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CARACTERIZACAO DA DOSE EM PACIENTES DEVIDO A PRODUCAO DE
IMAGENS DE RAIOS X UTILIZADAS EM RADIOTERAPIA GUIADA POR
IMAGEM — IGRT

VINICIUS DEMANBORO GONCALVES

RESUMO

O processo de radioterapia consiste em varias etapas, iniciando na indicagao
pelo médico. O plano de tratamento passa entdo por um processo denominado
simulacdo, onde é adquirida uma série de imagens por tomografia
computadorizada que sao transferidas para o sistema de planejamento, onde a
delineacdo dos volumes alvos e tecidos normais adjacentes serao realizadas.
Apés a delineacdo desses volumes, no sistema de planejamento sdo colocados
0os campos de irradiacdo e a dose desejada conforme prescricdo médica. O
sistema de planejamento calcula entédo a dose que o volume alvo e os tecidos
adjacentes poderdo receber. Se estas doses estdo dentro dos padrdes
aceitaveis, o planejamento entdo € aprovado e enviado ao acelerador linear
para a execucao do tratamento. Antes da execucao do tratamento, € realizada
uma imagem, seja atraves de filme radiografico ou digitalmente, para avaliar a
posicdo no paciente na mesa de tratamento. Se a localizagdo do paciente esta
correta, a dose € entdo liberada. Esse protocolo de aquisicdo de imagem é
denominado como Radioterapia Guiada por Imagem (IGRT). A quantidade de
radiografias de posicionamento segue um protocolo definido conforme a regiéao
a ser irradiada. Como resultado deste procedimento, sabe-se que uma
determinada dose adicional é recebida pelos pacientes, tornando-se um fator
importante a ser determinado. Esta avaliacdo foi realizada através da
simulacdo de Monte Carlo, utilizando o codigo MCNP. Para isso foi realizada
primeiramente toda a caracterizacédo da fonte de raios X com uso de camaras
de ionizacdo e dosimetros TL juntamente com as simulacdes no MCNP. Apos
essa caracterizagdo, as imagens e as estruturas do planejamento radioterapico
foram convertidas para serem utilizadas no cédigo MCNP. Para que as doses
fossem calculadas nos principais 6rgdos de risco no tratamento de proéstata:
bexiga, reto e cabecas de fémur direita e esquerda.



CHARACTERIZATION OF DOSE IN PATIENTS DUE TO PRODUCTION OF
X-RAY IMAGES USED IN IMAGE-GUIDED RADIOTHERAPY - IGRT

VINICIUS DEMANBORO GONCALVES

RESUMO

The process of radiotherapy treatment consists of several stages, starting from
the statement given by the physician. The treatment planning undergoes a
process called simulation, where a series of computed tomography images is
acquired and transferred to the treatment planning system, where the
delineation of target volumes and adjacent normal tissues will be performed.
After the delineation of these volumes, then irradiation fields and dose precribed
by the physician are placed in the treatment planning system. It calculates the
dose that target volume and surrounding tissues are receiving. If the doses are
within acceptable standard values, then the design is approved and submitted
to the linear accelerator for the treatment course. Before treatment course, an
image is performed, either by radiographic or digital film, in order to evaluate
(check) the patient position on the treatment table. If the patient position is
correct, the treatment is realized. This image acquisition protocol is called
Image-Guided Radiotherapy (IGRT). The amount of radiographic positioning
follow a protocol defined for the region to be treated. As a result of this
procedure, it is known that a specific additional dose is received by the patient,
becoming an important factor to be determined. In this work, this additional
dose evaluation was performed by the Monte Carlo simulation using the MCNP
algorithm. The characterization of the entire X-ray source was primarily realized
with ionization chamber thermoluminescent dosimeters and simulations with the
MCNP code. After the X-ray tube characterization, images and the structures
for the radiotherapy planning were converted to be used in the MCNP code for
dose calculation at the main organs at risk during a prostate treatment: bladder,
rectum and femoral heads right and left.
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1- Introducéo

1.1.Céancer

O cancer é um relevante problema de saude coletiva, pois é um dos
grandes responsaveis pelos 6bitos observados na maioria dos paises latino-
americanos e tem assumido, progressivamente, uma situacdo de vanguarda
nas causas de mortalidade no Brasil e no mundo, superando até, em alguns

casos, as doencas cardiovasculares.*

O cancer, termo utilizado para mais de 200 tipos de doencas
neoplasicas, tem por caracteristica basica o crescimento anormal e rapido das
células. Estas podem originar-se em qualquer tecido humano, como e em
qualquer faixa etaria. Caracteriza-se pela capacidade de invadir os tecidos
circunvizinhos por extensao direta ou disseminacdo pelas vias linfaticas ou

sanguineas.’

Segundo dados da World Health Organization (WHO), em 2008, foram
7,6 milhdes de Obitos, o que representa cerca de 13% de todos os 6bitos no
mundo. No Brasil, dados do Instituto Nacional do Cancer (INCA) ?, mostram
que para o ano de 2012 a estimativa de casos novos na populacao do Brasil foi
de 518.210 casos. A Tabela 1 mostra a distribuicdo dos novos casos conforme

0 Sexo e a regiao anatdmica.



Tabela 1: Distribuicdo anatdémica dos novos casos de cancer

Préstata 60.180 -
Mama - 52.680
Colo do Utero - 17.540
Traquéia, Brénquio e 17.210 10.110
Pulmao

Estémago 12.670 7.420
Cdlon e Reto 14.180 15.960
Cavidade Oral 9.990 4.180
Esb6fago 7.770 2.650
Leucemias 4.750 3.940
Pele Melanoma 3.170 3.060
Outras Localizacdes 43.120 38.720
Pele ndo Melanoma 62.680 71.490
Total 235.720 227.750

Quanto ao diagndstico, sabe-se que, de modo geral, quanto mais
precocemente for feito, maior a possibilidade de um melhor progndstico.
Entretanto, existem tumores que, pelas suas caracteristicas, tém pouca
probabilidade de cura, mesmo com diagndstico precoce.

O tratamento do cancer consiste em uma série de medidas que visam,
se possivel, eliminar o cancer ou entdo, com um carater paliativo, melhorar o



estado geral do paciente. No final do século XIX, o Unico tratamento disponivel
era o cirurgico, porém o tempo de sobrevida e a qualidade de vida eram

extremamente precarios. >

A partir de 1940, houve um fluxo muito grande de novos conhecimentos,
novos agentes quimioterapicos, evolucdo no maquinario e técnicas de
tratamento utilizadas na radioterapia, fazendo com que as taxas de sobrevida

tivessem um aumento significativo.*

A terapéutica atual instituida para o tratamento do cancer € composta de
cirurgia, radioterapia, quimioterapia e imunoterapia, estas modalidades podem

ser utilizadas isoladamente ou em conjunto.

1.2.Radioterapia - Conceitos Gerais

A radioterapia teve inicio em 1895, quando o fisico Wilheim Conrad
Roentgen descobriu os raios X. Desde entdo, o seu uso na medicina foi
amplamente diversificado, gerando um grande impacto na area do diagnostico

e da terapéutica.>*

A interacdo da radiacdo com o0 meio biolégico inicia-se como um
processo fisico e passa aos estagios fisico-quimico e biolégico na
manifestagdo de seus efeitos, como a morte celular, a perda da funcéo do

6rgdo, a mutagénese e a carcinogénese.>*°%

A radiacao ionizante, ao interagir com a matéria, pode desencadear dois
processos de acdo, denominado direto e indireto (Figura 1). Na acao direta, a
radiacdo ionizante provoca a quebra do DNA, gerando um dano irreparavel,
levando a célula & morte. No caso da acdo indireta, a radiagdo ionizante ira
interagir com as moléculas de 4gua do meio; dessa interagdo teremos como

produto dois radicais livres OH- e H-.°

Esses radicais livres, por sua vez, contribuem para causar um dano

celular, impedindo que a célula se mantenha viva.
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Figura 1: Mecanismos de interacdo da radiacdo com o DNA

Para maximizar esses danos, a radioterapia € geralmente realizada em
protocolos que variam entre 20 a 35 aplicacdes, dependendo da regido a ser
tratada. Esse fracionamento auxilia no reparo do dano as células sadias e
torna-se possivel causar os dados nas células tumorais em diferentes fases do
ciclo celular. Como as doses de radiacao ionizante séo localizadas, durante o
tratamento é importante o paciente manter uma posi¢do na qual ndo ocorram
alteragbes devido ao movimento. Alguns acessorios de imobilizagdo, como
mascaras e colchdes de isopor, auxiliam na imobilizagéo e na localizagao diaria

da regido de tratamento desses pacientes.



1.3.Etapas da Radioterapia

A radioterapia atualmente segue um fluxo onde cada etapa sera

discutida abaixo. °

IMOBILIZAGAO

SIMULACAO

\ 4

CONTORNOS

A 4

> PLANEJAMENTO

POSICIONAMENTO

A 4

> TRATAMENTO

Figura 2: Arvore de processos da radioterapia

1.3.1. Imobilizacéao

Durante o tratamento radioterapico o paciente deve permanecer na
mesma posicdo na qual foi simulado, com uma boa reprodutibilidade diaria e
fixacdo, buscando sempre o conforto do paciente. Essa fixacdo é importante
para garantir que as condi¢cdes iniciais definidas na simulacdo serdo

reproduzidas durante todo o tratamento.

Existem diversos acessorios de imobilizacdo, cada um especifico para
uma determinada regido que serd irradiada. Para regides do cranio e pescoco
utilizamos um material termoplastico usado como uma mascara, onde esse
material passara por um processo de aquecimento em banho maria a
temperaturas proximas de 70°C, no qual ficard maleavel e ao resfriar em

contato com a pele do paciente formara o molde da regido na qual esta.



Figura 3: Mascaras de imobilizacdo: cranio simples (esquerda), cranio
reforcada (central) e cabeca e pescoco (direita)

Para regido do térax, pelve e extremidades utiliza-se dois tipos de
acessOrios para imobilizacdo: alpha cradle® e vac-lock™. No primeiro
utilizamos um polimero que ira se expandir dentro de um reservatorio. No
segundo, tém-se um saco que contém pequenas esferas de isopor onde o
paciente é deitado acima e uma bomba de vacuo é utilizada para retirar o ar

desse saco. Durante esse processo € formado vacuo dentro do saco
modelando a regido do paciente que esta em contato com o vac-lock™.

Figura 4: Alpha Cradle® posicionado nos pés do paciente

Para tumores que necessitam uma precisdo mais elevada de
imobilizacdo, utilizamos os anéis estereotaxico no caso de radiocirurgia cranial

e compressores abdominais para radiocirurgia extra-cranio de pulméo e figado.



1.3.2. Simulacgéo

Atualmente, os casos mais complexos que envolvem tumores e 6rgaos
de risco muito préximos ou nos casos de altas doses de tratamento, a
simulagéo é realizada utilizando imagens de tomografia computadorizada que
serao reconstruidas em 3 dimensdes, sendo isso possivel através dos avancos
tecnologicos no campo das imagens médicas. Para a radioterapia a tomografia
computadorizada € o exame base, uma vez que, é possivel ter informacdes
sobre as estruturas que serdo envolvidas durante a radioterapia em uma série
de imagens. Além disso, por meio da tomografia computadorizada € possivel
obter, as informacdes da densidade eletronica do meio, sendo essa informacéo
vital para o correto célculo da dose que o paciente recebera.

Durante a realizagdo do exame de tomografia computadorizada, o
paciente serd representado através de uma imagem onde cada estrutura do
corpo serd representada por tons de cinza. Na pratica do dia-a-dia denomina-
se cada imagem dessa como um corte tomografico.

Figura 5: Aparelho de tomografia computadorizada



Porém, para tumores cerebrais a ressonancia magnética nuclear é a
modalidade de imagem mais indicada para a visualizacéo das lesdes que serdo
irradiadas. Caso seja necesséaria a utilizagdo dessas imagens faz-se um
processo de fusdo, isto é, as duas seéries de Iimagens, tomografia
computadorizada e ressonancia magnética nuclear, seréo colocadas no mesmo
sistema de coordenadas, possibilitando assim a transferéncia dos volumes

desenhados entre elas.

T1 sem contraste

. T1 com contraste
Flair

Figura 6: Imagens de Ressonancia Magnética Nuclear de créanio

Outra modalidade de imagem que vem sendo muito utilizada na
simulacdo de um tratamento radioterapico € a tomografia por emissdo de
positrons (PET/CT). Nessa modalidade temos a juncdo entre imagem e
metabolismo, uma vez que na tomografia por emissao de pésitrons utiliza-se
um material radioativo que € injetado no corpo do paciente. Esse material ir4 se
concentrar nas regidées onde ocorre um maior metabolismo, uma vez que,
equivale a uma molécula de glicose, porém modificada para incorporar um

atomo de "Fluor, emissor de radiacao y.



1.3.3. Contorno

ApOs a realizagdo da simulacdo, as imagens adquiridas serao
introduzidas no sistema de planejamento onde o médico ira realizar o contorno
do volume tumoral e tecido normais adjacente. Esse contorno sera realizado
em todos os cortes e sera fundamental para analise das doses que cada 6rgéao

estara recebendo.

Segundo definicdes do ICRU 62’ tém-se o conceito de volume do tumor
grosseiro (GTV), onde existe o volume no qual é possivel visualizar a regido
onde se encontra o tumor do paciente. O volume tumoral clinico (CTV),
representa o volume do tumor grosseiro mais uma margem para doenca
subclinica, essa margem é para incluir possivel doenca clinica que € visivel na
imagem de simulacdo. A margem de setup (SM) € utilizada para possiveis
erros de posicionamento do paciente durante o tratamento radioterapico. A
margem interna (IM), é usada para movimentacao interna dos 6rgaos, seja ela
intra-fracdo (durante a irradiacdo) ou inter-fracdo (durante os dias de
tratamento). E por fim volume do alvo de planejamento (PTV), que caracteriza
a soma de todos os outros volumes mais uma margem de penumbra da

radiacdo. Todos esses volumes estao ilustrados na figura abaixo.

Figura 7: Representacdo dos volumes alvos e 6rgaos de risco para o
tratamento de cancer de prostata



1.3.4. Planejamento

O objetivo do planejamento é a determinacdo ap0s a realizacdo da
simulagdo de qual sera a técnica de irradiagdo mais adequada e praticavel que
resulte em uma distribuicdo de dose na qual maximize a dose nos tecidos

tumorais e minimize a dose nos tecidos normais.’

No sistema de planejamento sdo colocados os campos irradiacdo e a
dose de prescricdo conforme critério clinico. Através do sistema de
planejamento podemos escolher as melhores entradas de campos de
irradiagao utilizando da ferramenta de visdo do feixe. Nessa ferramenta
também determinamos o uso dos sistemas de colimacdao, seja ele em bloco de
uma liga metalica ou através de pequenas laminas dispostas no colimador e

controladas por motores que iram se ajustar ao volume de irradiacdo desejada.
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Figura 8: Sistema de Planejamento
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Apos a determinacdo das melhores entradas de campo existem duas
opcOes a serem utilizadas, a radioterapia conformada 3D e a radioterapia por
intensidade modulada (IMRT). No planejamento utilizando radioterapia
conformada 3D, calculamos a dose que cada 6rgao ira receber. Na radioterapia
por intensidade modulada, primeiramente temos a otimizacdo inversa onde
utilizamos, a priori, as doses que gostariamos que cada 0Orgdo recebesse
através dos histogramas de dose volume e o sistema de planejamento calcula

uma modulacéo do feixe onde ira variar a intensidade no campo de irradiacao.

No uso do IMRT fica necesséaria a utlizacdo de acessoérios de
imobilizacdo mais rigidos uma vez que a distribuicio de dose nao sera
uniforme em todo o campo de irradiagdo, podendo, o volume tumoral néo
receber a dose desejada ou o tecido normal receber a mais do que foi

planejado, caso ocorra movimentacado do paciente’.

1.3.5. Posicionamento

Nessa etapa tém-se a execucdo da transferéncia do que foi planejado
para 0 paciente durante as aplicacbes. Na pratica, isso significa que,
primeiramente o0 paciente deve ser colocado na mesma posi¢cdo, onde as
imagens de simulag&o foram adquiridas, utilizando os mesmos acessorios de
imobilizacdo que foram confeccionados.

ApOs 0 paciente estar posicionado, a mesa de tratamento deve ser
ajustada até a posicdo do isocentro, isto é, ponto de rotagdo central que
coincide com as coordenadas para calculo da dose que foi definido no sistema
de planejamento. Uma variedade de técnicas de posicionamento € utilizada
para atingir esse objetivo: filmes radiologicos ou digitais, equipamentos de raios
X chamados de simuladores e sistemas acoplados ao acelerador linear

conforme ser& apresentado no item 1.4.
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1.3.6. Tratamento

Essa é a etapa mais essencial da radioterapia, pois ela caracteriza-se

pela administragao da dose durante a sesséo.

1.4.1IGRT

Com as técnicas de tratamento atuais, como a radioterapia de
intensidade modulada e a radioterapia estereotaxica, € preciso garantir a
localizac&o durante tratamento, pois € possivel concentrar altas doses no tumor
e baixas doses nos tecidos sadios adjacentes®. Antes da execucdo do
tratamento, é realizada uma imagem, seja através de filme radiografico ou
digitalmente, para avaliar a posicdo no paciente na mesa de tratamento.
Estando na posicdo correta € entdo liberada a dose. Esse protocolo de
aquisicdo de imagem é denominado de Radioterapia Guiada por Imagem
(IGRT).

Durante muito tempo, essas imagens foram realizadas com o auxilio de
filmes radiolégicos, porém com a evolucdo dos sistemas de imagens,
atualmente utiliza-se imagens digitais para executar essa tarefa. Para isso séo
instalados no acelerador linear dois bracos auxiliares®, onde de um lado tém-se
uma fonte de raios X de baixa energia, até 120kV, e do lado oposto uma placa

de silicio amorfo, para deteccdo da radiacdo e formacédo da imagem (Figura
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10). Sdo geradas entdo duas imagens ortogonais uma antero-posterior (AP) e

uma latero-lateral (LL).

Figura 10: Acelerador Linear com sistema de imagem acoplado

As imagens geradas sao comparadas digitalmente com uma
reconstrucdo realizada pelo sistema de planejamento (DRR) através da
projecdo do campo com o auxilio da tomografia computadorizada, utilizando a
estrutura 6ssea como referencia para realizar a fusao das duas imagens (figura
11). Caso o0 paciente esteja na posicado correta € liberado o tratamento do
paciente, caso contrario aplica-se as corre¢cdes, nos eixos cartesianos X
(latero-lateral), Y(antero-posterial) e Z (longitudinal), necessarias antes do

tratamento.®
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A quantidade de radiografias de posicionamento segue um protocolo
definido conforme a regido a ser irradiada. Como resultado deste
procedimento, sabe-se que uma determinada dose adicional € recebida pelos
pacientes, tornando-se um fator importante a ser determinado. Atualmente, os
sistemas de planejamento atuais ndo levam em consideragcédo a quantificacéo
das doses provocadas pela geracdo destas imagens, sendo que, esta

quantificacdo necessita ser realizada por outros meétodos.

ApoOs a localizacdo exata do paciente inicia-se entdo o processo de

liberacdo de dose no volume tumoral.
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1.5.Geracéo dos Raios X

A producao dos raios X pode ocorre quando um determinado material é

2310 Todos os tubos de raios X

bombardeado por um feixe de elétrons
possuem praticamente a mesma estrutura fisica, um catodo onde servira de
fonte de elétrons e um anodo, onde os elétrons irdo colidir. Toda essa estrutura
estd em um ambiente fechado a vacuo para minimizar a perda de energia dos

elétrons®.

O catodo € um filamento composto de tungsténio, metal que suporta
altas temperaturas, que quando aquecido ira emitir elétrons por emissao
termibnica. Essa nuvem de elétrons ficara proximo ao catodo. Se do outro lado,
o anodo, também composto de tungsténio, estiver com carga positiva, essa
nuvem de elétrons sera entdo atraida para o anodo produzindo uma corrente
elétrica, devido a diferenca de potencial elétrico que foi aplicada entre catodo e
anodo.

Ao colidirem com o anodo, os elétrons, irdo gerar os raios X para todas
as direcbes, sendo que uma parte sera absorvida pelo préprio anodo, e outra
parte ird compor o feixe util para o uso clinico. Na faixa de energia que se
utiliza no radiodiagnéstico, até 120kV, cerca de somente 1% da energia do
elétron sera convertida em raios X, sendo que o restante, 99% da energia sera

convertido em calor't,

Para remover esse calor, o tubo de raios X deve ser resfriado com um
sistema eficiente, seja por Oleo, ar ou agua. O anodo também possui um
sistema de resfriamento onde na sua construcdo faz-se o uso de um sistema

giratdrio, distribuindo assim o ponto de contato do feixe de elétrons.
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Figura 12: Tubloa"e raios X

Ao interagirem com os atomos do anodo, os elétrons que foram emitidos
pelo catodo e acelerados pela diferenca de potencial aplicada entre o catodo e
anodo irdo sofrer diferentes tipos de colisbes. A grande maioria envolve a
perda por ionizagdo com o meio. Porém, existem também as radiacdes de
colisdes que podem dar origem aos raios X caracteristicos e raios X de

freamento.***

Os raios X caracteristicos (Figura 13) acontecem devido a colisédo do
feixe de elétrons com os elétrons das camadas mais internas do atomo. Dessa
colisdo pode ocorrer a ejecao do elétron da sua orbita deixando uma lacuna em
seu lugar. Essa lacuna sera entdo preenchida por um elétron de uma camada
mais externa da eletrosfera. Como essas camadas estdo em niveis de energias
diferentes, teremos o aparecimento de um féton com energia E = Eq —hv, que
ird corresponder ao valor da diferenca entre os niveis de energia os orbitais de
elétrons. Esses fotons sdo chamados de raios X caracteristicos, pois cada

elemento quimico possui niveis de energias distintos. 3

16



Figura 13: Raios X caracteristicos

Outra forma de producéo de raios X € a radiacao de desaceleracado, que
tem origem do termo em alemdo Bremsstrahlung. Essa radiagdo € emitida
quando o elétron sofre um desvio na sua trajetoria devido as forca de
atracdo/repulsdo que ocorrem no campo nuclear do nucleo, também conhecido
como forcas de Coulomb. Esse fenbmeno foi previsto por Maxwell em sua
teoria geral da radiacao eletromagnética. Pela conservacdo de energia, devido
a aceleracdo do elétron uma energia serd emitida em forma de onda

eletromagnética e ira se propagar no espaco.>*

Como o elétron pode interagir e perder diferentes quantidades de
energia a cada interacdo, a radiacdo de freamento (Figura 14) sera entdo
emitida em um espectro continuo que tera seu valor maximo igual a diferenca

de potencial aplicada entre o catodo e anodo. 3

elétron

raio-x

Figura 14: Raios X de freamento
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1.6.Dose Absorvida

Desde o inicio do uso dos raios X para diagnoéstico e terapia, algumas
tentativas foram feitas para medir a ionizagdo da radiacéo utilizando efeitos
quimicos e biolégicos. Por exemplo, os efeitos da radiagdo em um filme que
tem suas propriedades de coloracdo alterada ao interagir com a radiacao.
Entretanto, esses parametros podem levar a valores sem precisdo para avaliar
a dose absorvida, pois ha um grande numero de variaveis envolvidas no

processo.*

Em 1928, a Comissdo Internacional de Unidades e Medidas de
Radiacdo (ICRU) adotou o roentgen (R) como a unidade de medida de
exposicao por raios X e raios-y, sendo definido como a razao de dQ/dm, onde
dQ é a soma de todas as cargas elétricas de todos os ions de mesmo sinal,
produzidos no ar e dm massa de ar onde esses ions serdo completamente
absorvidos. No Sistema Internacional de Unidades, o R & definido como sendo
2,58 x 10™“C/kg no ar.

A exposicdo somente é utilizada para medidas de dose no ar, feixes de
raios X e raios-y de baixa energia e ndo pode ser utilizada para fétons com
energia maior que 3MeV, devido ao fato do limite na geometria da camara de
ionizacdo padrao.. Para isso utiliza-se a dose absorvida que descreve a
quantidade de radiacdo para qualquer tipo de ionizacao, incluindo particulas
carregadas ou nédo carregadas, todos os materiais e todas as energias. A dose

absorvida equivalente é a medida mais significante dos efeitos bioldgicos
causados pela radiac&o ionizante®*.

A definicdo para dose absorvida, ou simplesmente dose, € a razéo
dE/dm, onde dE é a energia média dissipada pelas ionizagdes provocadas pela
radiacdo em um material de massa dm. Atualmente sua unidade é o gray (Gy),
mas historicamente tinha-se o rad onde representava a absor¢cdo de 100ergs
de energia por grama do material absorvedor.

1 rad = 100 ergs/g = 102 J/kg = 102 Gy
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1.7.Gerenciamento de Dose

O uso de imagens radiologicas para orientacdo de posicionamento,
localizacdo e alinhamento do paciente durante o tratamento radioterapico tem
crescido muito nos ultimos anos. Embora existam diversas técnicas para a
realizacdo dessas imagens, ha um fator importante que, todas elas tém em
comum, isto €, seu uso pode aumentar a dose de radiacdo que o paciente sera
exposto®. Com isso essa exposicdo adicional deve ser gerida sempre baseada
nos principios da ALARA, ou seja, qualquer dose de radiacdo deve ser tao
baixa quanto razoavelmente exequivel. No entanto, o uso dessas imagens tem
elevado ainda mais as altas doses administradas durante o tratamento do
paciente.

Até a década de 90, o uso das imagens em radioterapia era
basicamente para 0 uso nos sistemas de planejamento através da aquisicao de
uma série de imagens de tomografia, uma ou duas imagens geralmente no
inicio do tratamento para validar a localizagcdo do paciente. Isso porque, nessa
época, a tolerancia as variagdes de posicionamento e anatomia do paciente
eram da ordem de 5mm a 15mm®.

Com o desenvolvimento das técnicas conformadas 3D, da radioterapia
por intensidade modulada e da radiocirurgia estereotaxica, essa tolerancia
reduziu para valores muitas vezes sub milimétricos que devem serem mantidos
durante todo o tratamento.

A exposicdo a radiacdo apresenta dois potenciais riscos a saude o
deterministico e o estocastico. No risco deterministico temos um limiar de dose
onde valores acima desse limiar podera causar danos ao paciente. No risco
estocastico ndo existe um limiar de dose, podendo ocorrer com qualquer dose.”

A partir disso tem-se a importancia de documentar toda e qualquer

exposicdo que o paciente serd submetido durante todo o tratamento.?
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2. Objetivos

Muitas vezes temos durante o processo de planejamento o valor das
doses que os tecidos normais podem receber muito proximas do maximo
permitido para evitar qualquer dano ao paciente. Porém os sistemas de

planejamento n&o contabilizam a dose proveniente dessas imagens.

O objetivo do presente trabalho é realizar a avaliacdo da dose recebida
pelo paciente devido ao uso de imagens de localizagdo durante os

procedimentos de radioterapia guiada por imagem (IGRT).

Para isto, os objetivos do presente trabalho foram dividido em trés

partes:

1) Caracterizacdo do espectro do tubo de raios X através do
levantamento do seu espectro de radiagdo emitida, utilizando simulagdo de

Monte Carlo com o cédigo MCNP521314,

2) Levantamento da porcentagem de dose profunda através de medidas
com camara de ionizacdo, dosimetro termoluminescente e a simulagcdo com o
MCNP5.

3) Estimativas da dose em volumes de reto, bexiga e cabecas de fémur

de pacientes submetidos ao tratamento de prostata.
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3. Materiais e Métodos
3.1.Codigos de Monte Carlo

Devido a natureza estocéstica da emissao da radiagdo, e por conseguir
reproduzir praticamente a grande maioria dos processos de interacdo da
radiacdo com a matéria, o0 método de Monte Carlo tem sido utilizado como
base para construcdo de diferentes cédigos como o MCNP5Y, EGS4%,
PENELOPE", GEANT"® e EGSnrc®.

O meétodo de Monte Carlo pode ser descrito como um método estatistico
que utiliza nimeros aleatérios ou pseudoaleatorios como base para efetuar
simulacdes do comportamento de sistemas fisicos. Cada mecanismo de
interacdo é caracterizado por uma secc¢do de choque que determina a
distribuicdo de probabilidade de varias grandezas relevante para a interacao da
radiacdo com o material. Dentre as grandezas destacam-se transferéncia de
energia, deflexdo angular, geracdo de particulas secundarias, entre outras®.

O método de Monte Carlo é comumente utilizado na engenharia nuclear
e na fisica médica, sendo que, na fisica médica seu uso ainda pode ser dividido

entre as areas de radioterapia, protecao radioldgica e medicina nuclear.

3.2.MCNP
O cédigo MCNP (Monte Carlo N-Particule)™ foi desenvolvido originalmente
no Los Alamos National Laboratory (LANL), durante o desenvolvimento do
Projeto Manhattan na década de 40. O MCNP pode ser utilizado para o
transporte individual ou acoplado de néutrons, fétons e elétrons, sendo possivel
ainda realizar calculos de constantes de multiplicacdo para sistemas criticos
aplicados a reatores nucleares.™
As energias das particulas que sdo simuladas no MCNP sé&o: para
néutrons entre 10™ a 100 Mev, fétons 1 keV a 100 GeV e elétrons 1 keV a 1
GeV. A modelagem geométrica € baseada no uso de células e superficies,
podendo também ser utilizadas estruturas repetitivas para criacdo de voxels.™
A versdo mais atual do MCNP é o cédigo MCNP5™, que inclui
aperfeicoamentos na fisica de transporte de elétrons, adicdo de novas técnicas
de reducgéao de variancia, novas opg¢oes de fontes e aperfeicoamento no suporte
para utilizacdo do cdédigo em paralelo, podendo ser executado em varios

processadores ao mesmo tempo.
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No MCNP5 o usuario utiliza um arquivo de entrada com todas as
informagdes sobre a simulagdo sendo que o arquivo deve seguir a seguinte
ordem®:

Titulo do arquivo

Cell Cards (descricéo de todas as células)

(linha em branco entre os blocos)

Surface Cards (descricao de todas as superficies)

(linha em branco entre os blocos)

Data Cards (descricdo dos dados de fonte e tallys)

O primeiro bloco, Cell Cards, contém as informacfes sobre o tipo de
material do qual, a célula € composta, densidade, geometria e qual sera a
importancia para cada tipo de particula que podera incidir na célula. O segundo
bloco, Surface Cards, sdo determinadas as superficies, ou limites, utilizados
para definir as células. O ultimo bloco, Data Cards, contem todas as
informacdes sobre a fonte, tipo e quantidade de particulas a serem utilizadas e
definicbes do arquivo de saida. Nessas definicbes sdo utilizados comando
especificos, denominados de tallies, que definem as grandezas a serem

estimadas. As opcdes disponiveis estéo listadas na Tabela 2 abaixo™:
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Tabela 2: Opc¢des das grandezas fisicas estimadas pelo codigo MCNP5 (tallies)

Mnemaonico Descricéo

F1:N, F1:P ou F1:E Corrente integrada sobre uma superficie

F2:N, F2:P ou F2:E Fluxo médio sobre uma superficie

F4:N, F4:P ou F4.E “Track length” do fluxo médio sobre um
célula

F5:N ou F1:P Fluxo em um ponto

F6:N, F6:P ou F6:E “Track length” da energia depositada

F7:N “Track length” da energia média de fissao
de uma célula

F8:E ou F8:P,E Distribuicdo de pulsos de energia criados
em um detector

*F8 Deposicéo de energia por particula

Para geometrias complexas, 0 MCNP5 possui uma metodologia para
construcdo dessas geometrias através do conceito de estruturas repetidas'**®
onde € possivel calcular a dose em cada célula que representa um
determinado volume que compde a estrutura. Nesse modelo tem-se entdo uma
representacdo utilizando cubos (voxel) onde cada cubo sera representado por
um material e uma densidade.

Para criacdo dessas estruturas repetidas, determina-se uma malha
principal que sera definida por 6 planos que serdo preenchidos através do
comando fill. Dentro do arquivo de entrada do MCNP5, mas especifico, no
bloco das superficies tem-se a definicdo dos cubos que compdem a malha
principal. No presente trabalho, cada cubo possui 4mm x 4mm x 10 mm de
aresta.

O MCNP5 possui um mecanismo para minimizar a repeticdo de mesmas
estruturas, no qual, podemos representar a mesma estrutura através de uma
valor de multiplicagdo transformando assim uma matriz 2D para estrutura

repetidas.
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3.3.Simulacéo do tubo de raios X no MCNP5

Para a simulacdo no MCNP5 primeiramente foi desenhado a geometria
e caracteristicas fisicas do tubo de raios X, instalado no acelerador linear. O
tubo é o modelo G242 da Varian Medical System, sendo um tubo com anodo
rotatério de tungsténio/rénio (W-Re), materiais que possuem nuamero atémico
73 e 74, respectivamente. Na saida do tubo de raios X temos uma filtracéo
inerente de 1,5mm de aluminio. A energia maxima aplicada no tubo € de

125kV.
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Figura 15: Tubo G242 da Varian Medical System

Para o presente trabalho foi usado uma energia méaxima de 120kV, uma
vez que essa energia segue os protocolos de imagens ja definidos no servico
de radioterapia. Na Figura 16, temos a representacdo geometrica de simulacéo

do tubo de raios X utilizado no servi¢o de radioterapia.
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Figura 16: Simulag&o do tubo de raios X no MCNP

As regides de calculo para o MCNP5, denominadas células, estédo

relacionadas da seguinte maneira:

1- Fonte emissora de elétrons (catodo)
2- Alvo de tungsténio-rénio (W-Re)

4- Filtro de Aluminio (Al)

5 e 6 — Colimadores

7 — Véacuo

49 — Area fora do tubo

Essa caracterizagdo do tubo de raios X é para se ter o espectro de
emissdo dos raios X que foi utilizado para a simulacdo da curva de dose
profunda e dos perfis pelo MCNP5. Foi utilizado o tally F1, que representa o
namero de particulas que cruzam uma superficie, como funcdo para simular o
espectro. O nimero de particulas simuladas foi de 2x10° utilizando um
microcomputador com 8 processadores Intel Xenon com 4GB de memoria
RAM.
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Para a simulacdo da curva de dose profunda, outra geometria foi
montada no MCNP5 para termos um objeto simulador representando um
tanque de agua de 40x40x40cm?® (Figura 17). A camara de ionizacdo NACP
também foi modelada para o MCNP5 e distribuida em longo do eixo central
desde a superficie do objeto simulador até a profundidade de 30cm. O

espacamento entre as camaras foi de 5Smm.

Foi utilizado o tally *F8 que representa a deposicdo de energia num

determinado volume em cada profundidade™®.

Para essa simulagao foi utilizando como fonte de radiacdo o espectro
dos raios X simulado anteriormente através dos cartdes de entrada SDEF, Sl e
SP que representam a definicdo da fonte (posicédo, energia, direcdo) e

distribuicdo espacial dos fotons.

Figura 17: Objeto simulador de agua para medidas de percentagem de dose
profunda
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3.4.Caracterizacao do tubo de raios X

No processo de caracterizacdo do feixe de raios X foram realizadas
medidas da curva de porcentagem de dose profunda (PDP) através do sistema
Blue Phantom, fabricado por IBA-Dosimetry (Figura 18). Esse sistema possui
um tanque de agua de dimensdes 40cm x 40cm x 40cm; um sistema de
posicionamento com controle remoto através de um computador para fazer a
varredura do feixe nos eixos cartesianos X, Y e Z, onde o eixo X foi
determinado como sendo o correspondente ao sentido latero-lateral, o eixo Y
correspondente ao sentido cranio-caudal e o eixo Z correspondente a
profundidade; um eletrébmetro para alimentacdo da tenséo a ser utilizada pelas

camaras de ionizagdo. Na Figura 18 pode-se ver os componentes do sistema.

Figura 18: Equipamento de dosimetria 3D: tanque de agua e controle
computadorizado de posicionamento
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Para a realizacdo das medidas, o tanque do objeto simulador foi
posicionado sob o campo de radiacdo e alinhado ao eixo central do feixe de
raios X onde a distancia foi de entre fonte superficie de 100cm (Figura 19) o
gue coincide com o isocentro da maquina. O uso desse valor é para se
aproximar do valor utilizado para fazer as imagens diarias dos pacientes, onde
o valor utilizado é de 100cm de distancia fonte isocentro da maquina. O
isocentro é o ponto central de rotagdo do acelerador linear, e onde sera

determinado o centro da radiacdo durante o tratamento do paciente.

Figura 19: Posicionamento do equipamento de dosimetria 3D no feixe de kV

Apo6s o posicionamento do tanque no isocentro, procedeu-se com a
transferéncia da 4gua para seu interior com uma quantidade de 4gua para uma
profundidade de varredura de 30cm. Uma vez com agua no seu interior, foram
entdo posicionadas e alinhadas as camaras de ionizagcdo com auxilio de um

28



feixe de laser que esta calibrado para projetar o isocentro do acelerador linear.
(Figura 20).

O sistema de dosimetria utiliza duas camaras de ionizagdo para a
realizacdo das medidas. Uma camara permaneceu estatica (referéncia) dentro
do campo radiacdo tendo como funcdo de verificar se o feixe de radiacéo
estava ligado (Figura 20). Para isso foi utilizada a camara de ionizacéo da IBA-
Dosimetry modelo IC-13, que possui volume de 0,13cm? e para ter uma coleta
mais eficiente, funciona com uma diferenca de potencial de -300V.

CAMARA
REFERENCIA

CAMARA
PLACAS PARALELAS

Figura 20: Posicionamento das camaras de ionizagdo: IC13 (superior) e NACP
(inferior)

Para as medidas de PDP, foi utilizada a camara de placas paralelas
modelo NACP, fabricada pela IBA-Dosimetry (Figura 21). Essa camara de
ionizacdo possui um eletrodo de coleta com diametro de 10mm e 2mm de
altura, a diferenca de potencial para operacao é de -300V. Na figura 21 temos a
representacdo esquematica da NACP.
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Figura 21: Camara de lonizac&o de placas paralelas modelo NACP

Mediu-se entdo a curva de dose profunda desde a superficie até 26cm
de profundidade, onde para profundidade maiores a relacdo sinal ruido da
camara de ionizacdo acaba prejudicando as medidas. Os passos de leitura
foram: da superficie até 3cm foi utilizado um passo de 2,5mm, dos 3cm aos
10cm o passo foi de 5mm e o restante foi com passos de 2cm. Essa variacao
entre os valores dos passos € para termos uma melhor resolucéo proxima da
superficie, uma vez na superficie, tem-se uma maior variacdo da dose por ndo

existir equilibrio eletrénico.

Os parametros no tubo de raios X durante as medidas foram de 120kV,
80mA e 10ms em modo fluoroscopia, isto €, o feixe permanece ligado enquanto
o botdo de disparo esta acionado.

Foi realizado também medidas da porcentagem de dose profunda
através do uso de dosimetros termoluminescentes (TLD) %*??* modelo TLD-
100 (3mm x 3mm x 0,9 mm), compostos por Fluoreto de Litio e dopado com
Magnésio e Titanio (Lif:Mg,Ti), em um total de 20 TLDs. Esses TLDs sé&o
materiais que emitem fotons de luz visivel, quando aquecidos, e previamente
irradiados. Os TLDs sao tratados termicamente em dois fornos: o primeiro de
400°C durante o tempo de 1 hora, e o segundo de 100°C durante 2 horas. Esse
processo é para que os estados eletrénicos da estrutura cristalina, estimulados
previamente pela radiagdo ionizante, retornem aos seus estados eletronicos
fundamentais, permitindo utilizar os dosimetros em outras irradiacdes. Apos 24
horas da irradiacéo, os TLDs sao lidos por uma leitora que possui um sistema
de aquecimento, uma fotomultiplicadora e circuito eletrénico associado. Foi
utilizado a leitora Harshaw QS 3500.%*
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Os TLDs foram colocados na superficie (Ocm), 1cm, 5cm, 10cm e 20cm
de profundidade em um objeto simulador de agua solida posicionado no feixe
de radiacdo (Figura 22). Em cada profundidade foi utilizado quatro TLDs para

otimizar as analises estatisticas.

Figura 22: Objeto simulador de agua solida (esquerda) posicionado no feixe de
radiacao (direita)

3.5.Converséo dos dados de tomografia para o MCNP5

A imagem de tomografia é adquirida utilizando o principio de que a
radiagcdo ao atravessar a matéria tem sua intensidade atenuada, devido as
interagdes com o meio. Se tivermos uma fonte de raios X com intensidade
inicial I, que ira atravessar um determinado material, se apés esse material
tivermos um ou varios detectores tem-se que a intensidade final apds as
interacdes | sera uma relagdo entre a espessura e a densidade do material no
qual a radiacdo estara interagindo. Em 1973, foi proposto por Godfrey
Hounsfield uma normalizacdo para a representacdo das imagens em
tomografia no qual tem-se uma escala normalizada para a o coeficiente de
atenuacdo da &gua e convertida para tons de cinza para uma melhor
visualizacdo. Através dessa escala (Hounsfield Unit - HU) é que sem tem a
identificacdo da composicao anatdmica do paciente. Na Tabela 3 abaixo temos

alguns tecidos e seus respectivos valores de HU.
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Tabela 3: Relacgéo tecidos e HU

Substéancia HU
Ar -1000
Pulméao -700
Tecido mole -300 a -100
Gordura -84
Agua 0
Sangue +30 a +45
Musculo +40
Ossos +700 a +3000

Através dessas imagens € possivel entdo obter a anatomia do paciente
e com o auxilio do sistema de planejamento o médico irad utilizar uma
ferramenta de contorno desenhando todos os 6rgaos que serao utilizados em
todos os cortes da tomografia. Tanto as imagens quanto esses contornos
utiizam um padrdo denominado DICOM (Digital Image Comunication in
Medicine)? no qual possui uma ramificacdo para radioterapia®®. Em um arquivo
DICOM Image temos as informacdes demograficas do paciente, por exemplo,
nome, numero do prontuario, data da aquisicdo das imagens, e a imagem
propriamente dita. Todas as estruturas desenhadas também estdo salvas em
um padrdo DICOM?.
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Element VR Length Value
g (DD02.0000) Group Length uL 4 164
(08 (0002,0001) File Meta Information Version OB 2 (binary data)
\ul (DD02.0002) Media Storage SOP Class UID Ul 26 1.2.840.10008.5.1.4.1.1.2 (CT Image Storage)
\ul (DDD2,0003) Media Storage SOP Instance UID ul 54  1.2.840.113619.2.553.537542148.995.1308302362.103.67
(Wl (D002,0010) Transfer Syntax UID Ul 18 1.2.840.10008.1 2 {Implicit VR Little Endian}
(vl (DDD2,0012) Implementation Class UID ul 20 1224635270217
28 (0008,0005) Specific Character Set cs 10 ISC_IR 100
(4 (0003.0008) Image Type ok} 22 ORIGINAL'PRIMARY WAL
DA (D003,0012) Instance Creation Date DA 8 20110629
TH (0008,0013) Instance Creation Time ™ 6 132352
\ul (DDD2.0016) SOP Class UID Ul 26 1.2.840.10008.5.1.4.1.1.2 (CT Image Storage)
|ull (0D08,0018) SOP Instance UID ul 54 1.2.840.113619.2.55.3.537542148.995.1308302362.103.67
D4 (0008.0020) Study Date DA & 20110617
D4 (DDD8.0021) Series Date DA 8 20110617
D4 (0008,0023) Content Date DA 8 20110817
TH (0008.0030) Study Time ™ 6 085353
M (00080031} Series Time ™ 6 085706
TH (0008,0033) ContentTime ™ 6 085755
=+ (DDD3,0050) Accession Number SH o
(8 (0008,0060) Modality cs 2 CT
\.d (D0D08.0070) Manufacturer LG 18w ——
\.d (D008,0080) Institution Name Lo 32—
PNl (0008,0090) Referring Physician's Name PN i}
= (0008.1010) Station Name SH 6 ctsim
\.d (D008,1030) Study Description Lo & PELVE
|19 (D008,103E) Series Description L 6 2.5MM
Pl (DDDB,1048) Physician(s) of Record PN 44 R
L4 (0008,1090) Manufacturer's Model Name LO 16 LightSpeed RT16
Fil (0010.0010) Patient's Name PN 22
\.d (D010,0020) Patient D Lo T ——
DA (0010,0030) Patients Birth Date DA g

Figura 23: Extracdo dos dados de um arquivo DICOM

A partir do momento que junta-se todos os corte da tomografia em uma
matriz volumétrica Unica, saimos de uma série de imagens em duas dimensdes
e passamos para uma série em trés dimensdes, onde cada elemento desse
volume é denominado de voxel. Muitas vezes esse voxel pode repetir varias
vezes dentro dessa matriz. Através dessa repeticdo pode ser criada no MCNP
uma possibilidade de descrever uma Unica vez as células e superficies de
qualquer estrutura que aparece mais de vez na simulagdo. Para essas
estruturas utiliza-se o conceito de lattice?’ conforme descrito no item 3.2.

Nesse trabalho foi desenvolvido um sistema utilizando a linguagem de
programacao C#, que faz parte o pacote .NET da Microsoft, que identifica
através dos arquivos de imagens e estruturas DICOM a densidade e
localizacdo de cada 6rgdo previamente delineado e converte automaticamente
para um input no MCNP (Figura 24). A matriz original de 512x512 pixel foi
alterada para uma matriz otimizada onde no eixo x ficou em 128 (4mm), no eixo
y a quantidade de voxel foi otimizada devido ao valor da distancia antero-
posterior de cada paciente, porém foi mantido o valor de 4 mm e no eixo z ficou
10mm. Com isso temos cada voxel com 4mm x 4mm x 10mm, correspondendo

a volume de 160 mm?.
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EXPORTAGAO DOS

IMPORTAGAO

DETERMINAGAO

ARQUIVOS DICOM — DOS ARQUIVOS DOS LIMITES DAS
SISTEMA DE NO SISTEMA DE MATRIZES
PLANEJAMENTO CONVERSAO
TRANSFORMACAO RECONHECIMENTO DETERMINACAO
PARA ESTRUTURAS € DOS VOLUMES DOS MATERIAIS E
REPETIDAS DESENHADOS DENSIDADES
DETERMINACAO GERACAO DO
DOS TALLYS m—3p(  INPUTPARAO
MCNP5

Figura 24: Fluxo para conversdo da tomografia/volumes para o arquivo de
entrada do MCNP5

Figura 25: Imagem original tomografica (esquerda) e imagem reconstruida com
lattice (direita)
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As densidades e composicdo dos 6rgdos foram definidas®® utilizando a
Tabela 4 abaixo:

Tabela 4: Relagdo HU e densidade

Densidade (g/cm?)
HU
p=1.031 + 1.031x10° * HU
-1000 a -98

p=1.018 + 0.893x107° * HU
- 98 a 14

p=1.031
14 a 23

p=1.003 + 1.169x10° * HU
23 a 100

p=1.017 + 0.592x107 * HU

> 100
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3.6.Estimativa da dose no paciente com o c6digo MCNP5

ApoOs a conversdo das imagens e estruturas para o input do MCNP foi
entdo realizada a simulacdo para estimativa da dose recebida nos 6rgaos de
risco que envolve um tratamento de prostata: reto, bexiga e cabecgas de fémur
direta e esquerda utilizando imagens e estrutura de cinco (5) pacientes
previamente desenhados no sistema de planejamento. Na Figura 26 temos os
trés planos de cortes axial, coronal e sagital, onde é possivel visualizar a
reconstrucao das estruturas.

W
1
H i S
i i i EEE I
.* 'i#zﬂ !| i
-
i i RETO  |UEL]
3 |'q' E m TN
) '
NN |
CABECAS DE FEMUR
T
H H Hil

Figura 26: Volumes de calculo de dose nos cortes axial (1), sagital (2) e coronal

3).

Para o calculo da dose, a fonte de radiacdo foi posicionada em dois
pontos, ambos na posi¢cao do isocentro, isto €, a distancia entre fonte e centro
do tratamento € de 100 cm. O primeiro ponto foi simulando um feixe anterior ao
paciente e o segundo ponto foi posicionado simulando uma radiografia pela

lateral esquerda do paciente. Esses dois pontos seguem 0s protocolos de
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imagens definidas no servico de radioterapia do Hospital Israelita Albert
Einstein.

Para critérios de calculo, cada estrutura foi convertida em uma Unica
célula e sua densidade foi aproximada para uma densidade média calculada
atraves de todo o volume do 6rgédo desenhado.

O MCNP5 possui a capacidade de calcular a dose absorvida em duas
situacOes diferentes. Na primeira assumindo a aproximacgéo do kerma, ou seja,
assumindo que a energia cinética transferida por particulas carregadas é
depositada localmente. Esta condicdo € satisfeita quando o equilibrio de
particulas carregadas é assegurado.?’

Quando o equilibrio de particulas carregadas nao pode ser garantido, a
dose absorvida é determinada utilizando o comando *F8 do MCNPS5. Este
comando, que foi utilizado nos inputs modelados neste trabalho, contabiliza a
energia depositada em um volume dV subtraindo a energia que entra da

energia que sai no volume dV, conforme a Figura 27.

- Tally da célula de

/ massa m (gramas)

/ Esai
Eentra
—>
AEzEentra - Esai
1y
“F8 = N Z AE;, N=nuamero de particulas
i=1
* 1
D(rads) = F8(MeV), (1.602x10% erg/MeV) « [W]
D(rads) = 8. 1.602x108

Figura 27: Representacéo do calculo da energia depositada pelo tally *F8
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O resultado do tally *F8 é dado em unidades de MeV/particula, onde
para o célculo da dose real foi utilizado a equac&o® 1 abaixo para estimar o
numero de fétons emitidos pela fonte de raios X.

D.S
(p =
EthZ (ﬂabs/p)ar

Equacao 1: Equacéo para calculo do numero de fétons emitidos pela fonte de
raios X

Onde D € a dose em Gray (J/Kg) medida com uma camara de ionizacao,
S é a area do campo de irradiagdo em m? Eph € a energia do foton
(MeV/féton), K, é igual & 1,602x10™ e (uaps/p)ar € O coeficiente de absorcdo

massico no ar (m?/Kg).

3.7.Medida da dose em simulador de agua sélida

Para realizar a validacdo da dose calculada nas imagens do paciente, a
dose em um objeto simulador de agua sdlida foi simulada. Este objeto
simulador possui densidades proximas da agua, sendo um valor médio de
1,003 g/cm®. As doses foram avaliadas através do uso de TLDs posicionados
no raio central na superficie, 1cm, 5cm, 10cm e 20cm de profundidade, sendo
que, a cada posicgéao foi colocado 4 TLDs.

Esse objeto simulador passou pelas mesmas etapas de um paciente real
sendo realizada a tomografia, desenhado os volumes dos TLDs e convertidos
para o MCNP.
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Figura 28: Objeto simulador para medidas de dose absorvida no TLDs.
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4. Resultados e Discussodes

4.1.Simulag&o do espectro dos raios X

Com a geometria do tubo de raios X simulada dentro do MCNP5 foi

entdo executada a simulacdo de 2x10° particulas. Esse processo levou

aproximadamente 136 horas em utilizando um microcomputador com 8

processadores Intel Xenon com 4GB de memoria RAM. Os resultados séo

representados nas figuras abaixo. Para a comparacéo teorica foi utilizado o

espectro gerado pelo software que foi desenvolvido pelo Instituto de Fisica e

Engenharia em Medicina (IPEM) através dos dados do Report 78%°.

Para carater ilustrativo, o espectro de raios X foi levantado nos seguintes

pontos através da simulagdo com o tally F4 com o resultado divido em 198 bins

de energia.

a)
b)
c)

Alvo
Antes da filtracdo de aluminio

Depois da filtracdo de aluminio

Porcentagem de Fotons

10

80.0

GO0 |

00 |

Espectrode raios-X no alvo

A0.0 |

200

I e

il 20 A0 al ai 100 120
Energia{kV)

Figura 29: Espectro de emissao dos raios X no alvo

140
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Pode-se observar que no espectro da Figura 30 temos a presenca de
fétons de baixa energia em um numero consideravel. Esses fétons, menos
penetrantes, ndo trazem nenhum beneficio para o feixe de raios X* e por isso
utilizou-se uma filtracdo de Al (1,5mm) para a remocdo dos mesmos. Podemos

observar também, os picos dos raios X caracteristicos do tungsténio.

Espectrode raios-X antes do filtro de Al

10
20,0
B o0
%-n A0.0
20.0

0.0 | |

0 20 40 &0 =20 100 120 140
Energia [kv)

Figura 30: Espectro de emissao dos raios X antes do filtro

Na figura acima temos o espectro antes da filtragdo inerente de aluminio.
Ainda podemos observar os fotons de baixa energia e os raios X caracteristicos

do tungsténio.
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) Espectrodo raios-X apos do filtro de Al
"o —IPEM 78

450 1 —NMICNP

4.00
3.50

300 -

Numero de Fotons

100 1:0 140

(] a0
Energia (kV)

Figura 31: Espectro de emissao dos raios X apos o filtro

Logo apos o filtro de Al, tem-se entdo o espectro que foi utilizado na
simulacdo para obtencdo das curvas de PDP. Pode-se observar uma boa
correlacdo entre os espectros calculados no MCNP e o espectro teérico do
IPEM 78* mostrando que os dados da simulacdo podem ser usados para a

proxima etapa da determinagéo da cura de PDP.

42



4.2.Simulacéo da porcentagem de dose profunda

Através do espectro levantado na primeira parte, foi entdo calculado a curva
de porcentagem de dose profunda através do MCNP5. Na Figura 32 temos o
resultado. O tally utilizado foi o *F8, e os alvos foram posicionados nas

profundidades de superficie (Ocm), 1cm, 5cm, 10cm, 15¢cm, 20cm e 26cm.

o000 Curvas de Porcentagem de Dose Profunda

9000 —MCNP

20.00

70.00

gem de Dose Profunda
S S5 o5 8
[=] = o (=]
[=] (= = [=]

]
=
(=]
=]

Procenta

10.00

0.00

0 5 10 15 20 5
Profundidade (cm)

Figura 32: Curva de porcentagem de dose profunda simulada pelo MCNP5

Essa curva foi entdo comparada com a medida experimental e os

resultados séo representados na Figura 33:
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Curvas de Porcentagem de Dose Profunda
100.00
— MCNP
90.00 — MNACP

B0.00

70.00
<
=

260,00
8
(-

H‘;ﬂ'.[][]
[=]
=

%d{r.f_‘ID
E

8530.00
g

HEG.DD
&

1000

0.00

1] 5 10 15 20 25
Profundidade (cm)

Figura 33: Comparacao da PDP entre MCNP5 e NACP

A diferenca percentual entre as duas curvas esta abaixo de 3%,
podendo esse valor ocorrer devido as incertezas do procedimento
experimental, calibracdo da camara de ionizacdo, incertezas do MCNP5
(Figura 34), onde a incerteza maxima do MCNP foi de 1,5%. Os valores mais
elevados estdo proximo da superficie o que pode ser influenciado pelo

equilibrio eletrénico e volume sensivel da cAmara de ionizagéo utilizada.
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Diferenca entre dose MCNP x NACP

3,0

1.0

Desvio
A
{1 -
]
=
¥
| H

-3 O

Profundidade (cm)

Figura 34: Diferencas percentuais entre as dose calculada - MCNP e medidas
experimentas - NACP

Foi realizado também o levantamento da PDP através do uso de TLD,

sendo apresentado no grafico abaixo:

Porcentagem de dose profunda

120,0 4

—+—TLD
—m—NACP
100,0 « T — & MCNP

oo
[=]
o

60,0

40,0

Porcentagem de dose (%)

20,0

0,0 .

0 5 10 15 20 25
Profundidade (cm)

Figura 35: Comparacéo entre a PDP da NACP, MCNP e TLD
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Pela Figura 35, podemos verificar uma boa relacdo entre as curvas de
PDP que foram levantadas pelos trés métodos. A incerteza da utilizagdo da
camara de ionizacdo foi +/- 3%, levantada através de um procedimento de
calibracdo por referencia cruzada com uma camara de ionizacdo calibrada por
um laboratério secundério. Para o calculo da incerteza do TLD, foram

realizadas cinco medidas para cada TLD e calculado o desvio padréo.

4.3.Simulacao da dose no MCNP

4.3.1. Dados da simulagdo dos pacientes de préstata

A conversao, conforme descrito na Figura 24 das tomografias e volumes
(bexiga, reto, cabecas de fémur direta e esquerda) de 5 pacientes sdo
apresentadas abaixo:

Paciente | AXIAL CORONAL SAGITAL
i o
1 I:[I lll:i:"
2 I I“i;;l I I I[:III=
|. ,J.! i, !!!!'!! )

i Mluvmnn
A A

3 ikl !'éEiﬂ!::'.h'" ol
e

4

5

Figura 36: Cortes axial, coronal e sagital
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Na Tabela 5, temos os volumes dos 6rgaos (bexiga, reto, cabecas de

fémur) para todos os pacientes que foram usados na simulacdo para o calculo

da dose e comparados com o0s volumes originais obtidos pelo sistema de

planejamento (SP). No arquivo de dados de entrada do MCNP cada voxel

possuia dimensfes de 0,4cm x 0,4cm x 1 cm, gerando um volume por voxel de

0,16 cm®.

Tabela 5: Volumes dos 6rgaos de risco para cada paciente

. Bexiga Reto Cab. Fémur | Cab. Fémur Esq
(cm?) (cm?) Dir (cm?) (cm?)

MCNP5 SP MCNP5 | SP MCNPS5 | SP MCNPS5 SP

1 362,4 347,0 63,5 62,2 63,6 61,6 61,9 59,3
2 130,5 | 127,3| 65,7 63,8 59,3 | 56,7 61,9 58,4
3 115,6 113,7 79,2 77,6 65,6 62,5 59,2 57,8
4 263,0 257,2 | 1196 | 1171 58,8 56,9 55,0 53,4
5 180,3 178,3 76,1 74,6 56,7 54,8 57,1 55,7

Para a determinagdo do numero de fétons emitidos pela fonte de raios X

em um caso real foi utilizado & equacdo?® 1, e as medidas de dose no ar foram

executadas com a camara de ionizacdo KermaX® plus TinO IDP. Na Tabela 6

estao ilustrados os dados usados para o calculo do numero de fétons emitidos

pela fonte de raios X.

Tabela 6: Célculo de fétons aproximado emitido pela fonte de raios X

Valor Unidade
Dose Camara (D) 2,57x10° JIg
Area (S) 45 cm?
Epn 0,12 MeV/féton
K2 1,602x10™ JIMeV
(Habs/p)art 1,45x10™ cm?/g
Numero de fétons 4,15x10™ fétons
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A partir do numero de fétons emitidos pela fonte foi entdo realizada a

conversdo dos resultados do tally *F8 para cada paciente em dose absorvida

sendo os resultados mostrados na Tabela 7 abaixo.

Tabela 7: Valores de dose absorvida simulados no MCNP5 para cada paciente
em imagem anterior (ANT) e imagem lateral esquerda (LE)

Doses Absorvidas

(mGy)

Pac | Imagem Bexiga . Cab. Fémur Cab. Fémur

Dir Esq
ANT 0,935+0,008 | 0,328+0,022 | 1,776+0,015 1,845+0,014
1 LE 0,210+0,033 | 0,163+0,040 0,094+0,034 1,559+0,017
TOTAL | 1,145+0,041 | 0,491+0,062 1,870+0,049 3,404+0,031
ANT 0,928+0,006 | 0,282+0,017 1,484+0,013 1,409+0,012
2 LE 0,194+0,024 | 0,120+0,032 0,077+0,035 1,255+0,017
TOTAL | 1,052+0,030 | 0,402+0,049 | 1,561+0,048 2,664+0,029
ANT 0,887+0,011 | 0,359+0,023 | 2,010+0,004 1,976+0,006
3 LE 0,277+0,026 | 0,271+0,023 0,154+0,034 2,410+0,005
TOTAL | 1,164+0,037 | 0,630+0,046 | 2,164+0,038 4,386+0,011
ANT 1,317+0,017 | 0,442+0,019 2,371+0,007 2,316+0,008
4 LE 0,289+0,026 | 0,297+0,023 0,138+0,033 1,805+0,012
TOTAL | 1,606+0,043 | 0,739+0,042 | 2,509+0,040 4,121+0,020
ANT 1,023+0,014 | 0,229+0,020 1,128+0,016 1,062+0,017
5 LE 0,241+0,024 | 0,112+0,038 0,077+0,035 1,158+0,014
TOTAL | 1,264+0,038 | 0,341+0,058 1,135+0,051 2,220+0,031

Em todos os casos, os valores de dose absorvidas variaram entre

0,163mGy a 2,316mGy estando de acordo com a literatura®*>. Como cada

orgao tem um volume e profundidade definida, podemos verificar que nos

casos das imagens anteriores a bexiga e as cabecas de fémur receberam mais

doses do que o reto, que se encontra mais profundo. Nas imagens realizadas

pela lateral esquerda do paciente, podemos verificar que a cabeca de fémur

esquerda recebe a maior dose, a bexiga e o reto, por estarem praticamente na
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mesma profundidade receberam doses similares e a cabeca de fémur direita
recebeu dose menor. Na pratica do dia-a-dia, as imagens laterais sdo
intercaladas entre imagens na lateral esquerda e na lateral direita, visando a

diminuicdo das doses nas cabecas de fémures.

Segundo o protocolo de posicionamento do Hospital Israelita Albert
Einstein para tratamento de tumores de préstata, cada paciente, realiza uma
série 5 imagens iniciais, com uma técnica chamada Cone-Beam CT, onde uma
tomografia é executada no acelerador linear antes do inicio do tratamento, e
nos outros dias seguintes é realizada um parte de imagens anterior e lateral
(direita ou esquerda) sendo intercalada a cada 5 aplicacfes mais uma imagem
de Cone-Beam CT. Na Tabela 8, temos entdo uma projecédo da dose em cada
orgdo durante todo o tratamento levando em conta somente as imagens
anteriores e laterais esquerdas. Segundo essa projecdo nao se observa um
aumento significativo da dose devido o uso dessas imagens que justifique o

nao uso dessas para a localizacao do paciente.

Tabela 8: Projecéo das doses absorvidas para cada 6rgao durante todo o

tratamento
Projecdo das doses absorvidas
(mGy)
Paciente | SecOes | Bexiga Reto Cab. Fémur Dir | Cab. Fémur Esq

1 37 42,36 18,16 69,19 125,94
2 38 39,97 15,27 59,32 101,23
3 37 43,07 23,31 80,07 162,28
4 36 57,82 26,60 90,32 148,36
5 39 49,30 13,30 44,27 86,58

Para todas as simulacées, foram utilizadas uma contagem de 2x10°
fétons no MCNP5 e as incertezas relativas foram menores que 1%.
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4.3.2. Dados da simulacdo com os TLDs

Para realizar a verificacdo das técnicas apresentas, foi realizado todas

as etapas de simulagdo, contorno, conversdo para o MCNP, simulagdo no

MCNP para um objeto simulador de agua soélida com 4 dosimetros TLDs

posicionados em cada uma das profundidades pré-determinadas da superficie

(Ocm), 1cm, 5cm, 10cm e 20cm. Na tabela 9 temos a comparacgao entre o valor

simulado pelo MCNP5 e o mensurado com o TLD.

Para a conversdo do resultado do tally *F8 para a dose absorvida foi

utilizado o mesmo valores calculado para a estimativa do numero de fétons do

tubo de raios X apresentados na Tabela 6.

Tabela 9: Comparacéo entre doses absorvidas para o MCNP5 e TLD

Doses Absorvidas
(mGy)
Posicédo MCNP5 TLD AVariagéo
Superficie | 2,754+0,005 2,821+0,112 0,067
lcm 2,223+0,005 2,558+0,102 0,335
5cm 1,412+0,007 1,682+0,067 0,269
10 cm 0,677+0,015 0,814+0,032 0,137
20 cm 0,099+0,033 0,117+0,004 0,018
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Conclusdes

Foi utilizado o método Monte Carlo para investigar o feixe de raios X,
integrado ao acelerado linear, utilizado para geracéo de imagens de localizacao
dos pacientes que estdo em tratamento radioterapico.

O primeiro objetivo desse trabalho foi o levantamento do espectro do
tubo de raios X, onde pode-se ver uma excelente correlacdo entre a simulacao
do Monte Carlo com o espectro tedrico utilizado como referencia mostrando
que o meétodo utilizado e a geometria do tubo mostraram-se coerente. O
espectro calculado foi entdo utilizado para o célculo do percentual de dose
profunda.

O segundo objetivo desse trabalho foi a simulagédo para o calculo da
PDP através do cédigo de Monte Carlo, MCNP5, utilizando como fonte de
radiacdo o espectro gerado na primeira parte desse trabalho. Para a validacéo
dessa simulacdo utilizou-se as medidas feitas na &gua com camara de
ionizacdo e as medidas realizadas em um objeto simulador de agua solida
utilizando dosimetros termoluminescente. Os resultados obtidos em cada
processo demonstraram também uma excelente concordancia entre a

simulacéo do Monte Carlo com os dados experimentais.

O terceiro objetivo desse trabalho foi a simulacdo da dose absorvida
através do Monte Carlo utilizando como fonte de radiacdo o espectro gerado na
primeira parte desse trabalho. Obteve-se como resultado valores de dose
(Tabela 8) proximos aos valores da literatura. Ao realizar a projecao para todas
as imagens realizadas durante todo o tratamento do paciente viu-se que nao
ultrapassou os limites de dose desejados, mas sempre lembrando do principio
ALARA para tentarmos diminuir as exposi¢oes a radiacao.
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