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A ti!



So m y o wn philosoph y is that one should share what wisdom he has, one should

help others to help themselv es, and one should k eep going despite hea vy w eather for

there is alw a ys a calm ahead. One should also ignore catcalls from the sel�sh in tel-

lectual who cries: Don 't exp ose the mystery. Ke ep it al l for ourselves. The p e ople

c annot understand . But as I ha v e nev er seen wisdom do an y go o d k ept to oneself,

and as I lik e to see others happ y , and as I �nd the v ast ma jori t y of the p eople can

and do understand, I will k eep on writing and w orking and teac hing so long as I exist.

L. R ON HUBBARD





Resumo

O acelerador linear V arian Clinac 600C tem a capacidade de utili zar �ltros dinâmi cos

para mo delar o feixe de raios-X pro duzido. O ob jectiv o deste trabalho consiste na

análi se das características dosimétricas dos �ltros dinâmi cos e na sua comparação

com os �ltros físicos em termos das suas diferenças no mo do como afectam o esp ectro

de energia, a �uência energética, a distribuição angular das partículas e a distribuição

de dose.

A in tro dução de aceleradores lineares com sistemas de colim a ção dinâmi cos con tro-

lados p or computador e técnicas de imagem anatómi ca e funcional, p ossibili t a r a m

uma delimi t a ção e lo cali zação mais exacta, do v olume do alv o.

As técnicas de sim ula ção Mon te Carlo são reconhecidas como um méto do n umérico

exacto devido à mo delação detalhada dos pro cessos físicos que conduzem à dep osição

de energia.

A geometria da cab eça de tratamen to do acelerador V arian Clinac 600C e as dis-

tribuiçõ es de dose n um fan toma de água foram sim ula dos usando os có digos de

Mon te Carlo GEANT3 e DPM. O �ltro dinâmi co foi mo delado atra v és do mo vi-

men to, de um dos colim a do r es sup eriores, com v elo cidade constan te. As curv as de

rendimen to de dose em profundidade e os p er�s transv ersais para os �ltros físicos e

dinâmi cos e para o camp o ab erto foram medidos e comparados com as sim ula çõ es de

Mon te Carlo v eri�cando-se um acordo global de 1.5 %. V eri�cou-se tam b ém que os

efeitos dos �ltros dinâmi cos nas distribuiçõ es esp ectral e angular do feixe, é m uito

menos signi�cati v o do que os efeitos do �ltro físico. Mostrámos, como exemplo

que, o �ltro físico de 45

�
, quando comparado com o corresp onden te camp o ab erto,

p o de in tro duzir um aumen to de cerca de 30 % na energia média do fotão devido

ao efeito de endurecimen to do feixe e tam b ém in tro duzir uma redução de dose de
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4,5 % na região de build-up devido à dimi n ui ção da con taminação de electrõ es p elo

�ltro físico. P ara o �ltro dinâmi co não se v eri�cou, nem este aumen to da energia

média nem a redução de dose. O �ltro físico quando comparado com o dinâmi co,

altera signi�cati v am en te a distribuição esp ectral do feixe de fotõ es e estas diferenças

dosimétricas são signi�cati v as e dev em ser realizadas mais in v estigaçõ es de mo do a

quan ti�car o impacto da utili zação clíni ca destes feixes.

P ala vras c ha v e: Mon te Carlo, Sim ul a ção, Física da Radiação, Radioterapi a Ex-

terna, A celeradores Lineares de electrõ es, F eixes de fotõ es, Dosimetria, Fil t r o s Dinâmi -

cos.
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Abstract

The V arian Clinac 600C linear accelerator has the p ossibili t y of using dynamic

w edges to shap e the pro duced x-ra y b eam. The aim of this w ork is the study done

on the dosimetric c haracteristics of dynamic w edges and their comparison with the

ph ysical w edges in terms of the di�erences a�ecting the dose distributio ns, b eam

sp ectra, energy �uence and angular distributio ns.

The adv en t of linear accelerators with computer-con troll ed colli m a t i o n systems

and of functional and anatomi cal imag i ng tec hniques made p ossible more accurate

target v olume lo cali zati o n and delineatio n.

Mon te Carlo sim ula t i o n tec hniques are kno wn to b e an accurate n umerical metho d

b ecause of the detailed mo dell i ng of the ph ysical pro cesses that lead to energy de-

p osition.

The geometry of the V arian Clinac 600C accelerator head and the dose distri-

butions in a w ater phan tom w ere sim ula t ed with GEANT3 and DPM Mon te Carlo

co de systems. The dynamic w edge w as mo dell ed through the constan t mo v emen t of

the upp er ja ws. The depth dose distributio ns and lateral pro�les for the dynamic

w edge, ph ysical w edge and op en �elds w ere measured and compared with the Mon te

Carlo sim ula t i o ns and the global agreemen t w as found to b e within 1.5 %. It w as

also found that the e�ects of a dynamic w edge on b eam sp ectral and angular dis-

tributions are m uc h less signi�can t than those pro duced b y a ph ysical w edge. F or

example, in our study w e found out that the 45

o

ph ysical w edge, when compared

with the corresp onding op en �eld, can in tro duce a 30 % increase in the mean pho-

ton energy due to the b eam hardening e�ect and that it can also in tro duce a 4.5 %

dose reduction in the build-up region b ecause of the reduction of the con taminated

electrons b y the ph ysical w edge. F or the dynamic w edge neither this mean-energy
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increase nor suc h dose reduction w as found. The ph ysical w edge, when compared to

the dynamic w edge, signi�can tly alters the photon-b eam sp ectrum and these dosi-

metric di�erences are signi�can t and further in v estigatio n m ust b e p erformed to

quan tify the impact in clini cal use of these b eams.

Keyw ords: Mon te Carlo, Sim ul a t i o n, Radiati o n Ph ysics, External Radiotherap y ,

Linear A ccelerator, Photon Beams, Dosimetry , Dynamic W edge.
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In tro dução

A Radioterapi a tem sido uma das principai s mo dali dades utili zadas no tratamen to

de do enças mali g nas, praticamen te desde a descob erta dos raios X, em 1895, e

da descob erta do radioi sóto p o

226
Ra, em 1898. T rata-se de um tratamen to m uito

e�caz não ap enas no con trolo mas tam b ém na cura da do ença. Desde o iníci o , o

seu a v anço tem dep endido do trabalho de físicos e engenheiros, particularm en te no

desen v olvimen to de aceleradores de alta energia para feixes de electrõ es e fotõ es, e

na in tro dução de fon tes radioacti v as na prática clíni ca.

Em Radioterapi a , o tratamen to é feito com radiaçõ es ionizan tes, p elo que, sendo

utili zadas doses de radiação altas, qualquer erro no pro cedimen to p o de acarretar

gra v es consequê n c ias ao pacien te, inclusiv e a sua morte. É, p or isso, necess ário ter

um grande con trolo da qualidade da radiação, para que a dose absorvida no v olume

alv o seja realmen te a necess ária.

As técnicas de sim ula ção Mon te Carlo (MC) tornaram-se reconhecidas como um

méto do n umérico preciso devido à mo delação detalhada dos pro cessos físicos que

conduzem à dep osição de energia. Estas técnicas têm sido aplicadas à Medicina

para a descrição de camp os de radiação e cálculo de quan tidades dosimétricas. Em

Radioterapi a , elas são consideradas rigorosas no estudo da resp osta de detectores de

radiação na dosimetria dos feixes de radiação e tam b ém no cálculo de distribuiçõ es

de dose absorvida em tecidos bioló g i cos.

F oi p or v olta da década de 1950=1960que os primei r o s feixes de fotõ es de alta en-

ergia para tratamen to em Radioterapi a foram disp onibil i zados. No en tan to, devido

à inexistência de técnicas de imagem que p ermiti ssem obter informa ção anatómi ca

detalhada, esta mo dali dade terap êutica só era utili zada em situaçõ es nas quais era

p ossív el estimar com alguma con�ança a dose admini strada, visto o cálculo da dose

ser feito p or méto dos apro ximados. Duran te a década de 1970, começou a utili zar-

se, de forma mais sistemática, os có digos de MC para a sim ula ção das cab eças de
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tratamen to de aceleradores lineares. Con tudo, a utili zação destes có digos era feita

de uma forma não optimi zada e lim i t a çõ es de recursos computacionai s constituíam

um grande desa�o. No en tan to, o desen v olvimen to de có digos mais p o derosos p er-

miti u a sim ula ção completa de aceleradores lineares de diferen tes arquitecturas. A

in tro dução de aceleradores lineares com sistemas de colim a ção dinâmi cos con trola-

dos p or computador e técnicas de imag em anatómi ca e funcional p ossibili t a r a m uma

delimi t a ção e lo cali zação mais exacta do v olume do alv o.

Em tratamen tos de do enças oncológi cas têm sido utili zadas técnicas cada v ez

mais so�sticadas, como é o caso da IMR T ( I ntensity M o dulate d R adio T her ap y ), de

mo do a melhorar o a juste da radiação aos v olumes dos tumores. P ara se conseguir

o ob jectiv o de mo dulação e comp ensação da dose, os aceleradores lineares mais

recen tes estão equipados com sistemas de distribuição de feixes mais autónomos

usando colim a dor es dinâmi cos.

Estas no v as mo dali dades de tratamen to usando colim a do r es dinâmi cos na mo d-

ulação da in tensidade, aumen tam a complexidade do cálculo dosimétrico uma v ez

que é necess ário jun tar ao tradicional problema tridim ensio nal , uma no v a v ariá v el,

o temp o.

O acelerador V arian Clinac 600C p ermite a utili zação de �ltros dinâmi cos para

mo delar o feixe de raios - X pro duzido. O presen te trabalho pretende, não só, es-

tudar e anali sar as características dos �ltros dinâmi cos e compará-l o s com os �ltros

físicos no que diz resp eito ao mo do como afectam o esp ectro de energia, a �uência en-

ergética, a distribuição angular das partículas e a distribuição de dose, mas tam b ém

con tribuir para um melhor conhecimen to das incertezas asso ciadas à utili zação de

�ltros dinâmi cos nos tratamen tos de Radioterapi a Externa (R TE).

No primei r o Capítulo faz-se uma in tro dução à Radioterapi a , aos conceitos

fundamen tais de dosimetria básica e clíni ca. F az-se tam b ém uma ab ordagem aos

sistemas de planeamen to e ao p ercurso de um pacien te n um departamen to de Ra-

dioterapia.

No segundo Capítulo de�nem-se os principai s pro cessos de in teracção dos

fotõ es com a matéria e alguma s grandezas dosimétricas tendo como ob jectiv o a

caracterização das distribuiçõ es de dose, que se obtêm exp erimen talmen te ou com

algum algori t m o n umérico. Será discutida a precisão com que elas p o dem ser calcu-
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ladas duran te o planeamen to do tratamen to e o seu impacto no grau de sucess o da

terapia com feixes de fotõ es .

No terceiro Capítulo são ab ordados os diferen tes méto dos desen v olvidos para

o cálculo de dose com feixes de fotõ es , esp ecialmen te nos algori t m o s con v encionais

de MC para o transp orte electromagnético electrão � fotão . Os có digos de MC uti-

lizados neste trabalho foram, o GEANT3, para a sim ula ção da geometria da cab eça

de tratamen to do acelerador e o có digo DPM para a sim ula ção das distribuiçõ es de

dose n um fan toma de água.

No quarto Capítulo descrev e -se o pro cesso de sim ula ção e caracterização de

v ários camp os de radiação de fotõ es pro duzidos p elo acelerador linear V arian Clinac

600C, atra v és dos có digos de MC GEANT3 e DPM. Analisam - se distribuiçõ es funda-

men tais para se p erceb er o transp orte de radiação ao longo da cab eça do acelerador,

obtendo-se uma informa ção detalhada dos sistemas de �ltragem e colim a ção .

No quin to Capítulo são analisadas e comparadas distribuiçõ es dosimétricas

relev an tes para a compreensão do transp orte da radiação quando se utili zam �ltros

físicos e dinâmi cos.

No sexto Capítulo é apresen tada uma p equena ab ordagem a aplicaçõ es clíni cas.

3



4



Capítulo 1

In tro dução à Radioterapia

A Radioterapi a é uma das principai s mo dali da des de tratamen to de do enças oncoló-

gicas. A v an tagem da utili zação de radiaçõ es ionizan tes no tratamen to de tumores

dev e-se ao facto das células neoplásicas apresen tarem uma maio r radiossensibili dade

do que os tecidos saudá v eis.

P aralelam en te ao desen v olvimen to das fon tes de radiação, reconheceu -se que

era necess ário de�nir e medir a quan tidade de radiação prescrita e p osteriormen te

admini strada. A criação do Comité In ternacional de Unidades Radiol ó g i cas ( I nterna-

tional C ommitte e on R adiolo gic a l U nits - ICR U), em 1925, actualmen te designado

p or Comissão In ternacional de Unidades e Medidas em Radiação, foi fundamen tal

para a de�nição e estab elecimen to das grandezas dosimétricas actualmen te usadas

em radioterapia .

1.1 A Ev olução da Radioter a pi a

Em 1940, o correram os principai s a v anços na radioterapia . F oram essenc ialmen te

dois os desen v olvimen tos tecnológicos: o primei r o foi a pro dução arti�cial de ra-

dion uclídeos, em reactores e aceleradores de partículas usados em física n uclear e de

altas energias, para utili zação como fon tes de terapia, como é o caso do

60
Co e do

18
F; o segundo foi o acelerador linear, baseado no desen v olvimen to tecnológico do

radar que, em radioterapia , se tornou a fon te mais imp orta n te.

A par destes desen v olvimen tos técnicos acon teceram tam b ém desen v olvimen tos

na área da clíni ca. F oram aplicados méto dos cien tí�cos para a análi se dos resultados
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clíni cos e desen v olvida uma base sólida de tratamen to do cancro com radiação em

v ários países da Europa e nos Estados Unidos. Concomitan temen te, foi tam b ém

desen v olvida a radiobio l o g i a que forneceu aos méto dos clíni cos informa ção sobre a

resp osta dos tecidos cancerosos e sãos à radiação ionizan te, p ermiti ndo melhorar e

desen v olv er técnicas de tratamen to. T o do este trabalho p ermiti u um melhor e maio r

conhecimen to dos méto dos dosimétricos e a sua subseq u e n te formal i zação.

Duran te este p erío do, os p erigos da radiação e a conseque n te necess idade de

protecção radiol ó g i ca dos pro�ssionais de saúde e pacien te, tornaram-se mais claros,

sendo eviden te que, desde o princípio , os radioterap eutas esta v am cien tes dos efeitos

imedia t o s ou determinísti cos do lim i t e de dose a ser fornecido ao tumor. P osterior-

men te, os efeitos esto cásticos, tais como a indução do cancro, tornaram-se mais

eviden tes, de mo do que o tratamen to com radiação se tornou restrito aos pacien tes

cuja do ença colo ca v a em risco a sua vida e para os quais não existia outra forma

efectiv a de terapia (ICRP 1985). Con tudo, existem ainda alguma s condiçõ es, não

mali g nas, que con tin uam a ser tratadas com radiaçõ es ionizan tes, como é o caso dos

adenomas da hip ó�se. A dicional m en te, desen v olvimen tos em protecção radiol ó g i ca

p ermiti r a m um con trolo mais �rme na quan tidade de radiação que p o de ser rece-

bida p elos pro�ssionais de saúde trabalhando com radiaçõ es ionizan tes. Este facto

tev e consequê n c ias no desenho e e�cácia do equipamen to de tratamen to e, em par-

ticular, p ermiti u o desen v olvimen to de sistemas de manipul a ção remota de fon tes

radioacti v as, seladas, usadas em braquiterapia.

Os desen v olvimen tos dos computadores e das técnicas computacionai s pro duzi-

ram as in�uências mais imp ortan tes no planeamen to de um tratamen to em radiotera-

pia. Ap esar de inici a l m en te terem sido encaradas ap enas como máquinas de cál-

culo, que p ermiti a m que a tarefa de planeamen to de tratamen to fosse mais rápida e

rigorosa, foram imedia t a m en te reconhecidos como uma ferramen ta essenc ial no pro-

cesso de optimi zação da dose a admini strar ao tumor, p oupando os tecidos saudá v eis.

1.2 Ob jectiv os da Radioter a pi a

As células neoplásicas m ulti pl i cam - se rapidamen te e estão fora do con trolo dos

mecanismos normais do corp o. Nos neoplasmas mali g nos, as células têm a capaci-
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dade de criar metástases, isto é, de se espalharem in v adindo outros tecidos. Existem

m uitos tip os de células cancerígenas: alguma s crescem em conjun to formando uma

massa sólida den tro ou sobre a sup erfície de um tecido ou órgão � tumores; outras,

tais como a leucemia e os linfom a s, mo v em-se livremen te p elo corp o, atra v és do

sangue ou do sistema linfát i co. Se o cancro não for tratado, inibi r á e �nalmen te

destruirá a função do tecido ou órgão hosp edeiro.

O ob jectiv o da terapia do cancro é a remo ção ou elim i nação das células neo-

plásicas e o imp edim en to da sua p osterior prolif eração. As principai s formas de

tratamen to são: a cirurgia para a remo ção do tumor; a quimio t erapi a , que utili za

drogas para elim i na r ou prev enir a prolif eração das células cancerígenas; a im unoter-

apia, que consiste em 'armadil ha r ' o corp o dos seus próprios meios de defesa; e a

radioterapia , ou seja, a utili zação de radiaçõ es ionizan tes. Estas formas de trata-

men to p o dem ser com binadas ou usadas isoladam en te.

Em radioterapia pretende-se, p ortan to, fornecer a um v olume tumoral de�nido,

uma dose de radiação, medida com exactidão, com o míni m o de dano p ossív el nos

tecidos saudá v eis circundan tes. Deste mo do, consegue-se erradicar o tumor, melho-

rar a qualidade de vida e prolongar a sobreviv ência do pacien te. O seu sucess o re-

quer que o tumor e to das as micro extensõ es nos tecidos circundan tes recebam uma

quan tidade de radiação su�cien te para pro v o car a sua morte celular. Sim ul t a nea-

men te é necess ário salv aguardar os tecidos ou órgãos sãos en v olv en tes, lim i t a ndo a

quan tidade de radiação que eles receb em. T o dos os tip os de células p o dem ser elim -

inados p ela radiação ionizan te mas a dose requerida para se conseguir elim i nar um

dado tip o de células é extremamen te v ariá v el, isto é, as células apresen tam radios-

sensibilidades diferen tes. O principal problema, duran te a irradia ção , é que o tumor

não é tratado isoladam en te, isto é, a massa tumoral está lo cali zada no, ou den tro

do, tecido, cuja função tem que ser conserv ada ap ós o tratamen to, e en v olvida p or

estruturas saudá v eis, atra v és das quais é necess ário direccionar o feixe de radiação.

P or outro lado, a massa tumoral tam b ém se p o de espalhar e in�ltrar nesses tecidos,

sendo p or isso inevitá v el que, como se pretende elim i na r completamen te o tumor,

alguns tecidos sãos recebam igual m en te uma dose alta de radiação.

A elim i nação das células atra v és da radiação é esto cástica, isto é, é de natureza

estatística, uma v ez que dep ende da o corrência de acon tecimen tos ionizan tes indi-

7



viduais. Con tudo, quando se considera o efeito da radiação n um grande n úmero

de células, quer seja uma massa tumoral ou um órgão, ele é determinísti co, isto é,

existe um lim i a r de dose abaixo do qual não é observ ado nenh um efeito clíni co. Isto

encon tra-se ilustrado na �gura 1.1 onde estão represen tadas três curv as de proba-

bili da de do resultado terap êutico em função da dose de radiação admini strada: uma

para o tumor, P tumor (TCP � T umor C on trol P robabil i t y), a outra para o tecido são,

P tecido (NTCP � N ormal T issue C ompli cati o n P robabil i t y) e outra para o sucess o

da radioterapia , P doente . As incertezas na dose absorvida p ela lesão in�uenciam a

probabili da de de resp osta do tecido tumoral , P tumor e do tecido saudá v el, P tecido , à

radiação. Este con trolo é estimado p ela probabili da de da elim i nação total das células

neoplásicas do v olume � alv o no �nal do tratamen to com radiação ionizan te [BN00 ].

A resp osta do tecido tumoral ao tratamen to com radiação ionizan te está correla-

cionada com os nív eis de incerteza da dose absorvida (D) atra v és da relação:

DN =
�( Ptumor )

� D=D
(1.1)

onde DN é o gradien te da dose - resp osta, normali zada, retirada da curv a de dose -

resp osta para tumores e tecidos saudá v eis�Figura 1.1. Nesta �gura p o demos ainda

observ ar como uma incerteza na dose fornecida, D0 , in�uencia a probabili da de de

compli caçõ es nos tecidos saudá v eis, isto é, doses sup eriores p o dem pro duzir, nesses

tecidos, efeitos secundários indesejá v eis. Num tratamen to a dose óptima é con-

seguida com um v alor máxim o de P tumor e um míni m o de P tecido . Os v alores má-

ximos admissív eis para os desvios relativ os en tre dose calculada e medida são de

� 5% [ICR76b ]. Se irradia r m o s o tumor com doses m uito p equenas , a probabili dade

de o con trolarmo s é m uito p equena. No en tan to se o irradia r m o s com doses m uito

elev adas colo camos a vida do pacien te em risco. P ara que a terapia p or radiação

tenha sucess o é necess ário encon trar a dose óptima que maxim i ze a probabili dade

de cura sem compli caçõ es. De acordo com isto, os tumores tratados com sucess o

são aqueles para os quais a curv a do tumor se situa à esquerda da curv a que lim i t a

os tecidos sãos. Neste caso, a dose requerida é menor do que a dose que pro duz um

n úmero signi�cati v o de compli caçõ es nos tecidos normais. Nesta �gura p o demos

con�rmar que o principal ob jectiv o da radioterapi a consiste em fornecer o máxim o

de dose p ossív el à região tumoral de forma a obter-se a maio r probabili da de de com-
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Figura 1.1: Probabili dade de se obter o con trolo tumoral (P tumor ) e probabili dade

de elim i nação de tecidos normais (P tecido ). D0 represen ta a dose óptima para o

tratamen to e a linha a tracejado indica a probabili dade de sucess o da terapia.

pleta regressão do tumor. Como a dose fornecida ao tumor é lim i t a da p ela necess i-

dade de se restringir a quan tidade de radiação que os tecidos normais v ão receb er,

a probabili dade de dano clíni co signi�cati v o dos tecidos normais tem de se situar

n um nív el aceitá v el. No en tan to, existem tumores para os quais estes ob jectiv os são

incompatí v ei s, como é o caso do cancro do estômago, onde a radiossensibili da de dos

tecidos normais é m uito maio r do que a do tumor.

Em alguns pacien tes, para os quais a do ença se encon tra n um estadio bastan te

a v ançado a radioterapia p o de tornar-se mais lim i t a t i v a, adquirindo um sen tido palia -

tiv o, isto é, em v ez de ser admini strada com prop ósitos radicais ou de cura, a radiação

é fornecida em menores doses obrigando a uma regressão parcial do tumor para um

alí vi o sin tomáti co temp orário.

O sucess o radioterap êutico é maio r quando as duas curv as da �gura 1.1 estão

bastan te separadas. A optimi zação da técnica de tratamen to p ermite que uma dose

maio r seja fornecida ao v olume - alv o sem que se aumen te a dose nos tecidos sãos

circundan tes. Con tudo, não é p ossív el reduzir-se a dose nos tecidos normais no

caso do tumor se encon trar in�ltrado. A forma e as p osiçõ es relativ as da curv a de

resp osta de dose dep endem do temp o total e do n úmero de fracçõ es de tratamen to. A

optimi zação inclui tam b ém a selecção do esquema de fraccionamen to mais adequado.
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1.3 Méto dos de Aplicaçã o de Radioter a pi a

O tratamen to de do enças oncológi cas com radiação ionizan te p o de ser efectuado de

três formas diferen tes, com aplicação de:

� fon tes de radiação externas ao pacien te � radioterapi a externa

� fon tes radioacti v as seladas em con tacto com o v olume tumoral � braquiterapia

� fon tes radioacti v as não seladas � medicina n uclear de terapia

A radioterapia externa é a forma de tratamen to com radiação mais utili zada. A

aplicação clíni ca desta técnica consiste na utili zação de fon tes de radiação ionizan te

exteriores ao pacien te. Os tratamen tos são, na sua maio r i a , efectuados com feixes

de fotõ es pro duzidos em unidades de quilo v olt a g em (k V), em aceleradores lineares

de electrõ es ou fon tes radioacti v as. Se os feixes de fotõ es são obtidos atra v és da

in teracção de electrõ es primári o s com um alv o, pro duzem um esp ectro p olicrom á t i co.

Se forem obtidos p elo decaimen to radioacti v o de isótop os, origi na m um esp ectro

discreto. As energias máxim a s de feixes p olicrom á t i cos pro duzidos p or aceleradores

lineares, v ariam tipicam en te en tre 4 Me V e 25 Me V.

Na Braquiterapia, o tratamen to é feito usando fon tes radioacti v as seladas, colo-

cadas em con tacto com o v olume tumoral . Desta forma, consegue-se uma apli-

cação lo cali zada que mini m i za o dano dos tecidos saudá v eis que en v olv em o tumor.

Esta forma de tratamen to é usada em tumores de p equenas dimensõ es e lo cali za-

dos em lo cais de fácil acesso para aplicação das fon tes. A terceira mo dali dade de

tratamen to é atra v és da utili zação de fon tes radioacti v as não seladas que, quando

admini stradas ao pacien te se lig a m preferencialmen te ao tecido tumoral . Esta é a

forma de tratamen to menos utili zada e é geralmen te admini strada fora do departa-

men to de radioterapia .

1.4 Mo dulação da In tensidade do F eixe

1.4.1 Princípi o da Pro dução de F otõ es

O acelerador linear é uma máquina na qual camp os eléctricos de grande in tensidade

são utili zados para acelerar electrõ es. A aceleração de electrõ es n um camp o eléctrico
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criado p or uma diferença de p otencial en tre dois eléctro dos ap enas p ermite obter

partículas de relativ a baixa energia. Uma energia mais elev ada é conseguida se forem

utili zados p otenciais alternados para aumen tar o camp o de aceleração, mas tal foi

ap enas p ossív el no �nal da Segunda Guerra Mundial, devido à in v enção do klistrão,

desen v olvido para o radar [Kle85a ] � Figura 1.2.

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

O coração do acelerador linear é o guia de ondas que funciona como um condutor

de micro ondas e é onde a aceleração dos electrõ es o corre, (retirado da ref. [Kle85a ]).

A energia necess ária para acelerar os electrõ es é fornecida ao guia de ondas p or uma

fon te de micro ondas (klistrão ou magnetrão), sob a forma de pulsos de p equena du-

ração. Numa das extremidades do guia de ondas existe um canhão de electrõ es que

fornece e injecta electrõ es, em fase com os pulsos das ondas de rádio no guia. Conse-

quen temen te, os electrõ es são acelerados p elas ondas de radiofrequência, adquirindo

uma energia elev ada. Este feixe de electrõ es emerge da estrutura aceleradora e

en tra na cab eça de tratamen to, em batendo n um alv o de elev ado n úmero atómi co,

geralmen te tungsténio.

A �gura 1.3 ilustra a estrutura da cab eça de tratamen to de um acelerador linear.
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Figura 1.3: Represen tação esquemática da cab eça de tratamen to de um acelerador

linear, onde se encon tram represen tados os principai s comp onen tes utili zados na

pro dução do feixe de fotõ es. O �ltro físico está colo cado na p osição típica, abaixo

dos colim a dor es secundários.

Na colisão do feixe de electrõ es com o alv o de tungsténio, são pro duzidos fotõ es

de br emsstr ahlung , que têm um esp ectro de energia con tín uo e cujo máxim o é igual à

energia inici a l dos electrõ es. Isto é, se a energia dos electrõ es inciden tes for de 4 Me V,

os fotõ es terão um esp ectro abrangendo um in terv alo de energias de 0 a 4 Me V. Em

radioterapia este feixe é referido como um feixe de 4 MV. O alv o é su�cien temen te

esp ess o para parar a totali da de dos electrõ es primári o s mas su�cien temen te �no para

não absorv er signi�cati v am en te os fotõ es pro duzidos. O colim a do r principal de�ne

a dimensão máxim a do camp o de fotõ es. O �attening �lter é, habitualm en te, feito

de c h um b o, e a sua função é mo dular a in tensidade inici a l do feixe distribuindo- o

uniformem en te em �uência energética. Em seguida, este feixe, atra v essa uma câmara

de ionização que monitor i za a taxa de �uência, em unidades de monitor (MU), e a

uniformi dade do feixe. A câmara está calibrada de tal forma que 1 MU corresp onde

à dose de 1 cGy , obtida em água para uma profundidade e um camp o de referência

pré�de�nidos. Abaixo da câmara de ionização estão colo cados dois colim a do r es
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secundários, constituídos p or duas mandíbula s na direcção X e duas na direcção

Y, que transformam um feixe n um camp o quadrado ou rectangular. Final m en te,

imedia t a m en te a seguir aos colim a dor es secundários, p o dem ser colo cados ob jectos

mo di�cadores do feixe, como é o caso dos �ltros físicos.

Na �gura 1.4, está represen tada uma relação geométrica do mo vim en to do braço

do acelerador ( gantry ) e da mesa de tratamen to de um acelerador linear. Em b ora

a mesa de tratamen to não faça parte do sistema de fornecimen to de radiação, é o

factor principal na instalação da gantry e do p osicionamen to do pacien te.

Figura 1.4: Esquema da relação geométrica en tre o acelerador linear e a mesa de

tratamen to de um acelerador linear, (retirado da ref [Kle85a ]).

1.4.2 Filtros Físicos

F requen temen te, �ltros esp eciais ou blo cos absorv en tes, são colo cados no p ercurso

do feixe de mo do a mo di�car a sua distribuição de iso dose. Os �ltr os físic os são os

mo di�cadores do feixe mais utili zados. Estes absorv en tes têm uma forma incli na da

e pro v o cam uma aten uação progressiv a da in tensidade do feixe, origi nando uma dis-

tribuição de dose oblíqua, em relação à sua p osição normal. Os �ltros são colo cados

na cab eça do acelerador abaixo do sistema de colim a ção secundário � Figura 1.3.
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Os �ltros físicos são geralmen te feitos de um material denso, tal como o c h um b o

ou o aço. Estão mon tados n um sup orte plástico, transparen te, que é colo cado na

cab eça do acelerador a uma distância esp ecí�ca da fon te e apresen tam um conjun to

discreto de incli naçõ es p ossív eis.

Se não existirem mo di�cadores físicos na direcção do feixe, a sua in tensidade,

de�nida como o n úmero de fotõ es p or unidade de área, é praticamen te constan te.

Conseque n te men te , as linhas desenhadas em p on tos de igual dose, linhas de iso dose,

são paralelas à sup erfície e origi na m uma distribuição de dose plana. Da �gura 1.5

v eri�ca-se que, qualquer que seja a profundidade, a dose é sempre maio r no eixo

cen tral do feixe dimi n ui ndo gradualmen te na b orda do feixe. Jun to das b ordas do

feixe (esta região é denominada p enumbr a ), a taxa de dose decresc e rapidamen te em

função da distância lateral ao eixo do feixe.

Figura 1.5: Exemplo de um mapa de distribuição de curv as de iso dose A, com

SSD = 80 cm, para um camp o ab erto de 10 � 10 cm

2
; B, com SAD = 100 cm,

profundidade do iso cen tro 10 cm e tamanho do camp o em relação ao iso cen tro

10 � 10 cm

2
, (retirado da ref. [Kha94a ]).

Quando um �ltro físico é in terp osto no feixe a sua in tensidade é reduzida de uma
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quan tidade que dep ende da quan tidade de material que o feixe tem que atra v essar.

Deste mo do, obtém-se uma distribuição de dose em que as curv as estão incli na das

em relação à sua p osição normal e o grau de incli na ção dep ende do decliv e do �ltro

� Figura 1.6.

Figura 1.6: Exemplo de um mapa de distribuição de curv as de iso dose para um

�ltro físico de 45

�
A, normali zado a d max ; B, normali zado a d max sem o �ltro, n um

camp o ab erto de 8 � 10 cm

2
e SSD = 80 cm, (retirado da ref. [Kha94a ]).

O termo ângulo em cunha refere-se ao ângulo atra v és do qual cada curv a de

iso dose é incli nada em relação à direcção cen tral do feixe a uma profundidade es-

p ecí�ca [ICR76a ]. Desta de�nição p o demos concluir que este é o ângulo que a curv a

de iso dose faz com a direcção de incidência do feixe, como indicado na �gura 1.6.

A presença do �ltro em cunha altera a dose que v ai ser distribuída à saída

da máquina e este efeito tem que ser tomado em consideração no planeamen to do

tratamen to. Este efeito é caracterizado p elo factor de cunha , de�nido como a razão

en tre as doses obtidas com e sem a cunha, n um determinado p on to do fan toma de

água ao longo do eixo cen tral.

Em geral, os �ltros em cunha alteram a qualidade do feixe preferencialmen te

aten uando os fotõ es de baixa energia (endurecimen to do feixe). E, em menor exten-

são, devido à disp ersão Compton, estes �ltros pro v o cam a degradação da energia do

feixe (amol eci m en to do feixe).
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(a) (b)

Figura 1.7: Imagens de distribuição de iso doses calculadas para um tumor na

mama a) com mo di�cador do feixe e b) sem mo di�cador de feixe (As imagens foram

cedidas p elo Miguel Cap ela do IPOF G-CR OC).

Na �gura 1.7 está represen tada a imag em de uma pacien te em que o planeamen to

foi feito a) com �ltro físico e b) sem �ltro físico. F oi utili zado um �ltro físico

de 15

�
. Na imag em a) a azul estão represen tadas as curv as de iso dose de 90 % e

a v erde a de 95 %, que en v olv e quase p erfeitamen te o v olume alv o (rosa/creme).

A região não abrangida é a que se encon tra à sup erfície da mama. Os p on tos

quen tes (represen tados a amarelo) , iso doses sup eriores a 107 %, não se visualizam .

Na imag em b) v eri�ca-se que a curv a de 95 % começa a cortar o v olume alv o na

região in terna e as curv as de iso dose de 107 % e 115 % (amarelo ) começam a surgir

pró ximo da região externa da mama.

O tratamen to usando ap enas uma incidência do feixe de fotõ es é raramen te

usado, p elo que, na maio r i a dos tratamen tos, para se obter a distribuição de dose

requerida den tro do tumor, são requeridas duas ou mais incidências do feixe.

T umores relativ am en te sup er�ciais, estenden d o-se desde a sup erfície até alguns

cen tímetros de profundidade, p o dem ser irradia do s p or dois feixes em cunha, colo-

cados do mesmo lado do pacien te. Quando se p osicionam os dois �ltros com as

sup erfícies mais esp ess as adjacen tes uma à outra, consegue-se uma distribuição an-

gular do camp o praticamen te uniforme. Neste caso, cada feixe em cunha, apresen ta

uma redução de dose na sup erfície, em relação à região mais profunda, de mo do que
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o gradien te de dose na região sobrep osta (região alv o) é mini m i zado e fora desta

região a dose desaparece rapidamen te, como é clini cam en te pretendido.

Os parâmetros � (ângulo em cunha), � ( ângulo dobr adiça ) e S (separação en tre as

cunhas), afectam a região alv o em termos da sua profundidade, forma e distribuição

de dose e estão represen tados na �gura 1.8, [Kha94a ]. O ângulo dobr adiça é o ângulo

en tre os eixos cen trais dos dois feixes e S a distância en tre as extemidades mais densas

da cunha pro jectadas na sup erfície.

Figura 1.8: P arâmetros dos feixes em cunha, � é o ângulo em cunha, � é o ângulo

dobr adiça , e S a distância en tre as extemidades do �ltro, (retirado da ref. [Kha94a ]).

A relação en tre � e � que fornece a distribuição de dose mais uniforme, na região

alv o, é dada p ela equação:

17



� = 90� � �= 2 (1.2)

Esta equação baseia-se no princípio de que, para um dado ângulo dobr adiça , o

ângulo em cunha dev e ser tal que as curv as de iso dose de cada camp o são paralelas

ao eixo cen tral bissector de � . De acordo com estas condiçõ es, quando as iso doses

são com binadas, a distribuição resultan te é uniforme.

Ap esar da equação 1.2 ser útil no planeamen to do tratamen to, a sua aplicação a

técnicas mais complexas que en v olv em �ltros em cunha, comp ensadores e reduçõ es

de camp o para o mesmo pacien te, torna-se m uito difíci l . P or isso, actualmen te, o

sistema de planeamen to man ual foi substituído p or sistemas de planeamen to com-

putorizados.

1.4.3 Filtros Dinâmicos

Fil t r o dinâmi co é o termo utili zado para descrev e r o méto do de criação de uma dis-

tribuição de dose oblíqua sem a utili zação de �ltros físicos. A �gura 1.9 ilustra o

princípio de funcionamen to do �ltro dinâmi co. Nesta técnica, uma das mandíbula s

Figura 1.9: Represen tação esquemática da diferença en tre um �ltro físico e um

�ltro dinâmi co.
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do colim a dor secundário mo v e-se atra v és do feixe de radiação p or con trolo com-

putorizado. A som bra crescen te , criada p elo mo vim en to da mandíbula , pro v o ca

uma alteração na in tensidade do feixe. Programando correctamen te o mo vim en to

da mandíbula obtém-se uma distribuição de dose oblíqua equiv alen te à obtida com

o �ltro físico (Figura 1.9 a)). O conceito de �ltro dinâmi co foi prop osto em 1978

p or Kijewski et al. [K CB78 ], e mais tarde ap oiado p or D. Lea vitt [LMML90 ] que

in tegrou completamen te o mo vim en to do colim a do r no sistema de con trolo do acel-

erador linear. A V arian Onc olo gy Systems foi a primei r a empresa a comerciali zar

aceleradores com �ltros dinâmi cos. Nesta tese foi usado o sistema de colim a ção

dinâmi co do acelerador linear V arian Clinac 600C.

Os dados do con trolo computorizado para mo v er o colim a dor são guardados n um

�c heiro c hamado T ab ela Segmen tada de T ratamen to � STT ( Se gmente d T r e atment

T able ). Esta tab ela de�ne a fracção de dose total a ser admini strada, em função da

p osição do colim a do r , à medida que este se mo v e.

Se na direcção do feixe de fotõ es é colo cado um mo di�cador físico alguns desses

fotõ es são disp ersos p elo material que o constitui. A energia média dos fotõ es disp er-

sos é menor do que a energia média do feixe primári o . Alguns dos fotõ es disp er-

sos man têm-se no feixe primári o e os restan tes saem do feixe con tribuindo para a

dose p eriféric a . Os fotõ es que p ermanecem no feixe primári o dão origem a um au-

men to na dose sup er�cial ao con trário do que acon tece quando se utili za um camp o

ab erto [Pub83 ], isto é, um camp o sem mo di�cadores de feixe.

Quando se usam �ltros dinâmi cos, não existem aten uadores físicos na direcção do

feixe, e o colim a dor mo v e-se ap enas duran te parte do tratamen to. Assim, o n úmero

de fotõ es disp ersos criado é reduzido, dimi n ui ndo signi�cativ am en te a dose na su-

p erfície do pacien te e na região p eriférica [LK97b ]. Neste caso não existe aten uação

do feixe mas sim uma mo dulação unidimensio nal da sua in tensidade, o que pro v o ca

o mesmo efeito de um �ltro físico em relação à distribuição de dose. Em to das as

situaçõ es clíni cas, é fundamen tal irradi a r o tumor com doses elev adas e as estruturas

sãs, adjacen tes, com doses baixas. P articularm en te, dimi n ui ndo a dose na sup erfície

dimi n ui a probabili dade de desen v olvimen to de reacçõ es na p ele [LK97b ], e dimi n ui a

hip ótese de aparecimen to de um segundo cancro. P or exemplo, quando se considera

a dose p eriférica na mama saudá v el duran te a irradia ção , as mediçõ es mostram que
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a dose p eriférica com os �ltros dinâmi cos é inferior à observ ada com o �ltro físico p or

um factor de dois [W OE

+
97 ]. P o demos en tão concluir que a utili zação das cunhas

dinâmi cas prop orcionam v an tagens clíni cas em relação à distribuição de dose e à

dose na p eriferia do camp o, principal m en te nos tratamen tos de mama [Lea97 ].

1.5 Medição da Radiação Ionizan te

Quando os raios X começaram a ser usados para diagnóstico e terapia, foram feitas

ten tativ as para medir a radiação ionizan te com base nos seus efeitos químicos e

bioló g i cos. Em radioterapia , p or exemplo, foi de�nida a grandeza S kin E rythema

D ose � SED, como a quan tidade de radiação X ou 
 que pro duzisse v ermelhidão na

p ele h umana. Con tudo, como é ób vio, esta grandeza tinha m uitos incon v enien tes.

P elo que foi mais tarde substituída p or outra grandeza mensurá v el mais rigorosa, o

r o entgen � (R), que foi, em 1928, adoptada p elo ICR U como a medida de exp osição

à radiação X e 
 [Kha94c ].

Um dosímetro de radiação é um aparelho que mede ou calcula, directa ou indi-

rectamen te, as grandezas exp osição, kerma , dose absorvida (ou dose equiv alen te),

ou as suas v ariaçõ es temp orais, ou ainda grandezas relacionadas com a radiação

ionizan te.

P ara que um dosímetro funcione como dosímetro de radiação ele tem que ter,

p elo menos, uma propriedade física que seja função da grandeza dosimétrica a medir

e que p ossa ser usada para radiação dosimétrica com calibração correcta. De forma

a serem úteis, os dosímetros dev em exibir alguma s características fundamen tais. P or

exemplo, em radioterapia o conhecimen to exacto da dose absorvida em água n um

p on to esp ecí�co e a sua distribuição espacial é tão imp orta n te como a p ossibili -

dade de fornecer a dose a um órgão de in teresse do pacien te. Neste con texto, as

propriedades dosimétricas requeridas são rigor e precisão, lineari da de, dep endên c ia

de dose ou taxa de dose, resp osta em energia, dep endên c ia direccional e resolução

espacial.
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1.5.1 Câmara de Ionização

É claro que, nem to dos os dosímetros p o dem satisfazer to das estas características. A

escolha dev e ser feita tendo em consideração os requisitos da medição. Em radiote-

rapia, p or exemplo, para calibração do feixe são recomendadas câmaras de ionização

e outros dosímetros capazes de medir a distribuição de dose (dosimetri a relativ a) ou

v eri�car a dose.

As câmaras de ionização têm v ários formatos e dimensõ es, mas em geral apre-

sen tam as seguin tes propriedades:

� A câmara de ionização é constituída p or uma ca vidade preenc hida com gás

(em geral ar) que con tém no cen tro um eléctro do colector e é en v olvida p or

uma parede exterior condutora � Figura 1.10. A parede e o eléctro do colector

estão separados p or um isolador de alta qualidade que reduz a corren te de fuga

quando se aplica à câmara a tensão de p olari zação.

Figura 1.10: Ilustração de uma câmara de ionização cilí ndri ca.

� Geralm en te as câmaras p ossuem um eléctro do de guarda para fa v orecer a

redução da corren te de fuga. Este eléctro do in tercepta a corren te de fuga,

p ermiti ndo que esta �ua para a terra passando p elo eléctro do colector. Asse-

gura tam b ém a melhor uniformi zação do camp o eléctrico no v olume sensív el

da câmara, fa v orecendo a recolha de carga.

� Mediçõ es com câmaras de ionização ab ertas em ar requerem correcçõ es de

temp eratura e pressão que con tam para a v ariação da massa de ar no v olume

da câmara, devido a m udanças de pressão e temp eratura am bien te.
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Neste trabalho, a dosimetria foi realizada com câmaras de ionização �exív eis de

0.125 cc da PTW ( Semi�ex Ionization Chamb ers ) � Figura 1.11.

Figura 1.11: Câmaras de ionização �exív eis, à pro v a de água, utili zadas para

medição da distribuição de dose em fan tomas de água monotori zados.

Estas câmaras são esp ecialmen te desenhadas para medidas de dose em fan tomas

de água monitor i zados. Têm uma banda nominal de energia de 30 k V a 50 MV para

fotõ es e 6 Me V a 50 Me V para electrõ es. O material da parede é gra�te e a cob ertura

protectora acríli ca. Os anéis de guarda são desenhados acima do v olume activ o. Em

cada câmara é incluída uma cápsula de acum ulação ( build-up c ap ) acríli ca para

mediçõ es de feixes de

60
Co em ar. P ara cada medição requer-se uma correcção da

densidade do ar. Estas câmaras são cilí ndri cas com um diâmetro in terior de 5.5 mm

e ideais para dosimetria tridim ensio na l em fan tomas de água.

P ara as mediçõ es dosimétricas com os �ltros dinâmi cos, foi utili zado o arr ay de

câmaras de ionização LA48 � Figura 1.12.
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Figura 1.12: A rr ay de câmaras de ionização LA48, desenhado esp ecialmen te para

mediçõ es dosimétricas de camp os dinâmi cos � Imagem retirada do catálogo Ionizing

R adiation Pr o ducts fr om PTW � Edition 2004/2005 .

Este arr ay inclui o últim o desen v olvimen to tecnológico �uid � �l le d em câmaras

de ionização, apresen ta uma resolução espacial inferior a 1 mm e foi desenhado

esp ecialmen te para mediçõ es dosimétricas de camp os dinâmi cos. Este arr ay p ossui

47 câmaras de ionização espaçadas de 8 mm en tre si. É utili zado em conjun to com

um electrómetro m ulti canal MUL TIDOS com 48 canais� Figura 1.13.

Figura 1.13: Electrómetro m ulti canal MUL TIDOS para dosimetria absoluta,

mediçõ es in � vivo e con trole de qualidade em radioterapia � Imagem retirada do

catálogo Ionizing R adiation Pr o ducts fr om PTW � Edition 2004/2005 .
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1.6 Dosimetria Básica e Dosimetria Clíni ca

Em radioterapia , a exactidão com que a dose p o de ser fornecida ao tumor, mini -

mizando os efeitos secundários sobre os tecidos sãos vizinhos, é de extrema im-

p ortância. P or detrás da irradia ção de um tumor existe um pro cesso complexo de

mediçõ es e cálculos que p ermite fornecer com rigor a dose prescrita p elo médico ra-

dioterap euta. Este pro cesso encon tra-se dividido em duas fases: a dosimetria básica

e a dosimetria clíni ca.

1.6.1 Dosimetria Básica

A dosimetria básica é efectuada n um fan toma de água e consiste na obtenção, para

os diferen tes camp os de radiação, de:

� Curv as de Rendimen to em Profundidade (PDD - P er c ent D epth D ose )

Quando o feixe de fotõ es in terage com o meio material transfere a sua energia

para os electrõ es que o constituêm. Estes electrõ es, an tes de dep ositarem a sua

energia, p ercorrem p equenos p ercursos no material . P or este motiv o, v eri�ca-

se, na sup erfície do material , um aumen to inici a l da dose em profundidade

até um v alor máxim o a partir do qual a dose começa en tão a dimi n ui r . A

profundidade a que o corre o máxim o de dep osição de dose ( dmax ) e a taxa de

dimi n ui ção de dose, são funçõ es da energia do feixe.

� P er�s T ransv ersais de Dose

Um p er�l de dose é uma curv a que represen ta a v ariação da dose ao longo de

uma linha p erp endicular à direcção do feixe a partir do eixo cen tral. Os p er�s

dos feixes, para cada tamanho de camp o, são medidos a diferen tes profundi-

dades.

Os fan tomas de água são meios univ ersalmen te aceites para calibração de um

acelerador linear p orque a água p ossui as mesmas propriedades de absorção e dis-

p ersão que os m úsculos e tecidos do corp o h umano.

Os dados dosimétricos dos feixes de radiação são obtidos a partir do fan toma

de água e de câmaras de ionização, com base em proto colos onde se de�nem as

condiçõ es padrão.
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A distribuição de dose ao longo do eixo cen tral dá-nos ap enas uma parte da infor-

mação necess ária para uma descrição rigorosa de dose no pacien te. As distribuiçõ es

de dose bidim ensio na i s e tridim ensio nai s são obtidas com binando os dados das curv as

de rendimen to em profundidade e dos p er�s transv ersais.

1.6.2 Dosimetria Clínic a

A dosimetria clíni ca consiste no cálculo de distribuiçõ es de dose em tecidos do corp o

h umano. Como um pacien te não apresen ta uma forma sup er�cial e v olumétrica

regular nem um meio homogéneo, como no caso do fan toma de água onde os dados

dosimétricos básicos são recolhidos, estes não são su�cien tes para o cálculo de dis-

tribuiçõ es de dose corresp onden tes a determinado plano de tratamen to. T emos, p or

isso, que disp or de informa ção adicional , como p or exemplo o con torno do corp o,

a p osição dos órgãos vitais, p osição e extensão do tumor e as resp ectiv as densi-

dades. A informa ção desejada p o de ser obtida, p or exemplo, atra v és de imag ens de

tomogra�a computorizada (CT) e/ou de ressonância magnética (MR).

Com o surgimen to de no v as ferramen tas em radioterapia , como é o caso dos

�ltros dinâmi cos, cada v ez mais utili zadas na prática clíni ca para uma crescen te

v ariedade de tumores, a complexidade dos pro cessos de tratamen to tem mostrado

a necess idade de se ap erfeiçoarem mecanismos para a garan tia de um con trolo de

qualidade efectiv o. P ortan to, para assegurar que os pacien tes sejam tratados de

maneira segura, além da constância dos pârametros físicos, é necess ário v eri�car-se

o planeamen to do tratamen to.

No âm bito dos sistemas de planeamen to, os mo delos de cálculo de dose dev em

servir para fornecer resultados rápidos e rigorosos para to das as com binaçõ es de

camp os de tratamen to relev an tes.

O planeamen to de um tratamen to em radioterapi a externa prossegue logo que o

conjun to de informa çõ es an teriores seja obtido. Dep ois, pro cede-se à escolha do tip o

de radiação, da energia mais adequada, das direcçõ es de incidência, tamanho dos

camp os de radiação e ev en tual utili zação de mo duladores do feixe de forma a irradi a r

um determinado v olume alv o causando o menor dano aos órgãos sãos adjacen tes e

o mais homogeneamen te p ossív el.
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Figura 1.14: De�nição de v olume alv o.

A dosimetria básica e a realização do planeamen to dos tratamen tos são da res-

p onsabili dade do físico médico, no en tan to, a delineação do v olume alv o e dos

órgãos sãos em risco comp ete ao médico radioterap euta, englobando v árias etapas,

�gura 1.14. Em primei r o lugar, tem que ser de�nida a extensão palpá v el e visív el do

tumor, Gr oss T umor V olume (GTV), em seguida, é necess ário marcar, em torno do

GTV, uma margem que considere a prolif eração sub clínica lo cal de células tumorai s,

o Clinic al T ar get V olume (CTV) e, �nalmen te, em torno do CTV tem que ser in-

cluída outra margem que tem que ter em con ta a v ariação na dimensão e na p osição

dos tecidos relativ am en te ao feixe de tratamen to, tratando-se do Planning T ar get

V olume (PTV). O PTV tem em con ta, não ap enas os mo vim en tos respiratórios

do pacien te, mas tam b ém as alteraçõ es pro v o cadas no seu p osicionamen to para a

realização do tratamen to. O planeamen to dos tratamen tos com recurso a sistemas

computorizados so�sticados, baseados em algori t m o s de cálculo progressiv amen te

mais compli cados, é realizado sobre o PTV.

A selecção das melhores condiçõ es de irradi a ção, tem como principal ob jectiv o as-

segurar uma distribuição máxim a e uniforme de dose no v olume-al v o, sem que os teci-

dos saudá v eis, lo cali zados nos lim i t es da zona irradi a da, sejam colo cados em risco.

Este pro cesso é efectuado duran te a fase de planeamen to de tratamen to [WT00 ].

Ap ós a lo cali zação do v olume-al v o, recorre-se a sistemas informá t i cos para o cál-

culo de dose, que p ermitem testar e a v aliar diferen tes ab ordagens terap êuticas para

obtenção da distribuição de dose prescrita para o tratamen to.
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P ara cada tratamen to, o n úmero e as dimensõ es dos camp os de radiação dep en-

dem da região que engloba o tumor e os tecidos en v olv en tes (lo cali zação do v olume

� alv o) e da presença de órgãos vitais ou tecidos saudá v eis [Wil00 ]. As com binaçõ es

mais frequen tes incluem irradi a çõ es com dois ou mais camp os prop orcionando uma

distribuição de dose elev ada e homogénea no in terior do v olume � alv o e evitando

doses exces s iv as em tecidos saudá v eis. Na terap êutica de tumores sup er�ciais, região

supracla vicular, nó dulos mamári o s in ternos ou espinal � medula, em geral, recorre-

-se a um camp o de dimensõ es apropriadas, con troladas p or sistemas de colim a ção

mecânicos ou electrónicos existen tes em cada uma das unidades de pro dução de

feixes clíni cos de fotõ es.

Os sistemas informá t i cos recorrem a informa ção dosimétrica relativ a aos feixes

de radiação e informa ção anatómi ca esp ecí�ca do do en te, con tida em imag ens de

tomogra�a computorizada (CT � Computed T omograph y), ressonância magnética

(RM), angiogra�a, tomogra�a de emissão de p ositrõ es (PET � P ositron Emission

T omograph y) e/ou tomogra�a computorizada de emissão de fotõ es (SPECT � Sin-

gle P ositron Computed T omograph y). Com a informa ção obtida p or estes meios de

diagnóstico, as estruturas de in teresse e o con torno exterior do do en te são iden ti�-

cados.

Como no cálculo de dose é necess ária elev ada rapidez que p ermita o desen v olvi-

men to in teractiv o e a v aliação das estratégias de tratamen to, os algori t m o s impl em en-

tados, nos sistemas de planeamen to, baseiam-se em mo delos físicos simples, capazes

de determinar soluçõ es de problemas de transp orte de radiação em geometrias real-

istas.

O con trolo de qualidade destes sistemas, an tes e ao longo da sua utili zação clíni ca,

é realizado com testes de aceitação e v alidação [DFM

+
99 ], consistindo no cálculo da

dose em con�guraçõ es de irradi a ção b em de�nidas e na comparação dos resultados

do planeamen to com os v alores exp erimen tais, p ermiti ndo subseq u e n te men te , a v aliar

a exactidão dos algori t m o s [VW99]. Estes testes foram criados e realizados p or difer-

en tes grup os de in v estigação tendo-se v eri�cado que p o dem existir desvios, en tre a

dose calculada p or alguns sistemas de planeamen to e a dose medida p o dendo, em

alguns casos, esses desvios ir de 5% a 40%. Estes desvios foram atribuídos a v árias

causas: a incorrecta execuç ão de pro cedimen tos exp erimen tais de dosimetria básica;
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erros no pro cesso de transferência de informa ção dosimétrica para os sistemas de

planeamen to [KLR

+
01 ]; con tabili zação incorrecta da in teracção do feixe de radi-

ação com materiai s de comp osiçõ es químicas e densidades diferen tes das da água �

ar , pulmõ es [KAN

+
95 ], tecido ósseo e próteses metáli cas [Rob01 ] � p or parte dos

algori t m o s de cálculo de dose. A in�uência do cálculo incorrecto de dose no grau

de sucess o do con trolo do tumor e no aparecimen to de lesõ es secundárias é quan ti�-

cada de acordo com a probabili da de de resp osta, à radiação , do tecido tumoral e do

tecido saudá v el. O con trolo tumoral é a v aliado p ela probabili dade de, no �nal das

sessõ es de tratamen to prescrito, deixarem de existir células neoplásicas no in terior

do v olume�al v o [BN00 ].

O pro cesso de v alidação e con trolo de qualidade de um sistema de planeamen to

p o de tam b ém ser efectuado atra v és da comparação com resultados obtidos p or al-

goritm o s de transp orte de radiação baseados no méto do de Mon te Carlo. Este é um

méto do microscópico e esto cástico que p ermite a resolução da equação de transp orte

da radiação, sem p erda de generalidade, atra v és da mo delação dos pro cessos físicos

sub jacen tes ao pro cesso de dep osição de energia. Este méto do, além de ser utili zado

na v eri�cação de sistemas de planeamen to, p ermite obter a informa ção dosimétrica

esp ecí�ca necess ária ao desen v olvimen to e a v aliação dos pressup ostos físicos sub-

jacen tes aos algori t m o s de cálculo de dose e optimi zação dos proto colos clíni cos e

exp erimen tais [And91 ].

1.7 Sistemas de Planeamen to Comerciai s

Em radioterapi a , os sistemas de planeamen to de tratamen to são utili zados para cal-

cular a distribuição de dose e estab elecer os parâmetros necess ários ao planeamen to

de forma automati zada e incluem:

� o cálculo das distribuiçõ es de dose relativ as para cada equipamen to, energia e

mo dali dade de tratamen to;

� a soma das doses relativ as pro v enien tes dos diferen tes feixes;

� o cálculo do n úmero de unidades de monitor para uma dada dose prescrita

quando são in tro duzidos os dados de calibração no sistema de palneamen to
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� os dados de saída, que dev em ser precisos e incluir a distribuição de iso dose

em forma grá�ca [Y u02 ].

No Serviço de Radioterapi a Externa do Cen tro Regional de Coim bra do Instituto

P ortuguês de Oncologi a F rancisco Gen til (CR OC-IPOF G) é utili zado o sistema de

planeamen to O ncen tra M aster P lan v1.4 da Nucletron.

Este sistema de planeamen to p ossui um algori t m o para o cálculo de distribuiçõ es

de dose relativ as para camp os de irradia ção que utili zam �ltros dinâmi cos, baseado

na com binação dos dados do feixe n um camp o ab erto e nos dados da STT (sec-

ção 1.4.3).

Os sistemas de planeamen to dev em ser v eri�cados com parâmetros típicos em-

pregues na clíni ca e com uma dada p erio dicidade. Essa v eri�cação dev er ser indep en-

den te dos algori t m o s de cálculo utili zados p elo sistema de planeamen to, utili zando

tab elas e grá�cos gerados exp erimen talmen te, que dev erão ser utili zados para a con-

ferência man ual dos cálculos. É recomendado que a unidade monitor a calculada

p elo sistema concorde com os cálculos man uais em � 2% [IAE00 ].

Os mo delos de cálculo de dose dev em servir, segundo a p ersp ectiv a do sistema de

planeamen to de tratamen to, para prop orcionar resultados rápidos e rigorosos para

to dos os tip os de geometria de tratamen to relev an tes. As incertezas nos cálculos de

dose são em larga escala dep enden te s do problema em análi se. Asp ectos imp orta n tes

na concep ção de sistemas de planeamen to de tratamen to não são ap enas o rigor dos

resultados mas tam b ém a logí sti ca dos ob jectos de dados, in terfaces, etc.

A apro ximação clássica para cálculos de dose em geometrias heterogéneas é cor-

rigi r a dose adquirida para uma geometria homogénea semelhan te. Os méto dos mais

recen tes calculam a dose incluindo directamen te nos mo delos, os efeitos das hetero-

geneidades. A situação para mo delar efeitos v olumétricos de disp ersão é semelhan te;

v ários méto dos estimam v ariaçõ es de disp ersão enquan to que os mo delos mais re-

cen tes fazem cálculos baseados directamen te no transp orte de partículas ou de ener-

gia. Ap esar do uso de mo delos completos de sim ula ção nos sistemas de tratamen to

mo dernos, con tin uam a ser necess árias apro ximaçõ es simples e adicional m en te mais

re�namen to nas v eri�caçõ es dos resultados do planeamen to do tratamen to. Existem

n umerosas revisõ es sobre méto dos de correcção de heterogeneidades, em geral cata-

logadas de acordo com a sua capacidade de observ ar a informa ção anatómi ca [PP83 ],
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a sua forma de mo delar comp onen tes de dose de fotõ es primári o s e disp ersos [WP87 ],

ou a quan tidade de densidade de informa ção CT que elas usam para cálculos de dose

de fotõ es disp ersos tridim ensio nal m en te [WP90 ].

No �nal da década de 90, foi inici a do no L awr enc e Livermor e L ab or atory , um

pro jecto de planeamen to de tratamen to com Mon te Carlo com o ob jectiv o de mo-

delar to das as mo dali dades dos feixes, incluindo fotõ es [HSBD

+
99 ]. P elo que, na

pró xima década, em v ez dos planeamen tos de tratamen to habituais, o có digo Mon te

Carlo dev a ser utili zado para a caracterização de feixes.

A difusão da utili zação das aplicaçõ es de Mon te Carlo na física médica foi re-

vista p or Mac kie (1990), Andreo (1991) e Rogers (2006 [Rog06 ]). Os fotõ es sofrem

um n úmero lim i t a do de in teracçõ es, an tes de serem absorvidos, p or isso, a sua sim u-

lação directa incluindo to das as suas in teracçõ es é um pro cesso simples. Con tudo, no

transp orte de electrõ es, o n úmero de in teracçõ es coulom bi a na s com n úcleos atómi cos

é tão grande que a sim ula ção de Mon te Carlo directa é imprati cá v el. Isto motiv ou o

desen v olvimen to das técnicas de história condensada onde diferen tes in teracçõ es mi-

croscópicas são classi�cadas em grup os de mo do a pro videnciar uma represen tação

macroscópica detalhada do transp orte da partícula [Ber63b ]. A história condensada

assume que o meio seja lo calm en te homogéneo, o que torna não trivial estudar os

efeitos de in terface em detalhe. O agrupamen to p o de ser impl em en tado de formas

diferen tes usando diferen tes apro ximaçõ es [KB98a ]. O cálculo de dose para planea-

men to de tratamen to não é, con tudo, tão crítico como a sim ula ção das resp ostas

das câmaras de ionização. P or isso, o Mon te Carlo é considerado o méto do primári o

para b enchmarkin g de apro ximaçõ es rápidas de cálculo de dose.

P ara o cálculo de dose de feixes de fotõ es, o longo p ercurso livre médio en tre

in teracçõ es signi�ca que a energia é transferida para o meio em fracçõ es lo cais atra v és

de grandes v olumes e é necess ária a sim ula ção de um n úmero considerá v el de fotõ es

para reduzir a incerteza estatística. Os longos temp os de cálculo são um grande

problema na terapia conformacional com fotõ es onde a optimi zação da distribuição

de dose usando algori t m o s iterativ os requer que a dose seja recalculada m uitas v ezes

duran te o planeamen to.
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Capítulo 2

Dosimetria de F eixes de F otõ es

Usados em Radioterapia Externa

A dosimetria com feixes de fotõ es baseia-se em méto dos que p ermitem a determi-

nação quan titativ a da energia dep ositada, directa ou indirectamen te no meio, p ela

radiação ionizan te. P ara descrev e r o feixe de radiação e a sua in teracção com os

meios materiai s, foram de�nidas div ersas quan tidades dosimétricas. Estas quan ti-

dades são usadas para descrev e r feixes de fotõ es ou feixes de partículas p esadas.

Em radioterapia , a maio r i a dos tratamen tos é efectuada com feixes de fotõ es

pro duzidos em unidades de quilo v olt a g em , aceleradores lineares de electrõ es ou

fon tes radioacti v as. Os feixes, quando obtidos atra v és da in teracção de electrõ es

primári o s com um alv o, são pro duzidos com um esp ectro p olicrom á t i co e quando

obtidos p elo decaimen to radioacti v o de isótop os, são pro duzidos com um esp ectro

discreto. Quando os feixes p olicrom á t i cos são pro duzidos p or unidades de quilo v olt -

agem apresen tam energias nominai s de 50�300 k V e, de 4�25 MV se pro duzidos p or

aceleradores lineares. Os feixes de fotõ es obtidos com fon tes de cobalto

60
Co são

discretos e apresen tam um esp ectro com energias de 1.17 e 1.33 Me V. Os raios X

pro duzidos consistem em fotõ es característicos do material do alv o e em radiação de

b remsstrahlung .

Na dosimetria de radiaçõ es ionizan tes existem duas en tidades distin tas: a que

descrev e o feixe de fotõ es em termos de energia e n úmero de fotõ es que o consti-

tuêm e outra que descrev e a quan tidade de energia que o feixe p o de dep ositar n um

determinado meio material .
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A determinação da dose absorvida é um pro cesso complexo constituído p or v ários

passos, desde o conhecimen to dos princípio s básicos de in teracção de partículas com

a matéria até à aplicação de proto colos de dosimetria para determinar exactamen te

a dose absorvida em água. O ob jectiv o deste capítulo é descrev e r esses passos.

2.1 Descrição dos F eixes de F otõ es

Os feixes de fotõ es pro duzidos em aceleradores lineares são caracterizados p or uma

distribuição em energia, f (E) , �uências , � , e p or �uências energéticas, 	 .

A �uência, � , para um feixe de partículas, é de�nida como:

� =
dN
da

[cm� 2] (2.1)

onde dN represen ta o n úmero de partículas e da a área in�nitesim a l p erp endicular

à direcção do feixe, que as partículas atra v essam [T ur95 ]:

A �uência energética, 	 , corresp onde à quan tidade de energia, d E , que atra v essa

a área da:

	 =
dE
da

[MeV cm� 2] (2.2)

As quan tidades an teriores são usadas para descrev e r feixes mono energéticos, de

mo do que, para feixes p olicrom á t i cos, a energia média, E , é calculada a partir da

distribuição esp ectral f (E) , da seguin te maneira:

E =

REmax

0 Ef (E)dE
REmax

0 f (E)dE
(2.3)

2.2 Secçõ es E�cazes e Co e�cien tes de A ten uação

Quando se fala em radiaçõ es ionizan tes, o termo in teracção é aplicado a pro cessos

nos quais o corre v ariação da energia e/ou direcção da radiação [Gre81 ]. Como estes

pro cessos são aleatóri o s só é p ossív el falar em termos de probabili da de da in teracção

o correr. Esta probabili dade p o de ser express a em termos da secção e�caz ou dos

v ários co e�cien tes de aten uação.

O conceito de secção e�caz p o de ser en tendido como a área efectiv a que cada

cen tro difusor (electrão, n úcleo, átomo, etc.) represen ta, p ossibili t a n to a difusão das
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partículas inciden tes, isto é:

� =
Nd

I
(2.4)

onde Nd represen ta o n úmero de partículas difundidas p or unidade de temp o e I a

in tensidade do feixe inciden te, isto é, o n úmero de partículas p or unidade de área

p or unidade de temp o.

Quando um fotão in terage com um material absorv en te de determinada es-

p essura, é completamen te absorvido ou disp erso p elo referido material . Nestas

condiçõ es, o n úmero de fotõ es absorvidos, dN, é prop orcional ao n úmero de fotõ es

inciden tes, N, e à esp ess u ra, dx, do material absorv en te, isto é:

dN / Ndx (2.5)

ou

dN = � �Ndx (2.6)

onde a constan te de prop orcionali dade � é designada p or co e�cien te linear de aten u-

ação. O sinal menos indica que o n úmero de fotõ es dimi n ui com o aumen to da

esp ess u ra do material . A solução da equação diferencial 2.6 p o de ser escrita como:

N (x) = N0e� �x
(2.7)

onde N(x) é o in úmero de fotõ es transmiti do s atra v és do material de esp ess u ra x e

N 0 o n úmero de fotõ es inciden tes. Esta aten uação exp onencial ap enas se aplica a

feixes de fotõ es monoenergéticos. Na prática, os feixes pro duzidos p or aceleradores

são constituídos p or um esp ectro de energias, p elo que, a aten uação deixa de ser

exp onencial [Kha94c ].

Em geral, o co e�cien te de aten uação linear dep ende da energia dos fotõ es e da

natureza do material . Uma v ez que a aten uação pro duzida p or um material de es-

p essura x, dep ende do n úmero de electrõ es presen tes nessa esp ess u ra, � dep ende da

densidade do material . En tão, se se dividir � p ela densidade � , o co e�cien te resul-

tan te, �=� , será indep enden te da densidade e designa-se p or co e�cien te de aten uação

mássico.
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2.3 In teracção de F otõ es com a Matéria

Os fotõ es in teragem com a matéria, nomeadamen te com os tecidos h umanos, de uma

forma drasticamen te diferen te da in teração das partículas carregadas. A o con trário

destas, que p erdem a sua energia de forma quase con tín ua, os fotõ es p o dem p ercorrer

grandes distâncias n um meio material sem in teragirem . A o atra v essarem a matéria e

na gama de energias dos k e V aos Me V, os fotõ es in teragem essenc ialmen te p or quatro

pro cessos físicos: disp ersão de Ra yleigh, efeito foto eléctrico, efeito de Compton e

pro dução de pares. A tab ela 2.1 mostra as principai s in teracçõ es de fotõ es com a

matéria. O mecanismo atra v és do qual os fotõ es in teragem com a matéria sem uma

transferência de energia é a disp ersão de Ra yleigh.

Pro cesso

Disp ersão de Ra yleigh 
N ! 
 N

Efeito F oto eléctrico 
N ! e� N �

Efeito de Compton 
e � ! 
e �

Pro dução de P ares 
N ! e+ e� N

T ab ela 2.1: Principais pro cessos de in teracção de fotõ es com a matéria.

2.3.1 Disp ersão de Ra yleigh

A disp ersão de Ra yleigh é a in teracção elástica en tre um fotão e um átomo. Os

fotõ es são disp ersados p elos electrõ es liga do s ao átomo sem lhes transferirem energia.

A probabili dade de disp ersão é maio r para fotõ es de baixa energia e em materi-

ais de grande n úmero atómi co, Z. Neste pro cesso participam to dos os electrõ es do

átomo, p elo que tam b ém é denominado disp ersão c o er ente , sendo a sua distribuição

descrita p or factor es de forma atómic os F(q,Z). P ara a disp ersão de fotõ es não �

p olari zados, a secção e�caz atómi ca diferencial em ângulo sólido é:

d� a
r

d

=

r 2
e

2

�
1 + cos2 �

�
[F (q; Z)]2 [cm2sr � 1atomo� 1] (2.8)

onde re é o raio clássico do electrão e q = 2 k sin(�=2) (com k = h�=c ) é o momen to

transferido. Quando q ! 0, en tão F (q; Z) ! Z . P ara um ângulo � �xo, o factor
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de forma v aria com Z 3=2
. Os factores de forma atómi cos são deriv ados a partir

dos mo delos de Hartree�F o c k e de Thomas�F ermi. Este últim o , adequado para

átomos de médio e elev ado n úmero atómi co, apresen ta um p otencial atómi co que

v aria p ouco n uma distância da ordem de grandeza do comprim en to de onda de um

electrão, p o dendo-se considerar que a maior parte dos electrõ es orbitai s se encon tra

no in terior de um v olume de reduzidas dimensõ es onde o p otencial é constan te.

2.3.2 Efeito F oto eléctrico

A baixas energias, o pro cesso dominan te é o efeito foto eléctrico. Este pro cesso

en v olv e a absorção do fotão p elo átomo, sendo um electrão ejectado da sua camada

orbital . Dep ois da emissão do electrão, o átomo �ca n um estado excitado, com menos

um electrão n uma das suas camadas electrónicas. O átomo desexc ita-se atra v és da

o cupação do lugar v ago deixado p or electrõ es das camadas sup eriores, resultando a

emissão de raios X de �uorescênc ia ou en tão p ela emissão de electrõ es de Auger�

Figura 2.1.

Figura 2.1: Represen tação esquemática do efeito foto eléctrico. Neste exemplo,

um electrão é ejectado da camada orbital L e substituído p or outro da camada M

pro duzindo emissão de radiação característica.

A energia cinética, T e�
, dos foto electrõ es emiti dos, é dada p or:

Te� = h� 0 � Eb (2.9)

onde h� 0 é a energia do fotão inciden te e Eb a energia de liga ção do electrão. Este

efeito é mais pro v á v el quando a energia do fotão inciden te é ligei r a m en te sup erior à
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energia de lig a ção do electrão da sua camada atómi ca. A secção e�caz é maio r para

materiai s de elev ado n úmero atómi co e v aria com a energia de uma forma compli cada

com descon tin uidades na energia corresp onden te a cada camada ou sub-camada

orbital . A cima da energia da camada orbital K, a probabili da de de absorção de um

fotão com energia su�cien te para ejectar um electrão com energias não-relati vi stas

é dada p or:

� a
p �

p
2

32�r 2
e� 4

3

�
3m0c2

h� 0

� m

Z n
(2.10)

onde � = 1=137 é a constan te de estrutura �na, m0 a massa do electrão e Z o n úmero

atómi co do material . O exp o en te n v aria en tre 4 (h� 0 < 100keV) e 4:6 (h� 0 >

500keV) e m en tre 3 (h� 0 < 100keV) e 1 (h� 0 > 500keV) [Bie00b ] . Na região de

h� 0 � 0:1MeV , o efeito foto eléctrico é imp orta n te para energias sup eriores à energia

de lig a ção atómi ca dos electrõ es do material absorv en te e a secção e�caz v aria com

Z 4
e (h� 0)� 3

.

2.3.3 Efeito de Compton

O efeito de Compton é o pro cesso dominan te na in teracção de um fotão de energia

h� 0 com um electrão livre. Nesta in teracção o fotão é disp erso, cedendo parte da

sua energia a um electrão orbital . O electrão é considerado livre enquan to a sua

energia de lig a ção for m uito menor do que a energia do fotão�Fi g ura 2.2.

Figura 2.2: Represen tação esquemática do efeito de Compton. Um fotão inciden te

in teractua com um electrão. O electrão de recuo é emiti do segundo um ângulo ' e

o fotão é disp erso segundo um ângulo � .
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O pro cesso de in teracção Compton é descrito com base nas leis relativi stas de

conserv ação de energia e momen to. Neste caso, a energia cinética, Te�
, do electrão

de recuo, disp erso com um ângulo ' , é dada p or:

Te� = h� 0
� (1 � cos� )

1 + � (1 � cos� )
(2.11)

com � = h� 0=m0c2
, onde m0c2 = 511 k e V e � é o ângulo do fotão disp erso com

cot � = (1 +
h� 0

m0c2
) tan( �=2) (2.12)

A energia do fotão disp erso, h� , com um ângulo � é dada p or:

h� =
h� 0

1 + � (1 � cos� )
(2.13)

A secção e�caz diferencial p or unidade de ângulo sólido p or electrão, para a in ter-

acção de Compton é dada, em primei r a ordem, p ela relação de Klein � Nishina

(K-N) [Leo86 ]:

d� e
c

d

=

r 2
e

2

�
h�
h� 0

� �
h�
h� 0

+
h� 0

h�
� sin2 �

�
[cm2sr � 1electr~ao� 1] (2.14)

A secção e�caz total p or electrão, � e
c , é obtida in tegrando a equação (2.14) sobre

to dos os ângulos de disp ersão � :

� e
c = 2�r 2

e

�
1 + �

� 2

�
2(1 + � )
1 + 2�

�
ln(1 + 2� )

2�

�
+

ln(1 + 2� )
2�

�
1 + 3�

(1 + 2� )2

�
(cm2electr~ao� 1)

(2.15)

P ara fotõ es inciden tes com h� 0 � 0:01 Me V, a secção e�caz de K-N é praticamen te

igual à secção e�caz da disp ersão Thompson mas dep ois decresc e gradualm en te com

fotõ es de alta energia e torna-se prop orcional a (h� 0)� 1
. Na disp ersão de Thomp-

son, sendo um acon tecimen to elástico, nenh uma energia é transmiti da ao electrão .

P ara fotõ es inciden tes de m uito baixa energia, a secção e�caz de K-N tem que

ser corrigi da para que se tenha em con ta a energia de lig a ção dos electrõ es . A

secção e�caz atómi ca de K-N, � a
c , é prop orcional ao n úmero atómi co do material ,

Z, desde que a teoria de K-N considere a secção e�caz do electrão não liga do, � e
c ,

indep enden te de Z, de mo do que � a
c = Z . � e

c (cm

2
/ átomo). O co e�cien te de aten-

uação mássico de Compton, � c=� , é praticamen te indep enden te de Z uma v ez que,

� c=� = [ NA :(Z=A)]� e
c . A razão Z=A v ale 1 para o hidrogénio e é da ordem de 0.5

para to dos os outros elemen tos.
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2.3.4 Pro dução de P ares

P ara fotõ es com energia sup erior a 1.02 Me V, o fotão p o de con v erter-se no camp o

electromagnético do n úcleo. A energia disp onív el é en tão su�cien te para criar um

par electrão-p ositrão � Figura 2.3. Devido à elev ada massa n uclear, praticamen te

não há energia de recuo transferida, sendo a energia excede n te relativ am en te a

1.022 Me V distribuída p elas energias cinéticas do electrão e do p ositrão. No regime

Figura 2.3: Represen tação esquemática da pro dução de pares. P osteriormen te o

p ositrão in terage com o electrão do meio material e aniquil a - se pro duzindo fotõ es

de 511 k e V.

ultra�rela t i vi sta a secção�e�caz de o corrência da criação de pares é prop orcional ao

quadrado do n úmero atómi co e aumen ta com o logari t m o da energia do fotão inci-

den te [Bie00b ]:

� a
pp / Z 2 ln(

2h�
m0c2

) (2.16)

O fotão p o de tam b ém in teragir com o camp o electromagnético dos electrõ es

atómi cos, ejectando um deles e dando origem à pro dução de um p ositrão e dois

electrõ es. Este pro cesso é designado pro dução tripla . P o de con tabili zar- se esta

in teracção, substituindo-se na equação (2.16), Z 2
p or Z(Z + 1) . O co e�cien te

de aten uação mássico para a pro dução de pares, � pp=� , é prop orcional a Z, desde

que, � pp=� = � a
pp[NA :(Z=A)] e Z=A seja praticamen te constan te como já foi dito

an teriormen te no efeito de Compton.
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2.3.5 Co e�cien te de A ten uação

O co e�cien te de aten uação mássico total, �=� , é a soma dos co e�cien tes de aten uação

mássico de to das as in teracçõ es,

�
�

=
� p

�
+

� c

�
+

� r

�
+

� pp

�
[cm2g� 1] (2.17)

onde

� p

� ,

� c
� ,

� r
� e

� pp

� represen tam, resp ectiv amen te, os co e�cien tes de aten uação

mássico dos efeitos foto eléctrico, Compton, Ra yleigh e pro dução de pares.

Na �gura 2.4 a) e b) encon tram-se, resp ectiv amen te, as secçõ es e�cazes exp eri-

men tais dos diferen tes pro cessos de in teracção na água e tungsténio para energias do

fotão inciden te en tre 10 k e V e 100 Me V. Os resultados exp erimen tais foram extraídos

das bibli o t ecas de secçõ es e�cazes X COM [BHS99].

Como se p o de v eri�car, a baixas energias o efeito foto eléctrico é o pro cesso

predominan te. V eri�ca-se tam b ém que, para fotõ es de baixa energia, �=� é maio r

para o tungsténio do que para a água, devido à dep endên c ia, do co e�cien te de

aten uação mássico, para o efeito foto eléctrico, com Z 3
. P ara energias mais elev adas

a pro dução de pares torna-se o pro cesso dominan te. Na gama de energias usadas

em aplicaçõ es de radioterapia , onde os tecidos são praticamen te equiv alen tes à água,

domina o efeito de Compton. Nesta região, como a secção e�caz de Compton é

praticamen te indep enden te de Z os co e�cien tes de aten uação da água e do tungsténio

não diferem signi�cati v am en te.

P ara energias sup eriores a 10 Me V, os fotõ es in teragem com os n úcleos p or

reacçõ es inelásti cas foton ucleares ( 
 , n) e ( 
 , p), sendo ejectados um ou mais n u-

cleõ es, como p or exemplo neutrõ es e/ou protõ es [Kno89 ].

2.4 In teracção dos Electrõ es com a Matéria

Alguns dos estados �nais destes pro cessos de disp ersão inelástica dos fotõ es com a

matéria incluem electrõ es e/ou p ositrõ es que quando in teragem com o meio trans-

ferem a sua energia, para os electrõ es atómi cos, p or pro cessos de colisão electrão �

electrão (disp ersão de Møller), colisão p ositrão � electrão (disp ersão Bhabha), exci-

tação atómi ca, emissão de radiação de br emsstr ahlung e aniquil a ção de p ositrõ es �

T ab ela 2.2. Além destes pro cessos, os electrõ es e p ositrõ es in teragem com a matéria
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(a)

(b)

Figura 2.4: Secçõ es e�cazes em a) água e em b) tungsténio ( Z =74,

A =184) para os pro cessos de Ra yleigh, F oto eléctrico, Compton e Pro dução de

P ares, no camp o de Coulom b do n úcleo e dos electrõ es (imag em obtida em

h ttp://ph ysics.nist.go v/Ph ys Re fD ata, base de dados de NIST)
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p or disp ersão elástica de Coulom b com n úcleos e electrõ es orbitai s, e� N ! e� N e

e� e� ! e� e�
resp ectiv amen te.

Pro cesso

Disp ersão Møller e� e� ! e� e�

Disp ersão Bhabha e+ e� ! e+ e�

Excitação atómi ca e� N ! e� N �

Br emsstr ahlung e� N ! e� N


Aniquilação e+ e� ! 



Disp ersão Elástica eN ! eN

T ab ela 2.2: Principais pro cessos de in teracção de electrõ es e p ositrõ es com a

matéria

As colisõ es elásticas ou inelásticas são os mecanismos p elos quais os electrõ es , no

camp o coulom bi a no de electrõ es atómi cos liga dos dos n úcleos, p erdem a sua energia

cinética ou são de�ectidos da sua tra jectória [Kha94d ].

2.4.1 Colisõ es Inelásticas com Electrõ es A tómicos

P ara energias baixas ou in termédias e para meios de baixo n úmero atómi co (como

é o caso da água e dos tecidos), o mecanismo predominan te p elo qual um electrão

p erde energia cinética é, geralmen te, a in teracção coulom bi a na [Kha94d ]. A o longo

do p ercurso do electrão o correm ionizaçõ es e excitaçõ es e o casionalm en te a energia

transferida para o electrão atómi co é su�cien te para pro duzir um electrão secundário

com energia su�cien te para ser ejectado do átomo. Estes electrõ es secundários, de-

signados p or raios- � , induzem no v os pro cessos de excitação e ionização no material ,

apresen tando uma energia mais pro v á v el em água de 100 e V [Kle85b ]. Na gama

de energias relativi stas, E 0 >> m ec

2
, a probabili dade de pro dução de um electrão

secundário de energia cinética T n um material com n úmero atómi co Z é descrita

p ela secção e�caz diferencial de Möller [F er86 ]:

d�
d�

=
2�r 2

eZ
� 2(
 � 1)

�
(
 � 1)2


 2
+

1
�

�
1
�

�
2
 � 1


 2

�
+

1
1 � �

�
1

1 � �
�

2
 � 1

 2

��
(2.18)
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onde 
 = E0
mec2 , � 2 = 1 � 1


 2 , � = T
E0 � mec2 , r e é o raio clássico do electrão, m e a massa

do electrão e Z o n úmero atómi co do material . Esta relação é v álida nas condiçõ es

em que o electrão atómi co é considerado livre.

2.4.2 Colisõ es Inelásticas com o Núcleo

Um electrão ao passar bastan te pró ximo do n úcleo de um átomo �ca sob a acção do

p otencial coulom bi a no e o seu p ercurso é alterado e um fotão de br emsstr ahlung é

emiti do � Figura 2.5. A energia máxim a de um fotão de br emsstr ahlung emiti do

é igual à energia do electrão inciden te. Este pro cesso é principal m en te imp orta n te

para electrõ es de alta energia e materiai s de grande n úmero atómi co.

Figura 2.5: Represen tação esquemática da pro dução de br emsstr ahlung .

P ara energias relativi stas, a probabili da de de emissão de fotõ es de br emsstr ahlung

com momen to k p or um electrão de energia total E 0 é dada p ela fórm ula de Bethe�

Heitler corrigi da (notação de K o c h e Motz � equação 3CS) corresp onden te à in-

tegração da secção e�caz diferencial nas direcçõ es de emissão do electrão e do

fotão [KM59 ]:

d�
dk

=
4Z 2r 2

e�
k

�
(1 + � 2)

�
� 1(� )

4
�

lnZ
3

� f (Z )
�

�
2
3

�
�

� 2(� )
4

�
lnZ

3
� f (Z )

��

(2.19)

onde, � = E
E0

sendo E a energia do electrão disp erso, � = 1
137 é a constan te de

estrutura �na e f (Z ) é o factor de correcção de Coulom b à apro ximação de Born
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( � >> �Z ), que descrev e a in teracção de Coulom b do electrão emiti do com o camp o

eléctrico do n úcleo. Esta correcção é necess ária dado que a apro ximação de Born

torna-se menos precisa para materiai s de elev ado n úmero atómi co, baixas energias

do electrão inciden te e para energias do fotão no lim i t e de elev adas frequências.

� 1(� ) e � 2(� ) são funçõ es de correcção da secção e�caz para con tabili zação do efeito

de blindagem da carga eléctrica n uclear devido à presença dos electrõ es orbitai s �

efeito de scr e ening � parametrizá v el p ela quan tidade � = (100mec2k)=(E0EZ 1=3) . A

in teracção do electrão inciden te com o camp o de electrõ es atómi cos tam b ém conduz

à pro dução de br emsstr ahlung p or disp ersão electrão�electrão. A secção e�caz deste

pro cesso v aria com 1=k, p elo que a probabili dade de emissão de fotõ es de baixas

energias é fa v orecida. Devido à sua dep endên c ia em Z 2
, as disp ersõ es radiati v as são

mais imp orta n tes para materiai s de elev ado Z do que para materiai s de baixo Z . A

distribuição angular dos fotõ es de br emsstr ahlung é imp orta n te. P ara electrõ es inci-

den tes de baixa energia, a in tensidade dos raios X pro duzidos é máxim a na direcção

p erp endicular à direcção de mo vim en to do electrão. P ara electrõ es com energias

relativi stas, a distribuição angular dos fotõ es emiti dos é fortemen te picada na di-

recção de incidência. O ângulo p olar médio de emissão de fotõ es de br emsstr ahlung

relativ am en te à direcção de incidência, é � = mec2=E0 .

2.4.3 Disp ersão Elástica

Além dos pro cessos ineláti cos descritos, os electrõ es e p ositrõ es in teragem com uma

elev ada frequência com os átomos atra v és de colisõ es elásticas de Coulom b. Na

disp ersão elástica, o electrão inciden te é de�ectido sem radiar ou excitar o n úcleo,

p erdendo energia cinética. As disp ersõ es elásticas com electrõ es atómi cos, ap enas

são signi�cativ as no caso de electrõ es inciden tes de baixa energia ( < 100 e V) [Ev a55 ].

Estas colisõ es desemp enham um pap el imp orta n te na tra jectória p ercorrida p elas

partículas carregadas n um determinado meio atra v és da alteração à direcção inici a l

de incidência. Ignorando efeitos de spin e de blindagem, as colisõ es elásticas, com

um n úcleo considerado p on tual, são go v ernadas p ela secção e�caz diferencial de

Rutherford:
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d�
d


=
r 2

eZ 2e2

4
mec=�p

sin4(�=2)
(2.20)

em que p é o momen to da partícula inciden te e � o ângulo p olar de de�exão. Devido

à dep endên c ia com 1=sin4(�=2), a secção e�caz para de�exõ es de p equenos ângulos é

elev ada, apresen tando um comp ortamen to div ergen te no lim i t e � ! 0. Deste mo do,

ao longo da tra jectória de um electrão n um meio material o correm in úmeras colisõ es

de p equenos ângulos que se traduzem em de�exõ es angulares, corresp onden tes ao

efeito cum ulati v o de v árias disp ersõ es e, com menos frequência, colisõ es elásticas

origi nando de�exõ es de elev ado ângulo. Assim, é p ossív el considerar três regimes

distin tos de caracterização da distribuição angular para o pro cesso de disp ersão

elástica:

� singular , para esp ess u ras �nas de material absorv edor no qual a probabili dade

de o corrência de mais uma disp ersão de Coulom b seja p equena e conseque n te -

men te a distribuição angular é dada p ela equação 2.20,

� plur al , quando o n úmero de colisõ es é menor ou igual a 20. Corresp onde a

uma região de transição en tre disp ersõ es de p equenos e elev ados ângulos,

� múltiplo , quando o n úmero médio de colisõ es indep enden tes é sup erior a 20.

Neste regime recorre-se a teorias estatísticas para obter distribuiçõ es de proba-

bili da de do ângulo cum ulati v o de p equenas de�exõ es angulares em função da

esp ess u ra do material atra v essado.

2.4.4 Secção E�caz T otal

Na �gura 2.6 estão represen tadas as secçõ es e�cazes totais para diferen tes pro cessos

elásticos e inelásti cos. Os dados para o alumí ni o foram extraídos da bibli o t eca EEDL

( E valuated E lectron D ata L ibrary ) [CPS91 ].
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Figura 2.6: Secção e�caz total para o alumí ni o (Z=13) represen tando ionizaçõ es,

excitação atómi ca e b remsstrahlung (�gura cedida p or A. T rindade [T ri02 ]).

Nesta �gura v ê-se que, en tre 10 e V e 100 Me V, a in teracção inelástica dominan te

é o pro cesso de excitação. A secção e�caz total para ionizaçõ es é m uito maio r para

electrõ es das camadas orbitai s exteriores do que para os das camadas in teriores

devido à fraca energia de lig a ção desses electrõ es. P ara a gama de energias de

in teresse em radioterapia (da ordem de alguns Me V), o pro cesso de excitação é o

maio r mecanismo de degradação da energia do electrão devido à sua elev ada secção

e�caz nessa região, com p equenas p erdas de energia. É de se notar que, a p erda de

energia devido ao b remsstrahlung no alumí ni o é p equena devido à p equena secção

e�caz de colisão.

2.4.5 P o der de P aragem dos Electrõ es

Em física da radiação e dosimetria , é imp orta n te ter informa ção sobre a forma como

as partículas carregadas, nomeadamen te os electrõ es, p erdem energia ao longo do

seu p ercurso atra v és da matéria. Em geral a energia é p erdida em p equenas fracçõ es

e, p or isso, o electrão p o de sofrer v árias colisõ es até p erder completamen te a sua

energia o que é exactamen te o op osto da forma como os fotõ es transferem a sua

energia. As colisõ es inelásticas o correm de acordo com uma certa probabili da de.
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Con tudo, as �utuaçõ es na p erda total de energia são p equenas , p orque o n úmero

de colisõ es p or unidade de caminho é, em geral, m uito grande. En tão, a p enetração

do electrão no meio p o de ser descrita p ela apro ximação C ontinuous S lowing D own

A ppr oximation � CSD A, que considera que as partículas, à medida que p enetram no

meio, p erdem a sua energia de forma linear e con tín ua. P or isso, simpli �cadam en te

p o demos considerar a energia média p erdida p or unidade de p ercurso ao longo do

traço do electrão, designada p or p o der de p ar agem , S = � dE=dx, express a em

Me V cm� 1
. O quo cien te S=� , c hamado p o der de p ar agem mássic o (Me V cm2 g� 1

),

em b ora não elim i ne, reduz signi�cati v am en te a dep endên c ia da densidade, � , do

meio [ICR84 ]. Como os electrõ es p erdem energia p or colisõ es inelásti cas, o cálculo

de S=� tem que incluir as p erdas devidas a to das essas colisõ es inelásticas [ICR99].

Deste mo do,

�
S
�

�

total

=
�

S
�

�

col

+
�

S
�

�

rad

(2.21)

onde

�
S
�

�

col
represen ta as p erdas p or pro cessos de excitação e ionização e

�
S
�

�

rad

p or pro cessos radiati v os. Como a dose absorvida no meio v ai ser diferen te para

cada pro cesso, a distinção en tre as p erdas de energia torna-se imp orta n te. Na co-

lisão inelástica com electrõ es atómi cos, a energia é dep ositada em v olta do traço do

electrão, enquan to que no caso do b remsstrahlung a energia irradia da é emiti da do

p on to de in teracção e não con tribui lo calm en te para a dose.

O p o der de paragem de colisão mássico exprime o v alor médio linear da energia

p erdida p ela partícula carregada em n umerosas colisõ es sua v es e em alguma s colisõ es

duras. Em geral, esta grandeza p o de ser express a como [BS82 ]:

�
S
�

�

col

=
NA Z

A

Z ! max

! min

!
d�
d!

d! (2.22)

onde

d�
d! é a secção e�caz p or electrão em colisõ es, com excitação e ionização, com

transferência de energia ! , ! max = T0=2, para um electrão com energia cinética

T0 e ! min um v alor míni m o abaixo do qual não p o de o correr nem ionização nem

excitação. Ou seja, o resultado da in teracção é uma p erda de energia ! com um

v alor en tre ! min e ! max . A equação de Bethe-Blo c h, fundamen ta-se n uma teoria

desen v olvida para calcular a razão

�
S
�

�

col
para partículas carregadas [Leo86 ]. No
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caso dos electrõ es:

�
S
�

�

col

=
2�r 2

em0c2

� 2

�
NA Z

A

� �
ln

� 2(� + 2)
2(I=m0c2)

+ F (� ) � � � 2
C
Z

�
(2.23)

com

F (� ) = 1 � � 2 +
�

� 2

8
� (2� + 1) ln2

�
=(� + 1) 2

(2.24)

onde, � = v0=c, v a v elo cidade do electrão, � e C=Z são resp ectiv amen te as funçõ es de

correcção de densidade e de energia de liga ção das camadas orbitai s, � é a energia

cinética do electrão em unidades de m0c2
, I é a energia média de excitação no

material e NA Z=A é a densidade electrónica p or unidade de massa do meio. Esta

equação apresen ta uma v ariação logarí t m i ca com a energia cinética da partícula

inciden te para energias sup eriores ao v alor míni m o de ionização.

A p erda de energia p or pro cessos radiati v os de pro dução de b remsstrahlung

ou p o der de paragem radiati v o dep ende linearm en te da energia cinética inici a l do

electrão ou do p ositrão [ICR84 ] � Figura 2.7 � sendo con tabili zada p or um termo

adicional deriv ado da secção e�caz total de b remsstrahlung , � rad :

�
S
�

�

rad

= � 0
NA Z 2

A
(T0 + m0c2)� rad (2.25)

onde, � 0 = ( 1=137) ( e2=(m0c2
)), T0 é a energia cinética do electrão inciden te e � rad

uma função de Z e T0 que v aria m uito len tamen te. P ara T >> m 0c2
(energias

ultra�rela t i vi stas) esta equação p o de ser simpli �cada,

�
S
�

�

rad

/
Z 2

A
T0� rad (2.26)
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Figura 2.7: T axa de p erdas de energias total, p or colisão e radiati v as de electrõ es

em água

Na �gura 2.7, observ a-se que a p erda de energia p or colisão, na região de in-

teresse em radioterapia , é dominan te. As p erdas p or pro cessos radiati v os só se

tornam signi�cativ as acima dos 90 Me V. A imp ortâ nci a relativ a de cada con tribuição

para a p erda total de energia dep ende essenc ialmen te da energia inici a l do electrão

inciden te e do n úmero atómi co do material , sendo igual para o v alor de energia

crítica. P ara tecidos bioló g i cos ou água a energia crítica é apro ximadam en te de

90 Me V, donde se p o de concluir que, na gama de energia dos feixes clíni cos, os

principai s mecanismos de p erda de energia são os pro cessos de colisão. Em água,

para energias de feixes compreendidas en tre 4 Me V e 20 Me V as p erdas radiati v as

represen tam ap enas 1.7 % a 8.0 % da p erda total de energia [ICR84 ]. Flutuaçõ es nos

v alores de p erda de energia devidas à pro dução de raios� � com energia su�cien te

para abandonar a vizinhança imedia t a da partícula primári a , fazem com que, para

p equenos v olumes, o v alor da energia total p erdida não seja igual à energia absorvida

lo calm en te. P ara se asso ciar a energia total p erdida com a energia dep ositada n um

certo v olume, são considerados ap enas v alores da energia p erdida p or pro cessos

de ionização e excitação, que excluam transferências de energia (com pro dução de
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partículas secundárias) acima de um determinado v alor de corte � . Esta quan tidade

é c hamada p o der de paragem restrito,

�
S
�

�

rad; �
, e o v alor de corte é escolhido em

função das dimensõ es do v olume considerado.

2.5 Determinação da Dose Absorvida

A Comissão In ternacional de Unidades e Medidas Radiol ó g i cas ( International Com-

mission on R adiolo gic al Units and Me asur ements - ICR U), de�niu duas grandezas

cujas unidades fundamen tais em dosimetria são: kerma e dose absorvida .

2.5.1 K erma

k erma é o acrónimo para K inetic E nergy R eleased in MA terial. É uma quan tidade

não esto cástica aplicada a radiação ionizan te indirecta, como é o caso dos fotõ es e

neutrõ es. Quan ti�ca a quan tidade de energia média transferida da radiação ionizan te

indirecta para a radiação ionizan te directa sem se preo cupar com o que acon tece

dep ois desta transferência.

No caso dos fotõ es a sua energia é transmiti da à matéria em duas etapas. Na

primei r a etapa, o fotão transfere energia para as partículas carregadas secundárias

(electrõ es) atra v és de v árias in teracçõ es (efeito foto eléctrico, efeito de Compton,

pro dução de pares, etc.). Na segunda etapa, a partícula carregada transfere energia

para o meio atra v és de ionizaçõ es e excitaçõ es atómi cas.

Neste con texto, o k erma é de�nido como a energia média transferida da radiação

ionizan te não carregada para as partículas carregadas do meio dE tr p or unidade de

massa dm:

K =
dE tr

dm
(2.27)

Esta quan tidade é express a em Gra y (Gy) � 1 Gy = 1 J/kg � e p o de ser escrita em

função da �uência, � = dN=da, para um feixe mono cromáti co ou mono energético,

da seguin te forma:

K = �
�
�

E (2.28)

onde E é a energia de cada partícula,

�
� é o co e�cien te de aten uação mássico do meio

e o pro duto � �
� represen ta o n úmero de in teracçõ es devidas a fotõ es p or unidade de
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massa. P ara feixes de fotõ es distribuídos de acordo com um esp ectro de energias

esta esquação é escrita da seguin te forma:

K =
Z Emax

0
E� E

�
� (E)

�

�
d(E) (2.29)

A �gura 2.8 ilustra o conceito de k erma.

Figura 2.8: Ilustração do conceito de kerma : o fotão de energia E = h� in terage

com o meio de massa dm, no p on to P e transfere parte da sua energia sob a forma de

energia cinética de um electrão. O electrão, p or sua v ez, transfere a sua energia para

o meio atra v és de p equenas colisõ es en tre os p on tos P e P'. A energia transferida

em P p or unidade de massa é designada k erma. Um dos raios 
 transp orta energia

para fora do v olume de massa dm.

Visto que esta grandeza represen ta a energia transferida dos fotõ es para os elec-

trõ es ionizan tes, ela é máxim a jun to da sup erfície e decresc e com a profundidade

devido à dimi n ui ção da �uência energética dos fotõ es.

2.5.2 Dose Absorvida

A energia dep ositada no meio, p or unidade de massa, p or qualquer tip o de radiação

ionizan te é quan ti�cada atra v és da grandeza dose absorvida , D. Em dosimetria , a

dose absorvida é considerada como o melhor indicador físico mensurá v el da in ter-

acção da radiação com tecidos bioló g i cos e é de�nida p ela ICR U como,

D =
dE
dm

[Gy] (2.30)

onde E é a energia média cedida p ela radiação ionizan te a um material de massa

elemen tar dm [Gre81 ].
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A dose absorvida aumen ta inici a l m en te com a profundidade à medida que os

electrõ es, ejectados a alta v elo cidade a v árias profundidades, p enetram no meio �

Figura 2.9. Daqui resulta um build-up electrónico com a profundidade. Con tudo,

como a dose dep ende da �uência dos electrõ es, atinge o máxim o a uma profun-

didade apro ximadam en te igual ao alcance dos electrõ es no meio. P ara além desta

profundidade, a dose decresc e , resultando n uma dimi n ui ção da pro dução de electrõ es

secundários e conseque n te men te n uma dimi n ui ção da �uência de electrõ es. Como se

p o de v er na �gura 2.9, inici a l m en te, a curv a do kerma é maio r do que a curv a da dose

absorvida, mas cai abaixo da curv a de dose acima da região de build-up . Este efeito

é explicado p elo facto de que, n um meio in�nito, para que a energia transferida seja

igual à energia cedida ao meio, o in tegral das duas curv as ter que ser igual .

Figura 2.9: Represen tação da distribuição da dose absorvida e kerma em função

da profundidade

2.5.3 P arâmetros Físicos Relev an tes em Dosimetria Básica

Em radioterapia , o planeamen to do tratamen to é um pro cedimen to complexo que

en v olv e conhecimen tos esp ecí�cos e pro�ssionais esp ecializados. O seu ob jectiv o é

determinar a distribuição de dose no v olume alv o e nos p on tos de in teresse em áreas

adjacen tes.

P ara o cálculo da dose a ser admini strada ao pacien te, segundo as caracterís-

ticas de irradi a ção prescritas p elo médico radioterap euta, é necess ário determinar

alguns parâmetros físicos do feixe e do acelerador linear. Esses dados são, em geral,
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determinados quando se efectua o comissionam en to do acelerador e conferidos p erio-

dicamen te de acordo com as recomendaçõ es de proto colos in ternacionai s [IAE00 ].

De�nida a dose absorvida, outras quan tidades básicas que v ão ser úteis, não

ap enas na determinação da dose absorvida, mas tam b ém na determinação de dados

de en trada básicos em qualquer sistema de planeamen to de tratamen to, dev em ser

tam b ém de�nidas.

Em qualquer sistema de planeamen to de tratamen to, é necess ário a in tro dução

de dados dosimétricos, determinados a partir de alguma s grandezas relativ as fun-

damen tais. A dosimetria b ásic a consiste na obtenção de distribuiçõ es de dose em

função da dimensão do feixe de radiação, com e sem mo di�cadores do feixe, para

to das as energias disp onív eis no acelerador. Estas distribuiçõ es de dose são obtidas

n um fantoma de água, usando câmaras de ionização. Com esta informa ção obtém-se

uma caracterização tridim ensio nal da distribuição de dose para cada tip o de radi-

ação, de energia e tamanho de camp o. T o das as distribuiçõ es de dose medidas são

relativ as e é necess ário determinar, ap enas uma v ez, a dose absorvida em água, em

condiçõ es de referência

1

. Em geral, os v alores de dose absoluta são normali zados

a um v alor de referência, D ref . Assim, a dose relativ a p ercen tual é de�nida como,

D rel =
D

D ref
� 100% (2.31)

onde D é a dose medida ao longo do eixo cen tral, a uma determinada profundidade

e D ref a dose medida no eixo cen tral n um p on to tomado como o máxim o da curv a,

como se v ê na �gura 2.10 . A represen tação grá�ca desta grandeza é designada curva

de dose p er c entual em pr ofundidade � PDD. As PDD medem-se a uma distância

S our c e� S urfac e� D istanc e � (SSD) pré�de�nida, que é a distância en tre a fon te de

radiação e a sup erfície do pacien te, ou do fantoma de água, habitualm en te 100 cm.

1

Profundidade de referência: dmax =10 cm.
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Figura 2.10: Diagrama exempli�cativ o da de�nição de curv a de dose em profun-

didade n um fan toma de água

Na �gura 2.11 estão represen tadas curv as de dose relativ a p ercen tual em pro-

fundidade, típicas de feixes de fotõ es de energias nominai s de 6 MV e 18 MV, n um

fantoma de água de 50 � 50 � 50 cm

3
p osicionado a uma certa distância da fon te de

radiação.

Figura 2.11: Curv as exp erimen tais de dose em água, normali zadas ao resp ectiv o

v alor máxim o , para feixes de fotõ es de energias nominai s de 6 MV e 18 MV
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A região en tre a sup erfície do fantoma e a profundidade para a qual se v eri�ca o

v alor máxim o de dose designa-se p or build-up e é caracterizada p or uma aumen to da

dose absorvida p elo meio. Este fenómeno inici a - se predominan temen te com a in ter-

acção do feixe de fotõ es p or efeito de Compton nas camadas sup er�ciais do fantoma ,

sendo pro duzidos electrõ es secundários de grande energia, que se afastam do lo cal de

pro dução. Devido à assimetria da secção e�caz angular de Klein � Nishina , para

fotõ es de energias sup eriores a 1 Me V, a maio r i a dos electrõ es secundários v ai ser

ejectada no sen tido do fotão inciden te. Deste mo do, a dose prop orcional à �uência

de electrõ es secundários aumen ta com a profundidade até atingi r o v alor máxim o em

dmax . Esta é determinada p elo p ercurso médio dos electrõ es secundários pro duzi-

dos nas regiõ es sup er�ciais [Kha94d ]. Uma v ez que a energia média dos electrõ es

secundários é função da energia do feixe, a profundidade à qual o corre o máxim o de

dose, aumen ta para feixes mais energéticos. A existência da região de build � up,

p ermite a irradia ção de tumores profundos sem que o corra uma sobredosagem nos

tecidos sub cutâneos. A �uência energética de electrõ es secundários, devido a pro-

cessos de aten uação do feixe de fotõ es no meio, dimi n ui a partir de dmax , lev ando a

uma dimi n ui ção da dose absorvida.

P ara lá da região de build-up , a v ariação da dose em profundidade, Dz , em

primei r a ordem é dada p or:

Dz / e� �z ; (� = co e�cien te de aten uação linear ) (2.32)

Outra grandeza imp orta n te é a O �- A xis- R atio ,(O AR ) , que é de�nida como a razão

en tre a dose medida n um p on to, lo cali zado n um plano p erp endicular ao eixo cen tral,

e a dose n um p on to escolhido como referência nesse mesmo plano como se p o de v er

na �gura 2.12. Assim, a O AR é dada p or:

OAR =
D(r )

D ref (r )
� 100% (2.33)

Uma v ez que a dose se distribui tridim ensio nal m en te no meio irradi a do , à curv a

de dose em profundidade é necess ário jun tar a descrição da v ariação da dose ao longo

de planos p erp endiculares ao eixo cen tral. Estes p er�s de dose, medidos a diferen tes

profundidades de p enetração do feixe, são designados p er�s tr ansversais , que são a
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Figura 2.12: Diagrama exempli�cativ o da de�nição de o�-axis r atio n um fan toma

de água

represen tação unidimensio na l de to dos os p on tos O AR, n uma determinada direcção,

n um plano p erp endicular ao eixo cen tral.

A secção transv ersal da distribuição de dose pro duzida p elo feixe de fotõ es e

a sua uniformi dade é a v aliada em p er�s de dose medidos p erp endicularmen te ao

eixo de radiação a profundidades �xas. Estes p er�s são normali zados ao v alor de

dose encon trado segundo o eixo cen tral para a resp ectiv a profundidade. Os p er�s

apresen tam uma região de dose apro ximadam en te constan te (no caso de não ha v er

mo di�cadores do feixe) para distâncias ao eixo cen tral inferiores às dimensõ es do

camp o de radiação, dev endo-se à radiação disp ersa com origem no material e sistema

de colim a ção do feixe. À medida que a distância ao eixo cen tral aumen ta, a dose

dimi n ui de forma acen tuada e origi na uma região c hamada penumbra � Figura 2.13.

A largura da p en um bra é de�nida, ap ós a normali zação de cada p er�l, como a

diferença en tre as distâncias ao eixo cen tral às quais corresp ondem 90 � 10%, ou

80� 20% de dose relativ a.

Com os dados dosimétricos, curv as de dose em profundidade e p er�s, p o dem ser

calculadas as iso doses, que são sup erfícies (ou linhas) que unem p on tos de igual dose,

que descrev e m a distribuição v olumétrica (ou planar) de dose absorvida no meio.

A medição exp erimen tal das curv as de dose em profundidade e p er�s transv ersais é
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efectuada com câmaras de ionização n um fantoma de água [Kha94d ]. Esta infor-

mação, jun tamen te com parâmetros relativ os ao acelerador linear é p osteriormen te

transferida para sistemas de planeamen to de tratamen to.
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Figura 2.13: P er�s transv ersais de dose de um feixe de fotõ es de energia nominal

4 MV, para um camp o de radiação de 10 � 10 cm

2
a uma SSD = 100 cm, medidos

às profundidade de 1.0 cm( dmax ), 5.0 cm, 10.0 cm e 20.0 cm

P ara se calibrar um aparelho de radioterapia externa é necess ária a obtenção de

curv as de dose em profundidade e p er�s transv ersais para cada camp o de radiação,

para cada tip o de radiação, para cada energia e para cada acessório mo di�cador do

feixe, lev ando à obtenção da base de dados dosimétricos característicos de qualquer

situação de irradi a ção. A calibração é feita n um fan toma de água de forma cúbica,

cujas dimensõ es físicas são m uito sup eriores às dos camp os de radiação utili zados em

situaçõ es clíni cas. A incidência faz-se à sup erfície da água, a uma determinada dis-

tância do fo co da radiação. A transferência dos dados dosimétricos para os sistemas

de planeamen to computorizado onde se p o dem fazer os cálculos das distribuiçõ es de

dose em situaçõ es reais de tratamen to é, como já foi referido, a dosimetria clínic a .
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2.6 Quali da de do F eixe de Raios X

P ara feixes de fotõ es de baixa energia a qualidade do feixe é con v enien temen te des-

crita em termos do H alf� V alue L ayer � (HVL). Este termo, represen ta a esp ess u ra

de um aten uador de comp osição esp ecí�ca requerida para aten uar a in tensidade do

feixe para metade do seu v alor inici a l .

P ara feixes de fotõ es na gama de energia dos mega v olts, o HVL não é con v enien te

para esp eci�car a qualidade do feixe. P or esse motiv o foram, en tretan to, desen v olvi-

dos outros índices, relacionados com a energia com que o feixe de electrõ es colide

com o alv o, designado p or p otencial de aceleração nominal ( N ominal A c c eler ating

P otencial � NAP) e com a aten uação do feixe de radiação à medida que este p ene-

tra em água ou nos tecidos. Os proto colos de radiação mais an tigos basea v am-se no

NAP , enquan to que os mais recen tes se fundamen tam em quan tidades relacionadas

com o p o der de p enetração do feixe em água, como a dose p ercen tual em profundi-

dade, PDD.

Um a v anço considerá v el foi conseguido nos proto colos de dosimetria para o kerma

no ar, medido no ar, quando as razõ es de p o der de paragem e os co e�cien tes de

absorção massa�energia foram correlacionados com as razõ es de ionização medidas

clini cam en te (TPR 20;10 ), em v ez de serem correlacionados com o NAP .

O parâmetro TPR 20;10 é de�nido como a razão en tre as doses obtidas em água, às

profundidades de 20 cm e 10 cm, na direcção do feixe cen tral com uma distância en tre

a fon te e o detector, constan te, igual a 100 cm e um camp o de 10 � 10 cm

2
na p osição

do detector. Este parâmetro é uma medida do co e�cien te de aten uação efectiv o

que descrev e a dimi n ui ção , apro ximadam en te exp onencial, da curv a de dose em

profundidade do fotão para além da profundidade máxim a de dose e mais imp orta n te

que isto, é indep enden te da con taminação electrónica do feixe de fotõ es inciden te.

O TPR 20;10 p o de ser relacionado com a PDD 20;10 medida atra v és da seguin te

relação [P o d05 ]:

TPR20;10 = 1:266PDD 20;10 � 0:0595 (2.34)

onde PDD 20;10 é a razão das PDD a 20 cm e a 10 cm n um camp o de 10 � 10 cm

2

de�nido à sup erfície de um fan toma de água com uma SSD de 100 cm.
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2.7 Efeito do T amanho do Camp o

O tamanho do camp o p o de ser esp eci�cado geométrica ou dosimetricam en te. A di-

mensão ge ométric a do c amp o é de�nida como a pro jecção, n um plano p erp endicular

ao eixo do feixe, da sup erfíce inferior do colim a do r como se fosse vista da parte

cen tral da fon te. Esta de�nição geralmen te corresp onde ao camp o de�nido p ela luz

lo cali zadora , colo cada como se a fon te p on tual de luz estiv esse lo cali zada no cen tro

da sup erfície fron tal da fon te de radiação. A dimensão dosimétric a do c amp o é a

distância in terceptada p or uma dada curv a de iso dose (geralmen te iso dose de 50 %)

n um plano p erp endicular ao eixo do feixe a uma determinada distância da fon te.

Neste trabalho, o tamanho de camp o foi de�nido em relação a uma distância

pré-de�nida, SSD, referida na secção 2.5.3, ou a SAD � S our c e� A xis� D istanc e , que

represen ta a distância da fon te ao iso cen tro.

P ara um camp o su�cien temen te p equeno p o de assumir-se que a dose em pro-

fundidade n um p on to é, efectiv amen te, o resultado da radiação primári a , isto é, dos

fotõ es que atra v essaram o meio sem in teragirem . Neste caso, a con tribuição dos

fotõ es disp ersos é praticamen te n ula. Mas com o aumen to do tamanho de camp o,

aumen ta tam b ém a con tribuição da radiação disp ersa para a dose absorvida. Como

este aumen to na dose é maior a maior es profundidades do que à profundidade de

referência, D ref , a curv a de dose em profundidade aumen ta com o aumen to da di-

mensão do camp o.

A v ariação do p on to de dose máxim a na curv a de dose em profundidade devido

ao aumen to do tamanho de camp o dep ende da qualidade do feixe. Visto que a

secção e�caz dimi n ui com o aumen to da energia e os fotõ es de alta energia são

disp ersos predominan temen te na direcção fron tal, a dep endên c ia, da curv a de dose

em profundidade, do tamanho de camp o é menos pron unciada para feixes mais

energéticos do que para os menos energéticos.

2.8 Dep endência da SSD

A �uência de fotõ es emiti dos p or uma fon te de radiação p on tual v aria in v ersamen te

com o quadrado da distância à fon te. Em b ora a fon te clíni ca para radioterapia

externa tenha uma dimensão �nita, é geralmen te escolhida uma SSD grande (maio r
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ou igual a 80 cm) de mo do que as dimensõ es da fon te não sejam imp ortan tes na

relação da v ariação da �uência dos fotõ es com a distância. De acordo com isto a

taxa de exp osição v aria in v ersamen te com o quadrado da distância. É claro que,

esta dep endên c ia considera o feixe primári o sem disp ersão. Con tudo, n uma situação

clíni ca, o sistema de colim a ção do feixe ou outro material disp ersor colo cado na sua

direcção p o de dar origem a desvios desta lei.

A curv a de dose em profundidade aumen ta com SSD devido aos efeitos da lei

do in v erso do quadrado. Em b ora a taxa de dose real n um p on to dimi n ua com o

aumen to da distância à fon te, a curv a de dose em profundidade, que é uma dose

relativ a em relação a um p on to de referência, aumen ta com SSD. A queda da taxa

de dose en tre dois p on tos é m uito maio r a p equenas distâncias da fon te do que a

grandes distâncias, isto é, a dose relativ a a um p on to de referência dimi n ui mais

rapidamen te p erto da fon te.

Em radioterapi a , o parâmetro SSD é m uito imp orta n te. Uma v ez que a curv a

de dose em profundidade determina a quan tidade de dose que p o de ser fornecida

à distância de referência, este parâmetro tem que ser tão grande quan to p ossív el.

Con tudo, como a taxa de dose dimi n ui com a distância, na prática a SSD é colo cada

a uma distância que estab elece um compromi sso en tre a taxa de dose e a curv a

de dose em profundidade. P ara tratamen tos em lesõ es profundas com feixes de

mega v olts, a SSD míni m a recomendada é de 80 cm.
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Capítulo 3

Técnicas de Mon te Carlo em

Radioterapia Externa

As técnicas de Mon te Carlo (MC) foram in tro duzidas em 1940, para o desen v olvi-

men to de armas n ucleares, e desde aí têm ev oluido em v ariadas áreas de aplicação.

Têm, p or exemplo, sido largam en te utili zadas em Física de Altas Energias, onde

são m uito úteis para prev er taxas de acon tecimen tos e criar estratégias de análi se

que optimi zem as relaçõ es sinal/fundo. Estes geradores prop orcionam um meio in-

disp ensá v el de in tegração da secção e�caz diferencial sobre o espaço de fases, tendo

em con ta os lim i t es exp erimen tais dos detectores. Uma das principai s v an tagens

do có digo MC é de facto a p ossibili dade dos acon tecimen tos sim ula dos terem um

formato idên tico ao dos acon tecimen tos reais de tal forma que p o dem ser pro cessa-

dos p elos programas de reconstrução como se fossem efectiv amen te acon tecimen tos

reais.

A sim ula ção MC p o de ser descrita como uma classe de méto dos estatísticos que

recorrem a n úmeros pseudo-aleatórios como base para a sim ula ção de uma situação

esp ecí�ca [LSK98 ]. As distribuiçõ es de probabili da de são deriv adas da teoria ou

obtidas a partir de secçõ es e�cazes exp erimen tais.

A descrição analít i ca de problemas que en v olv am o transp orte ou a in teracção da

radiação ionizan te com a matéria é bastan te complexa para ser efectuada. Historica-

men te, as técnicas de MC en traram len tamen te na Física Médica na segunda metade

do século XX [Rog06 ]. Em radioterapia (R T), os esquemas de transp orte dos có digos

MC são caracterizados p or um in terv alo de energias alargado, apresen tam uma des-
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crição rigorosa da mo delação dos pro cessos físicos e con têm ferramen tas p o derosas

para a co di�cação da geometria. Estes có digos, em b ora tenham sido desen v olvidos

para serem aplicados em outras áreas da Física, p o dem ser utili zados em R T sendo

p or isso designados sistemas gener alistas , como são, p or exemplo, os có digos EGSnrc

(ref.), PENELOP (ref.), MCNP (ref.), GEANT ( [GRM94 ]). A ctualmen te, têm sido

desen v olvidos có digos MC para aplicaçõ es esp ecí�cas, sistemas de dic ados , que incor-

p oram esquemas de transp orte optimi zados, apro ximaçõ es aos pro cessos físicos de

menor secção e�caz e resultados n uma gama de energia mais restrita, aumen tando

sim ulta neam en te a e�ciência da sim ula ção e reduzindo o temp o de cálculo. Neste

grup o temos, p or exemplo, os có digos DPM ( [SWB00 ]), VMC

++
(ref.) e Macro

MC (ref.).

Neste capítulo, são apresen tadas alguma s no çõ es sobre o mecanismo de sim ula ção

de transp orte de radiação p or Mon te Carlo. É ainda feita uma descrição sumária

do có digo de transp orte generalista GEANT (v ersão 3.21). Será tam b ém feita a de-

scrição do Dose Planning Metho d (DPM) (v ersão 1.1), que é um sistema dedicado

a aplicaçõ es de cálculo de dose para a realização de planeamen tos de tratamen tos.

O DPM tem sido desen v olvido esp eci�camen te para lidar com problemas de R T.

F oi optimi zado para o cálculo de distribuiçõ es de dose de feixes de fotõ es e elec-

trõ es de energia en tre � 1 Me V e � 20 Me V, cuja geometria é de�nida em termos

de um grande n úmero de p equenos v olumes elemen tares, os voxels . O acréscimo na

v elo cidade deste có digo, comparado com a dos sistemas de MC generalistas como o

GEANT3, dev e-se essenc ialmen te a um no v o mecanismo de transp orte asso ciado a

um pro cesso de disp ersão m últi pl a para electrõ es que p ermite a utili zação de passos

de grandes dimensõ es sendo o transp orte de fotõ es e electrõ es efectuado atra v és de

diferen tes materiai s sem ter em con ta as fron teiras en tre regiõ es.

3.1 T ransp orte de Electrõ es

Os có digos de sim ula ção MC aplicados à R T são na sua maior i a có digos electromagné-

ticos, que efectuam o transp orte de partículas neutras e carregadas que in teragem

com a matéria. Este transp orte p o de ser acoplado ou desacoplado. No primeir o caso,

o transp orte de to das as partículas secundárias pro duzidas é efectuado ap ós uma
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in teracção e, no segundo caso existe um determinado tip o de partículas secundárias

que não é transp ortado, como é o caso da sim ula ção da in teracção de fotõ es em

que os electrõ es difundidos p or efeito de Compton não são gerados ou transp ortados

explicitam en te. Os có digos de transp orte electromagnético sim ula m o transp orte de

partículas atra v és de esquemas análo gos e/ou de história c ondensada .

Berger, em 1963, estab eleceu o c hamado méto do de história c ondensada , que

ho je em dia funciona como o elemen to fundamen tal dos algori t m o s de sim ula ção

do transp orte de partículas carregadas p or Mon te Carlo [Ber63a ]. Neste méto do,

a partícula carregada é transp ortada n um material ao longo de segmen tos desig-

nados p or p assos de história condensada ou de disp ersão m últi pl a , substituindo-se

a maior i a das in teracçõ es elásticas e inelásticas p or uma única in teracção virtual .

Esta in teracção inclui o efeito cum ulati v o do agrupamen to estatístico de diferen tes

mecanismos de in teracção dos electrõ es com a matéria, descrev e n d o as de�exõ es

angulares devido a disp ersõ es elásticas e p erdas de energias asso ciadas a pro ces-

sos inelásticos. Os pro cessos agrupados corresp ondem a in teracçõ es que en v olv em

p equenas transferências de energia e disp ersõ es de baixos ângulos designadas p or

soft inter actions , nas quais se incluem as disp ersõ es de Møller de baixa energia,

excitação atómi ca, pro dução de fotõ es de br emsstr ahlung com baixo momen to e dis-

p ersão elástica de Coulom b. A disp ersão de Møller e pro dução de br emsstr ahlung de

elev ada energia, en v olv endo pro dução de partículas secundárias, são considerados

ev en tos c atastr ó�c os � har d inter actions � sendo mo delados de forma discreta ou

análo ga . Esta ab ordagem, represen ta uma v an tagem considerá v el relativ am en te à

mo delação detalhada de to das as in teracçõ es dos electrõ es, p ermiti ndo atingi r um

ganho de e�ciência, em relação à sim ula ção análo ga , de três ou quatro ordens de

grandeza [Bie00a ].

De acordo com as diferen tes meto dolog i a s adoptadas p elos algori t m o s de MC

para a sim ula ção de ev en tos catastró�cos, Berger dividiu os esquemas de história

condensada em duas classes distin tas:

1. Classe I � onde os efeitos, na partícula primári a , de to das as in teracçõ es ( soft

e har d ) em cada p asso são con tabili zadas de forma cum ulati v a.

2. Classe I I � onde os efeitos, na partícula primári a , devido a ev en tos catas-

tró�cos, são con tabili zados no v értice de in teracção p or geração explícita de
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partículas secundárias.

Devido ao agrupamen to das in teracçõ es catastró�cas no passo de história conden-

sada, nos esquemas de transp orte de classe I, a distribuição para a amostragem das

p erdas de energia da partícula primári a inclui v alores de p erda de energia devido

à pro dução de electrõ es secundários [JNR

+
89 ]. T ais distribuiçõ es de probabili dade

recorrem a v alores de p erdas de energia totais p or colisão, jun tando �utuaçõ es es-

tatísticas descritas p elas teorias de Landau, V a vilo v e gaussiana [Leo86 ].

A energia da partícula primári a , no �nal de cada passo de dimensão, s, é dada

p or:

E f = E i � � E(s) (3.1)

onde E i e E f represen tam a energia inici a l e �nal da partícula e � E(s) o v alor da

p erda de energia ao longo do passo devida a to dos os pro cessos. Como as partículas

secundárias não são logo geradas, quando isso acon tece, elas já não apresen tam

uma correlação directa com a energia da partícula primári a . P or este motiv o, as

partículas secundárias p o dem ser emiti da s em qualquer p on to do passo.

Nos có digos de Mon te Carlo de classe I não é viá v el considerar passos de igual

dimensão, uma v ez que, à medida que a energia do electrão dimi n ui o ângulo de

de�exão tende a aumen tar. Como a dep endên c ia da de�exão angular no tamanho

do camp o é p equena, uma solução é considerar uma grelha de passos logarí t m i ca.

Assim, a escolha do tamanho do passo é feita de forma que, em média, a p ercen tagem

de energia p erdida p elo electrão seja apro ximadam en te constan te.

No caso dos algori t m o s de Mon te Carlo de classe I I, o pro cesso de pro dução

de electrõ es e fotõ es secundários acima do v alor lim i a r de energia, � cut , é sim u-

lado discretamen te usando o mo delo análo go (ev en to a ev en to). O estado �nal da

partícula primári a está b em de�nido e correlacionado com as v ariá v eis cinemáticas

da partícula secundária pro duzida. P ara v alores inferiores aos da energia de pro-

dução, as in teracçõ es inelásticas e elásticas agrupam-se de forma estatística no passo

de história condensada. A o longo do passo, as p erdas de energia para os electrõ es se-

cundários (raios� � ) obtêm-se a partir de distribuiçõ es de p erdas de energia restritas

de colisão. A energia �nal da partícula primári a é dada p or:

E f = E i � s
�

dE
dx

�

� cut

� E � (3.2)
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sendo

�
dE
dx

�
� cut

o v alor do p o der de p ar agem restrito corresp onden te ao v alor de ener-

gia p erdida p or unidade de p ercurso para partículas secundárias com energias inferio-

res ao lim i a r de pro dução, � cut . As p erdas de energia para fotõ es de br emsstr ahlung

são con tabili zadas de forma semelhan te, utili zando v alores de

�
dE
dx

�
rad; �

onde a ener-

gia da partícula secundária corresp onde ao momen to do fotão emiti do, E 
 = k .

Nos có digos de Mon te Carlo de classe I I, um dos problemas que surge é o facto de

se assumir que a secção e�caz de in teracção não v aria en tre duas in teracçõ es catas-

tró�cas. T al consideração não é totalm en te correcta p ois, devido às p erdas con tín uas

de energia sim ula das na parte da história condensada, a secção e�caz dos div ersos

pro cessos, devido à v ariação da energia, não p ermanece constan te. Uma forma de

se mini m i zar este problema é não p ermiti r passos demasiado grandes, de mo do a

p o der considerar-se que, em cada passo, a v ariação da secção e�caz é tão p equena

que se p o de considerar constan te. P ara que a secção e�caz en tre duas in teracçõ es

discretas, en tre os p on tos t0 e t , se man tenha constan te, torna-se necess ário jun tar

um artefacto matemáti co ou secção e�caz total �ctícia, � f icticia [Sal85 ]. Assim, se

forem � total;real (t0) e � total;real (t) as secçõ es e�cazes reais em t0 e t :

� total;f icticia (t) = � total;real (t) + � f icticia (t) = � total;real (t0) = constante

Considerando a distância à in teracção seguin te como o livre p ercurso médio determi-

nado com a secção e�caz, � total;f icticia (t) , o p on to de in teracção é aceite ou rejeitado

quando se compara a fracção � total;real (t)=� total;real (t0) com um n úmero aleatóri o no

in terv alo ]0,1]. Se o v alor da fracção for inferior ao n úmero amostrado, a probabili -

dade de se ter atingi do o v értice de in teracção é míni m a p elo que nenh um pro cesso é

sim ula do, caso con trário a in teracção é considerada real. T al pro cedimen to é ap enas

v álido na região onde a secção e�caz total de in teracção decresce com a dimi n ui ção

da energia do electrão, para v alores, apro ximadam en te, sup eriores a 50�100 k e V.

As teorias de disp ersão m últi pl a de Goudsmit�Sauderson ou de Molière, tendo

em con ta os seus diferen tes formal i sm o s, tornam-se mais adequadas aos algori t m o s

de classe I e I I resp ectiv amen te. Daí que estas teorias sejam usadas para determinar,

no �m de cada passo, a de�exão angular da partícula devida a m últi pl a s colisõ es.

A distribuição de Goudsmit�Saunderson p ermite determinar o ângulo de disp er-

são de forma exacta, correlacionando-o com as dimensõ es do passo e p erdas totais

de energia. A o con trário do formal i sm o de Molière, esta distribuição não imp õ e
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à partida uma forma esp ecí�ca para a secção e�caz e p o dem ser usadas diferen tes

form ula çõ es como p or exemplo a secção e�caz de Rutherford corrigida p or efeitos

de blindagem ou a secção de Mott com correcçõ es relativi stas e de efeitos de spin .

A sua amostragem exige um forte cálculo n umérico que, se for executado no �nal

de cada passo, p o de comprometer a e�ciência do pro cesso de sim ula ção . Os algo-

ritmo s de classe I apresen tam, alternativ am en te, distribuiçõ es angulares calculadas

para v alores pré�determinados de p erdas de energia e dimensõ es de passo. Deste

mo do, o transp orte dos electrõ es é efectuado de acordo com uma grelha de v alo-

res de p erdas de energia/passo. Os algori t m o s de classe I I, não apresen tam passos

pré�determinados e p or isso, requerem que o pro cedimen to de amostragem da dis-

tribuição angular seja feito no �nal de cada passo on�the��y . T al comp ortamen to

fa v orece a aplicação da teoria de Molière que, em b ora seja menos exacta e tenha

um lim i t e de v alidade mais restrito, conduzindo, p or isso, à utili zação de passos

de menores dimensõ es, apresen ta um cálculo n umérico rápido com um esquema de

impl em en tação simples [KB98c].

Se a distribuição angular ap ós o passo for conhecida, é p ossív el caracterizar

univ o camen te a direcção do electrão, mas não é p ossív el obter informa ção sobre a

sua distribuição espacial. Isto p orque não existe uma teoria que relacione de mo do

exacto a distância p ercorrida ao longo do passo de história condensada, s, com o

desvio lateral da tra jectória, � � Figura 3.1.

Figura 3.1: Sim ul a ção do transp orte de um electrão ao longo de um passo de

história condensada
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Uma v ez que a p osição �nal é indeterminada, as distribuiçõ es espaciais p o-

dem ser determinadas resolv endo explicitam en te a equação de transp orte de Boltz-

man [Bie00a ]. A solução formal desta equação consiste n um conjun to de equaçõ es

diferenciais acopladas, o que imp ossibi l i t o u até ao momen to a sua resolução ex-

plíci t a . Alternativ am en te, p o de recorrer-se à teoria de Lewis [Lew50 ] que, p ermite

deriv ar de mo do exacto, indep enden temen te da form ula ção da secção e�caz de dis-

p ersão elástica, os momen tos ou v alores médios de grandezas espaciais no �m de

um passo de história condensada. T ais resultados p o dem ser utili zados de mo do

a conduzir ao desen v olvimen to de uma mecânica de transp orte capaz de colo car o

electrão na p osição correcta dep ois de um passo de disp ersão m últi pl a . A qualidade

e capacidade de descrev e r correctamen te a distribuição espacial é p osteriormen te

a v aliada atra v és da comparação dos momen tos calculados com os momen tos exactos

de Lewis [KB98b ].

3.2 T ransp orte de F otõ es

Uma comp onen te imp orta n te das técnicas de Mon te Carlo é a amostragem n umérica

de v ariá v eis aleatóri a s com uma dada função de distribuição de probabili dade. Os

algori t m o s de amostragem aleatóri a baseiam�se na utili zação de n úmeros aleatóri o s

distribuídos uniformem en te no in terv alo ]0,1].

O pro cesso de transp orte de um fotão é baseado no conhecimen to do seu livre p er-

curso médio que p ermite caracterizar a distribuição de densidade de probabili dade

da distância, t , p ercorrida p elo fotão até à sua in teracção. A distância à in teracção

seguin te é amostrada aleatori a m en te a partir da lei de aten uação exp onencial:

p(t)dt = �e � �t dt (3.3)

em que � é o co e�cien te de aten uação linear do meio. Neste caso a distância t é

amostrada p or:

t = �
1
�

ln(� ) = � � ln(� ) = �
A

Na�� tot
ln(� ) (3.4)

onde A , Na e � são, resp ectiv amen te, o n úmero de massa, o n úmero de A v ogadro,

a densidade do material , � tot a secção e�caz total do fotão, � um n úmero pseudo�

aleatóri o amostrado en tre ]0,1] e � o livre p ercurso médio total. O tip o de in teracção
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é seleccionado a partir da amostragem das probabili da des relativ as de cada pro cesso,

i , calculadas p ela razão � i =� tot . No caso de pro dução de partículas secundárias no

lo cal ou v értice de in teracção p or pro cessos inelásticos, as características cinemáticas

destas são obtidas p or amostragem das resp ectiv as secçõ es e�cazes diferenciais em

energia e ângulo e o seu transp orte efectuado de forma individual . P osteriormen te,

a energia e direcção da partícula primári a são a justadas, e é amostrada uma no v a

distância até ao pró ximo v értice. Rep ete-se este pro cedimen to até que a partícula

seja absorvida no meio ou a sua energia seja inferior a um v alor de corte de transp orte

míni m o pré�estab elecido. Esta meto dologi a , é tam b ém designada p or Mon te Carlo

análo go .

Este méto do é esp ecialmen te adequado para o transp orte de fotõ es ou de partícu-

las que p ossuem uma baixa secção e�caz e um corresp onden te livre p ercurso médio

elev ado. A sua aplicabi l i da de à sim ula ção do transp orte de partículas carregadas de

baixa massa é p ossív el, no en tan to é incomp ortá v el na maio r i a das aplicaçõ es devido

ao elev ado temp o de pro cessamen to necess ário para obtenção de uma incerteza es-

tatística aceitá v el nas grandezas calculadas, como p or exemplo, a energia dep ositada

n um p equeno v olume. T al motiv ou o desen v olvimen to de uma lógi ca de esquemas

de transp orte mais elab orada [SFVS99 ].

Dado que os fotõ es sofrem um n úmero lim i t a do de in teracçõ es an tes de serem

lo calm en te absorvidos, a sim ula ção análo ga requer que a distância à pró xima in ter-

acção seja recalculada cada v ez que o fotão atra v essa uma fron teira en tre diferen tes

materiai s, o que o corre frequen temen te em estruturas voxelizadas ao longo de p e-

quenas distâncias represen tando uma signi�cati v a p erda de e�ciência no pro cesso

de transp orte. P ara sup erar esta di�culdade, p or exemplo, o transp orte de fotõ es

p elo có digo DPM recorre ao méto do de W o o dco c k [KF00 ] no qual a distância à

pró xima in teracção é amostrada a partir de um livre p ercurso médio �ctício corre-

sp onden te ao míni m o livre p ercurso médio en tre to dos os materiai s da geometria,

� min

 . O n úmero de comprim en tos de in teracção a p ercorrer é amostrado a partir

da distribuição e� N
. O fotão é transp ortado de uma distância t = � min N . Nestas

condiçõ es o fotão é transp ortado ignorando to das as fron teiras e materiai s atra v-

essados até ao v értice de in teracção, ao longo da distância t. É en tão calculada a
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probabili da de de o corrência do ev en to, dada p or:

P =
� min




� voxel



(3.5)

em que � voxel

 é o livre p ercurso médio para o material atribuido ao voxel que con tém

o v értice. É sorteado um n úmero aleatóri o � en tre ]0,1]. O pro cesso de in teracção

é considerado fíctici o para a condição P < � , sendo amostrada uma no v a distân-

cia. Caso con trário é sim ula da uma in teracção real de acordo com as resp ectiv as

probabili da des determinadas p elas secçõ es e�cazes totais dos pro cessos.

3.3 GEometry ANd Trac king - GEANT

O có digo de Mon te Carlo GEANT foi desen v olvido para sim ula ção de detectores

em Física de Altas Energias, sendo, no en tan to, actualmen te utili zado em diferen tes

áreas nomeadamen te, Biolo g i a , Astrofísica e Medicina [GRM94 ].

A v ersão GEANT3 sim ula o transp orte acoplado hadrão-fotão- l eptão, con tendo

as secçõ es e�cazes dos pro cessos físicos para a gama de energias de 10 k e V a 10 T e V.

Neste pro jecto, trabalhám o s na gama de energia de 1 � 10 Me V, onde os pro cessos

relev an tes da in teracção da radiação com a matéria são os seguin tes:

� Efeito F oto eléctrico

� Disp ersão Compton

� Pro dução de P ares

� Aniquilação

� Pro dução de Bremsstrahlung

� Ionização de P artículas Carregadas

� Disp ersão Múltipl a

P ara os v ários pro cessos físicos, as secçõ es e�cazes são obtidas atra v és de parametri-

zaçõ es a distribuiçõ es teóricas e a resultados exp erimen tais que estão con tidos nas

bibil o t ecas SANDIA [BL87 ] e NIST [SB85 ]. Os v alores de p erdas de energia são
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amostrados a partir da equação de Bethe�Blo c h e as �utuaçõ es de energia são de-

terminadas p elas teorias de V a vilo v e Landau, de acordo com os seus lim i t es de

v alidade. O cálculo das p erdas de energia para partículas secundárias carregadas,

abaixo dos v alores de corte p or pro cessos de colisão é feito de acordo com a fórm ula

de Bethe�Blo c h restrita:

�
dE
dx

�

col;�

= 2�n er 2
emec2 1

� 2

�
ln

�
2mec2(
 + 1)

I 2

�
+ F � (
 � 1; � up) � � � 2

C
Z

�

(3.6)

onde, � = AE é a v ariá v el que de�ne o v alor lim i a r de energia para a pro dução de

raios� � , � up = min (� c; � max ) , � max é a energia máxim a transferív el e � c = AE=mec2
.

F actores de correcção a esta fórm ula são determinados p or a juste da distribuição de

p erda de energia total de colisão a v alores exp erimen tais tab elados nas bibli o t ecas

ICR U37/EST AR�NIST [ICR84 ].

O sistema GEANT3, p or defeito, não gera raios� � e apresen ta um esquema de

transp orte de classe I. No en tan to, apresen ta a op ção de geração explícita de raios� �

com um lim i a r de pro dução míni m o de 10 k e V comp ortando-se como um có digo de

Mon te Carlo de classe I I. As p erdas de energia abaixo deste v alor são obtidas p ela

equação de Bethe�Blo c h restrita (3.6), sendo as resp ectiv as �utuaçõ es amostradas da

distribuição de Landau restrita. Este có digo recorre à teoria de Molière para efectuar

a amostragem do ângulo de de�exão de partículas carregadas, sendo a dimensão do

passo con trolada p ela p erda de energia fraccional p or pro cessos con tín uos, atra v és

da v ariá v el DEEMAX .

Abaixo de um n úmero médio de 20 colisõ es de Coulom b p or passo, a teoria de

Molière é substituída p ela sim ula ção discreta do ângulo de disp ersão, utili zando a

secção e�caz de Rutherford corrigi da para efeitos de blindagem. A mecânica de

transp orte de electrõ es e p ositrõ es foi desen v olvida imp ondo a utili zação de v alores

de DEEMAX baixos e dimensõ es do passo p equenas, de mo do a mini m i zar as diferenças

en tre os momen tos calculados e os momen tos exactos de Lewis.

Na �gura 3.2 está represen tada a estrutura das principai s subrotinas do có digo

GEANT3, onde GXINT represen ta o programa principal para a v ersão in teractiv a

deste có digo. A inici a l i zação do programa é con trolada p elo utili zador na subrotina

UGINIT , que tem a resp onsabilidade de c hamar três outras:
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Figura 3.2: Represen tação das principai s subrotinas do có digo de MC GEANT3

� GPHYSI � onde são construídas as secçõ es e�cazes e tab elas de p erda de

energia para cada material .

� UGEOM � onde se de�nem os parâmetros de transp orte relativ am en te aos

diferen tes materiai s e se co di�ca a geometria dos elemen tos que constituêm a

cab eça do acelerador.

� UHINIT � onde são declaradas as condiçõ es de histograma ção para registo de

informa ção e grandezas de in teresse (p osição da partícula, cosenos directores,

energia, etc).

A fase de pro cessamen to é inici a da na subrotina GR UN que, para cada acon-

tecimen to pro cessado, con trola um conjun to de subrotinas:

� GUKINE � resp onsá v el p ela geração e armazenamen to da informa ção cine-

mática de cada ev en to primári o .
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� GUTREV � que inici a o pro cesso de transp orte das partículas. O con trolo

da propagação das partículas atra v és da geometria é efectuado p or c hamadas

às subrotinas GUTRA CK/GTRA CK .

� GUSTEP � onde �ca armazenada a informa ção sobre os acon tecimen tos no

�nal de cada passo da partícula a que o utili zador tem acesso.

� GUOUT � onde é con tabili zada a informa ção do pro cesso de sim ula ção no

�nal de cada acon tecimen to.

A fase de �nalização é con trolada p ela subrotina UGLAST , que efectua a c hamada

à subrotina GLAST para a con tabili zação da informa ção estatística relacionada

com o pro cesso de sim ula ção .

O p ac ote de geometria do có digo GEANT3 p ossui 16 formas básicas construídas

com sup erfícies de segunda ordem, cujas funçõ es principai s são:

1. duran te a inici a l i zação do programa, de�nir a geometria ao longo da qual a

partícula irá ser seguida;

2. duran te a fase de pro cessamen to do ev en to, com unicar, às rotinas resp onsá v eis,

a informa ção para o transp orte das partículas.

Em cada v olume é p ossív el a rotação, replicação e divisão em v olumes menores.

Se se pretender co di�car geometrias mais complexas, este có digo tem a capacidade

de imp orta r directamen te informa ção CAD ( Computer A ide d Designe d ). O có digo

GEANT3 con tém uma in terface grá�ca in teractiv a para visualização da geometria�

3D co di�cada e do transp orte de partículas em temp o "real". Estão tam b ém

disp onív eis op çõ es de p ac otes de análi se da bibli o t eca CERNLIB, o que p ermite

a histograma ção de resultados duran te a execuç ão do programa. Estes con têm o

gerador de n úmeros aleatóri o s impl em en tado neste có digo de sim ula ção, RANECU,

caracterizado p or um p erio do de rep etição de 10

18
extracçõ es.

O có digo de MC GEANT3 foi usado para sim ula r a cab eça de tratamen to do

acelerador linear V arian Clinac 600C e os resultados obtidos são apresen tados e

anali sados no Capítulo 4.
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3.4 Dose Planning Metho d � DPM

O temp o de cálculo necess ário à sim ula ção de distribuiçõ es de dose em fantomas com

o có digo GEANT ou outros có digos de Mon te Carlo gener alistas é bastan te elev ado.

A utili zação de sistemas de pro cessamen to em paralelo ou de v ários pro cessadores

p ermite reduzir o temp o de cálculo, mas requer um in v estimen to signi�cativ o em

har dwar e e em infraestruturas adequadas [MJ99 , RA C

+
01 ].

O crescen te in teresse da aplicação do méto do de Mon te Carlo à Medicina, asso-

ciado à incompati bi l i dade de temp o de CPU dos có digos de sim ula ção generalistas

com a prática clíni ca, motiv ou en tão o desen v olvimen to dos denominados sistemas

de dic ados .

O DPM [SWB00 ], desen v olvido p or Sempau et al , é um sistema dedicado a apli-

caçõ es de cálculo de dose para a realização de planeamen tos de tratamen tos em

Radioterapi a . A elev ada e�ciência computacional e precisão dos resultados demons-

trados no cálculo de dose em geometrias homogéneas e com base em imag ens de

tomogra�a computorizada ( C omputed T omograph y � CT ), rev elam as suas p oten-

ciali da des como alternativ a aos algori t m o s analí t i cos baseados em apro ximaçõ es à

solução da equação de transp orte de Boltzmann.

Neste có digo a geometria é co di�cada em elemen tos cúbicos ( voxels ), apresen-

tando um algori t m o simples de se guimento de tr aços ( r ay�tr acing ). Os signi�ca-

tiv os ganhos em temp o de CPU relativ am en te aos sistemas gener alistas resultam

essenc ialmen te p ela utili zação de uma mecânica de transp orte ino v adora, jun ta-

men te com um no v o formal i sm o da teoria de disp ersão m últi pl a para electrõ es.

Conseque n te men te o transp orte das partículas é efectuado ao longo de passos de

maio r es dimensõ es p ermiti ndo atra v essar diferen tes materiai s ignorando a existên-

cia de fron teiras en tre regiõ es .

3.4.1 Disp ersão Múltipla com Energia P erdida

A primei r a maio r ino v ação in tro duzida no DPM para aumen tar a v elo cidade de cál-

culo, foi a utili zação de um redimensionamen to do passo. En tre disp ersõ es inelásticas

catastró�cas, este có digo apresen ta uma mecânica de transp orte mais e�cien te carac-

terizada p or passos de maio r es dimensõ es, p ossibili t a da p ela impl em en tação de uma

73



no v a deriv ação da teoria de disp ersão m últi pl a de Goudsmit- Saunderson [GS40 ] re-

form ula da p or Lewis e prop osta p or Biela jew e Ka wrak o w [KB98c ]. Na apr oximação

do abr andamento c ontínuo ( C on tin uous S lo wing� D o wn A ppro ximati o n � CSD A) ,

o passo p o de ser dado em termos de energia p erdida p or:

s =
Z E

E � � E

�
dE

S(E)

�
= R(E) � R(E � � E); (3.7)

onde S (E) é o p o der de p ar agem CSD A, e R (E) o alcance CSD A. P ara um elec-

trão com energia inici a l E que atra v essa uma distância s, a energia p erdida média

� E p o de ser determinada in v ertendo o alcance CSD A:

� E = E � R� 1(R(E) � s) (3.8)

A distribuição angular obtida p or Lewis [Lew50 ] incorp orando a energia p erdida ao

longo do passo, s, é dada p or:

FL (! ) =
1X

l=0

�
l +

1
2

�
Pl (! ) exp

�
�

Z E

E � � E

Gl

S
dE

�
; (3.9)

onde ! = cos� , Gl = gl=� e � é o livre p ercurso médio en tre in teracçõ es inelásticas.

Os co e�cien tes gl , são obtidos a partir da expansão da secção e�caz diferencial

angular da disp ersão elástica segundo p olinóm i o s de Legendre. Biela jew e Ka wrak o w

demonstraram que para a impl em en tação em có digos de Mon te Carlo de classe I I,

a distribuição de Goudsmit�Saunderson�Lewis p o de ser con v enien temen te descrita

p or:

FL (! ) = q(u; E)
2B(1 + B)

(1 + 2B � ! )2
(3.10)

em que B é um parâmetro livre, u é uma v ariá v el angular calculada a partir de !

e q(u; E) dep ende da energia do electrão, da secção e�caz de disp ersão elástica e

do co e�cien te B . Esta função é pré�calculada p elo có digo DPM, a partir da secção

e�caz de Rutherford corrigi da p or efeitos de blindagem e de spin para um conjun to

de pares de v alores de energia e u em água, p ermiti ndo obter de forma rápida o

ângulo p olar a partir de uma simples in terp olação de q(u; E) .
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3.4.2 Méto do de T ransp orte de Dobr adiça A le atória (Ran-

dom Hinge)

A segunda maio r ino v ação in tro duzida no DPM fundamen ta-se na utili zação de um

no v o mecanismo de transp orte. É p ossiv el demostrar que este formal i sm o conduz a

uma distribuição angular v álida nos regimes de disp ersão múltipla , plur al e singular ,

garan tindo sempre a con v ergência para uma solução está v el para qualquer dimen-

são de passo. A não dep endên c ia da estabilida de da distribuição angular com a

dimensão do passo calculada em 3.9, p ermiti u a utili zação do méto do de transp orte

designado dobr adiça ale atória [BS01 ]. O mo delo de dobr adiça ale atória do có digo

de Mon te Carlo PENELOPE fornece um excelen te compromi sso en tre v elo cidade

e rigor e é, p ortan to, b em adaptado a um có digo rápido. Neste mo delo, a energia

p erdida ao longo do passo é negligenciada. O mo delo de dobr adiça ale atória consiste

em dividir o passo s em dois segmen tos, sA = �s e sB = s � sA , sendo � um n úmero

aleatóri o en tre 0 e 1. O primei r o segmen to sA é de�nido na direcção inici a l do elec-

trão, a partir da qual a partícula é de�ectida de acordo com qualquer lei de disp ersão

m últi pl a que forneça a de�ecção angular e azim utal calculada sobre o passo in teiro

s. O segundo segmen to é de�nido sobre a distância sB na no v a direcção.

Infelizmen te, a inclusão da energia p erdida ao longo do passo s reduz o rigor deste

mo delo. O mo delo PENELOPE sobrestima a disp ersão para caminhos p ercorridos

m uito longos. Usando o mesmo conceito, o DPM utili za uma grandeza for ça de

disp ersão (scattering strength), K 1 , onde em v ez da distância, s, é executada a

amostragem, isto é:

K (A )
1 = �K 1(s) (3.11)

com K 1(s) dada p or,

K 1(s) �
Z s

0
ds0G1(s0) ' sG1

� s
2

�
; (3.12)

onde G1 = g1=� . O electrão é en tão transp ortado até "`acum ular"' uma disp ersão

igual a K (A )
1 , onde a de�ecção é imp osta. A seguir o electrão mo v e-se o p ercurso

necess ário à exaustão da for ça de disp ersão K 1 � K A
1 � Figura 3.3.
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Figura 3.3: Represen tação do transp orte de um electrão ao longo de um passo de

história condensada p ela técnica dobr adiça ale atória

Este formal i sm o corrige não só o v alor sobrestimado da disp ersão mas tam b ém

fornece uma base de sim ula ção da disp ersão atra v és dos lim i t es materiai s da densi-

dade. Esta mecânica de transp orte p ermite descrev e r correctamen te a tra jectória dos

electrõ es até à sua absorção no meio, recorrendo ap enas a 8-10 passos de história

condensada, em comparação com os esquemas de transp orte impl em en tados nos

có digos generalistas que requerem m últi pl o s passos p or cada voxel atra v essado. T al

só é p ossív el, p elo facto do algori t m o dobr adiça ale atória ser exacto, isto é, preserv ar

os momen tos de Lewis para a profundidade de p enetração, o desvio lateral e outros

momen tos espaciais e angulares, indep enden temen te da dimensão do passo [SWB00 ].

3.4.3 In teracçõ es Catastró�cas e A con tecimen tos Radiativ os

Como o DPM é um algori t m o de classe I I, as in teracçõ es catastró�cas são sim ula das

discretamen te usando um mo delo análogo (ev en to-a-ev en to). Este có digo utili za a

secção e�caz de Møller para colisõ es inelásticas de electrõ es com os n úcleos atómi cos.

In tegrando a secção e�caz diferencial de Møller, o livre p ercurso médio in v erso,

� � 1
M para colisõ es catastró�cas (acima do v alor da energia de corte WM ) em meios

homogéneos é dado p or:

� � 1
M =

2�e 4

mv2

Znm

E

"
1 � 2kM

kM (1 � kM )
+

�

 � 1




� 2 �
1
2

� kM

�
+

" �

 � 1




� 2

� 1

#

ln
1 � kM

km

#

;

(3.13)
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onde nm é o n úmero de moléculas p or unidade de v olume e

kM =
WM

E
: (3.14)

Esta ab ordagem é v álida no lim i t e relativi sta, mc2 � E e de baixas transferências

de energia, kM � 1, para partículas secundárias em que existe uma fraca dep endên -

cia dos livres p ercursos médios de Møller e de br emsstr ahlung com a energia. A

equação 3.13 p o de ser apro ximada p or:

� M �
A
Z�

mc2WM

NA 2�e 4
(3.15)

P or defeito, o DPM colo ca WM = 200 k e V, uma v ez que os electrõ es inciden tes

com menor energia têm alcances mais p equenos do que o tamanho míni m o do v o xel,

1 mm. P ara a água, � ' 2cm com WM = 200 k e V e é praticamen te indep enden te

de E, como se p o de v er na equação 3.15. Quando o corre uma in teracção de Møller,

a fracção de energia p erdida k é amostrada a partir da função de distribuição de

probabili da de normali zada obtida a partir da secção e�caz total de Møller. Se o

electrão inciden te tiv er uma energia cinética W , a direcção do mo vim en to será de-

terminada de acordo com a conserv ação de momen to e o ângulo, � 2 , formado p or

essa direcção e p ela v elo cidade do primei r o electrão , é dado p or:

cos� 2 =

s
W(E + 2mc2)
E(W + 2mc2)

: (3.16)

P ara fotõ es de br emsstr ahlung , das tab elas de Seltzer et al. [SB85 ], p o demos

v eri�car que para as energias e materiai s usados em radioterapia , a secção e�caz de

br emsstr ahlung impl em en tada no DPM é dada p or:

� B =
Z 2

�k
a(1 � bk); (3.17)

onde W = kE (W é a energia do fotão pro duzido), � a v elo cidade do electrão em

unidade da v elo cidade da luz, e a e b são parâmetros de a juste às secçõ es e�cazes

diferenciais em energia do fotão emiti do . P ara uma dada energia de corte para pro-

dução de br emsstr ahlung , o livre p ercurso médio in v ertido resultan te da equação 3.17

é dado p or:
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� � 1
B =

Z 2nma
� 2

�
ln

1
kb

� b(1 � kb)
�

; (3.18)

onde kB = WB =E . No lim i t e em que mc2 � E e kM � 1, a equação 3.18 p o de ser

apro ximada p or:

� B '
A

Z 2�N A a

�
ln

E
WB

� b
� � 1

(3.19)

A sim ula ção análoga de fotõ es de br emsstr ahlung é realizada usando uma amostra-

gem aleatóri a da função distribuição de probabili da de correp onden te à � B normali -

zada. A de�exão angular do electrão inciden te é p equena e p o de ser desprezada

e o ângulo de disp ersão do fotão secundário é a justado ao seu v alor médio, dado

apro ximadam en te p or Heitler [Hei54 ]:

h� i '
mc2

E + mc2
: (3.20)

3.4.4 T ransp orte de P artículas em F an tomas V o xelizados

Em có digos de MC com transp orte de electrõ es de classe I I, os electrõ es são cria-

dos com uma direcção e energia inici a i s e transp ortados n uma série de passos até

abandonarem a geometria ou até a sua energia cair abaixo de um v alor de corte de

absorção pré � de�nido.

A amostragem da distância en tre in teracçõ es catastró�cas de Møller, tM , e emis-

são de fotõ es de br emsstr ahlung , tB , indep enden temen te do n úmero e comp osição

dos voxels segundo o p ercurso da partícula, é feita atra v és de:

tM = � � M ln � 1 (3.21)

tB = � � B ln � 2 (3.22)

em que � M e � B são os livres p ercursos médios obtidos p or in terp olação de tab elas

pré�calculadas em função da energia para um material de referência (que, sem p erda

de generalidade, p o de ser considerado água) e � 1 e � 2 são dois n úmeros aleatóri o s

uniformem en te distribuidos no in terv alo ]0,1].
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Quando um electrão p ercorre a distância t den tro de um voxel equiv alen te de

água, tM decresc e de uma quan tidade � tM dada p or:

� tM = t
(Z�=A )voxel

(Z�=A )agua
(3.23)

Analogam en te, quando um electrão p ercorre a distância t den tro de um voxel ,

tB decresce de uma quan tidade � tB dada p or:

� tB = t
(Z 2�=A )voxel

(Z 2�=A )agua
(3.24)

O livre p ercurso médio para a real comp osição química do meio é corrigi da

duran te o transp orte da partícula, p or subtracção das quan tidades � tM e � tB .

Esta iteracção é rep etida até que uma das distâncias tM ou tB se an ule, sendo

sim ula do o resp ectiv o acon tecimen to catastró�co. Se a geometria for homogénea e

constituída p elo meio de referência � água � a distância p ercorrida en tre dois ev en tos

discretos será coinciden te com tM ou tB .

A for ça de disp ersão total K 1 é obtida para a água na energia inici a l do electrão.

Duran te a inici a l i zação do DPM os v alores de K 1 em função da energia e o passo s

são pré�calculados e lidos. Usando o mecanismo de dobr adiça ale atória do DPM, a

for ça de disp ersão an tes da sim ula ção da disp ersão de m últi pl o s ev en tos é dada p or,

tS = K (A )
1 � �K 1 (3.25)

Em cada passo t den tro do voxel , tS dimi n ui de uma quan tidade igual a:

� tS =
Z t

0
dt0Gvoxel

1 (t0) '
1
2

�
Gvoxel

1 (t0 = 0) + Gvoxel
1 (t0 = t)

�
(3.26)

Logo que tS esteja esgotado, o desvio angular (ângulo p olar) é amostrado a partir

da função densidade de probabili dade de Lewis, usando a sup erfície q(u; E) que

corresp onde à água. Ap ós ro dar em torno do ângulo de disp ersão para determinar a

no v a direcção do electrão, o transp orte linear é recomeçado até uma no v a quan tidade

de for ça de disp ersão , dada p or:

tS = K (B )
1 = K 1 � K (A )

1 (3.27)

seja p erdida. É calculado um no v o � tS e, dep ois da distância para tS ser atra v essada,

o pro cesso rep ete-se com uma no v a for ça de disp ersão total K 1 e um no v o tS é

amostrado de acordo com a equação 3.25.
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F ora os ev en tos discretos, a energia p erdida con tin uamen te p elos electrõ es é

calculada em cada passo e dada p or:

� E =
Z t

0
dt0S(voxel )

r (t0) (3.28)

onde t é a distância p ercorrida n um dado voxel , an tes das colisõ es ou da saída do

voxel , e S(voxel )
r é o p o der de p ar agem restrito para transferência de energia abaixo

dos lim i t es para a pro dução de Møller e br emsstr ahlung . P ara grandes v alores de

t , S(voxel )
r p o de v ariar acima do passo, p elo que, para resolv er o in tegral, primei r o

estima-se a energia p erdida ao longo de t , considerando S(voxel )
r constan te, e dep ois

calcula-se o v alor médio do p o der de p ar agem ao longo do passo. Duran te a inici a l -

ização do DPM são lidos e pré�calculados v alores de S(voxel )
r para uma densa grelha

de energias.

Ap ós obtenção detalhada do feixe de fotõ es pro duzidos p elo acelerador V arian

Clinac 600C, atra v és da utili zação do có digo de MC GEANT3, o có digo dedicado

DPM foi usado para calcular a distribuição de dose n um fan toma de água.
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Capítulo 4

Sim ulação do A celerador Linear

V arian Clinac 600C

Neste capítulo descrev e -se o pro cesso de sim ula ção e geração de espaços de fases

característicos do feixe de fotõ es do acelerador linear V arian Clinac 600C. O primei r o

ob jectiv o cen tra-se na obtenção dos espaços de fase represen tativ os do feixe de

fotõ es e na análi se da sua ev olução atra v és da cab eça de tratamen to do acelerador

linear. Os detalhes da in teracção do feixe com as v árias comp onen tes que cons-

tituem a cab eça de tratamen to são anali sados p or sim ula ção Mon te Carlo. Em

seguida efectuou-se a v alidação indirecta dos espaços de fase comparando curv as de

dose em profundidade e p er�s de dose sim ula do s com dados exp erimen tais com uma

câmara de ionização, n um fantoma de água. P ara esta análi se foram utili zados os

có digos de Mon te Carlo GEANT, para a sim ula ção da cab eça de tratamen to e o

DPM, para o cálculo de dose de fotõ es n um fan toma de água.

4.1 Sim ulação da Cab eça de T ratamen to

O acelerador V arian Clinac 600C destina-se a aplicaçõ es clíni cas em radioterapia e

p ertence à famí l i a de aceleradores lineares de baixa energia (4 MV) � Figura 4.1.

A cab eça de tratamen to de um acelerador linear p ossui um conjun to de disp osi-

tiv os de monitor i zação, lo cali zação e mo deli zação do feixe. À en trada encon tra-se o

alv o de raios X, no caso do acelerador estar a op erar em mo do de fotõ es � Figura 4.2.
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Figura 4.1: A celerador V arian Clinac 600C.

Figura 4.2: Cab eça de tratamen to de um acelerador linear, (retirado da

ref. [Kle85a ]).

Devido à pro dução de radiação disp ersa ou de fundo, a seguir ao alv o, existe

um sistema de colim a ção primári o constituído p or tungsténio. O colim a do r p ermite

con trolar a ab ertura angular p olar máxim a do feixe de fotõ es, que no mo delo em
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estudo é de 14�
. A seguir ao sistema de colim a ção é colo cado um �ltro mo delador

de forma cónica � �attening �lter � que aten ua preferencialmen te a região cen tral

do feixe de fotõ es e p ermite a pro dução de camp os extensos homogéneos em dose.

Neste acelerador, a in tensidade do feixe ap ós in teragir com o sistema de �ltragem

é con trolada p or uma câmara de ionização. As dimensõ es do camp o geométrico

dos feixes de fotõ es são determinadas p or um sistema de colim a ção secundário con-

stituído p or quatro blo cos de tungsténio mó v eis. Estes blo cos p o dem mo v er-se

indep enden temen te uns dos outros. Os colim a do r es sup eriores mo v em-se n uma tra-

jectória circular de 28 cm de raio e os inferiores ao longo de um v eio horizon tal. O

tungsténio é escolhido para a de�nição �nal do feixe p orque, devido ao seu elev ado

n úmero atómi co e densidade, prop orciona um elev ado co e�cien te de aten uação.

Figura 4.3: T erapia com raios � X e electrõ es, (retirado da ref. [Kha94b ]).

En tre a câmara de ionização e os colim a dor es secundários é colo cado um esp elho

(camp o de luz) cuja função é guiar um fo co de luz de mo do que as dimensõ es do

camp o e o lo cal de incidência do feixe se visualizem. Este disp ositiv o fornece uma

luz visív el in tensa que repro duz o camp o de raios X em dimensõ es e forma, tendo

em consideração os efeitos dos colim a dor es e de outros disp ositiv os lim i t a dor es do

feixe de radiação. O r ange �nder ou indicador de distância óptica ( O ptic al D istanc e
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I ndic ator � ODI), é uma escala lumi nosa pro jectada sobre a p ele do pacien te para

p ermiti r a obtenção da distância fon te-p ele, S ource S kin D istance (SSD), no in ter-

v alo de 80 cm a 130 cm. O iso cen tro é de�nido como o p on to de in tersecção do eixo

do colim a dor e do eixo de rotação do braço. Existem acessórios que mo di�cam o

feixe de raios � X que emerge da cab eça de tratamen to, nomeadamen te: �ltros em

cunha, comp ensadores de tecido, blo cos de protecção, etc. Estes acessórios são colo-

cados directamen te à saída da cab eça de tratamen to ou em sup ortes que se p o dem

acoplar à cab eça de tratamen to.

Na terapia com electrõ es, a de�nição do tamanho do camp o é dada p elo tamanho

da área da base do aplicador de electrõ es. A dicional m en te, o colim a do r secundário

é seleccionado para um tamanho de camp o ligei r a m en te sup erior ao de�nido p elo

aplicador de electrõ es � Figura 4.3. O �attening �lter é substituído p elas folhas

de disp ersão ( sc attering foils ) � atra v és de um disp ositiv o denominado c arr ossel �

que são utili zadas para disp ersar, no espaço, o feixe de electrõ es que se encon tra

concen trado n um cili ndro de 3 mm de diâmetro [KM89 ].

4.2 Obtenção de Espaços de F ases

A geometria da cab eça de tratamen to do acelerador linear V arian Clinac 600C foi

co di�cada usando o programa de sim ula ção de Mon te Carlo GEANT - v ersão 3.21.

A estrutura de aceleração não será sim ula da neste estudo p elo que se usará ap enas

as características do feixe de electrõ es primári o s atra v és do alv o para a sim ula ção

do camp o de radiação pro duzido na cab eça de tratamen to � Figura 4.4 �.
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Figura 4.4: Geomeria da cab eça de tratamen to do acelerador linear V arian Clinac

600C em mo do de fotõ es 4 MV.

Pretende-se que a geometria seja dividida em dois mó dulos:

Mó dulo I- Alv o de con v ersão, colim a dor primári o , �ltro e câmara de ionização.

Mó dulo I I- Esp elho e colim a dor es secundários.

Duran te a sim ula ção o feixe de electrõ es primári o s é transp ortado atra v és do alv o

e os fotõ es, electrõ es e p ositrõ es resultan tes da in teracção do feixe com o material

são p or sua v ez transp ortados atra v és da geometria. Duran te a sim ula ção de um

determinado mó dulo, a geometria da secção an terior é co di�cada de forma a incluir -

se a p ossibili da de dos fotõ es e electrõ es sofrerem pro cessos de retro difusão e assim

serem transp ortados em direcção às primei r a s estruturas. No �nal de cada mó dulo

de�ne-se um plano de con tabili zação. A o atra v essar estes planos, o transp orte da

partícula é in terrompi do e a informa ção que caracteriza cada partícula é guardada

em �c heiros de espaços de fases.

Os espaços de fases são distribuiçõ es a N dimensõ es guardados em Ntuples e

constituem uma amostra estatística do feixe de radiação em estudo [Bru94 ]. As
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v ariá v eis guardadas nestas distribuiçõ es são: energia, co ordenadas espaciais, cosenos

directores e a iden ti�cação do tip o de partícula, caracterizando o estado cinemático

no resp ectiv o plano de con tabili zação. Os espaços de fases obtidos no primei r o

mó dulo do acelerador são indep enden tes do camp o de radiação seleccionado p elo

sistema de colim a ção secundário. A divisão da geometria p ermite o aumen to da

e�ciência do cálculo p orque os espaços de fase in termédios são ap enas calculados

uma v ez. Numa segunda fase, efectua-se o transp orte das partículas guardadas nos

espaços de fases, sim ula ndo- se a in teracção do feixe com o esp elho e colim a do r es

secundários, obtendo-se os espaços de fases �nais que caracterizam o feixe de fotõ es

pro duzido p elo acelerador. Os espaços de fases obtidos no segundo mó dulo têm que

ser recalculados sempre que a ab ertura dos colim a dor es secundários v arie.

4.2.1 P arâmetros de Sim ulação

A sim ula ção Mon te Carlo dos feixes pro duzidos p or este acelerador linear en v olv eu

a optimi zação de parâmetros relacionados com os pro cessos de transp orte � T ab ela

4.1.

GEANT3 V alor

CUTELE 189 k e V

CUTGAM 10 k e V

DCUTE 10 k e V

BCUTE 10 k e V

DEEMAX 0.3�1%

T ab ela 4.1: P arâmetros de transp orte do có digo GEANT3.

A tra jectória de cada partícula, primári a ou secundária, é sim ula da e o seu trans-

p orte efectuado ao longo da geometria co di�cada. Quando a energia da partícula

é inferior ao v alor de corte em energia estab elecido no có digo de sim ula ção , o seu

transp orte é in terrompi do e a sua energia dep ositada lo calm en te. Os v alores de

corte em energia para o transp orte de electrõ es ( CUTELE ) e fotõ es ( CUTGAM ) são,

resp ectiv amen te, 189 k e V (energia cinética) e 10 k e V para as sim ula çõ es efectuadas
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no in terior do acelerador. No có digo de sim ula ção utili zado a con tabili zação das

p erdas de energia p or ionização e pro cessos radiati v os é efectuada p or geração ex-

plíci t a de raios� � e br emsstr ahlung resp ectiv amen te, acima do lim i a r de pro dução

de partículas secundárias: DCUTE para electrõ es e BCUTE para fotõ es. Abaixo deste

lim i a r as �utuaçõ es às p erda de energia p or in teracçõ es soft são amostradas de uma

distribuição restrita de Landau, GLANDZ [GRM94 ]. Os lim i a r es de pro dução utili za-

dos no GEANT3 de�nidos p elos parâmetros DCUTE e BCUTE foram colo cados a 10

k e V. A fracção de energia p erdida devido a in teracçõ es soft p or passo para electrõ es

( DEEMAX ) foi colo cado a 0.3% - 0.5% para materiai s de elev ado n úmero atómi co e

1% para materiai s de n úmero atómi co in termédio.

De mo do a reduzir o temp o de cálculo foram impl em en tados cortes geométricos.

São rejeitadas to das as partículas que in tera jam com as faces do colim a dor primári o

e secundário, o seu transp orte é in terrompi do e a energia dep ositada lo calm en te.

Esta apro ximação foi in tro duzida com base na baixa transmissão das blindagens de

tungsténio para fotõ es de energias da ordem do k e V - Me V [CWB

+
97 ].

4.3 Análi s e de Espaços de F ases

A análi se e caracterização dos feixes de fotõ es pro duzidos p elo acelerador V arian

Clinac 600C é efectuada para a energia de 4 MV. Este estudo compreende a obtenção

de espaços de fases do feixe de fotõ es e a análi se da sua ev olução e mo delação ao

longo das diferen tes estruturas da cab eça do acelerador. A v alidação dos espaços de

fases é realizada de forma indirecta p or comparação do cálculo de dose do camp o de

radiação gerado p or sim ula ção com dados exp erimen tais medidos n um fantoma ho-

mogéneo de água. No �nal de cada mó dulo de sim ula ção , complemen ta-se a análi se

das Ntuples com informa ção recolhida em nív eis in termédios e guardada em his-

togramas duran te a execuç ão dos programas de sim ula ção, o que p ermite um maio r

detalhe no estudo da ev olução do feixe. A histograma ção é obtida com o p ackage

HBOOK [Bru94 ] no qual os acon tecimen tos p o dem ser guardados em histograma s

uni ou bidim ensio na i s, segundo condiçõ es previamen te de�nidas p elo utili zador. A

histograma ção não apresen ta o carácter dinâmi co das Ntuples , no en tan to p ermite

uma redução consideráv el no espaço de disco necess ário para armazenamen to dos
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dados. Os nív eis in termédios considerados �cam lo cali zados no primei r o mó dulo

ap ós o alv o, colim a do r primári o , �ltro e câmara de ionização . A caracterização do

feixe de fotõ es é tam b ém efectuada no �nal de cada mó dulo (câmara de ionização,

colim a dor es secundários e a 100 cm SSD). As distribuiçõ es consideradas para a ca-

racterização do feixe são: esp ectros de energia, energia média e �uência de fotõ es e

electrõ es de con taminação. O programa de análise de dados P A W ( Physics A nalysis

W orkstation ) [BCC

+
00 ] foi utili zado para aquisição das distribuiçõ es características

do camp o de radiação sim ula do , a partir dos espaços de fases com a utili zação de

funçõ es de selecção. Este programa de análi se p ermite a con tabili zação dos erros

asso ciados a cada distribuição. P ara os esp ectros de energia o erro estatístico para

um canal com N en tradas é dado p or

p
N . P ara as distribuiçõ es de energia média

em função do raio e do ângulo p olar, o erro do v alor médio em cada canal com N

en tradas é:

sm =
� Ep
N

=

vu
u
t 1

((N )(N � 1))

NX

i =1

(E i � �E)2
(4.1)

em que E i é a energia da partícula i e

�E a energia média em cada canal. O erro

asso ciado a cada distribuição de �uência é estimado p or

p
N

A em que A é a área

da célula de con tabili zação e N é o n úmero de partículas con tidas em cada célula.

Os esp ectros de fotõ es e electrõ es p onderados em partículas foram normali zados ao

n úmero total de electrõ es primári o s gerados.

4.3.1 Primeiro Plano de Con tabilização

A geometria da cab eça de tratamen to co di�cada foi, como já se referiu, dividida em

duas secçõ es , no �m das quais se encon tra de�nido o plano de con tabili zação. Os

dados sim ula do s foram anali sados no �nal da câmara de ionização, a uma distância

de 14.1 cm da fon te p on tual. O feixe primári o com energia inici a l 4 Me V origi na

um esp ectro con tín uo de fotõ es de bremsstrahlung . Os histograma s dos esp ectros

de fotõ es � Figura 4.5 � estão normali zados ao n úmero total de ev en tos sim ula dos.

A energia mais pro v á v el do esp ectro de fotõ es é de 0.366 � 0.042 Me V, ao nív el do

primei r o mó dulo.
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Figura 4.5: Esp ectros de energia de fotõ es ao nív el do primei r o mó dulo.

Neste nív el de caracterização da análi se faz-se o estudo da distribuição da energia

média e �uência planar de fotõ es em função do raio, calculada a partir das v ariá v eis

guardadas nos espaços de fases obtidos para o có digo de sim ula ção GEANT3. P ara

a histogramação das �uências considerou-se o n úmero de partículas presen tes em

anéis cen trados no eixo de radiação de raios sucess iv amen te maio r es, dividido p ela

área do resp ectiv o anel.

O efeito da utili zação de um �ltro de disp ersão e aten uação para a pro dução de

um feixe extenso é visív el nas distribuiçõ es de energia média � Figura 4.6 � e �uência

em função do raio � Figura 4.7.
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Figura 4.6: Distribuição de energia média do feixe de fotõ es em função do raio no

primei r o nív el de caracterização.
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Figura 4.7: Distribuição de �uência do feixe de fotõ es em função do raio no primei r o

nív el de caracterização.

A energia média do feixe é mais elev ada na zona cen tral do �ltro, devido à ate-

n uação preferencial dos fotõ es de mais baixa energia, aumen tando a p ercen tagem de

fotõ es de energias mais elev adas. Da �gura 4.6, v eri�ca-se que, para raios sup eriores
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a 1.1 cm, a energia média é praticamen te constan te, com um v alor de 1.083 Me V.

No en tan to, até 1.1 cm a energia decresc e de um v alor máxim o de 1.288 Me V até

1.083 Me V. Esta dimi n ui ção é comp ensada p or um aumen to da �uência na mesma

região , pro duzindo-se feixes de fotõ es que fornecem distribuiçõ es de dose extensas

-Figura 4.7. P ara uma distância ao eixo cen tral en tre 1.1 cm e 3.4 cm a �uência

dimi n ui devido à presença de uma maior quan tidade de c h um b o na p eriferia do

�ltro. P ara distâncias sup eriores a 3.4 cm, nenh um fotão é transmiti do p elo coli-

mador primári o , p elo que, os fotõ es desta região resultam de disp ersõ es de elev ado

ângulo no �ltro. A in�uência das estruturas deste mó dulo tam b ém é notada na

distribuição angular e energia média em função do ângulo p olar. Os fotõ es com

baixos ângulos p olares atra v essam uma maio r quan tidade de c h um b o do �ltro de

aten uação e como são mais aten uados têm uma energia média mais elev ada. Devido

à selecção angular imp osta p elo colim a dor primári o , o n úmero de fotõ es com ângulos

p olares sup eriores a 14�
é de um quarto do n úmero total de fotõ es � Figura 4.8. A

Figura 4.8: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar no

primei r o nív el de caracterização.

energia é máxim a para fotõ es com baixos ângulos, e inferior a 1 Me V para ângulos

acima de 14�
� Figura 4.9.
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Figura 4.9: Energia média do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar no primei r o

nív el de caracterização.
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Figura 4.10: Distribuição de energia de electrõ es con taminan tes no �m do primei r o

nív el de caracterização.

F oi tam b ém efectuada uma análise dos electrõ es con taminan tes presen tes no

espaço de fases do primei r o nív el. O esp ectro de energia dos electrõ es presen tes no

feixe está represen tado na �gura 4.10.
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4.3.2 Segundo Plano de Con tabilização

A o �m do segundo mó dulo foram anali sados os espaços de fases corresp onden tes

aos camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
, formados p elos

colim a dor es secundários a 100 cm da fon te.

Este nív el de caracterização está lo cali zado a 44.5 cm da fon te primári a . O trans-

p orte do espaço de fases que descrev e o feixe de fotõ es ap ós a câmara de ionização é

efectuado atra v és dos colim a dor es secundários. Estes p ermitem a de�nição do camp o

de radiação e a colim a ção do feixe de fotõ es. P ara a obtenção dos diferen tes camp os

de radiação os colim a dor es secundários � T ab ela 4.2 � têm as seguin tes ab erturas:

Camp o de radiação (cm

2
) Ângulo (grau) Ab ertura (cm)

Upp er Ja w Lo w er Ja w

10 � 10 2.86 2.22

15 � 15 4.29 3.34

20 � 20 5.71 4.45

T ab ela 4.2: Ab erturas dos colim a dor es secundários para os três camp os de radi-

ação considerados.

Nas �guras 4.11 e 4.12, estão represen tadas as distribuiçõ es esp ectrais de fotõ es

de 4 MV e dos electrõ es secundários, calculados com Mon te Carlo GEANT3, para

os camp os ab ertos de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.
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Figura 4.11: Esp ectros de energia de fotõ es de 4 MV, calculados com Mon te Carlo,

para um camp o ab erto de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

Figura 4.12: Esp ectros de energia de electrõ es secundários, calculados com Mon te

Carlo para um feixe de fotõ es de 4 MV, para um camp o ab erto de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15

cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

Calculou-se a energia média, no bin cen tral, dos esp ectros de fotõ es em função do

camp o geométrico e v eri�cou-se que esta dimi n ui com o aumen to das dimensõ es do

camp o � T ab ela 4.3 e Figura 4.13.
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Camp o geométrico (cm

2
) Energia (Me V)

10 � 10 1.504 � 0.010

15 � 15 1.500 � 0.009

20 � 20 1.492 � 0.008

T ab ela 4.3: Energia média do feixe de fotõ es em função do camp o geométrico

Figura 4.13: Distribuição da energia média do feixe de fotõ es em função do

tamanho de camp o, para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

A Figura 4.14 mostra a energia média em função da distância ao eixo cen tral

para os camp os ab ertos de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.
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Figura 4.14: Esp ectro de energia média em função da distância ao eixo cen tral de

fotõ es que c hegam ao plano de con tabili zação para os camp o de radiação de 10 � 10

cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

P ara os camp os estudados, a energia média é mais elev ada p erto do eixo cen tral,

dimi n ui ndo no lim i t e do camp o. Esta dimi n ui ção é comp ensada p elo aumen to da

�uência dos fotõ es. T al comp ortamen to garan te a homogeneidade das distribuiçõ es

de dose do camp o de radiação nas direcçõ es p erp endiculares ao eixo de incidência

do feixe de fotõ es. Desta forma consegue-se que a dose aplicada ao pacien te seja

bastan te uniforme.

A v ariação da energia com as dimensõ es do camp o de radiação é devida ao

efeito de selecção angular dos colim a do r es secundários. À medida que o camp o e

a distância en tre os blo cos dos colim a dor es dimi n uem, são transp ortados p or en tre

os colim a do r es, ap enas os fotõ es que, ap ós in teragirem com o �ltro de aten uação,

tenham baixos ângulos p olares, caracterizados p or energias médias mais elev adas.

Na tab ela 4.4 estão indicados os v alores da aceitância angular máxim a dos coli-

madores secundários, do acelerador V arian Clinac 600C e da sim ula ção , para os

camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.
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Camp o Geométrico A ceitação Angular A ceitação Angular

(cm

2
) V arian (

�
) MC (

�
)

10 � 10 2.86 � 0.010 2.73 � 0.035

15 � 15 4.29 � 0.010 4.13 � 0.035

20 � 20 5.71 � 0.005 5.53 � 0.035

T ab ela 4.4: A ceitação angular dos colim a dor es secundários em função das dimen-

sõ es do camp o de radiação para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20

cm

2
.

Nas distribuiçõ es angulares anali sadas � Figura 4.15 a), b) e c), v eri�ca-se que

o v alor mais pro v á v el do ângulo p olar, para cada camp o, coincide com a aceitância

angular máxim a teórica.

F oram detectados fotõ es com ângulos sup eriores que sofreram in teracçõ es na

câmara de ionização, esp elho e/ou na base do �ltro, que, em b ora disp ersos com

um ângulo elev ado, se encon tra v am su�cien temen te pró ximos dos colim a dor es se-

cundários estando p or isso den tro do camp o de aceitação angular. Con tudo, devido

aos cortes geométricos nos colim a dor es secundários não foi efectuado o transp orte de

fotõ es que in teragissem nestas estruturas. Assim, as distribuiçõ es angulares ap enas

dizem resp eito aos fotõ es directos.
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(a) (b)

(c)

Figura 4.15: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar

para um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
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4.4 V ali da çã o da Sim ulação

T o da a informa ção exp erimen tal apresen tada neste trabalho foi adquirida no serviço

de Radioterapi a do Instituto P ortuguês de Oncologi a F rancisco Gen til do Cen tro

Regional de Oncologia de Coim bra (IPOF G�CR OC).

A v alidação dos espaços de fases, adquiridos com o có digo de Mon te Carlo

GEANT3, que descrev e m o feixe de fotõ es foram v alidados com dados exp erimen tais

obtidos com uma câmara de ionização com um v olume activ o de 0.125 cm

3
(PTW�

31002) (v er secção 1.5.1) n um fantoma homogéneo de água motori zado (MP3�

PTW

1

). As curv as de dose em profundidade ao longo do eixo cen tral de radiação e

os p er�s transv ersais a v árias profundidades foram sim ula das a partir dos espaços

de fases gerados para a energia nominal de 4 MV para os camp os de radiação de

10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

A geometria do fantoma foi co di�cada como um cub o de água de dimensõ es

50� 50� 50 cm

3
, cuja sup erfície se situa a 100 cm SSD. As curv as de dose em pro-

fundidade foram comparadas com os resultados exp erimen tais para os três camp os

� Figura 4.16. Estas curv as estão normali zadas ao máxim o da dose no eixo cen tral

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

1

PTW, F reiburg, Alemanha
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(a)

(b)

(c)

Figura 4.16: Curv as de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o a) de 10 � 10

cm

2
, b) de 15 � 15 cm

2
e c) de 20 � 20 cm

2
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P aralelam en te à comparação das distribuiçõ es de dose em profundidade efectuou-

se a a v aliação dos p er�s transv ersais de dose calculados às profundidades de 1 cm,

5 cm, 10 cm e 20 cm, para os camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
e 15 � 15 cm

2
, e às

profundidades de 0.3 cm, 1.1cm, 13.5 cm e 25 cm, para o camp o de radiação de 20 � 20

cm

2
� Figura 4.17, 4.18, e 4.19 resp ectiv amen te. Os p er�s, normali zados ao v alor da

dose no eixo cen tral, foram sim ula do s utili zando- se um feixe primári o com energia

de 4 Me V. P ara as profundidades analisadas os resultados da sim ula ção concordam

com os dados exp erimen tais.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 4.17: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, a a) 1 cm; b) 5 cm; c) 10 cm e d) 20 cm de profundidade
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 4.18: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, a a) 1 cm; b) 5 cm; c) 10 cm e d) 20 cm de profundidade
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 4.19: P er�l transv ersal de dose para um camp o 20 � 20 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, a a) 0,3 cm; b) 1,1 cm; c) 13,5 cm e d) 25 cm de profundidade

4.4.1 Output F actor

O O utput F actor � OF � [LSDT

+
00 ] represen ta a razão en tre a dose medida n um

fan toma de água de grandes dimensõ es a uma determinada profundidade com SSD

= SAD (cf. 2.5.3 e 2.7) para um camp o arbitrári o , e a dose medida no mesmo p on to

e SSD, para o camp o ab erto de referência (no nosso caso o camp o de radiação de

10 � 10 cm

2
):

OF =
D(z; c)

D(z;10� 10cm2)
(4.2)

onde D(z, c) é a dose medida a uma profundidade z para diferen tes camp os de

radiação e D(z, 10 � 10 cm

2
) a dose à mesma profundidade para o camp o de

referência.
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V eri�ca-se um b om acordo en tre os v alores de OF calculados e os medidos �

Figura 4.20 e T ab ela 4.5.

Camp o OF OF Diferença

(cm

2
) (Exp.) (M C) (%)

5 � 5 0.8799 � �

10 � 10 1.000 1.000 �

15 � 15 1.0757 1.0698 0.59

20 � 20 1.1263 1.1192 0.71

T ab ela 4.5: V alores de output factor calculados e medidos em função da dimensão

do camp o de radiação.

Figura 4.20: V alores de OF calculados e medidos em função do tamanho de camp o

para o acelerador V arian Clinac 600C.
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Capítulo 5

Filtros Físicos e Dinâmicos

Em Radioterapi a têm sido utili zadas técnicas cada v ez mais so�sticadas de mo do

a melhorar o a juste da radiação aos v olumes tumorai s. Em certos tratamen tos de

neoplasias mali g na s é p or v ezes necess ário in terp or en tre o feixe de radiação e o

pacien te, um �ltro. Este p o de ser físico ou virtual e a sua função é comp ensar a

falta de tecido, a justar curv as de iso doses ou melhorar o gradien te de dose no in terior

do tecido irradi a do.

Um �ltro físico é um mo di�cador externo do feixe e é usado para criar p er�s

de dose assimétricos. É constituído p or uma cunha metáli ca com uma determinada

incli na ção � Figura 5.1.

Figura 5.1: Esquema de um �ltro em cunha.

T radicional m en te, os �ltros físicos foram usados para mo di�car a in tensidade

do feixe de fotõ es em duas dimensõ es de mo do a obterem-se distribuiçõ es de iso-

dose oblíquas. A de�nição de ângulo em cunha é diferen te para os �ltros físicos e

dinâmi cos. P ara os �ltros físicos, o ângulo nominal é de�nido p ela recta tangen te ao

con torno da curv a de iso dose de 80 % no eixo cen tral do feixe de radiação [HKL72 ].

Os �ltros dinâmi cos seguem as recomendaçõ es da I n ternational E lectrotec hnical

C ommi ssio n � IEC [IEC89 ] e da I n ternational C omim i ssio n On R adiati o n U nits
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and Measuremen ts � ICRU [ICR76a ], segundo as quais o ângulo é de�nido p ela

linha que une dois p on tos, a um quarto do tamanho do camp o em cada um dos

lados do eixo cen tral, da curv a de iso dose que in tercepta o eixo cen tral a 10 cm

de profundidade � Figura 5.2. Nesta �gura estão tam b ém represen tados os p on tos

de maio r e menor dep osição de dose resp ectiv amen te, he el e to e . P ara o acelerador

V arian Clinac 600C estão disp onív eis quatro �ltros físicos ( 15�
, 30�

, 45�
e 60�

) e sete

�ltros dinâmi cos (10

�
, 15

�
, 20

�
, 25

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
).

Figura 5.2: Determinação do ângulo do �ltro p elas recomendaçõ es da IEC e da

ICR U.

P ara além do o casional mau ali nham en to do �ltro em cunha, uma das principai s

preo cupaçõ es da utili zação destes �ltros é a degradação da qualidade do feixe [DD91 ].

P ara p ermiti r a mo delação e comp ensação da dose, os aceleradores lineares mais

recen tes estão equipados com sistemas de distribuição de feixes mais autónomos

usando colim a dor es ( jaws ) dinâmi cos. O �ltro dinâmi co, realizado p elo mo vim en to

de uma das jaws sup eriores, é uma alternativ a b em sucedida, ao conjun to de �ltros

físicos, não ap enas na pro dução de distribuiçõ es de dose em cunha mas tam b ém p elo

facto de não alterar o esp ectro de fotõ es [VS98].

Estas no v as mo dali da des de tratamen to usando colim a dor es dinâmi cos para a

mo dulação da in tensidade do feixe, aumen tam inevita v elmen te o grau de complexi-

dade do cálculo de dose, devido à in tro dução da v ariá v el temp oral.

As técnicas de Mon te Carlo, devido à necess idade de se aumen tar a precisão da

dose, têm atingi do um enorme in teresse na in v estigação e prática clíni cas, esp ecial-
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men te no planeamen to do tratamen to. Estas técnicas de sim ula ção são reconhecidas

como um méto do n umérico exacto devido à mo delação detalhada dos pro cessos físi-

cos que conduzem à dep osição de energia. Con tudo, devido ao grande n úmero de

partículas (da ordem de v árias dezenas de mil hõ es ) que têm que ser sim ula das, estas

técnicas consomem um elev ado temp o de CPU [VD99 ].

Neste capítulo anali sam - se as características de �ltros dinâmi cos e comparam-

se com os corresp onden tes �ltros físicos em termos das suas diferenças no mo do

como afectam o esp ectro de energia, �uência p onderada em energia, distribuição

angular e distribuição de dose. P ara os �ltros dinâmi cos, apresen ta-se um méto do

robusto e preciso desen v olvido no âm bito deste pro jecto para a mo dulação de camp os

dinâmi cos pro duzidos p elo acelerador linear de baixa energia V arian Clinac 600C,

incorp orando a quarta dimensão � o temp o � ou o mo vim en to dinâmi co de uma

comp onen te do acelerador.

5.1 Fil t r o s Físi co s

Como os corp os dos pacien tes não são homogéneos nem a sua sup erfície plana e regu-

lar, a distribuição de dose p o de diferir signi�cati v am en te da distribuição padrão de

dose obtida em fan tomas de água, duran te a calibração do acelerador linear. As dis-

tribuiçõ es de dose corresp onden tes a cada caso são obtidas nos sistemas de planea-

men to, que incluêm algori t m o s de cálculo esp ecí�cos para cada correcção. A pre-

cisão da determinação desta distribuição dep ende da informa ção recolhida nas ima-

gens de tomogra�a computorizada (CT), que p ermitem o delineamen to do v olume �

alv o e das estruturas vizinhas em relação ao con torno externo do pacien te e fornecem

dados quan titativ os cuja con v ersão em termos de densidade electrónica relativ am en te

à água p ermite o cálculo de dose com correcção de heterogeneidade nos diferen tes

tecidos. P ara que as distribuiçõ es de dose que se obtêm sejam aceitá v eis, um trata-

men to real, excepto no caso de lesõ es sup er�ciais, é feito com a com binação de

dois ou mais camp os de radiação. A comp osição mais simples é a de dois camp os,

paralelos e op ostos en tre si, que origi na m uma distribuição de dose bastan te ho-

mogénea em to do o v olume irradia do . Os recursos disp onív eis são, p or exemplo,

conjugação de energias, comp osição de diferen tes tip os de radiação, utili zação de
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b ólus, protecção de estruturas e a utili zação de �ltros em cunha.

Na �gura 5.3 está represen tada a geometria dos colim a dor es secundários ( upp er

jaws e lower jaws ) do acelerador linear V arian Clinac 600C e um �ltro físico.

Figura 5.3: Geometria dos colim a do r es secundários ( upp er jaws e lower jaws ) do

acelerador linear V arian Clinac 600C, com um �ltro físico de 15�
, para um camp o de

radiação de 10 � 10 cm

2
. O segundo plano de con tabili zação está lo cali zado imedia t a -

men te a seguir ao �ltro físico. A azul estão represen tados os fotõ es e a v ermelho os

electrõ es.

5.1.1 Análise de Espaço de F ases à Saída do Filtro Físico

Este nív el de caracterização está lo cali zado à saída dos colim a dor es secundários,

imedia t a m en te a seguir ao sup orte do �ltro físico � Figura 5.3. A in tro dução de

�ltros físicos v ai mo di�car a comp onen te primári a do feixe e, de uma forma menos

eviden te, a radiação disp ersa [CR98 ]. V eri�ca-se que, quando se utili zam os �ltros

em cunha, a energia média aumen ta signi�cativ am en te, em relação ao camp o ab erto

� T ab ela 5.1 e Figura 5.4. A T ab ela 5.1 e Figura 5.4 mostram os v alores de energia

média em função do tamanho do camp o de radiação, para o camp o ab erto e para os

quatro �ltros em cunha estudados. Os v alores de energia média apresen tados foram

calculados para o in terv alo cen tral.
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Fil t r o Físico Energia Média(Me V) Energia Média(Me V) Energia Média(Me V)

10� 10 cm

2 15� 15 cm

2 20� 20 cm

2

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

Camp o Ab erto 1.504 � 0.010 1.500 � 0.009 1.492 � 0.008

T ab ela 5.1: Energia média do feixe de fotõ es (medida em relação ao eixo cen tral)

em função da incli nação da cunha, para os camp os geométricos de 10 � 10 cm

2
,

15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
. São tam b ém apresen tados os v alores obtidos para o

camp o ab erto.

Figura 5.4: Distribuição da energia média do feixe de fotõ es em função do tamanho

de camp o para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

Este efeito o corre p orque os �ltros aten uam os fotõ es primári o s e os fotõ es dis-

p ersos de baixa energia, gerando, sim ulta neam en te, disp ersores de baixa energia.

P o demos ainda concluir que a qualidade do feixe é alterada p ela in terp osição dos

�ltros e o efeito de endurecimen to m uda ao longo da direcção de incli na ção, como

se p o de v er na �gura 5.5. A energia média dos esp ectros dos fotõ es aumen ta com o
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aumen to da incli na ção da cunha.

Na �gura 5.5, onde este comp ortamen to foi con�rmado, está represen tada a

distribuição da energia média em função da distância ao eixo cen tral, para as quatro

cunhas e para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
. P o demos tam b ém

concluir que, para cada �ltro em cunha, a energia média dimi n ui com o aumen to do

camp o �T ab ela 5.1.

(a) (b)

(c)

Figura 5.5: Energia média em função da distância ao eixo cen tral para fotõ es que

c hegam ao 2

o

plano de con tabili zação utili zando �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

em camp os de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

A energia média aumen ta da região to e para a região he el da cunha p elo que,

quan to maio r for o ângulo de incli nação , mais visív el se torna esse efeito. Quando

se usam os �ltros físicos, a energia média, fora do camp o, é maio r do que no caso

do camp o ab erto.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.6: Fluência energética de fotõ es de 4 MV, calculadas com Mon te Carlo,

usando �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15

cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

Nas �guras 5.6 e 5.7, estão represen tadas as �uências esp ectrais, do feixe de

fotõ es de 4 MV e dos electrõ es secundários, calculadas com o có digo de Mon te Carlo

GEANT3, com os �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, para os camp os de 10 � 10

cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.7: Fluência energética electrõ es secundários, calculadas com Mon te Carlo

para um feixe de fotõ es de 4 MV, usando �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

n um

camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

Como já foi referido no capítulo 4, são transp ortados, p or en tre os colim a do r es,

ap enas os fotõ es que, ap ós in teragirem com o �ltro de aten uação, tenham baixos

ângulos p olares � Figura 4.8.

Na �gura 5.8, está represen tada a distribuição angular do feixe de fotõ es para

os �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e

20 � 20 cm

2
.

112



(a) (b)

(c)

Figura 5.8: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar,

para �ltros físicos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15

cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

5.1.2 V alidação da Sim ulação

T o da a informa ção exp erimen tal apresen tada neste trabalho foi adquirida no serviço

de Radioterapi a do Instituto P ortuguês de Oncologi a F rancisco Gen til do Cen tro

Regional de Oncologia de Coim bra (IPOF G�CR OC).

As curv as de dose em profundidade, calculadas com o có digo Mon te Carlo DPM,

foram comparadas com os resultados exp erimen tais, obtidos n um fantoma de água

com uma câmara de ionização com um v olume activ o de 0:125 cm

3
. V eri�cou-se que

o nív el de acordo en tre as curv as de dose calculadas e medidas é semelhan te para os

diferen tes �ltros e camp os. Nas �guras 5.9, 5.10 e 5.11 estão represen tadas as curv as
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de dose em profundidade para os v ários �ltros estudados e para os camp os de 10 � 10

cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
. A curv a de dose em profundidade, está normali zada

ao máxim o da dose no eixo cen tral do feixe e o desvio máxim o obtido foi de 1,5 %.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.9: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 10 � 10 cm

2
,

usando �ltros físicos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.10: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 15 � 15 cm

2
,

usando �ltros físicos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.11: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 20 � 20 cm

2
,

usando �ltros físicos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.

P aralelam en te à comparação das distribuiçõ es de dose em profundidade efectuou-

se a a v aliação do p er�l transv ersal de dose calculado a v árias profundidades, para os

camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
e para os quatro �ltros

em cunha � Figuras 5.12 a 5.22. Os p er�s foram sim ula dos utili zando- se um feixe

primári o com energia de 4 Me V e encon tram-se normali zados ao v alor da dose no

eixo cen tral. P ara a profundidade anali sada os resultados da sim ula ção concordam

com os dados exp erimen tais.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.12: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 15

�
, a a) 1 cm; b) 5 cm; c) 13.5 cm e

d) 20 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.13: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 30

�
, a a) 1 cm; b) 5 cm; c) 13.5 cm e

d) 20 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.14: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 45

�
, a a) 1 cm; b) 13.5 cm e d) 25 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.15: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 60

�
, a a) 1 cm; b) 13.5 cm e d) 25 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.16: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 15

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.17: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 30

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.18: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 45

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.19: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 60

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.20: P er�l transv ersal de dose para um camp o 20 � 20 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 15

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.21: P er�l transv ersal de dose para um camp o 20 � 20 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 30

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.22: P er�l transv ersal de dose para um camp o 20 � 20 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �ltro físico de 45

�
, a a) 0.3 cm; b) 1 cm; c) 13.5 cm

e d) 25 cm de profundidade.

5.2 Fil t r o s Dinâmicos

A Enhanc e d Dynamic W e dge (ED W) é uma técnica de execuç ão do tratamen to que

difere dos �ltros físicos no sen tido em que não é usada nenh uma mo di�cação exterior

ao feixe para criar um p er�l de dose em cunha. Este p er�l é criado, enquan to o feixe

p ermanece activ o, p ela acção generalizada do colim a dor , desde a sua p osição de

ab ertura, pré-de�nida, até à p osição em que �ca completamen te fec hado. Isto é,

os camp os ED W são criados p elo mo vim en to de uma das jaws sup eriores atra v és
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do camp o, duran te a irradi a ção , man tendo-se as outras três em p osiçõ es �xas.

Devido ao mo vim en to da jaw , diferen tes partes do camp o v ão sendo exp ostas ao

feixe primári o em in terv alos de temp o diferen tes, o que origi na o gradien te de dose,

em cunha, ao longo do camp o [BWW00 ].

A p osição da jaw , que se mo v e, em função da fracção de dose total distribuída

atra v és do camp o, é determinada com base n uma tab ela de dose (express a em

unidades de monitor , Monitor Units � MU) designada T ab ela de T ratamen to Seg-

men tada ( Se gmente d T r e atment T able � STT). Esta tab ela é única e determina o

p er�l de dose atra v és do camp o. A STT do �ltro dinâmi co esp eci�ca o mo vim en to

da jaw em passos iguai s em função da dose fraccional cum ulati v a, começando com

o camp o ab erto e mo v endo a jaw até que o camp o �que completamen te fec hado.

Duran te o tratamen to, um sistema monitor i zado con trolado p or computador con-

duz a jaw , arrastando-a, enquan to v aria a taxa de dose de acordo com uma tab ela

criada a partir da STT para esse tratamen to. As tab elas STT estão armazenadas

no computador do acelerador para cada energia, tamanho de camp o e ângulo do �l-

tro disp onív eis. Qualquer tamanho de camp o simétrico ou assimétrico, con tido nos

lim i t es do mo vim en to da jaw é p ossív el. O soft w are usa a STT para con trolar a exe-

cução do tratamen to, comparando o n úmero de MU que dev e ser distribuído quando

a jaw atinge um determinado p on to, com o n úmero de MU realmen te distribuido

quando a jaw atinge de facto aquela p osição.

Em geral, to dos os tratamen tos com a ED W da V arian, são inici a dos com a

distribuição, em camp o ab erto, de uma fracção da dose prescrita. Em seguida, a

fracção de dose restan te, é fornecida de acordo com o mo vim en to do colim a dor .

A fracção exacta, da dose que é distribuída com o camp o ab erto, é uma função

da energia, tamanho de camp o e ângulo do �ltro. Da mesma forma, a relação

en tre a p osição do colim a do r e a quan tidade de dose fornecida é função das mesmas

v ariá v eis. O n úmero de MU fornecidas, de acordo com o mo vim en to da jaw , é

a justado con tin uamen te de mo do a obter-se a distribuição de dose desejada. Duran te

o tratamen to, a taxa de dose e a v elo cidade da jaw p o dem ser v ariadas de mo do a

p ermiti r que se demore o menor temp o p ossív el.

A primei r a geração de �ltros dinâmi cos da V arian, Dynamic W e dge (D W), foi

caracterizada p or apresen tar descon tin uidades no factor de cunha em função da
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largura do camp o e p ela necess idade de um grande n úmero de STT [BGC95 ]. A

segunda geração, ED W, que é a que existe no acelerador que se estudou, p ermite uma

v ariação sua v e do factor de cunha efectiv o, com o tamanho do camp o, tan to para

camp os simétricos como para camp os assimétricos. T am b ém p ermite camp os com

dimensõ es até 30 cm e m uito menos STT's (uma p or energia do fotão ). Estão dis-

p onív eis sete cunhas de 10�
, 15�

, 20�
, 25�

, 30�
, 45�

e 60�
para um camp o máxim o

de 30(-20,10)cm .

As ED W apresen tam imensas v an tagens em relação aos �ltros físicos, como p or

exemplo o facto de não ser necess ário en trar na sala de tratamen to en tre irradi a çõ es,

para tro car o �ltro, as doses p eriféricas serem mais baixas, a p ossibili da de de realizar

tratamen tos parciais e ferramen tas a v ançadas para con trolo da distribuição de dose,

registo e v eri�cação do tratamen to.

Quando se efectuam mediçõ es com ED W, a diferença fundamen tal, em relação

às mediçõ es em situação de camp o ab erto ou com �ltros físicos, é o facto de a dose,

no p on to de medição, ter que ser in tegrada duran te to da a exp osição. F erramen-

tas dosimétricas esp eciais, tais como, detectores com arr ays lineares, dosímetros

termolum i nescen tes e dosimetria com �lmes �nos p ermitem a medição sim ultâ nea

de m últi pl o s p on tos den tro do camp o de radiação. No en tan to, tais ferramen tas,

além de in tro duzirem uma série de problemas no cálculo da dose [LK97a ] apresen-

tam custos m uitas v ezes incomp ortá v eis para clíni cas de p equenas dimensõ es. P or

isso, a utili zação de técnicas de Mon te Carlo rev este-se de enorme imp ortâ nci a para

dosimetria dos �ltros dinâmi cos.

5.2.1 T ab ela de T ratamen to Segmen tada (STT)

Nos aceleradores V arian, um �ltro dinâmi co gera um p er�l de dose incli nado , p elo

mo vim en to, atra v és do camp o de radiação, de uma das jaws sup eriores, (Y1 ou

Y2). A distribuição de dose é con trolada p ela STT, que esp eci�ca o n úmero de

MU em função da p osição da jaw , Y. P ara cada energia do fotão é necess ário uma

STT de referência, que corresp onde ao camp o máxim o de 30 cm e um ângulo em

cunha de 60

�
. Esta tab ela é designada Golden STT, p orque to dos os outros camp os,

com largura e incli na ção diferen tes, p o dem ser obtidos a partir dela. São p ossív eis

duas orien taçõ es, Y1 � IN e Y2 � OUT . Na tab ela 5.2 estão indicadas as principai s
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diferenças en tre os �ltros físicos, �ltros dinâmi cos de primei r a geração ( Dynamic

W e dge (D W)) e �ltros dinâmi cos de segunda geração ( Enhanc e d Dynamic W e dge

(ED W)).

PW D W ED W

Camp os Assimétricos p ermiti dos não p ermiti dos p ermiti dos

Ângulos em Cunha 15�
, 30�

, 45�
, 60� 15�

, 30�
, 45�

, 60� 10�
, 15�

, 20�
, 25�

,

30�
, 45�

, 60�

Direcçõ es em Cunha IN , OUT , Y1 � IN , Y1 � IN ,

L eft , R ight Y2 � OUT Y2 � OUT

T ab elas STT 132 p or 1 p or

energia do fotão energia do fotão

T ab ela 5.2: Principais diferenças en tre �ltros físicos Physic al W e dge (PW), Dy-

namic W e dge (D W) e Enhanc e d Dynamic W e dge (ED W).

A STT para um dado camp o e determinada incli na ção para o �ltro dinâmi co em

cunha é conseguida, a partir da Golden STT, atra v és dos dois seguin tes passos:

1. Primeiro , calcula-se a STT para uma cunha de ângulo � , mo v endo-se 30 cm:

STT�; � y=30 (y) = W60� � STT60� ;� y=30 (y) + W0� � STT60� ;� y=30 (y = 0) (5.1)

onde

W60� =
tan �

tan 60�
W0� = 1 � W60�

(5.2)

represen tam os p esos para a STT de our o para uma cunha de 60

�
e para o

camp o ab erto, resp ectiv amen te. O eixo cen tral (y=0) é usado como p on to de

normali zação , quer para os camp os em cunha, quer para os camp os ab ertos.

2. Segundo, a STT é �xada para um v alor de 30 cm corresp ondendo à largura de

camp o desejada com as p osiçõ es inici a l e �nal da jaw , yi e yf ,
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STT�; [yi ;yf ](y) =

8
<

:
STT�; � y=30 (y) y 2 [yi ; yf ]

0 y =2 [yi ; yf ]
(5.3)

3. O n úmero máxim o de MU de uma STT, distribuídos na extremidade da cunha,

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

De forma a sim ula r o mo vim en to dinâmi co da jaw , temos que incorp orar, na

sim ula ção Mon te Carlo, a quarta dimensão , temp o. P ara tal tem ainda que se ter

em con ta o facto da p osição da jaw ser função temp oral do feixe, ou das unidades de

monitor esp eci�cadas p elas STT. Deste mo do, a p osição da jaw p o de ser asso ciada

ao n úmero de histórias de partículas sim ula da s, considerando que este é directamen te

prop orcional ao n úmero de unidades de monitor . Assim sendo, duran te a sim ula ção ,

considera-se a p osição da jaw como sendo uma v ariá v el aleatóri a , isto é, a p osição v ai

ser amostrada a partir de uma função de distribuição de probabili da de cum ulati v a

(CPDF) quando cada partícula inici a r o seu transp orte na fase�dois da sim ula ção . A

CPDF da p osição é calculada directamen te da STT, que dá as unidades de monitor ,

distribuídas ou acum uladas, para a ED W. Usando este méto do, um camp o ED W

ap enas necess ita de uma sim ula ção fase�dois, que gera uma �c heiro simples com o

espaço de fases.

5.2.2 Sim ulação do Filtro Dinâmico

Os �ltros dinâmi cos pro duzem uma mo dulação da in tensidade do camp o de radiação

em cunha e p ortan to da distribuição de dose absorvida dimi n ui ndo assimetricam en te

a dimensão do camp o e p ermiti ndo que o feixe p ermaneça lig a do duran te o trata-

men to. São v árias as situaçõ es clíni cas tais como sup erfícies incli nada s de pacien tes,

regiõ es de in tersecção de feixes e v olumes tumorai s de forma irregular, que necess i-

tam de iso doses em cunha.

P ara construir um mo delo para o feixe de fotõ es de 4 MV pro duzidos p elo

acelerador linear V arian Clinac 600C, foram usados os có digos Mon te Carlo (MC)

GEANT3 e DPM. Duran te o tratamen to com cunhas dinâmi cas as jaws inferiores

e uma das ja ws sup eriores estão �xas enquan to a outra jaws sup erior se mo v e. Em

sim ula çõ es MC em primei r o lugar sim ula m - se fotõ es de 4 MV que são transp ortados
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atra v és da geometria do acelerador até um plano imedia t a m en te an tes das upp er

jaws . An tes deste nív el a geometria do acelerador p ermanece inalterada. Aí é con-

struído um �c heiro de espaço de fases, con tendo dados sobre a energia, p osição

e direcção de to das as partículas que o alcançam. O passo seguin te consiste em

transp ortar as partículas armazenadas nesse espaço de fases até um plano que se

situa imedia t a m en te a seguir às lower jaws . Neste trabalho, os colim a dor es foram

colo cados de forma a de�nirem camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e

20 � 20 cm

2
. P ara os camp os virtuais em cunha, as lower jaws e uma das upp er jaws

p ermanecem �xos. O mo vim en to da jaw mó v el foi sim ula do em passos discretos de

1cm, pro jectados a 100 cm SSD.

As p osiçõ es inici a l e �nal da jaw registam, resp ectiv amen te, as regiõ es to e e he el

do �ltro em cunha virtual (cf. Figura 5.2). P ara cada p osição da jaw , foi sim ula do o

transp orte da radiação na cab eça do acelerador e construído um espaço de fases, a

partir do qual foi criado um espaço de fases único, para cada ângulo, con tendo to da

a informa ção. Este �c heiro é construído seleccionando-se um determinado n úmero

de partículas de cada �c heiro inici a l .

De mo do a criar iso doses em cunha, é necess ário criar um p er�l apropriado a

uma profundidade z onde é de�nido o ângulo do �ltro, � � Figura 5.23.

Figura 5.23: Príncipio utili zado para determinação do ângulo do �ltro dinâmi co,

a partir da linha de iso dose em àgua.

Como já foi indicado na �gura 5.2, a região to e está lo cali zada do lado esquerdo,
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para v alores negativ os de x . Da �gura 5.23, v eri�ca-se que:

tan � =
10� z

x
(5.4)

e a dose, D(x, z) no p on to P 1 (x, z) é igual à dose D(0, 10) no p on to P 0 (0, 10).

Considerando uma aten uação exp onencial simples p o demos escrev e r:

D(x; 10) = D(x; z)e� � (10� z)
(5.5)

sendo D(x, z) a dose a x cm do eixo cen tral a uma profundidade z cm e � o co e�cien te

de aten uação efectiv o do feixe.

Substituindo z usando a equação 5.4, e D(0, 10) em D(x, z), a equação 5.5 p o de

ser escrita como:

D(x; 10) = D(0; 10)e� � (x tan � )
(5.6)

O acelerador trabalha em unidades de monitor (MU) e não em dose, p elo que,

se se assumir a prop orcionali da de en tre MU e dose, p o demos ainda escrev e r:

MU (x) = MU (0)e� � (x tan � )
(5.7)

onde MU(x) é o n úmero de unidades de monitor fornecido quando um p on to na

p osição x é irradia do e MU(0) é o n úmero de unidade de monitor em x = 0, isto é,

no eixo de rotação do colim a do r .

MU(0) é tam b ém o n úmero de unidade de monitor in tro duzido na consola da

máquina. Isto signi�ca que, em primei r a apro ximação, no eixo de rotação do col-

imador os factores cGy/MU são idên ticos aos do camp o ab erto com a mesma di-

mensão desde que o n úmero de MU fornecidas nessa p osição seja o mesmo. A

consequê n c ia disto é que o factor de cunha (a razão en tre a dose do camp o em

cunha no eixo de rotação do colim a do r e a dose do camp o ab erto corresp onden te)

seja apro ximadam en te igual a um, para to dos os tamanhos de camp o.

O n úmero máxim o de MU corresp onde à região to e da cunha. Este é tam b ém o

n úmero total de MU fornecido p elo acelerador. Se a região to e da cunha estiv er do

lado esquerdo, isto corresp onde a xmin . Aplicando a equação 5.7 v em:
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MU toe = MU (0)e� � (xmin tan � )
(5.8)

De acordo com este formal i sm o , descrito p or v an San tv o ort em 1998, v amos

considerar que a razão da dose requerida em p osiçõ es consecutiv as devidas ao mo vi-

men to da ja w, de forma a pro duzir um camp o em cunha com um ângulo � , é dada

p or:

f = e(c� � x tan � )
(5.9)

onde � represen ta o co e�cien te de aten uação linear na água, c é o co e�cien te de

tuning de � e � x é o passo da ja w pro jectado a 100 cm SSD. Se considerarmos que

o v alor do p eso para o camp o mais largo for considerado 1 (isto é g1 = 1), a fracção de

partículas g2 , do segundo maio r camp o, seleccionadas p o de ser determinada usando

a relação:

Dose(campo2)

Dose(campo1)
=

1 + g2
m

(m� 1)

1
= f (5.10)

a partir da qual o factor de p eso para o n-ésimo camp o p o de ser calculado atra v és

de:

gn =
(m + 1) � n

m
f n� 2(f � 1) para n = 2; 3; :::; m (5.11)

Este pro cedimen to p ermite a sim ula ção de qualquer ângulo. Dep ois da con-

strução do �c heiro do espaço de fases em cunha à saída da cab eça de tratamen to do

acelerador, são calculadas as distribuiçõ es de dose n um fan toma de água, executando

as sim ula çõ es com o có digo DPM.

5.2.3 Análise de Espaço de F ases à Saída do Filtro Dinâmico

Este nív el de caracterização está lo cali zado à saída das jaws . Calculou-se a energia

média, no in terv alo cen tral, dos esp ectros dos fotõ es em função da incli nação da

cunha � T ab ela 5.3 e Figura 5.24. A Figura 5.25 mostra a energia média em função

da distância ao eixo cen tral para os tamanhos de camp o de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2

e 20 � 20 cm

2
para os �ltros dinâmi cos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
. V eri�ca-se que a
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energia média não v aria de forma tão acen tuada com a incli na ção da cunha, tal

como acon tece com os �ltros físicos.

Fil t r o Dinâmi co Energia Média(Me V) Energia Média(Me V) Energia Média(Me V)

10� 10 cm

2 15� 15 cm

2 20� 20 cm

2

D W 15�
1.511 � 0.005 1.504 � 0.003 1.492 � 0.003

D W 30�
1.513 � 0.005 1.508 � 0.003 1.495 � 0.003

D W 45�
1.514 � 0.005 1.509 � 0.003 1.499 � 0.003

D W 60�
1.515 � 0.005 1.511 � 0.003 1.500 � 0.003

Camp o Ab erto 1.504 � 0.010 1.500 � 0.009 1.492 � 0.008

T ab ela 5.3: Energia média do feixe de fotõ es (medida em relação ao eixo cen tral)

em função da incli nação da cunha, para os camp os geométricos de 10 � 10 cm

2
, 15

� 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
. São apresen tados tam b ém os v alores obtidos para o camp o

ab erto.

Figura 5.24: Distribuição da energia média do feixe de fotõ es em função do

tamanho de camp o para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.25: Energia média em função da distância ao eixo cen tral de fotõ es que

c hegam ao 2

o

plano de con tabili zação para as cunhas dinâmi cas de 15�
, 30�

, 45�
e

60�
, n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

Nas �guras 5.26 e 5.27 , estão represen tadas as �uências energéticas, do feixe

de fotõ es e dos electrõ es secundários, calculados com o có digo de Mon te Carlo

GEANT3, para os �ltros dinâmi cos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, para os camp os de 10 � 10

cm2
, 15 � 15 cm2

e 20 � 20 cm2
. V eri�cou-se que a energia média é mais elev ada jun to

ao eixo cen tral, dimi n ui ndo na p eriferia do camp o. Esta dimi n ui ção é comp ensada

p elo aumen to da �uência de fotõ es. T al comp ortamen to garan te a homogeneidade

das distribuiçõ es de dose do camp o de radiação nas direcçõ es p erp endiculares ao

eixo de incidência do feixe de fotõ es.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.26: Fluência energética de fotõ es para �ltos dinâmi cos de 15�
, 30�

, 45�
e

60�
, n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.27: Fluência energética de electrõ es para �ltos dinâmi cos de 15�
, 30�

, 45�

e 60�
, n um camp o a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

Como já foi dito no capítulo 4, são transp ortados p or en tre os colim a dor es,ap enas

os fotõ es que, ap ós in teragirem com o �ltro, tenham baixos ângulos p olares �

Figura 4.8. No acelerador V arian Clinac 600C, a aceitância angular máxim a dos

colim a dor es secundários para os camp os de 10 � 10 cm2
, 15 � 15 cm2

e 20 � 20 cm2

é a indicada na T ab ela 4.2. V eri�ca-se que o v alor mais pro v á v el, do ângulo p olar,

para cada cunha anali sada � �gura 5.28, coincide com a aceitância angular máxim a

teórica � T ab ela 4.4.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.28: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar,

de �ltos dinâmi cos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15

cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

5.2.4 V alidação da Sim ulação

T al como no caso do camp o ab erto e dos �ltros físicos, to da a informa ção exp erimen-

tal apresen tada neste trabalho foi adquirida no serviço de Radioterapi a do Instituto

P ortuguês de Oncologia F rancisco Gen til do Cen tro Regional de Oncologia de Coim-

bra (IPOF G�CR OC).

As curv as de dose em profundidade foram comparadas com os resultados ex-

p erimen tais. Nas Figuras 5.29 a 5.31 estão represen tadas as distribuiçõ es da dose

dep ositada em profundidade para os �ltos de 15�
, 30�

, 45�
e 60�

, para os camp os
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de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
. A curv a de dose em profundidade, está

normali zada ao máxim o da dose no eixo cen tral do feixe e o desvio máxim o obtido

foi de 1,5 %.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.29: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 10 � 10 cm

2
,

usando �ltros dinâmi cos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.30: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 15 � 15 cm

2
,

usando �ltros dinâmi cos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.31: Curv a de dose em profundidade (sim ula da e exp erimen tal), para a

energia nominal de 4 Me V ao longo do eixo cen tral, para um camp o 20 � 20 cm

2
,

usando �ltros dinâmi cos de a) 15

�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

.

P aralelam en te à comparação das distribuiçõ es de dose em profundidade efectuou-

se a a v aliação do p er�l transv ersal de dose calculado a diferen tes profundidades, para

os camp o de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
� Figuras 5.32 a 5.40.

Os p er�s foram sim ula dos utili zando- se um feixe primári o com energia de 4 Me V

e encon tram-se normali zados ao v alor da dose no eixo cen tral. P ara a profundidade

anali sada os resultados da sim ula ção concordam com os dados exp erimen tais.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.32: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 15

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.33: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 30

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.34: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 45

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.35: P er�l transv ersal de dose para um camp o 10 � 10 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 60

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.36: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 15

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.37: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 30

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.38: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 45

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c)

Figura 5.39: P er�l transv ersal de dose para um camp o 15 � 15 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando um �lto dinâmi co de 60

�
a, a) 1 cm; b) 5 cm e c) 20 cm

de profundidade.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.40: P er�l transv ersal de dose para um camp o 20 � 20 cm

2
para um feixe

primári o de 4 Me V, usando �ltos dinâmi cos de, a) 15

�
; b) 30

�
; c) 45

�
e d) 60

�
, a

10cm de profundidade.

5.3 W e dge F actor

Como já foi dito an teriormen te, o �ltro físico ou dinâmi co, tem a função de com-

p ensar a falta de tecido, a justar as curv as de iso dose ou melhorar o gradien te de

dose den tro do tecido irradi a do [Kha94a ]. Quando se utili zam �ltros físicos, torna-se

en tão necess ário determinar o factor de aten uação do feixe devido à sua colo cação.

Em b ora o �ltro dinâmi co não pro v o que uma aten uação do feixe, pro duz uma mo du-

lação unidimensio na l da in tensidade. Esta mo dulação pro v o ca na distribuição de
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dose o mesmo efeito de um �ltro físico, p elo que, é igualm en te necess ária a determi-

nação desse factor.

P ara o �ltro físico, o w e dge f actor (WF) é de�nido como a razão en tre a dose

medida, n um fan toma de água, com in terp osição do �ltro e a dose medida sem o

�ltro, à mesma profundidade e para o mesmo tamanho de camp o. No caso do �ltro

dinâmi co, o WF é de�nido como a razão en tre a dose medida a uma profundidade

de 10 cm, quando se de�ne o camp o em cunha e a dose medida no camp o ab erto

corresp onden te, à mesma profundidade. Esta razão v aria com a dimensão do camp o

e tam b ém com o ângulo em cunha.

No acelerador V arian Clinac 600C os �ltros físicos são colo cados no sup orte de

forma que o eixo cen tral do feixe de fotõ es in tercepta o �ltro sempre no mesmo p on to.

Devido a esta con�guração, as medidas de WF não v ariam signi�cati v am en te com

a largura do camp o, uma v ez que, para qualquer tamanho de camp o, o raio cen tral

ao longo do qual o WF é medido atra v essa sempre a mesma esp ess u ra de �ltro.

As diferenças de WF en tre ângulos em cunha estão p or isso relacionadas com a

esp ess u ra e com o material do �ltro no eixo cen tral. A V arian mediu a v ariação do

WF dos �ltros físicos com o tamanho de camp o em condiçõ es análogas às utili zadas

para determinar os WF dos �ltros dinâmi cos [V ar89 ]. P ara uma incli na ção de 45

�
,

v eri�cou que, a razão en tre o WF do camp o de maio r dimensão e o de menor

dimensão é de 1.012 e para uma incli na ção de 60

�
é de 1.008.

Neste trabalho mediram - se os WF para os �ltros físicos e dinâmi cos nas mesmas

condiçõ es, isto é, considerando como referência a profundidade de 10 cm.

Na �gura 5.41 estão indicados os v alores de dose medidos no acelerador V arian

Clinac 600C (para os camp os de 5 � 5 cm

2
, 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
, 20 � 20 cm

2
e

40 � 40 cm

2
) e os obtidos p or sim ula ção de Mon te Carlo (para os camp os de 10 � 10

cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
), para os �ltros físicos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
e os corres-

p onden tes WF. V eri�ca-se que a diferença en tre os v alores medidos e os calculados

é em média de 0.1 %.

Da tab ela 5.4, p o demos concluir que, como se esp era v a, a razão en tre o we dge

factor do camp o de maio r dimensão e o de menor dimensão, apresen ta uma v ariação

p equena.

Na �gura 5.42 estão represen tados os WF para os �ltros físicos de 15

�
, 30

�
, 45

�
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Figura 5.41: V alores de dose medidos no acelerador V arian Clinac 600C (para os

camp os de 5 � 5 cm

2
, 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
, 20 � 20 cm

2
e 40 � 40 cm

2
) e os obtidos

p or sim ula ção de Mon te Carlo (para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20

cm

2
), para os �ltros físicos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
e os corresp onden tes WF (v alores

medidos no acelerador V arian Clinac 600C do IPOF G � CR OC).

Dados (V arian) Sim ul a ção (MC)

Camp o (cm

2
) 20 � 20/ 15 � 15/ 20 � 20/ 15 � 15/

5 � 5 5 � 5 10 � 10 10 � 10

15 out 1.0077 � 1.0106 �

30 out 1.0237 � 1.0248 �

45 out 1.0035 � 1.0131 �

60 out � 1.0060 � 1.0109

T ab ela 5.4: Razão en tre o WF do camp o de maio r dimensão e o de menor dimensão,

medidos no acelerador V arian Clinac 600C e obtidos p or sim ula ção de Mon te Carlo.

e 60

�
calculados e medidos. O maio r desvio, en tre os v alores obtidos exp erimen tal-

men te e os v alores da sim ula ção , foi encon trado nos camp os de 10 � 10 cm

2
e 20 � 20

cm

2
para o �ltro de 15

�
� T ab ela 5.5.

Na �gura 5.43 estão indicados os v alores de dose medidos no acelerador V arian

Clinac 600C (para os camp os de 5 � 5 cm

2
, 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
) e os
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.42: V alores de WF calculados e medidos, para um �ltro físico de a) 15

�
;

b) 30

�
; c) 45

�
e 60

�
, em função do tamanho de camp o para o acelerador V arian

Clinac 600C.
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Camp o de radiação (cm

2
) Ângulo (grau) Desvio (%)

10 � 10 15 0.16

30 0.14

45 0.13

60 0.07

15 � 15 15 0.06

30 0.12

45 0.09

60 0.02

20 � 20 15 0.16

30 0.09

45 0.12

60 �

T ab ela 5.5: Desvios encon trados en tre os v alores medidos e os v alores calculados

para os camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
, e para os �ltros

físicos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
.

obtidos p or sim ula ção de Mon te Carlo (para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2

e 20 � 20 cm

2
), para os �ltros dinâmi cos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
e os corresp onden tes

WF. V eri�ca-se que a diferença en tre os v alores medidos e os calculados é em média

de 0.9 %.

Na �gura 5.44 estão represen tados os WF para os �ltros dinâmi cos de 15

�
, 30

�
,

45

�
e 60

�
calculados e medidos.

Na tab ela 5.6, estão represen tados os desvios encon trados, en tre os v alores obti-

dos exp erimen talmen te e os v alores da sim ula ção . O maio r desvio foi encon trado

para o �ltro de 45

�
no camp o de 10 � 10 cm

2
.

V eri�cámos que, para os �ltros dinâmi cos, os WF são bastan te diferen tes dos

obtidos para os �ltros físicos, e maio r es do que estes últim o s � Figura 5.45.
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Figura 5.43: V alores de dose medidos no acelerador V arian Clinac 600C (para os

camp os de 5 � 5 cm

2
, 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
) e os obtidos p or sim ula ção

de Mon te Carlo (para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
), para os

�ltros dinâmi cos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
e os corresp onden tes WF (v alores medidos

no acelerador V arian Clinac 600C do IPOF G � CR OC).

(a) (b)

Figura 5.45: Comparação dos v alores de WF, calculados e medidos, en tre os �ltros

físicos e dinâmi cos, em função do tamanho de camp o para o acelerador V arian Clinac

600C.

Os resultados que se obtiv eram concordam com os v alores obtidos p or outros

autores [LLG

+
97 ]. No caso dos �ltros físicos o WF v aria com o camp o em cerca de

1 %, enquan to que para os dinâmi cos essa v ariação é em média de 10 %. P elo que

este efeito dev e ser tomado em consideração, em qualquer cálculo de unidades de

monitor fornecidas.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.44: V alores de WF calculados e medidos, para os �ltros dinâmi cos de a)

15

�
; b) 30

�
; c) 45

�
e 60

�
, em função do tamanho de camp o para o acelerador V arian

Clinac 600C.
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Camp o de radiação (cm

2
) Ângulo (grau) Desvio (%)

10 � 10 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

20 � 20 15 1.1

30 0.3

45 1.3

60 0.8

T ab ela 5.6: Desvios encon trados en tre os v alores medidos e os v alores calculados

para os camp os de radiação de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
, e para os �ltros

dinâmi cos de 15

�
, 30

�
, 45

�
e 60

�
.

5.4 Comparação dos Resultados Obtidos com Fil -

tros Físi co s e Dinâmicos

O feixe de fotõ es, ao atra v essar os �ltros físicos (PW) e dinâmi cos (D W), v ai ser

afectado de forma diferen te. V eri�ca-se que tan to o �ltro físico como o dinâmi co

reduzem a �uência do feixe de fotõ es. Con tudo, devido à aten uação da radiação

nos �ltros físicos, a dimi n ui ção da �uência é mais pron unciada. No caso dos �ltros

dinâmi cos, a redução é pro v o cada p ela mo dulação da �uência. A �uência planar

dos fotõ es aumen ta da região he el para to e , devido ao mo vim en to da jaw . Vão

existir mais partículas na região to e em comparação com as que existem na região

he el . P o demos ainda observ ar que os �ltro físico aten uam mais fotõ es primári o s

ou fotõ es disp ersos de baixa energia, pro duzindo, sim ulta neam en te, fotõ es disp ersos

de baixa energia. A dicional m en te, foi tam b ém observ ado que as diferenças en tre

�ltros físicos, �ltros dinâmi cos e camp o ab erto são maior es para ângulos em cunha
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maio r es. Na �gura 5.46, está represen tada a energia média dos fotõ es em função

da distância ao eixo cen tral para o camp o de 10 � 10 cm

2
. Nesta �gura p o demos

comparar os resultados obtidos para os �ltros físicos e dinâmi cos de 15�
, 30�

, 45�

e 60�
e camp o ab erto. As �guras 5.47 e 5.48, corresp ondem, resp ectiv amen te, aos

camp os de 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.46: Energia média em função da distância ao eixo cen tral de fotõ es que

c hegam ao plano de con tabili zação , n um camp o de 10 � 10 cm

2
, para os �ltros físicos

e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e para o camp o ab erto.

Destas �guras v eri�ca-se que, no caso dos �ltros dinâmi cos, a energia média é

virtualm en te igual à do camp o ab erto, mostrando no v amen te que o D W não altera

a qualidade do feixe.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.47: Energia média em função da distância ao eixo cen tral de fotõ es que

c hegam ao plano de con tabili zação , n um camp o de 15 � 15 cm

2
, para para os �ltros

físicos e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e camp o ab erto.

Con tudo, a energia média no caso dos �ltro físico aumen ta signi�cati v am en te

quando comparada com a energia média do camp o ab erto. Este efeito observ ou-se

para to dos os camp os e para to das as incli naçõ es.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.48: Energia média em função da distância ao eixo cen tral de fotõ es que

c hegam ao plano de con tabili zação , n um camp o de 20 � 20 cm

2
, para os �ltros físicos

e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e camp o ab erto.

P ara o feixe de fotõ es de 4 MV e usando o �ltro físico de 45�
, a energia média

aumen tou de 1.3 Me V para 1.8 Me V, isto é, um aumen to de 38 % � Figura 5.49.

Figura 5.49: Energia média em função da distância ao eixo cen tral de fotõ es que

c hegam ao plano de con tabili zação , n um camp o de 10 � 10 cm

2
, para os �ltros físico

e dinâmi co de 45�
e para o camp o ab erto.

O efeito de endurecimen to do �ltro físico m uda ao longo da direcção de incli -
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nação,isto é, a energia média aumen ta da região to e para a região he el da cunha.

Quan to maio r for o ângulo da cunha, mais pron unciado se torna este efeito. Quando

se usam os �ltro físico, a energia média fora do camp o é maio r do que no caso dos

D W e camp o ab erto. Este efeito é devido ao facto dos �ltro físico aten uarem as

partículas disp ersas da cab eça do acelerador e gerarem fotõ es disp ersos de baixa en-

ergia [SH01]. O efeito global destes dois pro cessos traduz-se, p ortan to, no aumen to

da energia média do feixe fora do camp o.

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.50: Comparação das �uências energéticas de fotõ es, n um camp o de 10 � 10

cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
; c) 45�

e d) 60�
e para

o camp o ab erto.

A presença dos �ltros físicos e dinâmi cos afecta, a �uência energética dos fotõ es e

dos electrõ es secundários pro duzidos na cab eça de tratamen to, de formas diferen tes,
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como se p o de observ ar nas �guras 5.50 a 5.55. A redução da energia do fotão

observ ada impl i ca um decrésc imo de dose na região de build�up .

(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.51: Comparação das �uências energéticas de fotõ es, n um camp o de 15 � 15

cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
; c) 45�

e d) 60�
e para

o camp o ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.52: Comparação das �uências energéticas de fotõ es, n um camp o de 20 � 20

cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
; c) 45�

e d) 60�
e para

o camp o ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.53: Fluência energética de electrõ es, n um camp o de 10 � 10 cm

2
, para

para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e para o camp o

ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.54: Fluência energética de electrõ es, n um camp o de 15 � 15 cm

2
, para

para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e para o camp o

ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.55: Fluência energética de electrõ es, n um camp o de 20 � 20 cm

2
, para

para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�
; b) 30�

; c) 45�
e d) 60�

e para o camp o

ab erto.

O efeito disp ersor dos �ltros dinâmi cos é diferen te do dos �ltros físicos. Deste

mo do, a presença dos �ltros afecta, de formas diferen tes a distribuição angular das

partículas. Nas �guras 5.56, 5.57 e 5.58 estão represen tadas as distribuiçõ es an-

gulares dos fotõ es para os camp os de 10 � 10 cm

2
, 15 � 15 cm

2
e 20 � 20 cm

2
(para os

diferen tes �ltros, físicos e dinâmi cos, e camp o ab erto). Em b ora aparen temen te as

distribuiçõ es pareçam iguai s, os �ltros físicos aten uam mais partículas.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.56: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar,

n um camp o de 10 � 10 cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
;

c) 45�
e d) 60�

e para o camp o ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.57: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar,

n um camp o de 15 � 15 cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
;

c) 45�
e d) 60�

e para o camp o ab erto.
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(a) (b)

(c) (d)

Figura 5.58: Distribuição angular do feixe de fotõ es em função do ângulo p olar,

n um camp o de 20 � 20 cm

2
, para para os �ltros físicos e dinâmi cos de a) 15�

; b) 30�
;

c) 45�
e d) 60�

e para o camp o ab erto.
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(a)

(b)

(c)

Figura 5.59: Razão en tre os �ltros físico e dinâmi co de 45�
em função do ângulo

p olar, n um camp o de a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
.

Na �gura 5.59, onde está represen tada a razão da distribuição angular dos fotõ es
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em função do ângulo p olar, para os �ltros físico e dinâmi co de 45�
n um camp o de

a) 10 � 10 cm

2
; b) 15 � 15 cm

2
e c) 20 � 20 cm

2
, é visív el o efeito aten uador do �ltro

físico. Desta �gura p o de ainda concluir-se que a aten uação dimi n ui com o aumen to

das dimensõ es do camp o de radiação.

Este trabalho demonstrou que características dosimétricas dos �ltros físicos e

dinâmi cos, b em conhecidas para outros aceleradores [SH01 ], jun tamen te com detal-

hada informa ção sobre as características do feixe, isto é, as distribuiçõ es esp ectrais

e angulares, são igual m en te v álidas para o acelerador linear V arian Clinac 600C. Os

�c heiros de espaços de fase obtidos p o dem ser utili zados de forma a melhorar os algo-

ritmo s de dose utili zados para planeamen to clíni co. Nestes algori t m o s, as diferenças

esp ectrais en tre �ltros físicos e dinâmi cos dev em ser tomadas em consideração.

As técnicas de sim ula ção de Mon te Carlo são uma ferramen ta p o derosa no estudo

das características dosimétricas dos �ltros físicos e dinâmi cos. Obtev e-se, para os

três camp os e para os quatro �ltros em cunha estudados, um b om acordo en tre

os dados e os resultados exp erimen tais. Os cálculos com o có digo de Mon te Carlo

GEANT3 mostraram que os efeitos do �ltro dinâmi co nas distribuiçõ es de energia

e �uência energética são m uito menos signi�can tes do que os causados p elos �ltros

físicos. P ara o feixe de fotõ es de 4 MV, o �ltro físico de 45�
p o de pro duzir um

aumen to de 38 % na energia média dos fotõ es devido aos efeitos de endurecimen to

do feixe. P ara os �ltros dinâmi cos, não se observ aram aumen tos nem na energia

média nem na redução de dose na região de build�up . A o compararmos os �ltros

dinâmi cos com os físicos, v eri�cámos que os últim o s mo di�cam signi�cati v am en te o

esp ectro de energia do feixe de fotõ es.

Em radioterapia externa com feixes de fotõ es, quando se usam �ltros em cunha,

dev em ser reconhecidas as diferenças dosimétricas en tre �ltros físicos e dinâmi cos,

p o dendo os dados aqui apresen tados ser úteis para o comissionam en to destes últim o s.
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Capítulo 6

Aplicaçõ es em Dosimetria Clínica

A radioterapi a externa é uma das mo dali dades mais e�cazes para o tratamen to de

cancro da mama. Geralm en te, a mama é tratada usando-se dois feixes de fotõ es

tangenciais assimétricos. Quando o cancro é detectado atempadamen te consegue-se

uma taxa de con trolo lo cal de 90 % a 95 % e taxas de compli caçõ es � 3 % � 5 %.

Os feixes de fotõ es pro duzidos p or aceleradores con v encionais são optimi zados

atra v és da aplicação de cunhas físicas ou dinâmi cas, baseadas em distribuiçõ es de

iso dose simples na direcção do eixo cen tral com ou sem correcçõ es de heterogenei-

dades. Como a cunha só mo di�ca o p er�l da dose n uma dimensão, e como o n úmero

de cunhas é lim i t a do, v eri�cam-se heterogeneidades de dose na região alv o. O p onto

quente de dose na região alv o e nos tecidos vizinhos normais, p o de ser 20 % sup erior

à dose prescrita, esp ecialmen te nas regiõ es sup erior e inferior da mama.

Um méto do ideal de irradi a ção dev e fornecer ao v olume � alv o a dose óptima e

aos tecidos sãos circundan tes o míni m o de dose disp ersa. As cunhas são utili zadas,

não só para comp ensar a ausência de tecido, mas tam b ém para alterar a forma da

curv a de iso dose de mo do a melhorar a uniformi zação da distribuição de dose no

v olume � alv o. Ap esar das cunhas físicas melhorarem a distribuição da dose den tro

da mama a ser tratada, não se p o de ignorar o risco que elas apresen tam nas m ulheres

jo v ens, devido à radiação que induz carcinogéneses p or causa do prolongado temp o

de irradia ção e do aumen to da dose, não só na mama con tralateral , mas tam b ém na

área en v olv en te ao camp o de radiação.

Recen temen te, os sistemas com cunhas virtuais ou dinâmi cas foram impl em en-

tados nos aceleradores lineares tornando-os capazes de criar distribuiçõ es de dose
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oblíquas, atra v és do mo vim en to, con trolado p or computador, de um dos colim a do r es

duran te a irradia ção [ZGJ

+
00 ]. A v elo cidade de mo vim en to do colim a do r é constan te

para cada camp o mas a taxa de dose v aria. Devido aos diferen tes mecanismos utili za-

dos para gerar distribuiçõ es de dose em cunha, b em como as suas p osiçõ es relativ as

ao alv o do acelerador, esp era-se que os dois sistemas em cunha, físico e virtual,

tenham características dosimétricas diferen tes.

O méto do ideal de irradia ção da mama dev e fornecer uma distribuição de dose

óptima no v olume � alv o e um míni m o de dose disp ersa nos tecidos sãos circundan tes,

isto é, pulmão, coração e mama con tralateral . P or causa dos efeitos com binados da

distância ao pacien te e da blindagem da cab eça de tratamen to, é de esp erar que a

radiação disp ersa na mama con tralateral e nos tecidos sãos vizinhos, seja menor com

as cunhas dinâmi cas do que com as tradicionai s cunhas físicas.

As técnicas de sim ula ção de Mon te Carlo p ermitem o cálculo de dose com uma

precisão equiv alen te ou sup erior à de qualquer algori t m o impl em en tado nos habituais

sistemas de planeamen to de tratamen to, ( T r e atment P lanning S ystems , TPS). Nos

últim o s anos, têm surgido, na radioterapia con v encional, diferen tes TPS , baseados

em técnicas de sim ula ção de Mon te Carlo [MMK

+
99 ], [Rog06 ].

Neste capítulo descrev e -se a impl em en tação de um sistema de Mon te Carlo para

a sim ula ção da in teracção de feixes de fotõ es do acelerador V arian Clinac 600C

e cálculo de dose em geometrias construídas com base em imag ens de tomogra�a

computorizada. Final m en te apresen ta-se um exemplo real da aplicação de �ltros em

cunha, no tratamen to de um carcinoma mamári o .

6.1 Aplicaçõ e s Dosimétrica s

O mo delo de dose usado habitualm en te explica as mo di�caçõ es inici a l e disp ersa, de

forma global recorrendo a distribuiçõ es efectiv as de transmissão em cunha geradas

p or dados exp erimen tais. O p er�l de transmissão da cunha em relação ao eixo cen tral

obtem-se a partir de dados medidos ao longo da direcção da cunha à profundidade de

referência. Assim, é assegurada uma b oa represen tação da dose a esta profundidade,

enquan to desvios p ouco signi�cativ os p o dem o correr quer a p equenas quer a grandes

profundidades.
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V eri�cou-se que esta represen tação é su�cien te para cunhas físicas e m uito mais

para cunhas dinâmi cas que, em m uitos asp ectos, são bastan te menos compli cadas.

De facto, em op osição com o que se passa com as cunhas físicas, como se viu no

capítulo 5, quando se usam cunhas dinâmi cas, a curv a de rendimen to em profundi-

dade é praticamen te idên tica à curv a de rendimen to em profundidade obtida com o

camp o ab erto As cunhas dinâmi cas são tam b ém caracterizadas p or pro duzir menor

radiação disp ersa e não mo di�carem o esp ectro energético do feixe, p elo menos na

extensão com que as cunhas físicas o fazem. T al dev e-se ao facto da mo dulação da

in tensidade com as cunhas dinâmi cas se obterem p or colim a ção dinâmi ca e não p or

transmissão, isto é, v ariando o temp o de exp osição de um determinado p on to.

6.2 De�nição do F eixe

An tes do tratamen to, os pacien tes p o dem ser submetidos a um exame prelim i na r

n um sim ula dor onde são de�nidos os camp os tangenciais que irão ser aplicados,

tendo em consideração v ários p on tos:

� Os lim i t es mais profundos dos feixes dev em estar co�planares

� Os feixes dev em cobrir completamen te a região da mama de�nida p or marcas,

previamen te efectuadas sobre a p ele

� Os feixes dev em ser alinhados de mo do a que os lim i t es mais profundos atra v-

essem as marcas cen tral e lateral

� Os lim i t es sup er�ciais dos feixes dev em p ermiti r , p elo menos, 2 cm de ab ertura

acima da sup erfície da p ele da mama

� O colim a dor dev e ser incli na do de forma a acompanhar a curv a da parede do

p eito

� Sempre que for necess ário p or à pro v a o lim i t e do camp o sup ercla vicular,

devido ao mo vim en to indep enden te do colim a dor , são utili zados blo cos e a

mesa de tratamen to é incli nada
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� São utili zados conjun tos de colim a dor es simétricos, de forma a que o iso cen tro

seja p osicionado no cen tro dos camp os

P ara além do sim ula dor é necess ária a obtenção de um conjun to de imagens

fornecidas p or um aparelho de tomogra�a computorizada (CT). Neste conjun to de

imag ens o médico radioterap euta v ai de�nir o CTV (secção 1.6.2), que geralmen te

é delineado de mo do a cobrir o tecido da mama den tro do conjun to de lim i t es

estab elecidos p ela sim ula ção .

No caso que aqui se apresen ta foram utili zados dois camp os de radiação as-

simétricos 18.0 � 10.2 cm

2
com cunhas físicas. O camp o in terno foi aplicado com

uma cunha física de 30

�
com orien tação left , a mesa de tratamen to tev e uma rotação

de 355

�
e a gantry de 304

�
. O camp o externo foi aplicado com uma cunha física

de 45

�
com orien tação right , a mesa sofreu uma rotação de 5

�
e a gantry de 128

�
.

F oram usadas 61 imag ens CT espaçadas de 5 mm.

6.3 In terface com Geometrias CT

A informa ção disp onív el con tida n um pixel de uma imag em CT é o c hamado n úmero

CT. É p or isso necess ário transformar este n úmero em densidade e comp osição

química de mo do a p o der calcular-se dose em condiçõ es reais. A co di�cação foi

efectuada utili zando- se um conjun to de fatias rectangulares sub divididas em voxels

com dimensõ es idên ticas às das imag ens CT.

6.3.1 Calibração CT

A con v ersão dos n úmeros CT em comp osiçõ es químicas e densidades, necess árias

para o cálculo de dose foi efectuada de acordo com o méto do descrito p or Sc hneider

et al [SBS00 ]. O n úmero CT de um pixel express o em unidades Houns�eld é dado

p or:

H =
�

�
� H 2O

� 1
�

� 1000 (6.1)

onde � é o v alor médio do co e�cien te de aten uação linear na p osição do pixel ao longo

da pro jecção tomográ�ca. Estes n úmeros CT são de�nidos de tal forma que o v alor 0
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corresp onde à água e o v alor � 1000 ao ar. A menos de uma constan te m ulti pl i cati v a

os n úmeros CT dep endem da razão

�
� H 2O

e conseque n te men te do esp ectro de raios

� X da máquina CT. A partir de n úmeros CT, calculados teoricamen te para uma

máquina CT Siemens Somaton Plus 4 (120 k V p), Sc hneider et al [SBS00 ] v eri�caram

que a densidade � e a comp osição química ! i de um tecido h umano com um v alor

de Houns�eld H p o de ser descrito a partir da mistura de dois tecidos h umanos ( � 1 ,

! 1;i , H 1 ) e ( � 2 , ! 2;i , H 2 ). Esta apro ximação evita a necess idade de efectuar m últi pl o s

a justes lineares, para cada esp écie química elemen tar. A densidade e as comp osiçõ es

químicas dos materiai s são dadas p or:

� (H ) =
� 1H2 � � 2H1 + ( � 2 � � 1)H

H2 � H1
(gcm� 3); (6.2)

! i (H ) =
� 1(H2 � H )

(� 1H2 � � 2H1) + ( � 2 � � 1)H
(! 1;i � ! 2;i ) + ! 2;i (6.3)

onde H 1 � H � H 2 .

Estes autores assumiram que os tecidos esqueléticos são comp ostos, em diferen tes

prop orçõ es, de medula óssea e tecido ósseo. A comp osição química do primei r o

grup o de tecidos moles foi apro ximada p or uma mistura de tecido adip oso e glândula

adrenal com diferen tes p esos, enquan to que para o segundo grup o utili zara m uma

comp osição de tecido conjun tiv o e parede de in testino delgado. No in terv alo de

n úmeros CT que con tém os tecidos esqueléticos, os v alores de Houns�eld encon tram-

se no in terv alo:

-22 � H � 1524

os autores obtiv eram parametrizaçõ es de densidades � (H) e comp osiçõ es químicas

elemen tares ! i (H):

� (H ) = (1 :017 + 0:592� 10� 3H )(gcm� 3); (6.4)

! i (H ) =
1524� H

1566 + 0:92H
(! ma;i � ! cb;i) + ! cb;i (6.5)

em que ! ma;i e ! cb;i são, resp ectiv amen te, as comp osiçõ es químicas da medula v er-

melha/am a r el a e osso cortical. P ara primei r o grup o de tecidos moles, com n úmeros

CT compreendidos en tre:
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-98 � H � 14

obtiv eram:

� (H ) = (1 :018 + 0:893� 10� 3H )(gcm� 3); (6.6)

! i (H ) =
0:93(14� H )
114 + 0:1H

(! at;i � ! ag;i ) + ! ag;i (6.7)

em que ! at;i e ! ag;i são, resp ectiv amen te, as comp osiçõ es químicas de tecido adi-

p oso e glândula adrenal. P ara segundo grup o de tecidos moles, com n úmeros CT

compreendidos en tre:

23 � H � 100

obtiv eram:

� (H ) = (1 :003 + 1:169� 10� 3H )(gcm� 3); (6.8)

! i (H ) =
1:03(100� H )

77 + 0:09H
(! si;i � ! ct;i ) + ! ag;i (6.9)

em que ! si;i e ! ct;i são, resp ectiv amen te, as comp osiçõ es químicas de tecido con-

jun tiv o e in testino delgado. As comp osiçõ es químicas elemen tares ! ma;i , ! cb;i , ! at;i ,

! ag;i , ! si;i e ! ct;i encontram-se descritas nos artigos [SBS00 ] e [SPL96 ]. No in terv alo

de

-1000 � H � -98

as densidades dos materiai s com n úmeros CT compreendidos en tre o ar (H = -1000,

� = 1.21 � 10

� 3
g cm

� 3
) e tecido adip oso (H = -98, � = 0.93 g cm

� 3
) são dadas

p ela in terp olação:

� (H ) =
�

1:21� 10� 3 + ( H � 100)
� 0:93 + 1:21� 10� 3

98� 1000

�
(gcm� 3) (6.10)

Neste in terv alo, são considerados três domíni o s de comp osiçõ es químicas. A os

n úmeros CT � 1000 � H � � 950 foi atribuída a comp osição do ar, para � 950 � H

� � 120, a comp osição do pulmão e para � 120 � H � � 93, a comp osição do tecido

adip oso.
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6.3.2 P arametrização CT

Os resultados da parametrização CT ainda não são apropriados para serem utili zados

no có digo de Mon te Carlo DPM (de�nido na secção 3.4). As parametrizaçõ es ! i (H)

e � (H), para serem impl em en tadas neste có digo, tiv eram que ser discretizadas. Esta

discretização tem que ser feita p orque os có digos de Mon te Carlo necess itam de

calcular, inici a l m en te, para um conjun to de materiai s com comp osiçõ es químicas

constan tes, as secçõ es e�cazes de in teracção e as p erdas de energia restritas para

os diferen tes pro cessos físicos. O pro cesso de discretização é feito primei r o para a

comp osição química e dep ois para a densidade.

P ara cada grup o de materiai s, o critério de discretização das parametrizaçõ es

baseia-se na incerteza exp erimen tal na determinação dos n úmeros CT. P ara teci-

dos esqueléticos, Sc hneider et al. v eri�caram que a incerteza é de 50 unidades

Houns�eld, p elo que a equação 6.5 é discretizada em in terv alos de 100 unidades

Houns�eld. P ara tecidos moles compreendidos en tre � 98 � H � 14 de�niram um

in terv alo de 20 unidades Houns�eld. Devido à baixa correlação en tre a comp osição

química e n úmeros CT para tecidos moles compreendidos en tre 23 � H � 100, a

parametrização 6.9 foi substituída p or uma comp osição média. P ara o tecido con-

jun tiv o (H = 100), que é o que mais se afasta dos v alores médios, foi escolhido um

in terv alo de 40 unidades Houns�eld. A os voxels com n úmeros CT inferiores a � 950

Houns�eld foi atribuída a comp osição do ar. Na região do pulmão no in terv alo de �

950 � H � � 120, a discretização de � (H) foi efectuada de�nindo 28 meios adicionai s

corresp ondendo a um in terv alo de 30 unidades Houns�eld [PMWL98 ]. Em cada in-

terv alo a densidade foi calculada de acordo com a equação 6.10 e a comp osição

química p ermaneceu constan te.

De acordo com a con v ersão de v alores Houns�eld em parâmetros de tecidos,

foram de�nidos v ários materiai s. Na �gura 6.1 está represen tada a con v ersão de

unidades CT em densidade. P ara evitar a descon tin uidade den tro do hiato na escala

de Houns�eld en tre 14 e 23 unidades foi usado o v alor 1.03 g cm

� 3
. Como abaixo de

100 unidades Houns�eld não existe tecido esquelético, a express ão 6.4, que a justa

estes tecidos e é de�nida para unidades Houns�eld sup eriores a � 22, é ap enas usada

ap enas na região de H � 100. Existe uma descon tin uidade de 0.04 g cm

� 3
na

transição dos tecidos moles para os esqueléticos. No in terv alo de � 1000 � H � �
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98, a densidade do ar (1.21 � 10

� 3
g cm

� 3
) e dos tecidos adip osos (0.93 g cm

� 3
)

foi in terp olada atra v és de uma recta. Da �gura p o de tam b ém concluir-se que a

densidade do pulmão é b em descrita.

Figura 6.1: Con v ersão de n úmeros CT em densidade. No in terv alo � 1000 � H

� � 98 foram usadas as express õ e s 6.6 e 6.8. Neste in terv alo a densidade do ar e

dos tecidos adip osos foram in terp olados p or uma recta. P ara v alores H � 100 foi

aplicada a equação 6.4 [SBS00 ]

Na �gura 6.2 está represen tada a tab ela de con v ersão dos v alores de Houns�eld

em comp osição química de v ários materiai s de acordo com os in terv alos de v alores

Houns�eld. A escala de v alores Houns�eld está dividida em 24 in terv alos. O primei r o

in terv alo � 1000 � H � � 950 está asso ciado ao ar e o seguin te, � 950 � H � � 120,

ao pulmão. Os seguin tes cinco até 18 H formam a discretização corresp onden te à

função 6.7. En tre 19 e 80 H são usados to dos os tecidos den tro deste in terv alo. A

comp osição do tecido conjun tiv o (H = 100) está asso ciada ao in terv alo en tre 80 e

120 H. T o dos os in terv alos acima de 100 unidades Houns�eld formam uma função

discreta corresp onden te à função 6.5, [SBS00 ].
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Figura 6.2: Con v ersão de n úmeros CT em comp osição química de acordo com

os materiai s de�nidos p or Sc hneider et al. para a máquina Siemens Somaton Plus

4 [SBS00 ]

6.3.3 Con v ersão de CT � pixels em DPM � voxels

P ara o cálculo da dose, as imagens CT, obtidas da máquina Siemens Somaton, têm

que ser preenc hidas, no có digo de Mon te Carlo DPM, n um fan toma v o xelizado.

Cada imag em é formada p or 512 � 512 pixels , mas para se reduzir o temp o de CPU

e o armazenamen to, ela tem que ser reduzida para 256 � 256 pixels . P ara cada pixel

P(i,j) da imag em reduzida, o v alor Houns�eld H

256
(i,j) é dado p or:

H 256(i; j ) =
1
4

1X

j 0=0

1X

i 0=0

H 512(2i � i 0; 2j � j 0) (6.11)

onde H 512
represen ta o v alor Houns�eld da imag em 512 � 512. Duran te o exame

com o aparelho de tomogra�a as imag ens CT são adquiridas da p eriferia para o

in terior. Como o sistema de referência CT é diferen te do sistema de referência do

DPM, para se transformar os CT � pixels em DPM � voxels tem que se encon trar

en tre eles uma relação [Cha04 ].
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6.3.4 Implemen tação da In terface CT

An tes de se efectuar a sim ula ção com o có digo DPM e logo que a lista de materiai s

esteja determinada, é necess ário pro cessar esses dados de mo do a pré � calcular as

corresp onden tes secçõ es e�cazes e energia p erdida. T o das as características de cada

material (comp osição química, p eso relativ o, densidade) são incluídas n um �c heiro

individual e p osteriormen te pro cessadas p or uma rotina c hamada MA TERIAL. Estes

�c heiros de dados são dep ois lidos p or uma rotina, PREDPM, que gera �c heiros de

saída que funcionam como �c heiros de en trada para o DPM. Num �c heiro esp ecí�co

são escritos os cortes de energia e lista de materiai s. Se a lista ou as característi-

cas dos materiai s forem alteradas, este pro cedimen to dev e ser rep etido. A rotina

GENV O XEL [Cha04 ] foi desen v olvida para ler imag ens CT do pacien te e preenc her

um �c heiro com to da a informa ção con tida n um voxel do fan toma de acordo com as

esp eci�caçõ es do DPM. Esta rotina atribui a cada pixel da imag em CT um material

de acordo com o seu v alor Houns�eld.

6.4 In terface da F on te

Como já foi referido, a seguir ao sistema de colim a ção secundário, foi de�nido um

plano de con tabili zação e gerado um espaço de fases onde se armazenou to da a

informa ção sobre as partículas. Estes �c heiros de espaços de fases v ão ser usados

como �c heiros de en trada para o cálculo de dose. T orna-se en tão necess ário calcular

a no v a p osição e direcção do fotão transp ortado tendo em consideração as p osiçõ es

do braço do acelerador � gantry � e da mesa de tratamen to.

Na subrotina GLOBAL � SOUR CE é feita a transformação das co ordenadas do

GEANT3 nas co ordenadas do DPM e são c hamadas as subrotinas SOUR CE � GENE-

RA TOR, R OT A TION3D � T A C e CR OSS � PLANE3D. Na subrotina SOUR CE � GE-

NERA TOR de�ne-se a fon te de partículas que incide na geometria escolhida. A qui

é colo cada a in terface com o có digo GEANT3, isto é, mo di�ca-se o có digo para

que o DPM receba como input o espaço de fases com as partículas que saem do

acelerador. Logo que as co ordenadas e direcção do fotão inici a l são determinadas no

sistema de referência do DPM, a subrotina R OT A TION3D � T A C calcula as no v as

co ordenadas e direcção do fotão tendo em consideração as rotaçõ es da gantry e da
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mesa de tratamen to.

Na sim ula ção o fan toma DPM é preenc hido com imag ens CT, cada partícula

inici a l do espaço de fases é lo cali zada fora do voxel que de�ne o fan toma, mas

nas sim ula çõ es DPM, o p on to de partida das partículas tem que estar lo cali zado

no in terior do voxel . Existe en tão uma rotina, CR OSS � PLANE3D que calcula as

co ordenadas de um p on to que é a in tersecção en tre uma linha que atra v essa a p osição

do fotão amostrado e a face mais pró xima do voxel do DPM, [Cha04 ]. E este é o

p on to onde se inici a a sim ula ção do fotão.

6.5 Caso Clíni co

Em dosimetria básica, a dose em profundidade e as curv as de iso dose são medidas

n um fan toma de água, cúbico, cujas dimensõ es são maior es do que as dimensõ es dos

camp os usados na clíni ca. As irradi a çõ es do fan toma são feitas em condiçõ es padrão,

isto é, o feixe incide p erp endicularmen te na sup erfície, do fan toma, a distâncias

esp ecí�cas. Con tudo, como o corp o h umano é maior i t a r i a m en te constituído p or

água, o recurso a este tip o de fan toma é uma b oa apro ximação.

É p ossív el aplicar, ao pacien te, uma dosimetria rigorosa desde que os dados de

que se disp õ e tam b ém o sejam. Estes dados englobam o con torno da mama, con torno

e densidade de estruturas in ternas relev an tes e lo cali zação e extensão do v olume alv o.

A lo cali zação de estruturas in ternas para o planeamen to do tratamen to dev e fornecer

informa ção quan titativ a em relação ao tamanho e lo cali zação de heterogeneidades

e órgãos críticos. Esta lo cali zação dev e ser obtida tendo como referência a p osição

em que o tratamen to v ai ser efectuado na mesa de tratamen to.

Uma das formas utili zadas para se lo cali zarem as estruturas in ternas e o v olume

alv o é recorrer à informa ção con tida em imag ens de CT.

A informa ção CT é útil em dois asp ectos do planeamen to:

� delienamen to do v olume alv o e das estruturas vizinhas em relação ao con torno

externo;

� fornecer dados quan titativ os, sob a forma de n úmeros CT, para correcção de

heterogeneidades dos tecidos.
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A protecção de órgãos vitais den tro do camp o de radiação é uma das maio r es

preo cupaçõ es da radioterapia , de mo do que tecidos sãos vizinhos não sejam irradi a -

dos desnece s s ariamen te. A formatação do camp o de radiação está relacionada com

a distribuição do tumor � extensõ es lo cais e metastases regionais. A dose em órgãos

vitais que não dev e excede r a sua tolerância e nos tecidos sãos dev e ser mini m i zada,

p elo que a sua irradi a ção dev e ser evitada ao máxim o . Estas restriçõ es aumen tam a

complexidade do tratamen to e requerem a utili zação de v ários camp os, protecçõ es

e moludação do feixe como é o caso dos �ltros em cunha.

As imag ens CT necess árias ao planeamen to foram adquiridas com um sistema

Siemens Somaton Sensation e transferidas para o sistema DPM.

No caso apresen tado nesta secção, a pacien te apresen ta um tumor lo cali zado

na mama esquerda. P ara o tratamen to foram utili zados dois camp os, o camp o1

designado mamári o in terno e o camp o2 mamári o externo, assimétricos de 10.2 � 18.0

cm

2
� Figura 6.3 e dois �ltros físicos, um de 30

�
e outro de 45

�
� T ab ela 6.1 � e

aplicada uma dose fraccionada de 2 Gy ao iso cen tro, n um total de 25 fracçõ es o que

prefaz uma dose total de 50 Gy , que é a recomendada p elos proto colos europ eus.

A dose total aplicada à pacien te é conseguida com a con tribuição de 1.02 Gy do

camp o1 e 0.98 Gy do camp o2 ao iso cen tro. Estas con tribuiçõ es são conseguidas

p elas MU de cada camp o, 200 e 261 MU resp ectiv amen t.

Figura 6.3: Represen tação esquemática da p osição das jaws para o camp o1.
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P osição da Jaw Camp o 1 (In terno) Camp o 2 (Externo)

(cm) 10:2 � 18 cm

2 10:2 � 18 cm

2

X 1 4.2 6.0

X 2 6.0 4.2

Y 1 9.0 9.0

Y 2 9.0 9.0

Fil t r o 30

�
45

�

Rotação da Gantry 304

�
128

�

Rotação da mesa 355

�
5

�

Dose no Iso cen tro (Gy) 1.020 0.980

T ab ela 6.1: P arâmetros utili zados na sim ula ção dos camp os de radiação aplicados

à pacien te.

Figura 6.4: Imagem CT

A �gura 6.4 represen ta o corte de referência de CT e a in tercep ção p erp endicular
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dos três p on tos corresp onden tes ao p on to de referência (REF) para o sistema de

planeamen to (0, 0, 0). O iso cen tro, tem como co ordenadas x = 6.3 cm, y = 9.5 cm e

z = 7.9 cm, que corresp ondem ao deslo camen to da pacien te relativ am en te ao p on to

REF.

Figura 6.5: Imagem CT com a visualização da incidência dos camp os de trata-

men to.

A �gura 6.5 represen ta uma imag em do iso cen tro com a visualização da incidência

dos camp os de tratamen to.

A �gura 6.6 represen ta uma imag em do iso cen tro com Be am's Eye View (BEV)

do camp o mamári o in terno.

A �gura 6.7 represen ta uma imagem com corte do iso cen tro onde se p o dem v er

as iso doses de 90 %, 95 %, 105 % e 110 %.

A �gura 6.8 é a imag em que se obtém do sistema de planeamen to. No can to

sup erior esquerdo está represen tada uma imag em Be am's Eye View (BEV) (repre-
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Figura 6.6: Imagem CT com Be am's Eye View (BEV) do camp o mamári o in terno.

Figura 6.7: Imagem CT com corte do iso cen tro onde se p o dem v er as iso doses de

90 %, 95 %, 105 % e 110 %.
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sen tada na �gura 6.6), que nos dá uma presp ectiv a do feixe como se estiv essemos a

seguir o seu p ercurso. P or reconstrução estão represen tados os v olumes desenhados

nas imagens CT (o con torno do corp o, o coração, o pulmão, a cla vícula, o umero

e uma parte da mama), a pro jecção das mandíbula s do colim a dor X e Y (linhas

a amarelo) e o c h um b o de protecção (imag em azul a tracejado) usado para prote-

ger a parte do pulmão que é irradia da desnece s s ariamen te. A o lado desta imag em ,

encon tra-se a reconstrução das imag ens CT ao longo do plano sagital . São repre-

sen tados v ários planos, da esquerda para a direita, onde se visualiza a parte lateral

da pacien te como se a estiv éssemos a v er de lado, iden ti�cada na CT (imag em do

lado direito) com a letra + z, que corresp onde ao eixo de co ordenadas do sistema de

planeamen to. Estão tam b ém desenhadas as curv as de iso dose e a pro jecção dos dois

camp os, a v erde o que se está a visualizar (mamár i o in terno) e a v ermelho o outro,

que faz parte do planeamen to.

Figura 6.8: Imagem obtida a partir do sistema de planeamen to Oncen tra Master-

Plan do IPOF G � CR OC.
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Em baixo é a reconstrução ao longo do plano coronal. T rata-se da reconstrução

de v ários planos n uma presp ectiv a fron tal, iden ti�cado na CT (imag em do lado

direito) com a letra + x .

(a) (b)

(c) (d)

(e) (f )

Figura 6.9: Imagens CT (a), c) e e)) e imag ens obtidas com o có digo de Mon te

Carlo DPM (b), d) e f )).
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As imag ens da �gura 6.9 mostram que atra v és da dep osição de dose (�gura 6.9

b), d) e f )) é p ossív el iden ti�car as estruturas anatómi cas evidenciadas nas imagens

CT (�gura 6.9 a), c) e e)). T rata-se de um teste para compro v ar que esta sim ula ção

p o de ser aplicada a um caso clíni co, uma v ez que to da a ferramen ta de espaços de

fase usada no DPM funciona.

Com o trabalho que foi já realizado, são ab ertas v árias linhas de in v estigação e

será fundamen tal conseguir quan ti�car no pacien te de que forma as diferenças en tre

�ltros físicos e dinâmi cos irão afectar a distribuição de dose.
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Conclusõ es

No trabalho realizado v eri�cou-se que as técnicas de Mon te Carlo represen tam uma

ferramen ta imp orta n te no estudo das características dosimétricas dos �ltros físicos

e dinâmi cos.

Este estudo de sim ula ção de Mon te Carlo de feixes de fotõs de 4 MV, pro duzidos

p elo acelerador linear V arian Clinac 600C, para aplicaçõ es de cálculo de dose em

radioterapia externa, foi efectuado para três camp os de radiação diferen tes. F oram

tam b ém considerados �ltros físicos e dinâmi cos com quatro incli naçõ es diferen tes.

Com o có digo de Mon te Carlo GEANT3 foi sim ula do o mo vim en to de um dos

colim a dor es sup eriores. As p osiçõ es inici a l e �nal do colim a dor mó v el de�niram,

resp ectiv amen te, as regiõ es de maio r e menor dep osição de dose. P ara cada p osição

do colim a do r , foi sim ula do o transp orte de radiação na cab eça do acelerador e cons-

truído um espaço de fases, a partir do qual foi criado um espaço de fases único,

con tendo to da a informa ção . De acordo com o formal i sm o de v an San tv o ort, cada

uma destas distribuiçõ es de dose é p onderada p or factores m ulti pl i cati v os e reagru-

pada n uma distribuição de dose �nal, tornando p ossív el a sim ula ção de um p er�l de

dose em cunha. Dep ois da construção dos espaços de fases, adquiridos com o có digo

GEANT3, foram sim ula das as distribuiçõ es de dose n um fan toma de água com o

có digo DPM.

A curv a de dose em profundidade segundo o eixo cen tral de radiação e p er�s

transv ersais de dose em profundidade, a diferen tes profundidades, foram extraídos

da distribuição sim ula da e p osteriormen te comparados com os dados exp erimen tais,

v eri�cando-se um acordo global de 1,5 %. Os cálculos do GEANT3 rev elaram que

os efeitos do �ltro dinâmi co na distribuição de energia e �uência, são m uito menos
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Conclusão

signi�cati v os do que os efeitos do �ltro físico.

Este trabalho demonstrou que características dosimétricas dos �ltros físicos e

dinâmi cos, b em conhecidas para outros aceleradores, jun tamen te com detalhada in-

formação sobre as características do feixe, isto é, as distribuiçõ es esp ectrais e angu-

lares, são igual m en te v álidas para o acelerador linear V arian Clinac 600C. V eri�cou-

se tam b ém que, para um feixe de fotõ es de 4 MV, o �ltro físico de 45

�
p o de in tro duzir

um aumen to de 38 % na energia média dos fotõ es devido ao endurecimen to do feixe.

P ara o �ltro dinâmi co não se v eri�cou nem aumen to na energia média dos fotõ es

nem uma redução de dose na região de build-up. Quando compararmos os �ltros

dinâmi cos com os físicos, v eri�camos que os últim o s alteram signi�cati v am en te o

esp ectro de energia do feixe de fotõ es. Estas diferenças dosimétricas en tre os �ltros

dev em ser reconhecidas na sua utili zação em radioterapia com feixes de fotõ es.

A utili zação dos �ltros físicos pro v o ca uma aten uação do feixe de fotõ es enquan to

que os dinâmi cos pro duzem uma mo dulação unidimensio nal da sua in tensidade. Na

distribuição de dose estes efeitos são equiv alen tes, p elo que se torna necess ário a

determinação do we dge factor . No caso dos �ltros físicos v eri�cou-se que esta razão

v aria com a dimensão do camp o de radiação em cerca de 1 %, enquan to que para os

dinâmi cos a v ariação é de 10 %.

Numa a v aliação �nal, os resultados p ermitem con�rmar que o GEANT3 é capaz

de gerar espaços de fases represen tativ os dos feixes de fotõ es para cálculo de dose,

para o V arian Clinac 600C, ilustrando as p otenciali dades do méto do de Mon te Carlo

como uma técnica precisa para obtenção de informa ção realista sobre o pro cesso de

pro dução de feixes de radiação de elev ada in tensidade de outro mo do inacessív eis

devido às lim i t a çõ es dos disp ositiv os exp erimen tais. O seu conhecimen to detalhado

p ermite a obtenção de informa ção capaz de aumen tar a precisão das mediçõ es obti-

das em dosimetria básica e clíni ca. No en tan to, cada espaço de fases é em princípio

único, p o dendo v ariar en tre aceleradores lineares do mesmo mo delo devido às car-

acterísticas do feixe primári o de electrõ es à saída da estrutura de aceleração ou

alterar-se devido a p equenas mo di�caçõ es in tro duzidas duran te a man utenção téc-

nica do acelerador.
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Os resultados rev elam ainda que o có digo DPM apresen ta um nív el de pre-

cisão para o cálculo de dose semelhan te ao encon trado para o có digo GEANT3.

A aplicação a casos clíni cos faz parte de um trabalho futuro uma v ez que, com

o que foi já realizado, são ab ertas v árias linhas de in v estigação e será fundamen tal

conseguir quan ti�car no pacien te de que forma as diferenças en tre �ltros físicos e

dinâmi cos irão afectar a distribuição de dose.

193



Bibli ogr a�a

194



Bibliogra�a

[And91] P Andreo. Mon te Carlo tec hniques in medical radiati o n ph ysics. Phys.

Me d. Biol. , 36(7):861�92 0 , 1991. T opical Review.

[BCC

+
00] R Brun, O Couet, N L Cremel, C V andomi, and P Zanarini . P A W

- Physics A nalysis W orkstation . CERN � Europ ean Organizati o n for

Nuclear Researc h, 2000. CERN Program Library Long W riteup Q121.

[Ber63a] M J Berger. Metho ds of Computacional Physics � volume I , c hapter

Mon te Carlo calculati o n of the p enetration and di�usion of fast c harged

particles, pages 135�215. New Y ork: A cademic Press, 1963.

[Ber63b] M J Berger. Mon te Carlo calculati o n of the p enetration and di�usion of

fast c harged particles. Metho ds in Computational Physics, e d B A lder,

S F ernb ach and M R otenb er g (New Y ork: A c ademic) , 1:135�215, 1963.

[BGC95] A M Bidmead, A J Garton, and P J Childs. Beam data measuremen ts

for dynamic w edges on V arian 600C (6Me V) and 2100 (6 and 10Me V)

linear accelerators. Phys. Me d. Biol. , 40:393�411, 1995.

[BHS99] M J Berger, J H Hubb ell, and S M Seltzer. X COM: Photon Cross

sections Database - NIST Standard Reference Database 8 (X GAM).

T ec hnical Rep ort NIST, National Institute of Standards and T ec hnol-

ogy , 1999.

[Bie00a] A F Biela jew. Electron step�size dep enden c e and transp ort mec hanics

in Mon te Carlo condensed history calculati o ns. A dv anced Mon te Carlo

for Radiati o n Ph ysics, P article T ransp ort Sim ul a t i o n and Applicati o ns

195



Bibli ogr a�a

� Mon te Carlo 2000 Conference, Lisb on, 23�26 Octob er 2000, T utorial

Note EG�3, 2000.

[Bie00b] A F Biela jew. F undamentals of the Monte Carlo Metho d for Neutr al

and Char ge d Particle T r ansp ort , c hapter 12, Photon Mon te Carlo sim-

ulatio n, pages 161�178. The Univ ersit y of Mic higan, 2000.

[BL87] F Biggs and R Ligh thil l . Analytical appro ximati o ns for x-ra y cross

sections. T ec hnical rep ort, Sandia National Lab oratory , 1987. SAND87�

0070 UC�34.

[BN00] F M Bu�a and A E Nah um. Mon te Carlo dose calculati o ns and ra-

diobiol o g i cal mo dell i ng: analysis of the e�ect of the statistical noise of

the dose distributio ns on the probabili t y of tumour con trol. Phys. Me d.

Biol. , 45:3009�23, 2000.

[Bru94] R Brun. HBOOK � Statistic al A nalysis and Histo gr amming . CERN �

Europ ean Organizati o n for Nuclear Researc h, 1994. CERN Program

LibraryLong W riteup Y250.

[BS82] Berger and S M Seltzer. Stopping P o w ers and Ranges of Electrons

and P ositrons . T ec hnical Rep ort NBSIR 82-2550, National Bureau of

Standards, W ashington DC, 1982.

[BS01] A F Biela jew and F Salv at. Impro v ed electron transp ort mec hanics

in the PENELOPE Mon te�Carlo mo del. Nucl. Instrum. Metho ds B ,

173:332�43, 2001.

[BWW00] A W Bea vis, S J W eston, and V J Whitton. Implemen tati o n of the

V arian ED W in to a commercial R TP system. Phys. Me d. Biol. , 41:1961�

1704, 2000.

[Cha04] A Cha v es. Monte Carlo Simulation Applie d to Dosimetry of Narr ow

High � Ener gy Photon Be ams Use d in R adiosur gery , c hapter 7, Clinical

impl em en tati o n of RMSM. Univ ersidade de Lisb oa, 2004.

196



Bibli ogr a�a

[CPS91] D E Cullen, S T P erkins, and S M Seltzer. T ables and Graphs of

Electron In teraction Cross Section 10 e V to 100 Ge V Deriv ed from the

LLNL Ev aluated Electron Data Library (EEDL), Z=1�100. T ec hnical

Rep ort UCRL�50400, V ol 31, La wrence Liv ermore National Lab oratory ,

1991.

[CR98] M E Castellanos and J C Rosen w ald. Ev aluation of the scatter �eld for

high�energy photon b eam atten uators. Phys. Me d. Biol. , 43:227�290,

1998.

[CWB

+
97] L J Co x, A E Wittenau, P M Bergstrom, R Mohan, B Libb y , Q W u,

and D M J Lo v elo c k. Photon b eam description in PEREGRINE for

Mon te Carlo Dose Calculati o ns. In D D Lea vitt and G Starksc hall,

editors, Pr o c. 12th Int. Conf. on the Use of Computers in R adiation

Ther apy, Salt L ake City, USA, 1997 , pages 417�9. Madison:Medical

Ph ysics Publishing, 1997.

[DD91] E M Dean and J B Da vis. The v ariatio n of w edge factors with �eld size

on a linear accelerator with w edge tra y b eneath secondary colli m a t o r .

Br. J. R adiol. , 64:184�185, 1991.

[DFM

+
99] F Declic h, K F umasoni, P Mangili , G M Cattaneo, and M Iori. Dosi-

metric ev aluation of a commercial 3�D treatmen t planning system using

Rep ort 55 b y AAPM T ask Group 23. R ad. and Onc. , 52:69�77, 1999.

[Ev a55] R D Ev ans. The atomic nucleus . McGra w�Hill Bo ok Compan y , 1955.

[F er86] R C F erno w. Intr o duction to Exp erimental Particle Physics , c hapter

2, Electromagnetic in teractions, pages 29�78. Cam bridge Univ ersit y

Press, 1986.

[Gre81] J R Greening. F undamentals of r adiation dosimetry , c hapter 2, In terac-

tions of ionisi ng radiati o ns with matter, pages 6�34. A dam Hilger Ltd.,

1981.

197



Bibli ogr a�a

[GRM94] S Gianni , S Ra vndal, and M Maire. GEANT � Dete ctor Description and

Simulation T o ol . CERN � Europ ean Organizati o n for Nuclear Researc h,

Octob er edition, 1994. CERN Program Library Long W riteup W5013.

[GS40] S Goudsmit and J L Saunderson. Multipl e Scattering of Electrons.

Phys. R ev. , 57:24�9, 1940.

[Hei54] W Heitler. The Quantum The ory of R adiation . Oxford, Clarendon

Press, 1954.

[HKL72] D B Hughes, C J Karzmark, and R M Levy . Con v en tions for W edge

Fil t er Sp eci�cations. British Journal of R adiolo gy , 45:868, 1972.

[HSBD

+
99] C L Hartmann Sian tar, P M Bergstrom, T P Daly , M Descalle, D Gar-

rett, R K House, D K Knapp, S Ma y , R W P atterson, R S W alli ng,

N Albrighr, L V erhey , and D W eiczorek, editors. Clinic al Implemen ta-

tion of the PEREGRINE Monte Carlo Dose Calculations System for the

Photon Be am Ther apy � This p ap er was pr ep ar e d for submittal to the

11th International Congr ess of R adiation R ese ar ch Dublin . La wrence

Liv ermore National Lab oratory , 1999.

[IAE00] In ternational A tomic Energy Agency . Asp e ctos Físic os de la Gar antía de

Calidad en R adioter apia:Pr oto c ol o de Contr ol de Calidad , 2000. IAEA�

TECDOC �1151.

[ICR76a] ICR U. Determination of A bsorve d Dose in a Patient Irr adiate d by

Be ams of X or Gamma R ays in R adiother apy Pr o c e dur es . ICR U � In-

ternational Comim i ssio n On Radiati o n Units and Measuremen ts, 1976.

Rep ort 24.

[ICR76b] ICR U. Determination of A bsorve d Dose in a Phantom Irr adiate d by

Be ams of X and Gamma R ays in R adiother apy Pr o c e dur es . ICR U � In-

ternational Comim i ssio n On Radiati o n Units and Measuremen ts, 1976.

Rep ort 24.

198



Bibli ogr a�a

[ICR84] ICR U. Stopping Powers for Ele ctr ons and Positr ons . ICR U � In ter-

national Comim i ssio n On Radiati o n Units and Measuremen ts, 1984.

Rep ort 37.

[ICR99] ICR U. Pr escribing, R e c or ding and R ep orting Photon Be am Ther apy .

ICR U � In ternational Comim i ssio n On Radiati o n Units and Measure-

men ts, Bethesda, MD, 1999. Rep ort 62, Supplemen t to ICR U Rep ort

50.

[IEC89] IEC. Me dic al Ele ctr on A c c eler ators � F unctional Performanc e Char ac-

teristics . IEC � In ternational Electrotec hnical Comission, 1989. IEC

P erformance Standard 976, Genev a.

[JNR

+
89] T M Jenkins, W R Nelson, A Rindi, A E Nah um, and D W O Rogers,

editors. Monte Carlo T r ansp ort of Ele ctr ons and Photons , c hapter 2,

Multipl e�scatering angular de�ections and energy�loss straggli ng , pages

21�56. Plen um Press, New Y ork, 1989.

[KAN

+
95] T Kn •o•os, A Ahnesj •o, P Nilsson, La wrence, and L W eb er. Limi t a t i o ns

of a p ensil b eam appro c h to photon dose calculati o ns in lung tissue.

Phys. Me d. Biol. , 40:1411�20, 1995.

[KB98a] I Ka wrak o w and A F Biela jew. On the condensed history tec hnique for

electron transp ort. Nucl. Instrum. Metho ds B , B 142:253�80, 1998.

[KB98b] I Ka wrak o w and A F Biela jew. On the condensed history tec hnique for

electron transp ort. Nucl. Instrum. Metho ds B , 142:253�80, 1998.

[KB98c] I Ka wrak o w and A F Biela jew. On the represen tation of electron m ulti -

ple elastic� scattering distributio ns for Mon te Carlo calculati o ns. Nucl.

Instrum. Metho ds B , 134:325�36, 1998.

[K CB78] P K Kijewski, L M Chin, and B E Bjarngard. W edge-shap ed dose

distributio ns b y computer con trolled motio n. Me d. Phys. , 5:426, 1978.

[KF00] I Ka wrak o w and M Fipp el. In v estigation of v ariance reduction thec-

niques for Mon te Carlo photon dose calculati o n using XVMC. Phys.

Me d. Biol. , 45:2163�218 3 , 2000.

199



Bibli ogr a�a

[Kha94a] F M Khan. The Physics of R adiation Ther apy , c hapter 11, T reatmen t

Planning I. Will i a m s and Wilkins, 1994.

[Kha94b] F M Khan. The Physics of R adiation Ther apy , c hapter 4, Clinical

Radiati o n Generators, page 56. Will i a m s and Wilkins, 1994.

[Kha94c] F M Khan. The Physics of R adiation Ther apy , c hapter 6, Measuremen ts

of Ionizing Radiati o n. Will i a m s and Wilkins, 1994.

[Kha94d] F M Khan. The Physics of R adiation Ther apy , c hapter 8, Measuremen ts

and calculati o n of absorv ed dose, pages 148�52. Will i a m s and Wilkins,

1994.

[Kle85a] S C Klev enhagen. Physics of Ele ctr on Be am Ther apy , c hapter 1, A c-

celerators for pro ducing fast electron b eams, pages 1�36. A dam Hilher

Ltd., 1985.

[Kle85b] S C Klev enhagen. Physics of Ele ctr on Be am Ther apy , c hapter 3, Basic

parameters of electron b eams, pages 67�88. A dam Hilher Ltd., 1985.

[KLR

+
01] R H Kermo de, B G Littl e, N D Ric hmond, G P La wrence, and G D

Lam b ert. V alidati o n of treatmen t planning system data: v ariatio n in

the mo dell i ng of three 6 Me V b eams for extreme rectan ular data. R ad.

and Onc. , 60:329�32, 2001.

[KM59] H W K o c h and J Motz. Bremsstrahlung cross�section form ula s and

related data. R ev. Mo d. Phys. , 31:902�55, 1959.

[KM89] C J Karzmark and R J Morton. A primer on the ory and op er ation of

line ar ac c eler ators in r adiation ther apy , 1989.

[Kno89] G F Knoll . R adiation Dete ction and Me asur ement , c hapter 2, Radiati o n

in teractions, pages 30�64. John Wiley and Sons, second edition, 1989.

[Lea97] D D Lea vitt. New Applicati o n of Enhanced Dynamic W edge for T angen t

Breast Irradiati o n. Me dic al Dosimetry , 22:247�251, 1997.

200



Bibli ogr a�a

[Leo86] W R Leo. T e chniques for Nucle ar and Particle Physics Exp eriments ,

c hapter 2, pages 34�50. Springer�V erlag, 1986.

[Lew50] H W Lewis. Multipl e scattering in an in�nite medium. Phys. R ev. ,

78(5):526�9, 1950.

[LK97a] D D Lea vitt and E Klein. Dosimetry measuremen ts to ols for commi s-

sioning enhanced dynamic w edge. Me d. Dosim. , 22(3):171�17 6 , 1997.

[LK97b] Z Li and E E Klein. Surface and p eripheral doses of dynamic and

ph ysical w edges. Int. J. R adiation Onc olo gy Biol. Phys. , 37:921�925,

1997.

[LLG

+
97] D D Lea vitt, W L Lee, D K Gafney , J H Mo eller, and J H O'Rear. Dosi-

metric parameters of enhanced dynamic w edge for treatmen t planning

and v eri�cation. Me d. Dosim. , 22(3):177�18 3 , 1997.

[LMML90] D D Lea vitt, M Martin, J H Mo eller, and W L Lee. Dynamic w edge �eld

tec hniques through computer-con troll ed colli m a t o r motio n and dose de-

liv ery . Me d. Phys. , 17:87�91, 1990.

[LSDT

+
00] M C Lop es, F Sánc hez-Doblado, K Theo dorou, A Mazal, L Nuñez,

A Cha v es, C Kappas, M Bazioglo u, and P Lassalete. A prop osed

metho d for b eam measuremen ts in stereotatic radiotherap y . Phys. Me d. ,

16:91�94, 2000.

[LSK98] M Ljungb erg, S E Strand, and M A King, editors. Monte Carlo Cal-

culations in Nucle ar Me dicine , c hapter 1, In tro duction to the Mon te

Carlo metho d, pages 1�12. Institute of Ph ysics Publishing, 1998.

[MJ99] C-M Ma and S B Jiang. Mon te Carlo mo dell i ng of electron b eams

from medical accelerators. Phys. Me d. Biol , 44:R157�89, 1999. T opical

Review.

[MMK

+
99] C-M Ma, E Mok, A Kapur, T P a wlic ki, D Findley , S Brain, K F orster,

and A L Bo y er. Clini cal impl em en tati o n of a Mon te Carlo treatmen t

planning system. Me d. Phys. , 26:2133�213 4 , 1999.

201



Bibli ogr a�a

[PMWL98] F C P Plessis, E Mok, C A Will em se, and M G L

�

' otter. Clinical

impl em en tati o n of a Mon te Carlo treatmen t planning system. Me d.

Phys. , 26:2133�213 4 , 1998.

[P o d05] E B P o dgorsak. R adiation Onc olo gy Physics: A Handb o ok for The achers

and Students , c hapter 9, Calibrati o n of Photon and Electron Beams.

IAEA�Vienna, 2005.

[PP83] J A Purdy and S C Prasad. Curren t metho ds and algori t hm s in radi-

ation absorb ed dose calculati o n and the role of compute tomograph y:

a review Computed T omograph y in Radiati o n Therap y . e d C C Ling,

C C R o gers and R J Morton (New Y ork: R aven Pr ess) , pages 187�97,

1983.

[Pub83] Charles C Thomas Publisher, editor. The Physics of R adiolo gy , c hapter

11, T reatmen t Planning � Single Beams. Charles C. Thomas. Publisher,

4th edition, 1983.

[RA C

+
01] P Ro drigues, C Alv es, A Cha v es, M C Lop es, C Oliv eir a , L P eralta,

and A T rindade. T reatmen t planning v eri�cation b y means of a Mon te

Carlo dose calculati o n engine. In J. Ov ergaard, editor, Pr o c. 6th Bi-

ennial ESTR O Me eting on Physics in Clinic al R adiother apy, Sevil la,

Sp ain, R ad. and Onc. , v olume 51(Supplemen t 1), page S27. ESTR O

� Europ ean So ciet y for Therap eutic Radiol o g y and Oncology , Elsevier

Science Inc., 2001. Abstract 63.

[Rob01] R Rob erts. Ho w accurate is a CT � based dose calculati o n on a p encil

b eam TPS for a patien t, with a metall i c prosthesis. Phys. Me d. Biol. ,

46:N227�34, 2001.

[Rog06] D W O Rogers. Fift y y ears of Mon te Carlo sim ula t i o ns for medical

ph ysics. Phys. Me d. Biol. , 51:R287�301 , 2006.

[Sal85] J Salici o . Mon te Carlo tec hniques. T ec hnical rep ort, Deutsc he s

Elektronen�Sync hrotron DESY, 1985.

202



Bibli ogr a�a

[SB85] S M Seltzer and M J Berger. Bremsstrahlung sp ectra from electron

in teractions with screened atomi c n uclei and orbital electrons. Nucl.

Instrum. Metho ds B , 12:95�134, 1985.

[SBS00] W Sc hneider, T Bortfeld, and W Sc hlegel. Correlation b et w een CT

n um b ers and tissue parameters needed for Mon te Carlo sim ula t i o ns of

clini cal dose distributio ns. Phys. Me d. Biol , 45:459�478, 2000.

[SFVS99] E Salv at, J M F ernández-V area, and J Sempau. Practical asp ects of

Mon te Carlo sim ula t i o n of c harged particle transp ort: Mixed algori t hm s

and v ariance reduction tec hniques. R adiat. Envir on. Biophys. , 38:15�22,

1999. Review Article.

[SH01] X A Shih, R Li and W-L Hsu. Dosimetric c haracteristics of dynamic

w edged �elds: a Mon te Carlo study. Phys. Me d. Biol. , 46:N281�N292,

2001.

[SPL96] W Sc hneider, E P edroni, and A Lomax. The calibrati o n of CT

Houns�eld units for radiotherap y treatmen t planning. Phys. Me d. Biol ,

41:111�24, 1996.

[SWB00] J Sempau, S J Wilderman, and A F Biela jew. DPM, a fast accurate

Mon te Carlo co de optimi zed for photon and electron radiotherap y treat-

men t planning dose calculati o ns. Phys. Me d. Biol. , 45:2263�91, 2000.

[T ri02] A T rindade. Optimi zação do Cálculo de Dose p or Sim ul a ção Mon te

Carlo em Radioterapi a Externa com F eixes de Electrõ es. T ese de

Mestr ado � F aculdade de Ciências � Universidade de Lisb o a , 2002.

[T ur95] J E T urner. A toms, R adiation, and R adiation Pr ote ction , c hapter 8,

In teraction of photons with matter, pages 170�207. John Wiley & Sons,

Inc, 1995.

[V ar89] C Series Clinac V arian. Enhanc e d Dynamic W e dge Implemen tation

Guide . V arian Assoiates Inc., Oncology Systems � USA, 1989.

203



Bibli ogr a�a

[VD99] F V erhaegen and J J Das. Mon te Carlo Study of a virtual w edge. Phys.

Me d. Biol. , 44:N251�N259, 1999.

[VS98] J V an San tv o ort. Dosimetric ev aluation of the Siemens Virtual W edge.

Phys. Me d. Biol. , 43:2651�63, 1998.

[VW99] J V enselaar and H W ellew eerd. Aplicati o n of a test pac k age in an in-

tercomparison of the photon dose calculati o n p erformance of treatmen t

planning systems used in a clini cal setting. R ad. and Onc. , 60:203�13,

1999.

[Wil00] D I Will i a m s, J R & Th w aites, editor. R adiother apy Physics , c hapter

1, In tro duction to radiotherap y ph ysics, pages 1�5. Oxford Univ ersit y

Press, second edition, 2000.

[W OE

+
97] W B W arlic k, J H O'Rear, L Earley , J H Mo eller, D K Ga�ney , and

D D Lea vitt. Dose to the Con tralateral Breast: A Common Comparison

of T w o T ec hniques Using Enhanced Dynamic W edge V erses a Standard

W edge. Me dic al Dosimetry , 22:185�191, 1997.

[WP87] J W W ong and J A Purdy . Basis of recen t metho ds of photon dose calcu-

lati o ns 9th In t. Conf. on The Use of Computers in Radiati o n Therap y

(Sc hev en ingen, The Netherlands). e d I A D Bruinvis, P H van der

Giessen, H J van Kle�ens and F H Wittkampher (A mester dam: Else-

vier) , pages 319�22, 1987.

[WP90] J W W ong and J A Purdy . On metho ds of inhomogeneit y corrections

for photon transp ort. Me d. Phys. , 17:807�14, 1990.

[WT00] J R Will i a m s and D I Th w aites, editors. R adiother apy Physics , c hapter

8, T reatmen t planning for external b eam therap y: principles and ba-

sic thecniques, pages 150�79. Oxford Univ ersit y Press, second edition,

2000.

[Y u02] M K Y u. Analytical Represen tation of Enhanced Dynamical W edge

F actors for Symmetric Photon Fields. Me d. Phys. , 29:2606�261 0 , 2002.

204



Apresen taçõ es e Public açõ es

[ZGJ

+
00] X R Zh u, M T Gil l i n, P A Jursinic, F Lop ez, D F Grim m , and J J

Ro wnd. Comparison of dosimetric c haracteristics of siemens virtual

and ph ysical w edges. Me d. Phys. , 27(10), 2000.

205



Apresen taçõ es e Public açõ es

206



Publicaçõ es e Apresen taçõ es

S. Soares, A. Cha v es, L. P eralta and MC Lop es, "`Mon te Carlo sim ula t i o n of the

V arian Clinac 600C accelerator dynamic and ph ysical w edges"', Journal of Ph ysics:

Conference Series 73 (2007) 012015.

Soares S, Cha v es A, Lop es M C, P eralta L, "MC Sim ul a t i o n of the V arian Clinac

600C A ccelerator Dynamic and Ph ysical W edges", EW G-MCTP , Outubro de 2006,

Ghen t (Bélgica).

Soares S, Cha v es A, Lop es M C, P eralta L, "Mon te Carlo Sim ul a t i o n of the V arian

Clinac 600C A ccelerator Dynamic and Ph ysical W edges", ISRP-10, Setem bro de

2006, Coim bra (P ortugal).

Moreno S, Cha v es A, Lop es M C, P eralta L, "Sim ul a ção Mon te Carlo do A celer-

ador V arian Clinac 600C Utili zando Cunhas Dinâmi cas", Setem bro de 2004, Rio de

Janeiro (Brasil).

207


