo de radiacao em cerca de 1%, enquanto que para os

dinamicos a variacao é de 10%.

Numa avaliagao final, os resultados permitem confirmar que o GEANT3 é capaz
de gerar espacos de fases representativos dos feixes de fotoes para calculo de dose,
para o Varian Clinac 600C, ilustrando as potencialidades do método de Monte Carlo
como uma técnica precisa para obtencao de informacao realista sobre o processo de
producao de feixes de radiacao de elevada intensidade de outro modo inacessiveis
devido as limitacoes dos dispositivos experimentais. O seu conhecimento detalhado
permite a obtencao de informacao capaz de aumentar a precisao das medigoes obti-
das em dosimetria basica e clinica. No entanto, cada espaco de fases é em principio
tnico, podendo variar entre aceleradores lineares do mesmo modelo devido as car-
acteristicas do feixe primario de electroes a saida da estrutura de aceleracao ou
alterar-se devido a pequenas modificagoes introduzidas durante a manutencao téc-

nica do acelerador.
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Conclusao

Os resultados revelam ainda que o cdédigo DPM apresenta um nivel de pre-

cisao para o calculo de dose semelhante ao encontrado para o codigo GEANTS3.

A aplicacao a casos clinicos faz parte de um trabalho futuro uma vez que, com
o que foi ja realizado, sao abertas varias linhas de investigacao e serd fundamental
conseguir quantificar no paciente de que forma as diferencas entre filtros fisicos e

dinamicos irao afectar a distribuicao de dose.
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