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Resumo

O cancro prevalece entre as principais causas de morte a nivel mundial, sendo
responsavel por cerca de 8,2 milhoes de mortes (dados relativos a 2012). A radiote-
rapia corresponde a uma modalidade de extrema importancia no seu tratamento,
sendo aplicada a cerca de 50% dos doentes oncolégicos em Portugal. Apesar do
continuo desenvolvimento de técnicas cada vez mais precisas e conformacionais, a
eficiéncia desta modalidade depende da monitorizacao dos tratamentos. Para tal, é
fundamental a implementagao de técnicas de radioterapia guiada por imagem, que
apresentam como objetivo verificar a precisao e exatidao do mesmo. Neste con-
texto, foi proposta uma técnica que permite a aquisicao de imagiologia de baixa
dose para o doente, a partir de fotdes que escapam perpendicularmente a direcao
do feixe de irradiacao (imagiologia por raios ortogonais) - OrthoCT. As potencia-
lidades desta técnica foram estudadas por simulagao Monte Carlo com recurso a
ferramenta de simulagao GEANT4.

Este projeto consistiu em validar experimentalmente a lista de fisica utilizada
nas simulacgoes da OrthoCT de modo a substanciar os resultados obtidos a partir
da mesma. Para tal, foram realizadas experimentalmente irradiacoes e respetiva
medigao da dose depositada em dgua e acrilico (PMMA), sendo as mesmas simu-
ladas em GEANT4. A comparagao entre a distribuigao de dose obtida experimen-
talmente e por simulacao foi elaborada a partir da diferenca percentual entre as
curvas de dose em profundidade (PDDs). Foi ainda realizada uma irradiagao a um
fantoma antropomoérfico com e sem a adi¢ao de um bolus de 1 cm de espessura, de
modo a permitir o estudo de possiveis implicagoes dosimétricas associadas a um
eventual aumento do peso do doente ou uma situacao de edema, ao longo do ciclo
de tratamento. No que respeita a validagao realizada, quer para a 4gua como para
o PMMA, obteve-se uma boa concordancia, verificando-se diferencas médias entre
a simulacao e a medida experimental inferiores a 2%. Relativamente & alteracao
morfoldgica testada, verificou-se que um eventual aumento de peso ao longo do

ciclo de tratamento de RT, ou entao uma situagao de edema, podera originar uma



xii

subdosagem da regiao alvo compreendida entre 1,56 Gy (no caso de um tumor mais
superficial) e 0,23 Gy (no caso de um tumor mais profundo), tornando evidente a

necessidade em monitorizar este tipo de alteragoes.



Abstract

Cancer remains one of the leading causes of death around the world killing ap-
proximately 8.2 million people in the year 2012. Radiotherapy is a very important
method of treating cancer, being administered to around 50% of cancer patients.
Despite constant research and improvement, the efficiency of this method is still
very dependent on the monitoring of the cancer treatments. Taking this into ac-
count it is imperative to implement image guided radiotherapy techniques which
aim to verify the precision and accuracy of these treatments. In this context a
technique (that is still under study) was proposed. It aims at allowing low-dose
patient imaging, using photons that escape perpendicularly to the beam direction
(OrthoCT). The potentiality of this technique was studied through Monte Carlo
simulations using GEANT4.

This project aimed at experimentally validating the physics used in the OrthoC'T
simulations and also validating the results of the OrthoC'T technique itself. In or-
der to achieve this validation, several irradiations were experimentally administered
to water and acrylic, consequently allowing to measure their respective radiation
dose. The same experiments were simulated using GEANT4. The comparison
of the experimental and simulation doses was elaborated using the percentages
difference between the percent depth-dose (PDDs) curves. Furthermore, an anth-
ropomorphic phantom was irradiated with and without a one centimeter thick
bolus that allowed the study of possible dosimetric implications related to possible
weight gain of the patient or the formation of edema during the treatment cycle.
Regarding the validation, both the water and the PMMA comparisons showed a
good agreement with average diferences between simulation and experiments being
under 2%. In regards to the morphological change tested, an eventual weight gain
during the radiotherapy treatment cycle or an edema situation might be the re-
ason of an underdosage in the target region between 1,56 Gy (in case of a more
superficial tumor) and 0,23 Gy (in the case of a more profound tumor), making it

clear that it is imperative to monitor such kind of changes.
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Capitulo 1

Introducao

1.1 Enquadramento e apresentacao da dissertacao

A radioterapia corresponde a uma modalidade de extrema importancia no trata-
mento do cancro, sendo aplicada em 50 a 60% dos doentes oncoldgicos, em Portu-
gal [1]. Durante a ultima metade do século XX, inovagoes tecnolégicas (na imagi-
ologia de diagndstico e ciéncia da computagao) modificaram consideravelmente a
sua pratica rotineira, destacando-se novas técnicas de administragao de tratamento
cada vez mais precisas e conformacionais [2]. No entanto, durante cada sessao e/ou
ao longo do ciclo de tratamento de radioterapia podem ocorrer diversos fatores que
estao na origem de implicagoes dosimétricas significativas que colocam em causa a
eficiéncia do tratamento, tais como, desvios de posicionamento, variacoes de peso
do doente e preenchimento de cavidades com tecido edematoso ou inflamado.

De modo a serem evitados tais fatores, tornou-se fundamental a implementacao
de técnicas de radioterapia guiada por imagem que apresentam como objetivo ve-
rificar a precisao e exatidao da administracao do tratamento. Foi neste contexto
que o Laboratério de Instrumentacdo e Fisica Experimental de Particulas (LIP)
em colaboragao com a Universidade de Coimbra, Instituto Portugués de Oncologia
de Coimbra Francisco Gentil, E.P.E (IPOCFG, EPE), Servi¢o de Radioterapia do
Centro Hospitalar Universitério de Coimbra, E.P.E (CHUC, EPE) e Instituto Por-
tugués de Oncologia do Porto Francisco Gentil, E.P.E (IPOPFG, EPE) prop6s uma

técnica em estudo que implementa o conceito de imagiologia por raios ortogonais -
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OrthoC'T. Esta técnica utiliza a detecao de fotoes dispersos perpendicularmente a
direcao de irradiacao, permitindo a aquisicao de imagiologia morfolégica de baixa
dose para o doente. A aquisicao de imagem é realizada imediatamente antes do
tratamento, sendo possivel verificar se as condicoes de irradiacao se encontram de
acordo com o planeado [3].

De modo a estudar as potencialidades da técnica proposta, foram realizados es-
tudos com base em simulacao Monte Carlo com recurso a ferramenta de simulagao
GEANT4. Neste sentido, surgiu a necessidade em validar experimentalmente a
lista de fisica utilizada nas simulagoes da OrthoC'T, tanto para trabalhos ja reali-
zados [3-6] bem como trabalhos em curso [7-11], sendo este o objetivo principal
deste projeto. Como objetivo adicional, foi ainda estudada a sensibilidade da
mesma em detetar possiveis alteracoes morfolégicas, tais como uma alteragao do

peso do doente aquando do tratamento.

1.2 Objetivos da dissertacao

O principal objetivo deste projeto consistiu em validar experimentalmente a lista de
fisica utilizada nas simulagoes da OrthoCT, de modo a ser possivel (1) substanciar
os resultados obtidos por simulagao e (2) verificar a concordancia entre os perfis de
dose experimental e simulado com medidas de profundidade previamente efetuadas
em ambiente de imagiologia por raios ortogonais. Para tal, foram seguidas as

seguintes etapas:

1. Familiarizagao com o conceito de imagiologia por raios ortogonais (OrthoCT);

2. Familiarizacao com potenciais instrumentos de medicao de dose, mais preci-

samente camaras de ionizacao e filmes Gafchromic™.

3. Irradiagbes experimentais e respetiva medida da dose administrada em agua
e PMMA realizadas no CHUC, EPE, e IPOPFG, EPE, respetivamente.

4. Simulagao das irradiagoes experimentais realizadas com recurso a ferramenta
de simulacao GEANT4 e lista de fisica emstandard_opt3 (a qual se pretende

validar).
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5. Comparacao entre a distribuicao de dose calculada experimentalmente e por

simulagao.

6. Comparagao entre as distribuicoes de dose supramencionadas e medidas em

ambiente de imagiologia por raios ortogonais previamente efetuadas.

Como objetivo adicional ao projeto foi ainda estudada uma possivel situagao
de alteragao morfolégica do doente (neste caso, aumento de peso aquando do
tratamento) e a capacidade da OrthoCT na detegdo da mesma. Foi também
analisada (apenas na irradiacdo do fantoma antropomérfico sem a adigao do
bolus) a variagdo da deposicao de dose a partir de diferente tecido irradiado.

Para tal foram realizadas as seguintes etapas:

(a) Irradiagdo experimental de um fantoma antropomérfico com e sem al-

teracao morfoldgica;
(b) Estudo da diferenca dosimétrica verificada entre ambas as situagoes;

(c¢) Anadlise da diferenca dosimétrica verificada entre o perfil de dose obtido
a partir do centro do campo de irradiacao e os perfis obtidos a 1 cm a

esquerda e a direita do mesmo.

1.3 Organizacao do documento

Este documento encontra-se dividido em 7 capitulos, sendo de seguida descrito
o conteiudo abordado em cada um deles: no capitulo 1 é realizada a presentacgao
do projeto, assim como a sua motivacao e objetivos a cumprir. No capitulo 2
encontra-se um resumo dos principais aspetos associados a radioterapia, tais como,
os seus principios fisicos, as suas etapas clinicas e técnicas modernas atualmente
em uso. No capitulo 3 é abordada a necessidade em monitorizar os tratamentos
de radioterapia, sendo ainda realizado o levantamento das principais técnicas de
radioterapia guiada por imagem atualmente disponiveis. Neste capitulo é ainda
introduzida a OrthoCT assim como, a ferramenta de simulacaio GEANT4. No

capitulo 4 sao apresentados os principais conceitos tedricos acerca dos dosimetros
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utilizados neste projeto, ou seja: filmes Gafchromic EBT e camaras de ionizagao.
No capitulo 5 sao indicados os materiais e métodos utilizados para cumprir com os
objetivos iniciais do projeto. No capitulo 6 é apresentado o conjunto de resultados
obtidos, assim como a sua discussao e por fim, no capitulo 7 sao abordadas as

conclusoes finais e trabalho futuro a desenvolver.



Capitulo 2

Fundamentacao teorica

2.1 Epidemologia do Cancro

O cancro consiste numa doenga multigénica e multicelular que pode surgir a partir
de qualquer tipo de células e érgaos com etiologia multifatorial [12].

Como é de conhecimento geral, as células constituintes dos organismos vivos
estao continuamente a crescer e dividir-se, através de um processo ordeiro e contro-
lado designado ciclo celular. Seguindo a sequéncia normal, as células envelhecem,
morrem e sao substituidas por novas células. No entanto, este processo pode tornar-
se desordenado e descontrolado levando a um desequilibrio entre a divisao e a morte
celular: formam-se células novas (sem que exista uma necessidade subjacente) em
simultaneo com a prevaléncia das células envelhecidas [13]. Como consequéncia
desta alteracao, surge um conjunto de células extra, origindrias de um tumor.

Os tumores podem ser classificados em benignos (néo sao considerados cancro) e
malignos (também designados por cancro) [13]. Os tumores malignos, ao contrario
dos tumores benignos, apresentam duas caracteristicas potenciais que podem ou
nao estar presentes aquando do diagnéstico da patologia: (1) podem espalhar-se
formando metdastases, ou seja, disseminar para outros orgaos diferentes daquele
de onde tiveram origem (por exemplo, figado, pulmao, osso, entre outros) e (2)
apresentam boa capacidade de infiltracao noutros tecidos circunvizinhos [14].

O cancro prevalece entre as principais causas de morte a nivel mundial. Se-

gundo dados estatisticos da Organizacao Mundial de Saide (OMS) [15], em 2012
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ocorreram cerca de 14,1 milhoes de novos casos e 8,2 milhoes de mortes causadas
por esta patologia (Figura 2.1). No que respeita a Portugal, em 2013, os tumores
malignos ocuparam o segundo lugar entre as principais causas de morte, sendo
responsaveis por 24% dos 6bitos ocorridos [16]. Foi ainda projetado que em 2030
esta patologia estard na origem de aproximadamente 26 milhoes de novos casos e
17 milhoes de mortes por ano [17], observando-se uma tendéncia para o aumento

destes valores.

Incidence: 14,1 million cases Mortality: 8,2 million deaths

24,3% Asia

Europe

21,4%

¥ Northern America
54,9%

¥ Latin America and Caribbean
48,1%
B Africa

Oceania

1,1% 0,7%

Figura 2.1: Incidéncia e mortalidade do cancro em todo o mundo (subdividido em Europa, Asia,
Oceania, Africa, América Latina e Caraibas e América do Norte. Ocorréncia total de 14,1 milhoes
de novos casos e 8,2 milhdes de mortes, sendo a maior percentagem correspondente a regioes em

desenvolvimento (dados relativos a 2012), adaptado de [15].

O crescimento e envelhecimento populacional corresponde ao principal fator que
contribui para o aumento da incidéncia do cancro [18,19]. Segundo as tendéncias
atuais, a longevidade em paises desenvolvidos e em desenvolvimento sera cada
vez maior, originando uma piramide etéria envelhecida [18]. Tal envelhecimento
afetard desproporcionalmente o niimero de pessoas que desenvolvem ou morrem de
cancro, uma vez que quase metade (45%) dos cancros diagnosticados em todo o
mundo, ocorreram em pessoas com idade superior a 65 anos de idade [20]. No que
respeita ao crescimento populacional, estima-se que este sera muito superior em
paises de baixa e média classe [15,18].

Estas alteracoes demograficas sao ainda agravadas pelo aumento de fatores
de risco modificaveis, tais como o tabagismo, hébitos alimentares inadequados e

declinio mais lento de cancros relacionados com infegoes crénicas (especialmente,



2.2. MODALIDADES DE TRATAMENTO ONCOLOGICO 7

estomago, figado e titero) em paises em desenvolvimento.

Segundo a diregao geral de saide (DGS) [16], em Portugal, os cancros mais
frequentes correspondem ao da mama, préstata, colon, pulmao e estomago, que em
conjunto representam cerca de metade da patologia oncolégica (51,3% da totalidade
dos casos em Portugal). Assim como é possivel observar através da Figura 2.2, o
cancro da préstata (com 101,7 casos por 100 000 habitantes) e da mama (com 109,3
casos por 100 000 habitantes) correspondem aos tumores malignos mais frequentes

no sexo masculino e feminino, respetivamente.

Breast
Colon
Thyroid
Stomach

Female

Corpus uteri

Prostate

Colon

Trachea, bronchi and lung
Stomach

Rectum

Male

o

20 40 60 80 100 120

Rate (/100 000 people)

Figura 2.2: Taxa de incidéncia dos 5 tumores malignos mais frequentes em Portugal em 2008,
discriminados por sexo (por 100 000 habitantes). Os cancros da préstata e da mama correspondem
aos tumores malignos mais frequentes no sexo masculino (com 101,7 casos por 100 000 habitantes)

e feminino (com 109,3 casos por 100 000 habitantes), respetivamente [16].

2.2 Modalidades de tratamento oncolégico

O tratamento do cancro depende de iniimeros fatores, nomeadamente, do tipo de
tumor, do local onde este se encontra, do seu estadiamento, que é determinado pela
avaliagdo da extensao da doenga (tamanho do tumor, existéncia de disseminagao
a distancia) e das condigdes gerais de satde do doente [21,22].

Em situagoes com caracteristicas muito particulares, em que se prevé que o

cancro possa ter uma evolugao muito lenta, a decisao pode consistir em manter
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a vigilancia sem a aplicagao de qualquer intervencao terapéutica. No entanto, a
maior parte das situacoes requer tratamento, que pode ter uma intengao curativa
ou paliativa. No caso de uma intencao curativa, como o préprio nome indica, o
objetivo consiste em eliminar o tumor maligno, de modo a possibilitar a cura. Caso
o diagnostico revele situacoes que de acordo com o tipo de cancro, gravidade da
situagao inicial ou que por qualquer outro problema médico do doente, a probabili-
dade de cura é muito baixa, a terapia tem apenas intencao paliativa. Neste caso, o

objetivo consiste em aumentar a sobrevivéncia e qualidade de vida do doente [22].

O tratamento pode ainda ser designado adjuvante ou neoadjuvante. O termo
adjuvante é utilizado quando o tratamento é administrado apds o tratamento prin-
cipal (tratamento definido), geralmente a cirurgia ou, mais raramente, a radiote-
rapia. Esta terapia apresenta como principal objetivo diminuir a probabilidade
de recidiva, devido a lesoes microscépicas nao identificadas. O termo neoadju-
vante é aplicado quando o tratamento é aplicado previamente ou posteriormente
ao tratamento principal. A terapia neoadjuvante tem como principal objetivo re-
duzir o tamanho ou extensao do cancro antes do tratamento, de modo a facilitar

o procedimento de tratamento principal e aumentar a probabilidade de éxito.

As técnicas de tratamento mais frequentes sao a cirurgia, terapéutica médica
oncologica e radioterapia. Sob a designacao de terapéutica médica, inclui-se a
quimioterapia, a hormonoterapia (tabém desiganada terapia hormonal) e a imuno-

terapia (também designada terapéutica biolégica) [22].

Cirurgia: A cirurgia corresponde a modalidade terapéutica mais antiga, uti-
lizada no tratamento do cancro, sendo realizada em aproximadamente 60% dos
doentes. Esta técnica é indicada para tumores pequenos, localizados e potencial-
mente curdveis, tais como o basalioma (tipo de cancro da pele, geralmente curdvel
através de cirurgia). O principal objetivo da cirurgia consiste em remover o tumor
na sua totalidade, juntamente com alguns tecidos e células sas circundantes, sendo
definida uma margem de seguranca, de modo a evitar um posterior reaparecimento
do tumor na mesma regiao. Caso este nao seja completamente removido, ou caso
haja a possibilidade de disseminacao para outros 6rgaos, as opgoes de tratamento

incluem outras modalidades tais como a radioterapia, quimioterapia ou ambas [21].
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Quimioterapia: A quimioterapia é uma modalidade de tratamento sistémico
frequentemente utilizada em oncologia. Ao contrario da cirurgia e da radioterapia,
a quimioterapia atua em todo o organismo, excepto no interior da barreira hemato-
encefalica, nao se restringindo a uma area especifica e localizada. Esta terapéutica
apresenta como objetivo destruir as células cancerigenas que metastizaram (ou
seja, que disseminaram para 6rgaos distantes do tumor primitivo). Para tal, sdo
utilizados intimeros farmacos que podem ser administrados em monoterapia ou em

associagao [21].

Radioterapia: A radioterapia (RT) utiliza radiagao ionizante, tal como fotoes,
eletroes, ioes leves ou pesados e neutroes com a finalidade de lesionar e destruir
as células cancerigenas. Esta técnica é indicada em alguns tumores sélidos, tendo
como intuito evitar a lesao dos tecidos e células sas. Esta pode também ser utilizada
para destruir total ou parcialmente tumores antes ou depois da sua cirurgia de
modo a permitir a sua remocao total, ou aniquilar células residuais apds a cirurgia

(terapia neoadjuvante) [21].

Hormonoterapia: A hormonoterapia assim como a quimioterapia é uma mo-
dalidade de tratamento sistémico. Esta técnica consiste na administragao de me-
dicamentos capazes de impedir o estimulo de hormonas (naturalmente produzidas
pelo corpo humano) nos tumores cujo crescimento é estimulado pelas mesmas. Esta
técnica apenas é indicada em tumores com recetores hormonais, podendo ser rea-
lizada como terapéutica adjuvante, neoadjuvante e em situacoes de metastizacao
(com intengao paliativa). Caso o tumor maligno nao apresente recetores hormo-
nais, esta técnica nao apresenta qualquer utilidade para o tratamento. O cancro

da mama consiste num exemplo de aplicagdo da hormonoterapia [22,23].

Imunoterapia: A imunoterapia, também designada por terapia bioldgica, cor-
responde a uma técnica de tratamento recente que utiliza como mecanismo de acao
a ativagao do sistema imunolégico. Esta técnica utiliza modificadores da resposta
biolégica (BRMSs, do inglés biological response modifiers) que estimulam o sistema
imunitario e corrigem mecanismos de defesa alterados, em caso de doenca. Os
BRMs, quando administrados, induzem um efeito semelhante a uma reacao de de-

fesa do sistema imunitario, apresentando ainda, a capacidade de promover aconte-
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cimentos bioldgicos que destroem ou afetam as células malignas. Frequentemente,
este tipo de tratamentos sao usados como complemento de outras formas sistémicas
de tratamento [22,24].

Em suma, a cirurgia e a radioterapia correspondem a terapias locais, atuando
localmente na eliminacgao ou destruicao do cancro. As terapias médicas oncoldgicas
(quimioterapia, hormonoterapia e imunoterapia), uma vez que sao administradas
por via oral ou endovenosa, atingem a corrente sanguinea, atuando em principio a

nivel de todo o corpo - terapia sistémica [22].

2.3 Impacto da RT no tratamento do cancro

Juntamente com a cirurgia e a quimioterapia, a radioterapia permanece uma mo-
dalidade de tratamento de extrema importancia no tratamento do cancro. Segundo
dados relativos a 2012, aproximadamente 50% de todos os doentes com cancro re-
ceberam RT durante o curso de tratamento, estimando-se que 40% corresponde
a intencao curativa [12]. Com base no crescimento e envelhecimento populacio-
nal associado ao aumento da incidéncia do cancro, estima-se ainda que o niimero
de tratamentos radioterapéuticos ird aumentar de 20% para 30% entre 2005 e
2025 [25]. Também em Portugal a RT parece ocupar um lugar importante no tra-
tamento oncolégico, sendo aplicada em 50 a 60% dos doentes oncoldgicos [1]. Esta
técnica pode ser aplicada como tratamento tinico ou associada a outras modalida-
des. Quando utilizada como tratamento unico, a RT é responsavel pela cura em
19% dos casos, o que faz dela uma arma bastante eficaz no combate a doenga [26].

O principal objetivo desta modalidade terapéutica consiste em maximizar a
dose de radiacao nas células cancerigenas, minimizando a exposicao das células
normais, que sao adjacentes a area tumoral ou que se encontram dentro do volume
irradiado, resultando na diminui¢ao ou erradicagao do tumor [12].

A entrega de RT pode ser realizada através de um regime de dose fracionada
ou dose unica. O regime de dose fracionada é baseado nas diferencas entre as pro-
priedades radiobioldgicas das células cancerigenas e das células/tecidos normais. A

estratégia consiste em amplificar a vantagem de sobrevivéncia dos tecidos normais
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em relagao as células cancerigenas, ou seja, usufruir da proliferagao, mais lenta, das
células saudaveis e da rapida proliferagao das células tumorais. O fracionamento
pretende, deste modo, alcangar um equilibrio entre a dose total, nimero de fragoes
e tempo total do tratamento e, assim, promover a reparacao das células saudaveis
antes da sua replicacao e impossibilitar o mesmo nas células cancerigenas, danifi-

cadas pela radiagao [12,27].

2.4 Principios fisicos da Radioterapia

A radiacao ionizante corresponde a qualquer tipo de particula ou onda eletro-
magnética que transporta energia suficiente para ionizar ou remover eletroes de
um atomo ou molécula. Este agente fisico pode ser classificado em radiacao di-
retamente e indiretamente ionizante. A radiacao diretamente ionizante consiste
em particulas carregadas, tais como particulas beta e ioes leves ou pesados que
interagem com a matéria (maioritariamente) através de interagoes Coulombianas,
afastando ou atraindo eletroes de atomos ou moléculas em virtude da sua carga.
A radiagao indiretamente ionizante consiste em particulas sem carga elétrica, tais
como fotdes de energia superior a 10 keV (raios X e raios 7) e neutroes, que
interagem com meio através da transferéncia de energia que vai desencadear a li-
bertacao de particulas carregadas, cujas interagoes Coulombianas com o meio sao
responsaveis pela sua ionizacao.

Como resultado da interagao com o meio, as particulas carregadas vao perdendo
a sua energia cinética, apresentando diferentes poderes de penetracao que variam de
acordo com a sua energia inicial. Um feixe de fotoes, por outro lado nao possui um
alcance definido, sendo o seu poder de penetragao caracterizado pela sua atenuacao

no meio.

2.4.1 Interacgoes envolvendo fotoes

Os fotoes correspondem a particulas eletricamente neutras, sem massa que se deslo-
cam a velocidade da luz. Estas, ao contrario das particulas carregadas apresentam

elevado poder de penetracao no material, tendo a capacidade de percorrer um
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determinado meio sem interagir com o mesmo.
Os fotoes sao caracterizados por uma determinada energia que apresenta pro-
porcionalidade direta com a sua frequéncia. Esta proporcionalidade é traduzida

através da constante de Planck (h), equacao 2.1.

E=hxv (2.1)

onde E, h e v correspondem a energia do fotao, constante de Planck
(6,626068 x 1073 m2kg/s) e frequéncia do fotao (s7'), respetivamente.

Quando um feixe de fotoes interagem com um meio de espessura x, pode sofrer
processos de dispersao e/ou absorgao parcial ou completa. Este fenémeno esté na
origem da diminuicao exponencial da intensidade do feixe como se pode verificar

através da equagao 2.2, (baseada na lei de Lambert-Beer, para um feixe paralelo):

I(z) = I1(0) x e HEZp)e (2.2)

onde u representa o coeficiente de atenuagao linear, /(z) a intensidade do feixe em
funcao de x, I(0) a intensidade inicial do feixe, Z o nimero atémico do material
e p a densidade do mesmo. Através desta equagao é ainda possivel perceber que
a atenuagao do feixe é dependente do coeficiente de atenuacao linear (i), que
varia em fungao da energia dos fotdes (F), da natureza do material (Z) e da sua
densidade (p).

A atenuacao de um feixe de fotoes por um material absorvente é causada por
diversos processos de interacao, no entanto, para gamas de energias utilizadas
em RT, apenas trés destes processos apresentam relevancia: efeito fotoelétrico,
dispersao de Compton e producao de pares. Cada um destes processos pode ser
representado pelo seu coeficiente de atenuacao. Assim, num feixe poli-energético,
o coeficiente de atenuacao total corresponde a soma dos coeficientes individuais de

cada um dos processos (equagao 2.3),

Htotal = T +o.+7 (23)

onde 7, 0. e ™ correspondem aos coeficientes de atenuacao do efeito fotoelétrico,

dispersao de Compton e producao de pares, respetivamente.
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Como se pode observar através da Figura 2.3 o efeito fotoelétrico é predomi-
nante em fotdes de baixa energia e material de elevado Z, o efeito de Compton é
predominante para energias de fotoes intermédias e a producao de pares assume
maior importancia em fotoes de elevada energia e nimero atémico do material

absorvente elevado.
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Figura 2.3: Regioes de predominancia relativa das trés formas principais de interacao dos fotoes
com a matéria. A curva a esquerda representa a regido onde os coeficientes atémicos do efeito
fotoelétrico e dispersdo de Compton igualam. A curva a direita corresponde a regido onde os
coeficientes atomicos da dispersao de Compton e da producao de pares igualam. As regices cor-

respondentes as curvas indicam igual probabilidade de ocorréncia das interagdes em questao [28].

2.4.1.1 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico corresponde ao fenémeno fisico em que um fotao interage com
um atomo, dando origem a ejegdo de um dos seus eletrdes orbitais (Figura 2.4).
Neste processo, toda a energia do fotao incidente é absorvida pelo atomo, sendo
posteriormente transferida para um eletrao atémico. Como resultado deste pro-
cesso, o eletrao orbital é ejetado com uma determinada energia cinética (E,), que
corresponde a diferenga entre a energia do fotao incidente (b X 1) e a sua energia

de ligagao a orbital (Ep) (equagao 2.4):

E.=hxv— Epg (2.4)

A interacao deste tipo pode ter lugar com eletrées na camada K, L, M e N,

dependendo da energia do fotao.



14 CAPITULO 2. FUNDAMENTACAO TEORICA

Apés a ejecao do eletrao (também denominado fotoeletrao), uma camada do
atomo fica com uma lacuna, deixando-o num estado excitado. Esta lacuna pode
ser preenchida por um eletrao de uma camada externa, que ao transitar de camada
emite raios X caracteristico, havendo ainda a possibilidade de emissao de eletroes
Auger (eletroes emitidos devido a absorgao de raios X caracteristicos).

Como ja foi referido anteriormente, a probabilidade de interacao por efeito
fotoelétrico é dependente da energia dos fotoes incidentes e do nimero atémico do
material absorvente.

Este processo corresponde a interacao dominante para energias entre 0,5 keV e
0,5MeV [28,29].

Characteristic X-

rays Auger
A electrons
g
i ®
o \o .o
[ . ®
® ! #'s KL IMIN
e e
E(photon) — . — . — 2 . .=>o. §
] (]
°. ° °

e (photo electron)

Figura 2.4: Representagio esquemadtica do efeito fotoelétrico, adaptado de [29].

2.4.1.2 Dispersao de Compton

Na interacao por dispersao de Compton o fotao interage com um eletrao do atomo.
Nesta interagao, o eletrao ejetado recebe parte da energia do fotdo (F), sendo
emitido com energia E5, € angulo 6. O fotao incidente ao ceder parte da sua
energia é disperso com energia F’ e angulo ¢, (Figura 2.5).

Considerando as leis de conservacao de energia e de momento linear das particulas

¢é possivel estabelecer a seguinte relacao:



2.4. PRINCIPIOS FISICOS DA RADIOTERAPIA 15

e (Compton
electron)
“Free” Electron \'
; 0
E (Incident L
hoton) —_— = == P o= . #Qj
photon o .,.: -—v?
] o o o .. © =k F’(Scattered
® photon)
[ K'L MN
® ¢ °
e © o o ¢
e ® ®

Figura 2.5: Representagao esquemética da dispersao de compton, adaptado de [29].

N =)= N X (1 — cosh) (2.5)
meC

onde X e A correspondem ao comprimento de onda do fotao disperso e do fotao
incidente, respetivamente e m,, ¢ e h correspondem a massa do eletrao, velocidade

da luz no vazio e constante de Planck, respetivamente.
A seccao eficaz por eletrao para a dispersao de Compton é independente do
nimero atémico do material de interacao (Z) e ocorre maioritariamente para ener-
gias de fotoes intermédias. Assim, esta interacao correspondendo ao processo pre-

dominante em tratamentos de radioterapia, dado que a energia média do feixe de
tratamento varia entre 1 e 15MeV [28,29].

2.4.1.3 Producao de pares

Caso a energia dos fotoes seja superior a 1,022 MeV, estes podem interagir com a
matéria através de uma interacao denominada producao de pares. Neste processo
o fotao interage fortemente com o campo eletromagnético de um nicleo atémico,
cedendo toda a sua energia. Como resultado da absorcao da energia cria-se um
par de particulas no campo elétrico do nicleo: eletrao (e™) e positrao (e) (Figura
2.6).

Dado que a energia de um eletrao em repouso é equivalente a 0,511 MeV, para
que este processo ocorra, € necessario uma energia minima de 1,022 MeV. Caso

a energia dos fotoes (F) ultrapasse este limiar, a energia resultante do processo
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Figura 2.6: Representagio esquematica da producao de pares, adaptado de [29].

é compartilhada pelas particulas produzidas sob a forma de energia cinética, E..
Assim, a energia cinética total disponivel para o par eletrao-positrao é dada pela

seguinte equacao:

E.=E—1,022MeV, (2.6)

A distribuicao de energia mais provavel é a divisao da energia total disponivel
em duas partes idénticas, no entanto, neste processo é possivel ocorrer qualquer
combinagao.

As particulas produzidas a partir desta interacao podem interagir posterior-

mente dando origem ao processo inverso - aniquila¢ao [28,29].

2.5 Radioterapia externa de fotoes ou eletroes

Dependendo da localizacao da fonte de radiacao, a RT pode ser administrada de
duas formas tecnicamente diferentes: radioterapia de feixe externo (EBRT, do
inglés ezternal beam radiotherapy) e braquiterapia (BT, do inglés brachytherapy).
Designa-se radioterapia de feixe externo quando a fonte de radiagao se encontra
localizada externamente ao doente. Caso esta se encontre localiza no interior do
tumor (ou nas suas imediatas vizinhangas) a técnica designa-se por braquitera-
pia. Atualmente, apenas cerca de 10% dos doentes sao tratados com BT, sendo
os restantes 90% relativos a tratamentos de EBRT. As principais aplicacoes da

braquiterapia corresponde ao cancro do colo do itero, cancro da mama, cancro
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esofdgico, cancro da cabega e pescoco e cancro da préstata [26].

A radioterapia externa de fotoes e eletrdes, insere-se no campo da EBRT. Neste
tipo de tratamento, o doente ¢ posicionado e mobilizado segundo as condigoes pré-
definidas no planeamento, sendo posteriormente irradiado através de uma fonte

externa que direciona um feixe (raios 7, raios X ou eletrées) para o tumor.

A radioterapia externa de fotoes e eletroes pode utilizar como fonte de radiacgao,
unidades terapéuticas de cobalto (nao abordadas neste documento) e aceleradores
lineares (linac, do inglés linear particle accelerator), sendo os ultimos os mais uti-

lizados em tratamentos de EBRT.

2.5.1 Acelerador Linear (linac)

Os linacs correspondem a 99% da totalidade das maquinas de aceleracao atual-
mente utilizadas em tratamentos de RT [30]. Este equipamento utiliza ondas ele-
tromagnéticas de elevada frequéncia para acelerar eletroes (produzidos pelo canhao

de eletroes) até energias cinéticas na ordem dos MeV.

O feixe produzido pode ser diretamente utilizado para o tratamento de tumores
superficiais (EBRT com feixe de eletroes) ou entao para a produgao de raios X. Os
feixes de raios X sao originados na colisao entre os eletroes acelerados e um alvo

de metal de elevado Z, por efeito de bremsstrahlung® [30,32].

Este feixe pode ser modelizado segundo a forma do tumor, através de um
sistema de colimacao do feixe, sendo posteriormente direcionado ao volume alvo
através da gantry. A Figura 2.7 corresponde a uma ilustracao geral de um acele-

rador linear tipico utilizado em tratamentos de RT.

LA expressao bremsstrahlung é originada pela palavra alema “parar” ou “frear”. Este efeito
corresponde a desaceleracao dos eletroes aquando da sua interagao com o campo elétrico dos
nucleos atémicos que constituem o alvo de elevado Z. Com a perda de energia cinética, os eletroes
mudam de direcao e emitem a diferenca de energia sob a forma de ondas eletromagnéticas, ou

seja, raios X [31].
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1
A .

Figura 2.7: Tlustracdo geral de um acelerador linear. (1) produgdo e aceleragio dos eletroes, (2)

8

flexdo de 270° dos eletrdes, (3) filtro primdrio, (4) colimadores primdrios, (5) filtro principal,
(6) cAmaras de ionizagao, (7) colimador multi-folhas (MLC, do inglés multi leaf collimator), (8)

aplicador de eletroes [30].

Os componentes principais envolvidos na formacao do feixe de tratamento
através de um linac médico sao normalmente agrupados em 6 classes:

(i) Sistema de injegao;

(ii) Sistema gerador de radiofrequéncia (RF) de elevada poténcia;

(iii) Guia de aceleragao;

(iv) Sistema auxiliar;

(v) Sistema transportador de feixe;

(vi) Sistema de monitorizagao e colimagao do feixe.

Sistema de injecao

O sistema de injecao corresponde a fonte de eletroes, consistindo num simples
acelerador eletrostatico, designado canhao de eletroes. O canhao de eletroes é
constituido por um catodo a partir do qual sao emitidos e acelerados eletroes em
direcdo ao anodo. A aceleracao dos eletroes é desencadeada por um modelador de

pulso que origina uma diferenca de potencial, responsavel pela formagao de campos
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eletrostaticos. Apos a aceleracao, os eletroes derivam para o guia de aceleracao,

onde sao acelerados até energias cinéticas na ordem dos MeV.

Guia de aceleragao

A guia de aceleracao corresponde a estrutura responsavel pela aceleracao dos
eletroes. A aceleracao é desencadeada pela transferéncia de energia das ondas de
RF (mais precisamente, radiacdo micro-ondas) para os eletroes. Neste sistema
¢ ainda utilizado o guia de onda, que como o préprio nome indica, é responsavel
pela transferéncia da radiacao micro-ondas para o guia de aceleracao (representado
por 1 na Figura 2.7). Este sistema geralmente apresenta-se evacuado, de modo a

permitir a propagagao livre dos eletroes.

Sistema auxiliar

O sistema auxiliar do linac consiste em varios mecanismos que nao se encontram
diretamente envolvidos na aceleracao de eletroes. Este compreende trés unidades
fundamentais: (1) Sistema de vdcuo (responséavel pela producao da pressao de
vécuo no guia de aceleragao e no gerador de RF), (2) Sistema de arrefecimento de
dgua (responsavel pelo arrefecimento do guia de aceleragao, modulador e alvo de

raios X) e (3) Sistema de blindagem da radiagao.

Transportador eletrénico do feixe de eletroes

O transportador eletrénico do feixe de eletroes corresponde a um sistema res-
ponsavel pelo deslocamento do feixe de eletroes em direcao a cabeca do linac. Este
sistema € constituido por um conjunto de magnetes responsaveis pela deflexao do
feixe de eletroes em 270° (representado na Figura 2.7 pelo nimero 2). A deflexao
possibilita o desvio do feixe em diregao a janela de saida do linac (no caso de
terapia com feixe de eletroes) ou a sua colisdo com o alvo de raios X (no caso de

terapia com feixe de raios X).
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Cabecga do linac de tratamento
A cabeca do linac é constituida por varios componentes que influenciam a

produgao, forma, localizacao e monitorizagao dos feixes de tratamento. Os compo-
nentes principais correspondem a: alvos de raios X, filtros de aplanamento e redes
de dispersao de eletroes, colimadores primarios e secundarios ajustaveis, camaras
de ionizagao, cunhas (opcionais) e MLC (opcional).

Através do acelerador linear é possivel gerar feixes de fotoes com diferentes es-
petros de energias, sendo os mais comuns, os espectros com energias maximas de 6,
10, 15 e 18 MeV. Estas diferencas energéticas possibilitam o tratamento de tumores
em diferentes partes e profundidades do corpo humano (quanto mais energéticos,

maior a capacidade de penetracao em profundidade).

2.5.2 Técnicas modernas de RT externa de fotoes

Durante a ultima metade do século XX, inovagoes tecnolégicas na RT, imagio-
logia de diagndstico e ciéncia da computacao, modificaram consideravelmente a
pratica rotineira da RT, levando a melhorias substancias na prestacao e evolucao
dos tratamentos. Dado o objetivo principal da RT (maximizar a dose de radiagao
em células cancerigenas, minimizando a exposi¢ao das células normais) surgiram
inimeras técnicas de entrega de tratamento, cada vez mais precisas e conformacio-
nais, tais como: a radioterapia conformacional tridimensional (3D-CRT, do inglés
three dimensional conformal radiation therapy), radioterapia de intensidade mo-
dulada (IMRT, do inglés intensity-modulated radiation therapy), arcoterapia vo-
lumétrica modulada (VMAT, do inglés volumetric modulated arc therapy), tomo-
terapia e radioterapia estereotaxica ablativa (SABR, do inglés stereotactic ablative

radiotherapy) [2].

2.5.2.1 Radioterapia conformacional tridimensional (3D-CRT)

A 3D-CRT consiste numa técnica de EBRT que recorre a imagens adquiridas por
tomografia computadorizada (CT, do inglés computed tomography), ressonancia
magnética (MRI, do inglés magnetic resonance imaging) e/ou tomografia por emissao

de positroes (PET, do inglés positron emission tomography) de modo a obter uma
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localizagao tridimensional tao precisa quanto possivel, do tumor e érgaos criticos,
e, assim, permitir uma otimizacao da distribuicao de dose no volume alvo.

Esta técnica utiliza multiplos portais de irradia¢ao (normalmente 5 ou 6) com
uma ponderacao adequada de feixes nao complanares [33]. Sao ainda utilizados
modelizadores de feixe (como cunhas e filtros compensadores), de modo a ter em
conta a curvatura e/ou inclinagdo do feixe aquando da incidéncia no corpo do
doente, modificando a sua intensidade dentro do campo. Atualmente, os MLCs tem
substituido o uso de cunhas e compensadores de tecido, simplificando as tentativas
de conformagao do tumor e da geometria do feixe [2].

O planeamento conformacional 3D é mais complexo do que o planeamento em
radioterapia convencional, sendo realizado por processos de otimizacao do tipo
forward-planning ou planeamento direto. Este planeamento requer a configuracao
do feixe e avaliacao da respetiva distribuicao de dose através de um processo ite-
rativo (tentativa-erro) [33]. A avaliagao do tratamento é realizada através de fer-
ramentas de andlise da distribuicao de dose conhecidas como histogramas dose-
volume (DVH, do inglés dose volume histogram), que permitem a visualizagao da
distribuicao de dose ao longo de toda a extensao dos volumes irradiados. Assim,
¢é possivel uma otimizacao do tratamento, evitando que os 6rgaos recebam doses
acima do limite de tolerancia, o que poderia comprometer a sua funcionalidade [34].

A 3D-CRT ¢ utilizada no tratamento de diferentes tipos de cancro, incluindo
cabeca e pescoco, préostata, eséfago, mama e alguns tipos de cancro de pulmao e
tumores cerebrais [6].

No entanto, esta técnica apresenta-se limitada pela utilizacao de campos estaticos
(causando implicagbes na delimita¢do dos volumes a irradiar) e pelo facto de ser
necessario algum tempo para a realizacao de um planeamento adequado, podendo

ser uma técnica demorosa.

2.5.2.2 Radioterapia de intensidade modulada (IMRT)

O conceito de radioterapia de intensidade modulada (IMRT) surgiu da necessidade
de obter distribuicoes de dose precisas, conformadas ao volume alvo, minimizando

as doses nos érgaos de risco (OARs, do inglés organs at risk).
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Esta técnica, assim como a 3D-CRT, utiliza diversos portais de irradiagao. No
entanto, permite atingir uma homogeneidade de dose dentro do tumor semelhante
a conseguida com a radioterapia convencional, mas com uma conformacionalidade
superior, especialmente para volumes com formas complexas (sobretudo formas
concavas) [35]. Tal é possivel devido a modulagao da intensidade de cada feixe de
radiagao. Ou seja, em vez de usar distribuicoes uniformes ou variar constantemente
a intensidade em cada campo incidente, a IMRT tenta alcangar melhores distri-
buigoes de dose absorvida através da subdivisao dos feixes incidentes em miltiplos

segmentos de feixe com diferentes intensidades, designados por beamlets [2].

Dada a possibilidade de modelagao de cada feixe de radiagao incidente, o mesmo
campo de irradiagao pode ter uma ou varias areas de elevada e baixa intensidade,
permitindo assim criar mapas de fluéncias de acordo com a atividade tumoral e con-
sequentemente alcancar um maior controlo de distribuicao de dose no alvo. Assim,
através da modelacao do nimero de campos a utilizar e da intensidade da radiacao
dentro de cada campo, esta técnica oferece possibilidades ilimitadas de distribuicao
de dose [36]. A modulagao da intensidade do feixe pode ser realizada através da
utilizagao de cunhas, blocos, compensadores e/ou através de colimadores multifo-
lhas ou bindrios, combinados com uma mesa movivel [35], sendo fundamental o uso
de computadores de elevada performance munidos de softwares de planeamento de

tratamento avancgados.

Dada a necessidade de modulacao do feixe da IMRT, surgiu uma nova concecao
de planeamento, designada inverse treatment planning ou planeamento inverso.
Como o préprio nome indica, este algoritmo comega do fim para o inicio (faz o
percurso inverso). Assim, face a distribuigdo de dose requerida, procura chegar aos
perfis de dose coincidente de diversas direcoes que darao origem a essa distribuicao
de dose (comega por descrever a distribuicao de dose pretendida e termina com a

configuragao das melhores condigoes de irradiagao).

A IMRT permite obter maior conformacionalidade do tumor e menor toxici-
dade local. No entanto, trata-se de uma técnica demorosa, sendo necessario uma
imobilizacao adequada do doente de modo a garantir o seu posicionamento em

cada irradiagao e ao longo de todo o tratamento [33]. Este problema poderd ter
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vérias solugoes, desde acessérios simples de imobilizagao (dos membros, do pescogo,
etc), a mascaras termoplasticas e aos sistemas estereotéxicos [26]. Por outro lado,
o plano de IMRT padrao requer multiplos feixes de radiacao com determinados
angulos fixos, ou seja, campos de irradiagao estéticos [37]. Este fator pode estar
na origem no aumento do tempo necessario para a administracao do tratamento.

Uma outra desvantagem associada a IMRT consiste na utilizagao de um ntimero
de unidades monitor? (MU, do inglés monitor unit) nos planos de tratamento, 2 a
3 vezes superior aos utilizados nos planos de RT convencionais. Este fator podera
estar associado a um aumento da incidéncia de tumores secundarios induzidos pela
radiagao em 1-1,75% dos doentes que sobrevivem 10 anos ou mais apds o trata-
mento [38]. Dada a razao anterior, a IMRT corresponde a uma técnica altamente
exigente do ponto de vista do controlo de qualidade.

Esta técnica é utilizada sobretudo para o tratamento de cancro da medula
espinhal, cancro da préstata com vesicula seminal envolvente, glandulas parétidas,
olhos, tronco cerebral, aparato auditério, tiroide e cancro da cabega e pescogo [2].

A Figura 2.8 mostra as distribuicées de dose obtidas com algumas das técnicas
atualmente utilizadas em RT. Com o evoluir das técnicas, verifica-se um aumento
da conformacionalidade do volume alvo e manutencao da tolerancia de dose nos

tecidos sdos.

2.5.2.3 Arcoterapia volumétrica modulada (VMAT)

A arcoterapia consiste na administracao da dose a partir de uma rotagao continua
(de 360°) da fonte de radiagdo em torno do doente, surgindo de modo a superar
algumas das limitacoes associadas a angulos fixos de irradiagao da IMRT. Neste
campo, destacam-se duas técnicas: arcoterapia volumétrica modulada (VMAT) e
a tomoterapia [37].

A VMAT foi pela primeira vez introduzida em 2007 e descrita como a nova

técnica de radiacao que permite a variacao simultanea de 3 parametros durante

2Uma camara de ionizacdo mede 100 MU quando 1 Gy é depositado no ponto correspondente
a profundidade de dose maxima num fantoma de dgua, com distancia da fonte & superficie igual

a 100 cm e tamanho de campo 10 x 10 cm?.
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Figura 2.8: Radioterapia do cancro da préstata deste a utilizacao de unidades terapéuticas de
cobalto até a introdugdo da radioterapia de intensidade modulada (IMRT, do inglés intesity-
modulated radiation therapy). Com o evoluir das técnicas de tratamento, verifica-se um aumento
significativo da conformacionalidade e dosagem no volume alvo e diminui¢ao da exposicao dos

tecidos saudéveis [39].

a entrega de tratamento: velocidade de rotagao da gantry, conformacionalidade
baseada em MLC e taxa de dose entregue [40]. Esta técnica permite a adminis-
tragao de tratamento em todo o volume alvo através de 1 ou 2 arcos (embora, em
casos mais complexos, possa ser necessario um nimero superior) e é caracterizada
pela sua rapidez (tempo de feixe total de cerca de 2 minutos) e por uma elevada
conformacionalidade tridimensional da dose entregue ao doente. Esta técnica apre-
senta como principais vantagens uma elevada capacidade de conformacionalidade
do volume alvo, menor taxa de dose dos tecidos saudaveis e maior eficiéncia de
entrega de tratamento. Atualmente estao disponiveis varios equipamentos VMAT
tais como: RapidArc da Varian Medical Systems; SmartArc da Phillips e Elekta
VMAT da Elekta [37,41].

2.5.2.4 Tomoterapia

A tomoterapia pode ser distinguida em tomoterapia de série e tomoterapia he-
licoidal. Ambas correspondem a uma combinac¢ao de um scanner CT com um

acelerador linear, permitindo a entrega de radiacao através de um feixe de inten-
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sidade modulada em forma de leque ou fan-beam (para imagiologia semelhante &
CT). A fonte de radiagdo roda continuamente em torno do doente, enquanto este é
movido através da cama de tratamento ao longo do aparelho de radiacao utilizado.
A modulacao do feixe da tomoterapia é garantida através da variacao do angulo
de rotacao da gantry.

Na tomoterapia em série (também designada slice therapy), como o préprio
nome indica, a radiagao é entregue fatia por fatia. Ou seja, os doentes sao sequen-
cialmente e discretamente movidos através de fatias, ao longo do plano de rotacao
da gantry (apés cada rotagao completa da gantry, a cama de tratamento move-se
gradualmente). Na tomoterapia helicoidal a entrega do tratamento é realizada sem
interrupcao do movimento da cama de tratamento ao longo do portico da gantry.
Ou seja, a mesa de tratamento é movida suavemente em simultaneo com a rotacgao
continua e sincrona da gantry. Deste modo, a fonte de radiacao descreve um padrao
helicoidal em relagao ao doente, dai a designacao de tomoterapia helicoidal [42,43].

Esta técnica apresenta distribuicoes de dose semelhantes e por vezes melhores
do que as obtidas com IMRT de campos estaticos, com tempos de tratamento

geralmente inferiores [37,44].

2.5.2.5 Radioterapia estereotaxica ablativa (SABR)

A SABR consiste na utilizacao de feixes finos irradiados em direcao ao volume
alvo, a partir de diferentes angulos. Através desta técnica o tumor recebe uma
elevada dose de radiacao, enquanto os feixes finos individuais que atingem os te-
cidos saudaveis adjacentes recebem uma baixa dose, reduzindo a possibilidade de
danos nas células normais. A SABR requer um menor niimero de sessoes de trata-
mento que a radioterapia convencional (geralmente 1 a 8 sessoes) e utiliza pequenos
campos de irradiacao com elevadas doses ministradas no volume tumoral.

Esta técnica permite realizar radioterapia focalizada, aumentando a probabi-
lidade de controlo tumoral. A entrega do tratamento é caracterizada por uma
elevada exatidao, dada a sua capacidade em atingir precisamente o tumor.

A SABR é geralmente utilizada para o tratamento de tumores primarios pe-

quenos (3 cm ou menos), tais como cancro do pulmao, figado, nodos linfaticos e
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coluna. Esta técnica pode ser vista como uma alternativa a cirurgia, em doentes
que nao podem ser submetidos a modalidade de tratamento invasiva (cirurgia) ou
em situagoes em que a localizagao do tumor impossibilita o procedimento.

A radioterapia estereotaxica ablativa pode ser designada por outros nomes,
que se podem relacionar com a area do corpo a ser tratada, o tipo de equipamento
utilizado ou o tempo de tratamento, tal como: radioterapia estereotaxica corporal
(SBRT, do inglés stereotactic body radiation therapy) e radiocirurgia estereotéxica
(SRS, do inglés stereotactic radiosurgery) [45].

A SRS corresponde a uma técnica de sucesso que, cada vez mais, é empregue
em tratamentos de RT. Esta permite a entrega de feixes de radiagao precisamente
focados no volume alvo, de modo a aumentar a probabilidade de controlo tumoral.
E de notar que esta técnica utiliza elevadas doses de radiacao, impossibilitando o
seu uso em casos onde o tumor se encontra muito proximo, ou sobreposto a tecidos
normais. A SRS é sobretudo indicada para tratamentos de tumores localizados
e pequenos, sendo maioritariamente utilizada em tumores localizados no cérebro,
medula (tanto benignos como malignos), pulmao e figado. Os tratamentos de
radiocirurgia em tumores cerebrais e medulares normalmente sao entregues em
uma a d sessoes.

Dada a entrega de elevadas doses de radiacao, esta técnica apresenta uma
grande exigeéncia do ponto de vista de controlo de qualidade.

A radiocirurgia estereotaxica pode ser entregue através de iniimeras tecnologias,
tais como: CyberKnife (Figura 2.9) desenvolvido pela Accuray e Novalis System
desenvolvido pela BrainLab [46].

Dada a constante evolucao verificada, a RT permanecera uma modalidade chave
em tratamentos oncoldgicos, sendo futuramente distinguida por novas técnicas de

otimizacao de entrega de tratamentos.

2.6 Etapas da radioterapia

Foi Steve Webb quem, usando uma metafora, associou a radioterapia a uma cor-

rente constituida por diversos elos. [47]. Assim como a integridade de uma corrente
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Figura 2.9: Representagao da entrega de um tratamento de radiocirurgia estereotaxica com

recurso ao CyberKnife desenvolvido pela Accuray [46].

depende da coesao dos elos, também o sucesso do tratamento depende do segui-
mento de um conjunto de etapas, sendo esta uma das maiores preocupacoes em
tratamentos de RT (Figura 2.10) [26].

Image Delineation of
Clinical evaluation acquisition volumes Treatment

Positioning and ~ Dosimetric planning and  Verification and quality Follow up
immobilization of the ~ dose optimization control of the treatment
patient plan
Evaluation Planning Treatment Follow up

Figura 2.10: Etapas da radioterapia: Avaliagao clinica, posicionamento e imobiliza¢ido do doente,
aquisicao de imagens, planeamento dosimétrico e otimizagao da dose, delineacao dos volumes,
verificagdo e controlo de qualidade do plano de tratamento, tratamento e Follow up, adaptado
de [48].

2.6.1 Avaliagao clinica

Sempre que a radioterapia é considerada uma possivel forma de tratamento, é
necessario efetuar uma avaliacao clinica, realizada através de uma consulta de pré-

planeamento [49].
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A avaliacao clinica corresponde a etapa do tratamento em que um médico radio-
oncologista avalia o estado geral do doente, a extensao da doenca e as possibilidades
de tratamento com radiagdes [50]. A consulta tem como objetivo obter todos os
dados clinicos necessarios, de modo a ser possivel definir a melhor estratégia de

tratamento.

2.6.2 Posicionamento e imobilizacao do doente

O posicionamento e imobilizacao do doente consiste numa etapa crucial da RT. O
principal objetivo desta etapa consiste em minimizar o movimento intra® e inter?
fracao do doente durante o tratamento de RT, de modo a garantir uma distribuicao
de dose precisa e consistente.

Nesta fase, o médico radio-oncologista de acordo com a avaliacao clinica, loca-
lizacao do tumor e técnica de radioterapia prescrita, define a melhor estratégia de
posicionamento e imobilizacao a adotar, de modo a assegurar a sua reprodutibi-
lidade durante a sessao de tratamento de radioterapia e ao longo de todo o ciclo
de tratamento [51]. Durante esta etapa pode ser ainda necesséria a utilizagao de
dispositivos de imobilizacao que podem melhorar o conforto do doente, diminuido
o movimento inter e intra fracao. Estes dispositivos melhoram tremendamente
a reprodutividade e rigidez do setup e incluem maioritariamente mascaras ter-
moplasticas para a imobilizacao da cabeca e pescoco, e dispositivos de imobilizacao
do tronco [51].

2.6.3 Aquisicao de imagens

A aquisicao de imagens corresponde a etapa da radioterapia que tem como fina-
lidade a aquisicao de imagens CT ao longo de toda a regiao de tratamento, per-

mitindo obter informacao anatémica do doente para a realizacao do planeamento

3D.

3Refere-se a0 movimento do doente durante uma sessdo de tratamento, com uma duracio

tipica de 10 a 30 minutos.
4Refere-se a erros ou alteracdes no posicionamento do doente em cada sessdo de tratamento

realizado em dias separados.
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Apesar da atual disponibilidade de sistemas mais sofisticados, nos quais é
possivel realizar fusao de imagem, ou seja, sobreposicao, com co-registo, de varias
modalidades imagioldgicas, tais como RMI, PET o calculo de dose é sempre baseado
na informacao CT, dado que esta modalidade de imagem permite a delineacao do
volume-alvo e das estruturas adjacentes e fornece dados quantitativos, sob a forma
de nimero de Hounsfield ou nimeros CT, cuja conversao em densidade eletrénica
relativamente a agua permite o calculo de dose com correcao de heterogeneidade

nos varios tecidos biolégicos [26].

2.6.4 Delineagao dos volumes

A delineacao dos volumes e margens a irradiar corresponde a um passo fundamental
no processo de planeamento, nao sendo possivel a prescri¢cao, registo e relato da
distribuicao de dose sem a especificacao de volumes tumorais e de tecido normal
em risco.

O volume tumoral demonstravel (GTV, do inglés gross tumor vo-
lume) corresponde a regiao palpdvel ou visivel do tumor, com uma localizagao
clinicamente demonstravel. Este volume pode consistir em tumor primario e/ou
outras metastases existentes e apresenta uma densidade celular tumoral elevada
(maior ou igual que 10° mm™3).

A forma, tamanho e localizacao do GTV pode ser determinada através de exa-
minagao clinica (inspecdo, palpacdo e endoscopia) e/ou através de varias técnicas
de imagiologia (Raio X, CT, Radiografia digital, Ultrassonografia, MRI, ressonancia
magnética espectroscopica (MRS, do inglés magnetic resonance spectroscopy), PET
e outras técnicas de imagiologia com base em radionuclideos.

O volume alvo clinico (CTV, do inglés clinical target volume) engloba
extensoes subclinicas em torno do GTV, ou seja, células individuais malignas,
conjuntos de pequenas células, ou micro-extensoes que nao podem ser detetadas
clinicamente.

A delineagao do CTV é realizada de acordo com a probabilidade de extensoes
microscopicas a diferentes distancias em torno do GTV e de invasoes subclinicas

dos nodos linfaticos ou de outros tecidos, sendo baseada no conhecimento das vias
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de infiltracao do tumor.

O volume alvo de planeamento (PTV, do inglés planning target vo-
lume) foi introduzido pelo ICRU no report 50 e engloba o CTV associado a duas
margens adicionais que tém em consideracao diferentes tipos de variagoes e incer-
tezas. Apesar de inimeras técnicas e dispositivos para a imobilizagao dos doentes e
consequente redugao de movimentos, existe sempre um grau de movimento residual
e algumas incertezas de definicao de volumes que permanecem. Estas incertezas
devem ser tidas em conta no planeamento do tratamento, constituindo a base para
a delineacao do PTV.

De modo a evitar desvios significativos entre a dose prescrita e a dose deposi-
tada, o PTV considera duas margens adicionais ao CTV: a margem interna (IM,

do inglés internal margin) e a margem de setup (SM, do inglés setup margin).

e Margem Interna: Corresponde a margem adicionada ao CTV para com-
pensar movimentos fisiolégicos esperados, e variacoes no tamanho, forma e

posicao do CTV durante o tratamento.

e Margem de setup: Corresponde a margem adicionada para compensar
incertezas associadas ao posicionamento do doente e alinhamento dos fei-
xes terapéuticos durante cada fracao e todo o ciclo de tratamento, sendo
necessario definir uma SM para cada feixe. As incertezas variam com dife-
rentes dire¢oes anatémicas, desde modo, o tamanho da margem depende da

selecao da geometria dos feixes.

Com excecao das técnicas mais avancadas de radioterapia, mantém-se o con-
senso de que a dose libertada no PTV nao deve variar mais do que -5% a +7%
da dose prescrita, sendo este limiar frequentemente tido como referéncia em trata-
mentos de RT [52].

Para além dos volumes associados ao tumor ¢é necessario realizar a delineacao de
tecidos e 6rgaos saudaveis. Assim surgem dois novos conceitos: orgaos de risco
(OAR, do inglés organs at risk) e volume de planeamento de 6rgaos de

risco (PRV, do inglés planning organ at risk volume).
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O termo Orgaos de risco corresponde a um conjunto de 6rgaos e tecidos
normais cuja sensibilidade a radiacao pode influenciar significativamente o plane-
amento do tratamento e consequentemente a dose prescrita, sendo necessario uma
delineacao detalhada destes 6rgaos, mesmo que nao seja previsivel a sua irradiagao
durante o tratamento.

O volume de planeamento de 6rgaos de risco a semelhanca do PTV cor-
responde a um volume que engloba o OAR juntamente com uma margem integrada
que tem em consideracao diferentes tipos de incerteza, tais como: movimentos dos
OARs durante o tratamento; variacao no posicionamento dos doentes; incertezas
mecanicas dos equipamentos; erros de setup entre outros, associados a fatores hu-
manos.

Na Figura 2.11 é possivel visualizar a ilustragao das estruturas delineadas se-

gundo as recomendagoes da ICRU em [52-55].
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Figura 2.11: Tlustragdo dos volumes e margens relativas a definicdo do volume alvo (GTV, do
inglés gross tumor volume; CTV, do inglés clinical target volume; PTV, do inglés planning target
volume; IM, do inglés internal margin; SM, do inglés setup margin) e 6rgaos em risco (OAT, do

inglés organs at risk; PRV, do inglés planning organ at risk volume), adaptado de [55]

2.6.5 Planeamento dosimétrico e otimizacao da dose

A dosimetria clinica corresponde a etapa onde se efetua o cédlculo da distribuicao
de dose no doente, consistindo num ponto fundamental para o planeamento do
tratamento radioterapéutico.

Este processo é realizado através de um conjunto de algoritmos que utilizam
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como base, distribuigdes de dose obtidas num fantoma (normalmente de dgua),

sendo esta distribuicao tida como referéncia para a dosimetria clinica.

2.6.5.1 Distribuicoes de dose através de um fantoma

Os dados que caracterizam a distribuicao de dose resultante de um feixe de radiacao
produzido por um acelerador linear sao usualmente obtidos através de um fantoma
de dgua (Figura 2.12 (a)) ou de um material sélido com composi¢ao semelhante a
dgua (como plésticos, perspex, polistireno e dgua sélida (Figura 2.12 (b)). A dgua
corresponde a escolha mais comum, devido a sua composicao quimica simples, facil
disponibilidade, semelhanca em absorcao e dispersao ao musculo e a outro tipo de
tecidos moles e boas propriedades reprodutivas [26,29]. Para além destes fantomas
homogéneos podem ainda ser utilizados fantomas antropomoérficos (Figura 2.12
(c)) (por exemplo, fantoma de Alderson Rando), que também apresentam elevada

utilidade em dosimetria, dada a consideracao da heterogeneidade dos tecidos.

(a) (b)

)1

Figura 2.12: (a) Fantoma de dgua [56]; (b) Fantoma de dgua sélida [56]; (c¢) Fantoma antro-

pomoérfico de Alderson Rando (masculino e feminino) [57].

A medida que o feixe incide num doente ou num fantoma, a dose absorvida
varia com a profundidade. Esta variacao depende de diversos parametros: energia
do feixe (E); profundidade (d); profundidade de referéncia (ponto de dose maxima)
(dp); tamanho do campo (FS, do inglés field size, expresso matematicamente por
w); distancia da fonte a superficie (SSD, do inglés source surface distance).

Um passo fundamental no sistema de calculo de dose consiste na determinacao
da variacao da dose absorvida em profundidade ao longo do eixo central do campo

- percentagem de dose em profundidade (PDD, do inglés percent depth dose). Esta
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curva normalmente deriva de medidas realizadas em fantomas de agua, equipadas
com camaras de ionizagao, ou outros dosimetros tais como, diodos e filmes Gafchro-
mic, que permitem o calculo de dose a uma profundidade e geometria de referéncia,
através de um protocolo de calibracao. As camaras de ionizacao correspondem aos
dosimetros mais utilizados devido a sua elevada precisao e pequena dependéncia

de energia [29].

2.6.5.2 Percentagem de dose em profundidade (PDD)

Uma forma de caracterizar a distribuicao de dose no eixo central do campo é
realizar uma normalizacao da dose em profundidade em relacao a dose a uma
profundidade de referéncia. Assim, a PDD pode ser definida como o quociente
entre a dose absorvida a qualquer profundidade (D,) e a dose absorvida a uma
profundidade de referéncia (Dy), ao longo do eixo central do feixe (Figura 2.13,

equagao 2.7):

D
PDD(d,dy, E,SSD,w) = D—d x 100 (2.7)
do

Para ortovoltagem (até cerca de 400kVp) e raios X de baixa energia, a pro-
fundidade de referéncia é geralmente a superficie, ou seja, dy = 0. Para elevadas
energias, a profundidade de referéncia é geralmente o pico de dose absorvida (peak
absorbed dose), ou seja, dy = m, sendo m a distancia da superficie em que ocorre
a dose maxima.

Na pratica clinica, o pico de dose absorvido ao longo do eixo do campo, corres-

ponde a regiao de build-up, ou dose méxima, D4, (equagao 2.8) [29]:

Diizw = Dy, (2.8)

A percentagem de dose em profundidade (PDD) (além da profundidade de dose
méxima) aumenta com a energia do feixe. Os feixes de maior energia apresentam
maior poder de penetragao e consequentemente, uma deposicao de dose superior a

elevada profundidade (Figura 2.14).
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Figura 2.13: Determinacao da curva de percentagem de dose em profundidade (PDD) ao longo

do eixo central (central axis): PDD = g—; x 100, onde Dy corresponde a dose absorvida a
0

qualquer profundidade (d) e Dgg corresponde & dose absorvida & profundidade de dose méxima

(dp), adaptado de [29].
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Figura 2.14: Curva de percentagem de dose em profundidade (PDD) ao longo de um fantoma de
dgua [47]. A curva denominada “3 mm Cu” corresponde & aplicacdo de uma placa de cobre em

frente & curva denominada “120 kVp”.

2.6.5.3 Build up

Como visto anteriormente, a dose percentual em profundidade diminui para além

da profundidade da dose maxima. No entanto, existe uma acumulacao inicial de
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dose que se torna cada vez mais evidente a medida que a energia do feixe aumenta.

No caso de ortovoltagem, ou raios X de baixa energia, a dose acumula-se for-
mando um maximo na superficie ou muito perto desta. No entanto, para feixes
de elevada energia (da ordem de alguns MeV), o ponto de dose maxima é mais
profundo no tecido ou fantoma.

A regiao entre a superficie e o ponto de dose méxima é chamada regiao de build-
up (Figura 2.15). Em feixes de elevada energia, esta regiao é também clinicamente
conhecida por efeito de poupancga de pele (skin sparing effect), devido ao facto da
dose & superficie (pele) ser muito inferior & dose méxima. Este fenémeno oferece
uma vantagem distinta sobre os feixes de baixa energia (para o qual o ponto de
dose maxima ocorre a superficie da pele), uma vez que, feixes de elevadas energias
permitem a entrega de doses mais elevadas a tumores profundos, sem exceder a
tolerancia de dose da pele.

A fisica associada a dose no build-up pode ser explicada do seguinte modo:

1. quando um feixe de fotoes de elevada energia incide num doente ou num
fantoma, sao ejetados eletroes (por ionizagao do meio) de elevada velocidade

a partir da superficie e das camadas subsequentes;

2. estes eletroes depositam a sua energia a uma distancia significativamente
longe do seu local de origem (entre 0,5 a 3 cm para eletroes com energias

entre 1 e 6 MeV em agua, respetivamente);

3. devido a 1. e 2. a fluéncia de eletroes e portanto, o aumento da dose absor-
vida aumenta com a profundidade até alcancar um maximo. Apds o maximo,
a fluéncia de fotoes de elevada energia diminui continuamente com a profun-
didade, originando consequentemente a diminuicao de eletroes resultantes da

ionizagao do meio.

Deste modo, a zona de build-up pode ser definida como a transferéncia energética
entre a radiacao incidente e as camadas superficiais do meio onde ainda nao esta
estabelecido o equilibrio entre o niimero de eletroes de elevada energia, originados

pelas interagoes priméarias e o niimero de eletroes dessa energia desaparecidos por
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interagoes no meio. Por esta razao, a regiao de build-up ¢ também designada por
espessura de equilibrio eletrénico [29].
A extensao da zona de build-up depende do alcance dos eletroes no meio irra-

diado, que serd tanto maior quanto maior for a energia do feixe incidente [26].

— Dmax
Percent
depth
dose
Ft——————————
|
PDD at 10 cm
Surface —J === === ==m=po=——n ==
dose [ : :
[r—90% depth  150% depth |
' I 1 T T | T T T T T

1 1 ] ]
d max 5 10 15
Depth (cm)

Figura 2.15: Representagao de uma curva tipica de percentagem de dose em profundidade (PDD),
caracterizada pela dose superficial (surface dose), regiao de build-up (build-up region), ponto de

dose méxima (D4, ) e regido de atenuagio exponencial [47].

2.6.5.4 Perfil de dose

A dose distribui-se tridimensionalmente no meio, assim para além da caracterizacao
da deposigao de dose ao longo do eixo central (PDD) é necessario descrever a
variacao de dose ao longo de planos perpendiculares ao eixo a uma ou a varias
profundidades (perfis x — y de dose).

Como é possivel visualizar através da Figura 2.16 o perfil pode dividir-se em
3 zonas distintas: a regido central, a penumbra (regiao sobre a qual a dose de-
cresce de 80% para 20% na borda do feixe) e a “cauda”. Através deste perfil é
possivel calcular a largura do campo de irradiagao (largura a meia altura), o flat-
ness (aplanamento) do feixe (desvio no nivel da dose ao longo da largura do feixe)
e a simetria do mesmo (desvios no nivel de dose em pontos simétricos em relagao
ao eixo central). Este perfil permite ainda determinar linhas ou superficies de igual
dose, designadas linhas e superficies de isodose, respetivamente.

Tanto a PDD como o perfil transversal sao curvas fundamentais para o processo

de calibracao de um aparelho de radioterapia. O processo de calibracao consiste na
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Figura 2.16: Representacao de um perfil de dose tipico de um fixe de fotGes, caracterizado por
uma regiao central, penumbra e “cauda’. Definicoes de tamanho de campo, flatness e simetria
do feixe [47].

obtencao das curvas de rendimento em profundidade e dos perfis de dose para cada
campo de irradiacao, para cada energia, para cada tipo de radiacao e para cada
acessorio modificador do feixe. A calibracao é realizada através de um fantoma de
agua cubico, cujas dimensoes sao superiores as dimensoes dos campos de irradiacao
usados em situagoes clinicas. A incidéncia do feixe é perpendicular a superficie da
dgua, a uma distancia especifica do foco da radiacao [26].

A partir das curvas obtidas, é possivel formar uma base de dados dosimétricos
caracteristicos da unidade de tratamento e posteriormente realizar a sua trans-
feréncia para os sistemas de planeamento computadorizados, a partir do qual se
podem calcular distribuicoes de dose em situacoes reais de tratamento - dosimetria

clinica (planeamento) [26].

2.6.6 Controlo de qualidade

O controlo de qualidade em radioterapia corresponde a etapa em que se avalia e
controla a aplicacao de tratamento por radiacoes, tendo como principal objetivo
avaliar a resposta e tolerancia ao tratamento e despistar eventuais alteragoes no
doente ou outros parametros que possam interferir com a reprodutibilidade do
mesmo [50].

A resposta ao tratamento de RT nem sempre corresponde ao planeado, devido

a incertezas que alteram a deposicao de dose no volume alvo e érgaos de risco. De



38 CAPITULO 2. FUNDAMENTACAO TEORICA

entre as inumeras fontes de erro, destacam-se a localizagao tumoral, posicionamento
e imobilizacao do doente, posicionamento do campo de tratamento, calibragao de
instrumentos e setup diario dos doentes. De modo a minimizar estas incertezas,
tonou-se necessario o desenvolvimento de um programa de controlo de qualidade
que inclui todos os procedimentos que asseguram uma prescricao de dose segura
e consistente, com uma dose minima nos tecidos sadios e uma exposicao maxima
no volume alvo. Este programa, deve incluir: testes e provas de aceitacao de
equipamentos; programa de manutengao do equipamento de RT'; tempos adequados
para inicio da terapéutica com RT; controlo de qualidade das etapas clinicas e

verificacao do tratamento de cada doente.

2.6.7 Tratamento

Corresponde a etapa clinica em que se realiza a irradiagao do doente, de acordo
com a planificagao e a prescricao do tratamento previamente determinado e aceite
pelo radio-oncologista e técnico de radioterapia.

A duracao do tratamento varia de acordo com o tipo de tumor, estado da satude
geral do doente e técnica de radiacao utilizada. No entanto, envolve tipicamente
25 a 30 sessoes, 5 dias por semana, com pequenas fragoes de radiacao (1,8 - 2 Gy)
e duragao média entre 10 a 30 minutos (em tratamentos convencionais).

Caso o tratamento seja aplicado em cuidados paliativos, o seu decurso é menos
demorado, envolvendo 10 a 15 sessoes [50,51,58].

O principal objetivo desta etapa consiste em reproduzir fielmente em cada
sessao de tratamento o plano de tratamento previsto, de modo a obter os resul-
tados esperados. Cada sessao de tratamento é dividida em 3 momentos distintos:
posicionamento do doente; controlo de qualidade do posicionamento; irradiagao do
doente. O posicionamento do doente é realizado de acordo com o posicionamento
e imobilizagao definidos aquando do planeamento.

O controlo de qualidade do posicionamento tem como objetivo verificar a coin-
cidéncia das condig¢oes de tratamento no periodo de tempo que decorre entre a
fase de aquisicao de imagens e a irradiacao do doente e entre as varias sessoes

de tratamento, sendo realizado por norma desde a primeira sessao de tratamento.
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O controlo de qualidade do posicionamento usualmente é realizado com recurso
a uma metodologia que incorpora o conceito de radioterapia guiada por imagem

(IGRT, do inglés image guided radiation therapy) (seccao 3.2).

2.6.8 Follow up

O follow up clinico é realizado através de consultas peridédicas que tém como obje-
tivo avaliar a resposta e tolerancia ao tratamento e despistar eventuais alteragoes
no doente ou outros parametros que possam interferir com a reprodutibilidade do

tratamento.






Capitulo 3

Radioterapia guiada por tmagem

(IGRT)

3.1 Necessidade de monitorizar tratamentos de

radioterapia

Durante um tratamento de radioterapia podem ocorrer diversos fatores que estao
na origem de implicagoes ao nivel da imagiologia de diagndstico, planeamento e
administragao de tratamento [59]. Aqueles que mais se destacam estao associados
a movimentos inter e intra fracionais, variagoes do volume tumoral, alteracao da
permeabilidade dos tecidos, varia¢oes de volume/peso do doente e preenchimento

de cavidades com tecido edematoso ou inflamado.

Os movimentos respiratérios correspondem a uma fonte de erro com grande im-
pacto em tratamentos de RT, contribuindo sobretudo para os movimentos inter fra-
cionais. Segundo a American Association of Physics in Medicine (AAPM) [60,61]
estes movimentos estdo na origem de desvios no pulmao (11,8 + 12, 6) mm, figado
(25,6 £+ 14,5) mm, rins (30 & 23,2) mm, pancreas (40,3 £ 24,9) mm e diafragma
(35,7 £ 29,5) mm, podendo, eventualmente, estar envolvidos em alteragoes do-
simétricas significativas durante o tratamento [59]. O ttero e os nédulos linfaticos
correspondem, também, a 6rgaos de elevada mobilidade, tendo sido registados mo-

vimentos de transla¢ao entre 7 a 30 mm [62,63]. Estes movimentos (inter e intra-
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fragao) poderao causar alteragoes a nivel do CTV e PTV, colocando em questao a
necessidade de reformular as margens normalmente aplicadas neste tipo de trata-

mentos [63].

A variacao do volume alvo consiste noutro fator de preocupacao em tratamen-
tos de radioterapia. Durante um tratamento de RT pode ocorrer o aumento ou
diminuicao do volume a tratar, dependendo da resposta ao tratamento. Através
de 10 doentes com cancro de pulmao de nao-pequenas células, Kupelian et al. [64]
verificaram que, em tratamentos de RT externa, ocorre, em média, um decréscimo
de volume tumoral numa taxa didria de 1,2 %, sendo necessario replanear o trata-

mento de modo a evitar uma sobredosagem nos tecidos saudaveis [65].

Durante os primeiros 3 dias de tratamento, pode ocorrer ainda a existéncia de
um inchaco e formacao de edema na zona do tumor, sendo o carcinoma pulmonar
um exemplo desta alteracao [66]. Caso tal inchago se localize proximalmente ao
volume alvo (i.e., em frente ao tumor), poderd ocorrer subdosagem do tumor e,
consequentemente, uma diminuicao da probabilidade de controlo tumoral. Caso
contrario, poderd ocorrer uma sobredosagem dos tecidos e OAR posicionados dis-

talmente (atrds do tumor) ao volume alvo [67].

Através da Figura 3.1 é possivel visualizar alguns exemplos de desposiciona-
mento do tumor ou alteragdes anatémicas e/ou morfolégicas que podem influenciar
o decurso do tratamento radioterapéutico. Em (a) é visivel a variagdo do posici-
onamento do tumor em diferentes fases do ciclo respiratério (desposicionamento
intra fracional). Na imagem a direita (correspondente a imagem realizada aquando
do tratamento) verifica-se que o tumor (delineado a roxo) se encontra completa-
mente deslocado relativamente a imagem da esquerda (correspondente & imagem
realizada aquando do planeamento). Em (b) é possivel visualizar um exemplo de
desposicionamento inter fracional num tratamento de cancro da préstata. Através
da comparagao entre as duas CT realizadas durante o planeamento (imagem a es-
querda) e aquando do tratamento (imagem a direita), é visivel o deslocamento dos
ossos da bacia (delineados a roxo). Por fim, em (c¢) é possivel visualizar um exemplo
de variacao morfolégica do doente: verifica-se uma modificagao no preenchimento

das cavidades sinusais (delineadas a verde) em diferentes fases do tratamento [68].
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Figura 3.1: Exemplos de desposicionamento do tumor ou alteragoes anatémicas e/ou morfoldgicas
que podem influenciar o decurso do tratamento radioterapéutico: (a) desposicionamento intra-
fracional associado a variagoes de posicionamento de um tumor pulmonar (delineado a roxo)
ao longo de diferentes fases do ciclo respiratério; (b) desposicionamento interfracional, numa si-
tuacao de tratamento de cancro da préstata; (c) alteragdo morfolégica associada & variagao da
densidade dos tecidos irradiados (cavidades sinusais, delineadas a verde) durante o tratamento.
As subfiguras (a), (b) e (c) foram adaptadas de [68].

3.2 Estado da arte da IGRT

Pelos motivos mencionados na seccao anterior, tornou-se necessario o desenvol-
vimento de sistemas de monitorizacao de tratamentos radioterapéuticos, que tém
como objetivo verificar a precisao e exatidao da entrega do tratamento. Estes siste-
mas de monitorizagao fazem parte da radioterapia guiada por imagem (IGRT) [69].

A IGRT permite detetar desvios geométricos do plano de tratamento (tais

como, desvios anatémicos do tumor e/ou érgaos internos), de modo a proporci-
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onar um maior controlo tumoral e uma toxicidade minima dos tecidos normais.
Esta informacao é entao utilizada para a implementacao de correcoes no plano
dosimétrico inicial, no caso dos desvios dosimétricos serem estatisticamente signi-
ficativos - radioterapia adaptativa (ART, do inglés, adaptative radiation therapy)
(seccao 3.3).

Esta técnica apresenta dois tipos de estratégias de correcao: online e offline. Na
estratégia de correcao offfine, as imagens sao adquiridas apods o tratamento de RT,
sendo posteriormente combinadas com uma imagem de referéncia (normalmente
com a radiografia digitalmente reconstruida (DRR, do inglés digitally reconstruc-
ted radiograph obtida a partir do sistema de planeamento). Esta estratégia quando
combinada com os dados de configuracao de outros doentes tratados através do
mesmo protocolo, permite definir um erro padrao especifico para o tratamento e
instituicdo em que é realizado, sendo uma mais-valia para a introducao ou refor-
mulagao das margens PTV.

Por outro lado, a estratégia de correcao online emprega a aquisicao e verificagao
de imagens e corregoes necessarias antes do tratamento. O principal objetivo deste
tipo de correcao é reduzir nao so os erros sistematicos mas também erros fortuitos.

Na EBRT existem diversos métodos de apoio a IGRT que permitem monitorizar
tais variacoes na estrutura e posicionamento do doente. Estes métodos podem
utilizar ou nao radiacao ionizante. A imagiologia por ultrassons, os sistemas de
rastreio 6tico e a ressonancia magnética sao exemplos de técnicas de IGRT que nao
utilizam radiacao ionizante. Ja os dispositivos eletronicos de imagiologia portal
(EPID, do inglés eletronic portal imaging devices) e a tomografia computorizada
de feixe cénico (CBCT, do inglés cone beam computed tomography) sdo exemplos

de técnicas que utilizam radiacao ionizante.

3.2.1 Sistemas de rastreio otico ou baseados em infraver-
melho
Os sistemas de rastreio 6tico ou baseados infra-vermelho (IV) visam adquirir in-

formacao a partir da superficie do doente, de modo a ser possivel a detecao de

desvios em relagao ao setup de referéncia [69]. Estes baseiam-se na determinagao
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da posicao de marcadores Gticos através de camaras dedicadas a esse efeito (habitu-
almente sao usados dispositivos de carga acoplada (CCD, do inglés charge-coupled
device)). Os marcadores utilizados podem ser ativos (emitem a sua prépria luz IV)
ou passivos (refletem radiacao IV de uma fonte externa).

A matriz CCD ¢ calibrada de acordo com o sistema de coordenadas do acele-
rador linear, o que permite determinar a posicao de qualquer marcador IV rela-
tivamente ao isocentro. Este sistema permite a monitorizacao do tratamento de
radioterapia em tempo real. Assim, caso se verifiquem desalinhamentos superiores
a um valor de limiar, o tratamento é interrompido até que posicao volte a estar de
acordo com o planeado [70].

Estas técnicas apresentam uma grande utilidade na detegao de movimentos de
translagao. Possuem também uma elevada resolugao espacial (varia entre 1 mm a
2mm), sendo extremamente vantajosas na monitoriza¢ao do posicionamento intra-
fracional, ou até mesmo em gating [69,70]. No entanto, apresentam duas grandes
limitagoes: baseiam-se apenas em informacao proveniente da superficie do doente
(podendo esta informacao nao corresponder ao indicador mais apropriado para
a detecao de movimentos associados a érgaos internos) [69, 71]; s@o incapazes de
detetar determinados deslocamentos rotacionais (por exemplo, quando o eixo de
rotagao ¢ o centro do marcador é6tico).

Os sistemas de rastreio ético tém potencial aplicabilidade no tratamento do
cancro da prostata, mama e gating respiratorio, em situagoes em que a localizacao
interna pode ser substituida pela superficie externa. Sao também frequentemente
utilizados em conjunto com outras técnicas de IGRT, como por exemplo, imagens
ultrassénicas (Figura 3.2) [69,70].

3.2.2 Sistema baseado em ultrassons

Esta técnica utiliza como base um sistema de imagiologia ultrassénico 2D asso-
ciado a um sistema 6tico ou mecanico que possibilita o rastreamento da sonda
de ultrassonografia (US) em relagdo a posi¢ao do linac (Figura 3.2). O sistema
Otico ou mecanico normalmente apresenta-se calibrado relativamente ao isocentro

calculado durante o planeamento, registando todos os desvios que se verificam em
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Figura 3.2: Imagiologia por ultrassom com rastreio ético. Imagiologia ultrassénica dos planos
yz (imagem & esquerda), zy (imagem ao centro), zz (imagem & direita) da regiao abdominal. A

posicao da sonda de ultrassons ¢ determinada através de um sistema de rastreio 6tico [70].

relacdo a este ponto de referéncia [72].

Os sistemas ultrassénicos possibilitam a aquisicao de imagens tridimensionais,
cuja sobreposicao e comparagao em tempo real com as imagens obtidas no plane-
amento, permite detetar desvios geométricos [73].

A precisao geométrica das técnicas baseadas em ultrassons varia entre 3mm a
5mm, apresentando como principais vantagens a capacidade em visualizar tecidos
moles e obter imagens tridimensionais sem recurso a radiagao ionizante [69]. No
entanto, apresenta algumas desvantagens: dificuldade dos diferentes operadores
em aplicarem a pressao adequada na sonda (podendo causar distor¢ao na imagem);
impossibilidade de visualizar diretamente as estruturas a serem irradiadas, devido a
ocorréncia de elevado teor de ar no célon e estomago e a varios graus de obesidade;
limitacao a nivel do figado, uma vez que devido ao seu pequeno campo de visao,
apenas uma fracao deste érgao pode ser visualizada numa captura de imagem [73].

Os locais de comum utilizacao de imagiologia ultrassonica incluem o cancro da

préstata, pulmao e mama [69].

3.2.3 Sistemas de rastreio eletromagnético

Os sistemas de rastreio eletromagnético apresentam como base de funcionamento

a utilizacao e localizacao radiografica de transponders! eletromagnéticos, também

1Os transponders consistem num circuito encapsulado em vidro com cerca de 8,5 mm de com-

primento e 1,85 mm de diametro. Estes dispositivos respondem através de sinais eletromagnéticos
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conhecidos como beacons [74].

O sistema Calypso corresponde a um exemplo deste tipo de sistemas. O seu
funcionamento resume-se nos seguintes passos: (1) os beacons sao introduzidos
no volume alvo (recorrendo geralmente & imagiologia por ultrassons); (2) é reali-
zada uma CT de planeamento, que tem como objetivo permitir a identificacao e
respetiva localizacdo dos diferentes beacons; e (3) registar (e fornecer ao sistema)
as coordenadas dos transponders e do isocentro do tratamento, bem com a in-
formacao acerca do doente. Apds a introducao de todos os dados necessarios, o
sistema Calypso 4D encontra-se preparado para a localizacao e rastreio do volume

em analise.

Antes da entrega do tratamento (j& com o doente posicionado e imobilizado
segundo as condigoes definidas no planeamento), o Calypso auxilia no processo de
alinhamento do doente, verificando a existéncia de desvios na direcao lateral, lon-
gitudinal e vertical através da comparacao entre as coordenadas dos transponders
planeadas e medidas. Apds o correto posicionamento do doente, da-se o inicio ao
tratamento, podendo o sistema ser ainda utilizado para a monitorizagao do volume

alvo em tempo real.

O posicionamento dos beacons relativemente ao linac é efetuado com recurso a

camaras de IV fixas e calibradas relativamente ao isocentro do tratamento [74,75].

O Calypso 4D apresenta uma precisao geométrica inferior a 2 mm, sendo sobre-
tudo utilizada em radioterapia da préstata [69]. Tem como principais vantagens
o facto de nao ser necessario a utilizacao de radiacao ionizante e a capacidade
de monitorizar continuamente a posicao do alvo durante o tratamento. No En-
tanto, apresenta algumas desvantagens: necessidade de implantagao dos beacons
(processo minimamente invasivo); necessidade de elevada estabilidade dos disposi-
tivos eletronicos no interior dos tecidos; falha de monitorizacao em profundidades
superiores a 16cm (podendo constituir uma grande limitagdo em doentes obe-
sos [69,74,75].

e apresentam elevada compatibilidade com a maior parte dos sistemas de imagiologia (US, CT e,

em alguns casos, imagiologia de megavoltagem) [74]
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3.2.4 Sistemas de monitorizacao por MRI-IGRT

Estes sistemas recorrem & imagiologia de ressonancia magnética (MRI) para vi-
zualizagao dos tecidos moles durante o tratamento. O MRIdian é um exemplo
deste tipo de sistemas, permitindo a realizacao de diversos procedimentos comuns
a outras técnicas de monitorizacao de tratamento de RT, tais como: aquisicao de
imagem, previsao e re-optimizacao de dose, administracao do tratamento e gating
automatico.

A aquisi¢ao de imagem antes do tratamento é realizada através de um sistema
de MRI que permite a realizacao de imagiologia volumétrica da regiao alvo durante
um periodo de tempo que pode variar entre poucos segundos a 2 minutos. As
imagens sao reconstruidas em simultaneo com a sua aquisi¢ao, evitando possiveis
atrasos. O sistema MRIdian pode registar e comparar a imagem retirada antes
do tratamento com a imagem obtida através do planeamento. Caso as condigoes
de planeamento nao se verifiquem, o fisico médico ou o radio-oncologista pode
re-optimizar a entrega do tratamento de acordo com a situacao verificada [76].

A MRIdian foi concebida para visualizar e ajustar os movimentos do tumor
em tempo real. Assim, durante a irradiagdo o sistema captura quatro imagens
volumétricas por segundo, produzindo um “filme” que retrata o que acontece du-
rante o tratamento em tempo real. As imagens sao continuamente verificadas por
um sistema de gating automatico que verifica os desvios aceitaveis estabelecidos
pelo médico e determina se deve ou nao interromper o feixe de tratamento. Caso a
imagem retirada durante a irradiagao mostre que o alvo se moveu do PTV por uma
distancia maior ou por um periodo de tempo superior ao clinicamente aceitavel, o
tratamento € interrompido até que o alvo retorne a posicao desejada. A avaliacao
do tratamento ¢ realizada automaticamente a cada 300 ms de tratamento [76].

Estes sistemas permitem uma resolugao espacial de 1 a 2mm e tém uma grande
aplicabilidade no tratamento do cancro da préstata, figado, cérebro e tratamentos
de braquiterapia [69]. Apresentam como principais vantagens: capacidade de ima-
giologia dos tecidos moles com elevado contraste e resolugao espacial (Figura 3.3),
mesmo sem a utilizacao de marcadores fiduciais ou marcadores externos para a

detecao de pontos de referéncia; e capacidade de monitorizacao do tratamento em
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tempo real e sem a necessidade de utilizagao de radiagao ionizante. No entanto,
tém como desvantagens: artefactos associados ao movimento; distorgoes devido a
nao uniformidade do campo magnético; e incapacidade de aplicacao em doentes
com pacemakers ou outros implantes metalicos [69]. Apresentam ainda algumas li-
mitagoes relacionadas com o design do sistema, tendo sido necessario a implantacao
de um campo magnético menor que 0,5T em torno do guia de aceleracao do linac,

dada a interferéncia do campo magnético com a trajetéria dos eletrdes [77].

Figura 3.3: planeamento do tratamento de um adenocarcinoma do eséfago. As imagens (a) e (b)
representam a delineagao do volume tumoral demonstravel (GTV, do inglés gross tumor volume),
(delineado a vermelho), a partir de uma tomografia computadorizada (CT, do inglés computed
tomography) e de um sistema de MRIdian, respetivamente. Verifica-se que uma grande area do

GTV nao é visivel através da CT, sendo vantajoso o uso da MRIdian [78].

3.2.5 Dispositivos eletrénicos de imagiologia portal (EPID)

Os dispositivos eletrénicos de imagiologia portal (EPID) correspondem a uma ferra-
menta padrao utilizada na monitorizagao de tratamentos de RT, e estao integrados
na maior parte dos linacs. Esta tecnologia surgiu como substituicao dos filmes do-
simétricos, superando a sua qualidade de imagem [79]. Os sistemas mais atuais
sao constituidos por uma camada de detegao de raios X (um cintilador) e dete-
tores de silicio amorfo (denominados por flat-panels). Geralmente apresentam-se
localizados segundo a direcao do feixe de tratamento, tendo como objetivo medir a
intensidade de raios X transmitidos através do doente antes ou durante uma sessao
de tratamento de RT.
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Este sistema permite a aquisi¢do de imagens planares (2D) com uma incerteza
geométrica de 2 mm. Frequentemente, sao utilizados marcadores fiduciais que per-
mitem a definicao de variagoes de posicionamento em relagao a uma imagem de
referéncia (normalmente DRRs;, obtidas a partir dos dados da CT de planeamento).

Os sistemas EPID podem utilizar raios X de quilo (kV) ou megavoltagem (MV).
Apesar das imagens obtidas a partir de uma fonte de kV apresentarem maior
contraste (subseccao 3.2.9), as imagens de megavoltagem apresentam uma menor
distorcao a implantes metalicos. Estes sistemas apresentam como principal des-
vantagem o facto de ndo conseguirem detetar ou quantificar rotagoes [69]. A dose
média por imagem entregue em sistemas EPID de kV é 1-3 mGy, enquanto que em

sistemas de MV pode variar entre 30 e 70 mGy [69].

3.2.6 Tomografia computorizada de feixe cénico (CBCT)

A tomografia computorizada de feixe cénico (CBCT), corresponde a uma modali-
dade de IGRT frequentemente utilizada em tratamento de RT. Esta técnica surgiu
como uma evolugao da EPID, apresentando o mesmo sistema de detec¢ao (deteto-
res de silicio amorfo). Os detetores podem ser localizados numa dire¢ao ortogonal
(Elekta Synergy, Varian OBI) ou ao longo do eixo do feixe de tratamento (Siemens
Artiste) [69].

A imagiologia por CBCT é obtida a partir da reconstrugao 3D de um conjunto
de imagens projetadas em varios angulos em torno do volume alvo, a semelhanca da
CT convencional. Contudo, na CT convencional, os sinais obtidos a partir de uma
matriz linear de detetores sao retroprojetados de modo a reconstruirem uma fatia
2D. Ja a CBCT, utiliza um feixe em forma cénica e uma matriz 2D de detetores,
permitindo a reconstrugao de imagens 3D [80,81].

Nestes sistemas, a gantry tem a capacidade de rotacao de 360° em torno do
isocentro, podendo ainda ser inclinada apenas até 60° em torno do seu eixo verti-
cal [69]. Desde modo, através do uso do feixe em forma cénica é possivel obter uma
imagem tridimensional do volume alvo através de uma tunica exposicao, ou seja,
uma rotagao parcial ou completa da gantry [82]. A CBCT permite fatiar volumes

3D em planos de visualizacao 2D, possibilitando a sua combinagao com qualquer
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tipo de imagem de referéncia, como por exemplo, DRRs ou EPIDs, entre outras
(Figura 3.4).

Figura 3.4: Comparacao de (a) uma CT de planeamento realizada & regiao da préstata com (b)
uma imagem obtida a partir de uma CBCT de megavoltagem (MV) realizada na mesma regido
e (c) fusdo das duas imagens. Através da imagem obtida por CBCT de MV é possivel visualizar
estruturas como a prostata, reto, gordura, musculos e ossos. A sobreposicao destas estruturas
com as estruturas correspondentes na CT de planeamento, permite registar as diferencas entre

as duas fases de tratamento [81].

Este sistema ¢ utilizado na detecao de movimentos interfracionais e alteragoes
anatomicas. Os movimentos respiratérios também podem ser monitorizados, através
da detecao de uma posicao média dos érgaos sujeitos a alteracoes de posiciona-
mento. Esta técnica é ainda valorizada pela sua boa resolugao geométrica (1 mm

ou menos).

O sistema de imagiologia CBCT pode utilizar uma fonte de radiacao de kV
(fonte adicional acoplada no linac) ou de MV (utilizando o préprio feixe terapéutico).
Tal como no EPID, as imagens obtidas por kV apresentam um melhor contraste
em relagdo as imagens obtidas por MV. A dose média necessaria a obtengao de

imagens varia entre 30 a 50 mGy [69].
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3.2.7 Tomografia computorizada de feixe em leque (fan
beam CT)

Os sistemas de feixe em leque (fan beam CT) de kV e MV apresentam como base
de funcionamento, uma fonte de raios X e um sistema de detecao localizado num
anel rotativo, semelhante ao da CT convencional. Como o préprio nome indica,
esta técnica utiliza um feixe de raios X em forma de leque e um sistema linear de
detetores (2D) [82]. A CT sobre carris corresponde a um exemplo de imagiologia do
tipo fan beam de kV. Este consiste na integragao (dentro da sala de tratamento) de
tecnologia CT semelhante a convencional, diferindo apenas em duas propriedades:
(1) o diametro da gantry, de modo a possibilitar o melhor posicionamento do
doente; e (2) o sistema de detegao emprega vérias linhas de detetores do tipo multi-
fatias. Desta forma, a tomografia multi-fatias permite adquirir a cada aquisicao
um conjunto de dados correspondentes a um volume, resultando na reconstrucao
de um nimero superior de imagens em relagao a tomografia de fatia-tinica [69,83].
O equipamento de CT e o linac partilham a mesma cama do doente, evitando

desse modo eventuais erros de posicionamento.

A CT sobre carris apresenta uma precisao geométrica semelhante a CBCT

(1 mm ou menos). A dose média por imagem varia entre 10 a 50 mGy [69].

A fan beam CT de MV apresenta um modo de funcionamento semelhante a de
kV (difere fundamentalmente na energia de radiagao utilizada). A tomoterapia Hi
ART II corresponde a um exemplo de imagiologia fan beam CT de megavoltagem.
Este sistema utiliza um scanner CT para a imagiologia e administracao do trata-
mento, apresentando como principal vantagem o facto de permitir o uso do mesmo

linac para tratamento (6 MV) e para imagiologia (3,5 MV) em RT [84].

Dado que as imagens sao obtidas por MV o sistema apresenta-se sobretudo ttil
em doentes com implantes metalicos e em situacoes cuja anatomia pode influenciar
largamente os resultados obtidos, sendo a sua principal limitacao o baixo contraste.

A dose média por imagem obtida por MV varia entre 10 a 30 mGy [69].
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3.2.8 VERO (4D)

No que se refere ao caso particular de alvos méveis, tais como tumores pulmonares,
a monitorizacao por imagiologia 2D e 3D é insuficiente. Deste modo, tém sido
desenvolvidos sistemas de monitorizacao (baseados em radiagdo ionizante) cada
vez mais sofisticados [85]. Estes sistemas permitem a monitorizacao tumoral em
tempo real, dando origem a imagiologia 4D (também j& referida nos sistemas de
monitoriza¢ao que nao utilizam radiacao ionizante), que se distingue da imagiologia
3D por incorporacao da componente temporal.

Um exemplo deste tipo de sistemas corresponde a VERO. Este sistema consiste
num acelerador linear de 6 MV situado numa gantry anelar com capacidade de
rotacao de £185° em torno do isocentro e £60° em torno do seu eixo vertical. A
VERO incorpora diversas modalidades de imagem como a EPID para imagiologia
portal de MV e dois tubos de raios X com os seus respetivos detetores do tipo flat
panel. O sistema de raios X oferece ainda imagiologia por CBCT, permitindo a
monitorizagao do volume alvo em tempo real [86,87].

Antes do tratamento, o doente é alinhado segundo o posicionamento pré-definido
no planeamento, sendo posteriormente adquiridas duas radiografias. Apds a sobre-
posicao das mesmas com DRRs registadas a priori, a VERO permite a avaliacao
de desvios translacionais e rotacionais. O sistema de cone beam CT é também
ativado durante o tratamento de modo a monitorizar o movimento intra fracao do
doente em tempo real [86].

Importa referir que este tipo de técnica requer que sejam realizadas varias
irradiagoes do tipo CT em diferentes fases do tratamento, estando este fator na
origem de dose extra para o doente.

Apesar dos dispositivos nao baseados em radiacao ionizante consistirem numa
grande potencialidade para a radioterapia guiada por imagem (permitindo a moni-
torizagao de tratamentos sem dose extra para o doente), a sua utilizagao geralmente
estd associada a elevados custos para os servicos de RT, sendo necessario alcancar
um equilibrio entre os custos e os beneficios associados a técnica. Por esta razao,
os sistemas baseados em radiacao ionizante apresentam grande aplicabilidade na

monitorizacao de tratamentos de RT, apresentando geralmente uma razao custo
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beneficio mais satisfatoria, sobretudo em situacoes em que o linac de tratamento

pode ser utilizado em imagiologia (normalmente em sistemas de MV).

3.2.9 Imagiologia por kV wversus imagiologia por MV

Geralmente, os feixes de kV representam a preferéncia geral em imagiologia de
diagnéstico [81]. Esta preferéncia deve-se sobretudo a melhor qualidade de imagem
dos equipamentos de kV em relagao aos equipamentos de MV.

A fisica basica da interacao de raios X com a matéria pode ser usada para ex-
plicar as diferengas entre o uso de feixes de kV e MV para imagiologia na RT [81].
Como visto na seccao 2.4, para baixas energias (kV) a interagdo predominante (dos
raios X com a matéria), corresponde ao efeito fotoelétrico. A sua probabilidade de
ocorréncia ¢ diretamente proporcional ao nimero atémico, Z, do material atenu-
ante e inversamente proporcional ao cubo da energia dos fotoes de raios X. Deste
modo, a atenuacgao do feixe, vai depender fundamentalmente do niimero atémico
do material irradiado, resultando numa diferenciacao da intensidade de raios X
ao longo do percurso realizado. Esta atenuagao estd na origem do contraste da
imagem, que é tanto melhor quanto maior a diferenga de atenuagao verificada (ex:
o0sso, ar e tecidos moles).

A medida que a energia do feixe de raios X aumenta, a dispersao de Compton
torna-se o processo de interacao predominante acima de 20 keV em tecidos moles
e acima de 50 keV em osso (assumindo que o nimero atémico do osso é apro-
ximadamente 13). Como ja referido (seccao 2.4), a probabilidade de ocorréncia
deste processo é praticamente independente do niimero atémico do material irra-
diado, variando fundamentalmente com a densidade eletrénica do mesmo. Ava-
liando a densidade eletrénica da dgua (pggua = 3,34 x 10%e¢™/em?) e do osso
(posso = 5,81 x 10%e~/em?) como constituintes principais do corpo humano,
verifica-se que os valores sao perfeitamente comparaveis (nao se verificam variagoes
significativas). Por conseguinte, a diferenca de atenuagao, e, portanto o contraste
da imagem ¢é significativamente reduzido em energias de megavoltagem [79, 81].

Outro conceito importante a compreender é o réacio sinal-ruido (SNR, do inglés

signal noise racio). De facto, a qualidade de imagem nao é unicamente determinada
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pelo seu contraste, sendo o SNR um fator determinante.

A formacao da imagem trata-se de um processo estatistico, sendo dependente
da interagao dos raios X atenuados com o sistema de detegao de imagem. Como
qualquer processo estatistico, também neste ha uma incerteza estatistica associada
ao nimero de raios X que interagem com o detetor, também conhecida como in-
certeza do SNR. A flutuacao estatistica na detecao dos fotoes é responsavel pela
introducao de ruido no sistema de imagiologia, levando a uma diminuicao da qua-
lidade de imagem [79,81,84].

De modo a manter entregas de dose comparaveis entre sistemas de quilo e me-
gavoltagem, ou seja, de modo a ministrar ao doente a mesma quantidade de dose, o
nimero de fotoes de megavoltagem necessita de ser significativamente menor. Este
fator estd na origem do decréscimo do SNR, deteriorando o contraste em imagio-
logia (sobretudo em tecidos moles). Através da Tabela 3.1 é possivel visualizar o
fenomeno anteriormente descrito. Para a mesma administragao de dose ao doente
(0,05 cGy), verifica-se que o SNR em feixes de quilovoltagem (71) é muito superior
ao de megavoltagem (<1), indicando que o sinal é muito superior ao ruido (melhor

qualidade de imagem), [84].

Tabela 3.1: Diferengas entre o récio sinal-ruido (SNR) para energias de diagnéstico (50 MeV) e
terapéuticas (2MeV). Verifica-se que para a mesma dose (0,05 cGy) o SNR do feixe de MV (<1)
¢ muito inferior ao SNR do feixe de kV (71).

Energia Diagnéstico (50 keV)  Terapéutico (2 MeV)
Dose no doente 0,05 cGy 0,05 cGy
SNR 71 <1

Tabela adaptada de [79]

3.3 Radioterapia adaptativa

A radioterapia adaptativa (ART, do inglés, adaptative radiation therapy) corres-
ponde a uma abordagem de correcao das variagoes dosimétricas que podem ocorrer

ao longo de um tratamento de RT.
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O planeamento inicial realizado com base nas condigoes de pré-tratamento pode
nao refletir verdadeiramente as variagoes de dosimetria que ocorrem durante o curso
de tratamento [88]. Assim, a ART, de acordo com as variagoes verificadas, modi-
fica o plano inicial de acordo com a resposta ao tratamento de RT, replaneando
o tratamento que nao cumpre o planeamento dosimétrico inicial. A modificacao
implementada pode ser realizada offfine (caso o desvio seja detetado e a corregao
do plano de tratamento seja realizada antes da sessao de RT — adaptacao interfra-
cional) ou online (caso a corregao seja realizada ao longo do tratamento de RT —

adaptacao intrafracional).

Como ja referido na seccao 3.1, ao longo de um tratamento de RT podem ocorrer
diversas situacoes que estao na origem de implicacoes dosimétricas. Brower et
al. [89], através de um estudo de revisao literdria, descreveram vinte e seis estudos
indicativos da existéncia de variagoes anatémicas e dosimétricas durante o curso
do tratamento de RT, sendo que vinte desses estudos afirmam a existéncia de uma
associagao entre essas variagoes (anatémicas e dosimétricas) e complicagoes futuras

com implicacao a nivel da qualidade de vida dos doentes.

A perda de peso corresponde a outra alteracao frequente num tratamento de
RT (sobretudo em tratamentos de IMRT), ndo devendo esta alteracdo ser menos-
prezada. Através da Figura 3.5, é possivel visualizar o impacto que este fator pode
representar a nivel da administragao de tratamento, verificando-se diferencas entre

a distribuigao de dose planeada e administrada, acima de 10 % [90].

Para além destes, diversos estudos comprovam a importancia da ART em tra-
tamentos de RT, reforcando a necessidade em considerar as diversas alteracoes que
ocorrem, reformulando o plano dosimétrico inicial. Apesar das iniimeras vantagens
desta técnica, a implementacao da ART corresponde a um desafio do ponto de vista
clinico e logistico, sendo geralmente necessario iniimeros recursos [89]. Assim, nem
todos os doentes com variagoes anatémicas significativas beneficiam da ART, sendo
esta técnica aplicada unicamente quando essas variagoes anatémicas se traduzem

em alteragoes dosimétricas significativas [88].

Uma outra questao que tem sido fonte de estudo corresponde ao tempo ade-

quado para a realizagao do replaneamento do tratamento: Lu et al. [91] recomen-
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Figura 3.5: Variagoes dosimétricas devido a alteragoes no peso do doente durante um tratamento
de radioterapia. Detegao (através da cone beam CT) de alteragdes anatémicas substanciais entre a
primeira (imagem & esquerda) e terceira (imagem ao centro) semana de tratamento, resultando em
mudancas na administracao de dose. Através da imagem a direita é possivel visualizar diferengas
de dose em relagao ao planeado acima de 5 e 10 %. As setas (a branco) correspondem aos locais
na medula espinhal, que receberam uma dose igual ou acima de 10% em relacdo & entrega de

dose planeada [90].

daram a inicializagdo da técnica apds 25 fragoes de IMRT, Cheng et al. [92], por
outro lado, sugeriram o replaneamento do tratamento de RT no exato momento
da detegao de alteragoes dosimétricas significativas. Fung et al. [93] sugeriram a
aplicacao da ART na 9%, 19% e 29 fragdes, enquanto, Huang et al. [88], através de
um estudo mais recente, aconselharam o replaneamento na 5 e 15* fragcao de trata-
mento. Apesar nos intiimeros estudos realizados na area, o momento e a frequéncia

ideal para a realizagdo da ART permanece sem resposta [90,94,95].

3.4 Imagiologia por raios ortogonais

A imagiologia por raios ortogonais é uma técnica que tem vindo a ser investigada
no Laboratério de Instrumentagao e Fisica Experimental de Particulas (LIP), em
colaboracao com o Instituto Portugués de Oncologia do Porto Francisco Gentil,
E.P.E (IPOPFG, EPE), o Instituto Portugués de Oncologia de Coimbra Francisco
Gentil, E.P.E (IPOCFG, EPE), o Servigo de Radioterapia do Centro Hospitalar
e Universitdrio de Coimbra, E.P.E (CHUC, EPE) e a Universdidade de Coimbra.
Esta consiste na detecao de radiagao dispersa do doente (a ser irradiado), a par-

tir de uma direcao perpendicular/ortogonal & dire¢ao do feixe de irradiacao. A
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informacgao imagioldgica obtida a partir desta irradiacao apresenta uma boa cor-
relacao com a estrutura morfolégica do doente, podendo vir a ser potencialmente
util na (1) imagiologia morfolgica de baixa dose para a monitorizacao de trata-
mentos de RT, e (2) monitorizacdo de tratamentos radioterapéuticos em tempo
real. As potencialidades deste conceito tém sido exploradas quer por simulacao,
quer através de medidas experimentais realizadas nos centros oncoldgicos colabo-
radores. Como ferramenta de simulagao Monte Carlo, foi utilizado o GEANT4 (do
inglés Geometry And Tracking Version 4) [96,97].

3.4.1 O conceito OrthoCT — monitorizacao da dose e mor-

fologia antes e durante o tratamento

Como ja foi referido, uma das grandes preocupagoes da RT consiste em detetar
possiveis desvios inter e intrafracionais, de modo a evitar diferencas significativas
entre a dose prescrita e a dose administrada ao doente, ao longo do tratamento.
Apesar das intimeras técnicas ja desenvolvidas, verificam-se alguns problemas so-
bretudo relacionados com a dose extra a que o doente esta sujeito, aquando da
sua aplicacao. Deste modo, tém sido concentrados esfor¢os no desenvolvimento de
técnicas de imagiologia do tipo on board (i.e., imagiologia adquirida com o doente
ja posicionado para iniciar o tratamento de modo a verificar se as condigoes de
irradiagao se encontram de acordo com o planeado) de baixa dose.

Neste contexto, surgiu o conceito OrthoCT [3,4,8], representado esquematica-
mente na Figura 3.6. Este sistema utiliza um colimador multifatias que permite a
colimagao e detegao dos fotoes em modo planar (i.e, fatiado) (Figura 3.7). Este tipo
de colimagao permite o aumento do angulo sélido de detegao dos fotoes (quando
comparado, por exemplo, com um colimador multiorificios) e, por conseguinte, o
aumento do numero de contagens (sensibilidade) para a mesma dose de irradiagao,
permitindo a aquisicao de imagens com menor dose para o doente. No entanto,
esta configuracao do colimador requer a utilizacao de um feixe de seccao trans-
versal milimétrica (do tipo pencil-beam), sendo este o tipo de feixe que devera ser
utilizado numa potencial implementacao de um futuro dispositivo OrthoC'T. Dada

a razao anteriormente mencionada, de modo a ser realizada imagiologia da regiao
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Figura 3.6: Esquema representativo do sistema OrthoCT em ambiente radioterapéutico. O feixe
de raios X proveniente do linac interage com o doente, originando a emissao de fotoes em diversas
diregoes. Os fotoes dispersos em direcoes aproximadamente perpendiculares a direcao do feixe
sdo colimados e coletados por um ou mais sistemas de dete¢do unidimensionais. A posigao
bidimensional do feixe conjugada com a fatia de detetor que coleta os fotoes dispersos, permite

obter informacdo tridimensional do doente [8].

alvo, é necessario efetuar um varrimento de feixe fino, quer na direcao horizontal,
quer na direcao vertical (Figura 3.7, & esquerda). A posi¢ao bidimensional do feixe
relativamente ao alvo (neste caso, a cabeca do doente), complementada com a in-
formagao da fatia do detetor (posicionado por trés do colimador multifatias) que
deteta cada um dos fotoes que escapam do alvo a ser irradiado, permite a aquisicao
de imagens morfoldgicas tridimensionais (3,4, 8].

A OrthoCT pode beneficiar da utilizacao do colimador multi-folhas presente
na gantry do linac e/ou da movimentagao controlada da cama do doente, para o
controlo do varrimento do feixe em relagao a regiao alvo da qual se pretende fazer
imagiologia.

Com base no conceito apresentado anteriormente, esta técnica pode ser distin-

guida pelos seguintes aspetos fundamentais:

1. Aquisicao de imagens sem necessidade de rotacao da fonte de raios X e do

detetor em torno do doente (ao contrario do que acontece com outras técnicas
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Figura 3.7: Imagiologia OrthoCT obtida por varrimento com feixe fino. Pode ser realizado
um varrimento total do volume (& esquerda), ou limitar a regido irradiada & zona do tumor,
permitindo minimizar (ou até mesmo anular) a exposigdo de érgaos de risco préximos da zona a

qual se pretende realizar imagiologia (& direita) [6].

de imagiologia do tipo on-board, por exemplo, CBCT convencional);

2. Possibilidade em restringir a regiao que se pretende irradiar a zona do tumor

(de acordo com o esquema da Figura 3.7 a direita).

Torna-se portanto, evidente a capacidade desta técnica em adquirir imagens
morfologicas de forma rapida e com a minima dose possivel em érgaos de risco,
proximos da zona a qual se pretende realizar imagiologia (3,4, 8].

As potencialidades da OrthoC'T foram estudadas por meio de simulacao Monte
Carlo, com recurso a ferramenta GEANT4 [96,97]. Como tentativa de aproximar
0 mais possivel as simulacoes a uma situagao de tratamento real, foi utilizado o
fantoma antropomérfico, NCAT (acrénimo do inglés NURBS-based cardiac-torso-
phantom) [98], previamente adaptado ao GEANT4 [99]. Estas simulagoes foram
efetuadas quer em tratamentos de cabega e pescogo [7], quer em tratamentos de
pulmao [8].

Relativamente a simulagdo da OrthoCT em tratamentos de pulmao [8], foram

simulados quatro cendrios: (1) introdu¢do de um tumor com cerca de 30 mm de
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diametro e densidade 1g/cm?® no pulmao direito do fantoma — cenario original;
(2) o tumor foi deslocado 9,36 mm na dire¢ao craniocaudal, de modo a testar
a capacidade da técnica em detetar desvios tumorais inter e/ou intrafracionais;
(3) o diametro tumoral foi diminuido em 9,36 mm, de modo a simular um caso de
regressdo tumoral; e (4) o didmetro tumoral foi expandido para cerca do dobro,
de modo a simular um caso de expansao tumoral. A montagem implementada em
GEANT4 para o estudo em questao, foi similar a representada na Figura 3.6 [6,8].
Foi simulado um varrimento com um feixe fino de fotoes (disparado na dire¢ao Y')
com espectro de 6 MV e uma seccio eficaz de 5 x 5 mm?, varrendo a regiao toracica
(diregao Z). Foi ainda simulado um detetor perfeito posicionado ortogonalmente ao
feixe de irradiacao, com dimensoes 400 x 400 mm? e espessura 0,1 mm. A selecao dos
fotoes (distribuigao de contagens) foi realizada através de colimagao matemaética,
tendo sido apenas considerados fotoes que atingiram o detetor com um angulo
0y <0,9° e energia E, > 250keV [6,8].

Na Figura 3.8 estao representadas as distribuicoes de dose simuladas para cada
cenario anteriormente mencionado. Como se pode verificar através da andlise
das vistas coronal e axial, a técnica permite obter imagens da morfologia do fan-
toma/doente, reduzindo a regido irradiada (e, consequentemente, minimizando a

dose nos tecidos saos e 6rgaos de risco adjacentes).

A Figura 3.9 mostra as distribui¢oes de contagens obtidas com a técnica OrthoC'T.
A partir da andlise visual das imagens, é possivel verificar uma boa correlagao entre

as imagens obtidas e as estruturas morfoldgicas do fantoma e do tumor [6, §].

Como ja referido, a OrthoC'T apresenta na sua implementacao um sistema de
detecao associado a um colimador multifatias. De modo a aproximar a simulagao
o mais possivel de um sistema realista, foi introduzido um colimador de chumbo [6,
8]. Além disso, foram ainda introduzidos cristais de cintilagao, correspondentes a
cristais de oxi-ortosilicato de gadolineo (GSO do inglés gadolinium oxyorthosilicate)
e um método de leitura dos eventos semelhante ao método de leitura em modo de

corrente [6,8].

A Figura 3.10 mostra os resultados obtidos para o cendrio original e regressao

tumoral do sistema OrthoCT mais realista [6,8]. A partir da andlise da Figura,
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Figura 3.8: Distribuigdo de dose obtida para os diferentes cendrios de irradiagdo pulmonar simu-
lados. Em cima: vista sagital da distribui¢do de dose no cendrio original (& esquerda) e com o
tumor desviado 9,36 mm na dire¢do craniocaudal (& direita). Ao centro: vista sagital da distri-
buigao de dose simulada no caso do didmetro do tumor diminuido em 9,36 mm (& esquerda) e do
tumor com didmetro aumentado para o dobro (& direita). Em baixo: vistas axial (& esquerda) e

coronal (& direita) da distribui¢do de dose no cenério original [8].

é possivel verificar que a técnica continua a apresentar uma boa correlagao vi-
sual com as estruturas morfolégias do fantoma e do tumor, apresentando elevadas

potencialidades na monitorizacao de tratamentos de RT [6,8].

Dadas as evidéncias da potencialidade obtidas por simulacao, a técnica OrthoC'T

foi também estudada experimentalmente [4]. Para tal, foi utilizado um sistema de
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Figura 3.9: Distribuigoes de contagens obtidas com a técnica OrthoCT para os diferentes cenérios
de irradiacao pulmonar simulados. Em cima: distribuicao de contagens obtidas para o cendrio
original (& esquerda) e com o tumor desviado 9,36 mm na dire¢do craniocaudal (& direita). Em

baixo: Distribui¢ao de contagens obtida para o didmetro do tumor diminuido em 9,36 mm (a

esquerda) e aumentado para o dobro (& direita) [8].
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Figura 3.10: Distribuicoes de contagens obtidas num sistema OrthoCT mais realista, para o

cendrio original (& esquerda) e regressao tumoral (& direita) [6, 8].

detecao de pixel tnico, cuja montagem experimental se apresenta sumarizada na
Figura 3.11.
Como é possivel observar, o fantoma utilizado para as medidas experimentais

consistiu num cilindro de polimetilmetacrilato (PMMA) com diametro e compri-
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Figura 3.11: Montagem experimental utilizada para testar o conceito OrthoCT em ambiente

radioterapéutico [6,100].

mento de 180 mm e 300 mm, respetivamente (e com uma cavidade de ar com 20 mm
de comprimento e 40 mm de didmetro no seu centro). Foi ainda implementado,
um colimador constituido por ferro e Cerrobend’™ com 149 mm de altura e um
orificio interior de 6 mm de diametro, posicionado perpendicularmente a direcao
do feixe de fotoes, a uma distancia de 110 mm do fantoma. De modo a possibilitar
a detecao de raios X dispersos ortogonalmente, bem como raios gama provenientes
da aniquilagao de positroes (criados por processos de produgao de pares), foram in-
troduzidos quatro cristais cintiladores pesados (de oxi-ortosilicato de lutécio e itrio
dopados com cério — LYSO:Ce, do inglés cerium-doped lutetium yttrium oxyortho-
silicate) acoplados a um tubo fotomultiplicador (PMT). Estes cristais acoplados
e embrulhados em conjunto, originaram um tunico cristal, com seccao transversal
total 4 x 4mm?, introduzido no orificio do colimador. A irradiacdo do fantoma
foi realizada com recurso ao linac Siemens ONCOR Avante-Grade (instalado no
IPOCFG, EPE), operado a 6 MV.

A Figura 3.12 representa o perfil OrthoCT de pixel unico obtido a partir de
uma irradiagao realizada com o linac posicionado a 270° (a esquerda do fantoma).

E possivel verificar uma boa correlacao entre o perfil obtido experimentalmente
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(quadrados) e a distribuicao de dose obtida por simulacdo (linha a vermelho). E
também possivel correlacionar o perfil obtido com a presenca cavidade de ar do

fantoma [4, 6].

T
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Figura 3.12: Perfil OrthoCT de pixel unico obtido a partir de uma irradiagao realizada com o
linac Siemens ONCOR Avante-Grade posicionado a 270° (a esquerda do fantoma). Verifica-se
uma elevada correlacdo entre o perfil obtido experimentalmente (quadrados) e o perfil de dose

obtido por simulagéo (linha a vermelho) [6,100].

Os resultados obtidos até aqui em conjunto com as vantagens associadas a

técnica, fazem do OrthoC'T um sistema bastante promissor no campo da IGRT.






Capitulo 4

Dosimetros utilizados neste

projeto: conceitos teodricos

Dados os resultados de simulagao apresentados, surgiu a necessidade em validar
experimentalmente a lista de fisica utilizada nas simulagoes, sendo este o objetivo
principal deste projeto. A validagdo consiste em medir experimentalmente em
vérios hospitais/institutos de oncologia, a dose depositada em fantomas e proceder
a sua comparagao com as distribuigoes de dose simuladas.

De modo a realizar as medidas experimentais, foi necessario a utilizacao de
dosimetros responsaveis pela medida da dose depositada ao longo da profundi-
dade do fantoma. Estes dosimetros consistiram em camaras de ionizacao e filmes

Gafchromic EBT cujos conceitos tedricos serao apresentados nas préximas seccoes.

4.1 Filmes dosimétricos

Os filmes correspondem a uma ferramenta dosimétrica de elevada potencialidade,
tendo sido destacados pela sua aplicabilidade nos primeiros passos da radiologia.
Durante muito tempo, as radiografias foram consideradas como um ramo espe-
cializado da fotografia, sendo fundamentalmente realizadas por fotégrafos que utili-
zavam como meio, os filmes fotograficos [101]. Estes detetores consistiram também
no meio utilizado por Roentgen em 1895, aquando da descoberta dos raios X, tendo

sido, desde entao, extensivamente usados na dosimetria e imagiologia.
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Atualmente, os filmes dosimétricos consistem em detetores fundamentais para
a radioterapia, estando envolvidos na verificacao de tratamentos e controlo de

qualidade desta modalidade terapéutica [102].

4.1.0.1 Filmes radiograficos e radiocromicos

A dosimetria por filme pode ser realizada através de dois tipos de filmes: radi-
ograficos (filmes de haleto de prata) e radiocrémicos (filmes Gafchromic™) [103].

O filme radiografico foi o primeiro tipo de filme a ser usado em aplicacoes
médicas, apresentando na sua constitui¢ao uma camada protetora (revestimento de
poliéster), uma emulsao de gelatina e uma base (Figura 4.1). A camada protetora,
como o préprio nome indica, tem como objetivo proteger o filme durante a sua
manipulacado. A emulsao corresponde a camada responsavel pela formacao de
imagem, sendo constituida por cristais de haleto de prata. Por tultimo, a base

fornece estabilidade, sendo fixada & emulsao através de um material adesivo [103].

Silver Halide Film

Polyester
coating

Emulsion :
layer 20 um Film base 200 um

Polyester
coating

Figura 4.1: Ilustragao da estrutura/dimensoes de um filme radiografico, [103].

Quando o filme é exposto a radiacao ionizante, os fotoes incidentes interagem
com os cristais de haleto de prata, originando a sua ionizacao. Os filmes radi-
ograficos mais atuais, sao geralmente compostos por cristais de brometo de prata.
A ionizacao dos cristais estd na origem do escurecimento do filme e, consequente-
mente, da formacgao da imagem.

Apesar dos intdmeros filmes radiograficos desenvolvidos no passado (como por
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exemplo o Kodak XV-2 e o Kodak EDR), este tipo de filme apresenta algumas

limitagoes, tais como:

1. elevado Z.ss, responsavel por uma resposta dosimétrica nao equivalente a

agua;

2. necessidade de equipamento adequado para o processo de desenvolvimento
quimico, tornando-se muitas vezes num processo dispendioso, demorado e

responsavel pela introducao de um maior nimero de fontes de erro;
3. resposta do filme dependente da energia dos fotoes;

4. gamas de dose recomendaveis relativamente baixas para aplicagoes dosimétricas
em RT [104].

No inicio dos anos 90, a introdugao de uma gama de filmes radiocrémicos
de polidiacetileno (Gafchromic™  International Specialty Products, Wayne, NY,
USA) desencadeou uma grade mudanga na dosimetria por filme [103]. Os filmes
radiocréomicos foram originalmente produzidos para aplicagoes industriais, apresen-
tando gamas de dose recomendéveis muito superiores as requeridas em aplicagoes
radioterapéuticas. Posteriormente, foi lancada uma gama de modelos de filmes
radiocrémicos disponiveis para dosimetria (ex: XR, MD-55, HS e HD810). No en-
tanto, estes modelos apresentavam algumas limitacoes, sobretudo relacionadas com
uma resposta nao homogénea, lenta e relativamente insensivel a radiacao [102,105].

Apesar das desvantagens mencionadas, os filmes Gafchromic™ foram consi-
derados a melhor escolha para dosimetria e controlo de qualidade da RT, dada a
sua baixa dependéncia em energia, elevada resolugao espacial, Z efetivo equivalente
aos tecidos corporais, relativa insensibilidade & luz visivel e estrutura robusta (pos-
sibilita a introducao do filme no interior de um tanque de agua, sem se danificar
significativamente), surgindo como substitutos dos filmes de haleto de prata.

Em 2005 foi lancada uma gama de filmes Gafchromic para uso conjunto com a

terapia de feixe externo (EBT, do inglés external beam therapy), filmes Gafchromic
EBT, sendo disponibilizados 3 tipos de produtos: EBT, EBT2 ¢ EBT3 [103].
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4.1.0.2 Filmes Gafchromic EBT

Os modelos de filmes Gafchromic EBT (ja nao disponiveis comercialmente) apre-
sentam 2 camadas sensiveis, cada uma contendo 17 um de espessura, separadas por
uma camada de superficie com 6 pm de espessura. Estas camadas apresentam-se
ainda envolvidas por duas camadas de poliéster transparente com 0.97 um, através
de uma estrutura em sanduiche (Figura 4.2 a.) [103, 104, 106].

Os modelos de filmes Gafchromic EBT2 sao constituidos por uma cobertura de
poliéster transparente de 175 um de espessura, uma camada ativa (normalmente
com 28 um de espessura), uma camada adesiva com aproximadamente 25 pm de
espessura e uma nova camada de revestimento de poliéster com 50 um que faz
fronteira com a camada de adesao. A camada ativa do modelo de filme Gaf-
cromic EBT2 contém um corante amarelo, também denominado por marcador,
que tem como fungao corrigir diferencas subtis da espessura da camada ativa (Fi-
gura 4.2 b.) [102,106].

Por fim, os filmes Gafchromic EBT3 apresentam duas camadas de revestimento
de poliéster com aproximadamente 125 um de espessura e uma camada sensivel
que, a semelhanca do modelo EBT2, apresenta aproximadamente 30 um de es-
pessura [102,106]. Como é possivel observar através da Tabela 4.1 este modelo
apresenta uma composicao da camada sensivel e Z efetivo praticamente igual aos
filmes EBT2 diferindo fundamentalmente na sua estrutura simétrica e na presenca
de anéis anti Newtonianos (particulas de silica embebidas no interior da camada de
protegao de poliéster) na sua composigao (Figura 4.2 c.) [102,106,107]. Também
através da Tabela 4.1 é possivel verificar que o intervalo de dose recomendavel em
ambos os filmes (0,01-30 Gy) se enquadra perfeitamente em aplicagoes de dosime-
tria radioterapéutica, para além de apresentarem um Z.ss (7,46) equivalente ao da
agua (7.3) [102].

Os filmes Gafchromic EBT apresentam uma limitacao pratica associada a nao
uniformidade da espessura da camada sensivel, podendo apresentar uma variacao
de resposta até 2% [102]. Dada esta limitagao, os filmes EBT2 e EBT3 surgi-
ram como substitutos dos filmes EBT que, como ja referido, ja nao se encontram

disponiveis comercialmente.
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EBT model EBT-2 model EBT-3 model
Clear Polyester - 50 um
Clear Polyester - 97 um e Matte Polyester - 125 um
| Actvelayer - 17 im Y Active layer - 26 im
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Figura 4.2: Tlustragao da estrutura/dimensdes dos modelos GafchromicT EBT (i esquerda),
EBT?2 (ao centro) e EBT3 (a direira) [106].

Tabela 4.1: Intervalos de dose recomendéveis, nimero atémico efetivo ( Z.ss) e composigao

atémica da camada sensivel dos modelos Gafchromic™ EBT2 e EBT3.

Modelo do Intervalo

filme de dose Composigao atémica da camada sensivel (%) Zesy
H Li C N O Na Al S Cl

EBT2 0.01-30 Gy 56,5 0,6 274 03 133 0,1 16 0,1 0,1 7,46

EBT3 0.01-30 Gy 56,5 0.6 274 03 133 0,1 1,6 0,1 0,1 7,46

Tabela adaptada de [102]

Quando os modelos de filmes Gafchromic sao expostos a radiacao ionizante,
as particulas carregadas depositam energia no interior da camada sensivel, dando
inicio ao processo de polimerizacao dos monémeros de polidiacetileno que se en-
contram distribuidos no seu interior. Durante esta reacao, o polimero cresce numa
unica dire¢ao, surgindo com o aspeto semelhante a uma agulha, tal como ¢é possivel
observar através da cristalografia de raios X realizada a camada sensivel dos fil-
mes EBT3 (Figura 4.3). Devido a este processo, o filme muda de cor, permitindo
estudar a distribuicao bidimensional de dose.

Apesar das intmeras semelhangas entre os modelos EBT2 e EBT3, os filmes

EBT3 apresentam-se vantajosos devido a 2 fatores:
1. Estrutura simétrica: Leitura do sinal independente da orientacao do filme;

2. Anéis anti Newtonianos: Auséncia de artefactos (anéis de Newton) aquando

da leitura de sinal.
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Figura 4.3: Cristalografia de raios X da camada sensivel dos filmes Gafchromic EBT3. Visua-

lizagao dos polimeros formados com formato semelhante a agulhas [102].

Dadas as caracteristicas supramencionadas, o modelo de filme EBT3 apresenta-
se vantajoso em relacao aos outros modelos, apresentando e superando todas as
caracteristicas dos mesmos.

E importante ter em atencao que os modelos de filmes Gafchromic nao apre-
sentam uma resposta linear, ou seja, a dose nao é linearmente proporcional ao
escurecimento do filme (relagdo exponencial). Assim, é necessdario proceder a sua
calibracao para que seja possivel calcular a dose depositada no meio, a partir do
escurecimento do filme apds a irradiacao [102,103]. De seguida, encontram-se re-

sumidas as etapas relativas a um protocolo padrao de calibracao.

Protocolo de calibragao tipico dos filmes EBT3

1. Corte do filme em pequenos filmes

O primeiro processo de calibracao consiste no corte do filme Gafchromic EBT3
em pequenos pedagos de filmes (geralmente com comprimento e largura de 4 a
5 cm), sendo estes posteriormente utilizados para irradiacao.

Apesar deste se tratar de um procedimento simples, é necessario ter atencao a
possiveis arestas danificadas, responsaveis por respostas nao confiaveis, perto dos
limites do filme [102].

2. Irradiacoes de calibracao

De modo a garantir a administracao de uma determinada dose conhecida ao
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meio de referéncia (geralmente dgua), o utilizador necessita de ser capaz de de-
terminar o output do feixe de irradiagao. Este processo é realizado através da
utilizagdo de um dos protocolos de calibragao de referéncia (TRS-398, AAMP TG-
51 ou AAMP TG-61), sendo fundamental assegurar que a irradiagao é feita de

acordo com os requisitos do mesmo.

Os filmes de calibragao podem ser irradiados a partir de um material equivalente
a agua, tais como: perspex, poliestireno e agua soélida. Dado o elevado niimero de
incertezas associadas 4 administracao da dose, é ainda recomendada a introducao
de uma camara de ionizagao calibrada durante as irradiacoes (de referéncia) do
filme (para verificar a administragdo da dose). Esta deve ser colocada suficiente-
mente longe (10 cm) do plano do filme, de modo a evitar possiveis interferéncias

com o sinal de backscatter do filme de calibragao [102].
3. Autodesenvolvimento do filme

Apo6s a irradiagao, os filmes devem ser colocados numa sala escura (de modo a
evitar a interagao com radiagao ultra violeta (UV)) por um periodo de tempo ade-
quado para o seu escurecimento. Durante este intervalo de tempo, os monémeros
de polidiacetileno da camada sensivel iniciam a sua reacao de polimerizacao, res-
ponsavel pelo escurecimento gradual do filme. Apesar desta reacdo nao apresentar
um término, o escurecimento do filme apresenta uma estabilidade dentro de 1%, 24

horas apds a irradiacao, sendo este o tempo de espera geralmente aplicado [107].
4. Leitura dos filmes

A leitura dos filmes pode ser realizada através de um scanner em modo reflexao
(caso o filme apresente natureza opaca) ou transmissao (caso o filme apresente na-
tureza transparente). Dada a natureza transparente dos filmes EBT3, o scanner
devera ser utilizado em modo transmissao, configurado para digitalizar em 72 dpi
(aproximadamente 0,35 mm/pixel) e em modo RGB (red, green, blue) 48 bit, ou
seja, 16 bit por canal. De modo a serem evitados artefactos causados pelo aque-
cimento inadequado do scanner, este deve ser inicializado pelo menos 30 minutos
antes da leitura dos filmes, devendo ser ainda realizadas 5 a 10 digitalizagoes em
“branco” (sem filmes), posteriomente descartadas. Apds o correto aquecimento,

os pequenos filmes devem ser colocados na mesa do scanner e digitalizados sem
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qualquer tratamento de imagem, de modo a serem obtidos dados “em bruto”. E
de notar que, apesar da digitalizacao dos filmes EBT3 ser independente das suas
faces, a sua posi¢ao na mesa do scanner nao pode ser considerado um processo irre-
levante. A orientagao dos cristais de polimeros (Figura 4.3) em relagao ao scanner
deve ser mantida constante, pois a minima rotacao pode desencadear uma leitura
diferente da pretendida. Deve ser ainda tido em conta a disposicao dos filmes na
mesa do scanner. Varios estudos mostraram uma nao uniformidade do campo de
luz nas fronteiras do mesmo, sendo aconselhado um posicionamento central dos

filmes na mesa de digitaliza¢ao [108].

5. Curva de calibracao

A curva de calibracao corresponde a uma funcao matemética que permite de-
terminar a dose desconhecida com que o filme foi irradiado.

Como referido anteriormente, a leitura dos filmes (EBT3) de calibracao é geral-
mente realizada em modo transmissao, sendo a transmitancia (7") (equagao 4.1), ou,
mais comumente, a densidade ética (OD, do inglés optical density) (equagao 4.2)

grandezas a serem usadas como medida da resposta dos filmes a radiagao ionizante:

[rans P‘/a 6s a irradiacao
T = 2rens — P d (4.1)

IO P‘/anteriormente a irradiacao

0D = _l0910T _ 10910 [0 _ lOgm P‘/anteriormente a irradiacao (42)
[trans P‘/(-zpés a irradiacao

onde Itransa Io, Pvapés a irradiacio © PVanteriormente a irradiacao correspondem a inten-

sidade da luz transmitida, intensidade da luz emitida e valor médio do pixel sob

um determinado ROI (do inglés region of interest) - drea de exposicao dos filmes

de calibracao - apds e antes a irradiagao , respetivamente.

Foi verificado que os polimeros formados durante o processo de polimerizagao
apresentam uma maior absor¢ao na regiao vermelha do espectro 6tico (centrado no
comprimento de onda de 633 nm). Tal é possivel observar através da Figura 4.4,
onde é clara a mudanca no espectro de absorcao, apés a irradiacao dos filmes EBT3
com uma dose em agua igual a 5 Gy.

Com base na caracteristica supramencionada, de modo a aumentar a sensibili-
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Figura 4.4: Resposta do filme EBT3 a radiacao ionizante. Espectro de absor¢ao do modelo de

filme EBT3 néo irradiado (linha a cheio) e irradiado com 500 c¢Gy (linha a tracejado) [102].

dade, as imagens digitalizadas devem ser separadas nos 3 canais de cor (vermelho,
verde, azul), sendo apenas utilizado para andlise, o canal vermelho. A partir destas
procede-se ao cédlculo do valor médio dos pixéis da ROI para os filmes irradiados

(P‘/apés a irradiacdo) e nao irradiados (P‘/;znteriormente a irradiacdo)a calculando-se pos-

teriormente o valor de OD.

De modo a serem tidas em conta possiveis heterogeneidades da mesa da scanner,
no céalculo da OD deve ser ainda introduzida a diferenca do valor médio do pixel

da ROI de um scan “em branco” PV, ou seja
back s )

PVanteriormente a irradiacao — P‘/back
OD = lOglO

4.3
Pvapés a irradiacao — P%ack ( )

onde, OD e PVj, correspondem a densidade otica e valor médio dos pixeis da

ROI correspondentes a um scan “em branco”.

A partir dos valores de OD calculados e da dose correspondente é entao possivel

realizar o ajuste dos pontos a uma funcao: curva de calibracao.
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4.2 Camaras de ionizagao

As camaras de ionizagao correspondem a detetores de referéncia na RT clinica,
consistindo nos instrumentos mais simples, entre os detetores gasosos. Estes dete-
tores sao geralmente constituidos por um volume sensivel preenchido por um gas
(usualmente ar), um elétrodo coletor central e um elétrodo externo (que consiste
na parede da camara). O volume sensivel tipico de uma camara de ionizagao é da
ordem de 0,1 a 1 cm?, dependendo do design e aplicabilidade da mesma. Quando
a radiacao ionizante interage com o gas presente no volume sensivel, origina a sua
ionizacao, dando origem a particulas carregadas (i0es). Posteriormente, a aplicagao
de uma diferenca de potencial entre os dois elétrodos é responsavel pelo movimento
das cargas elétricas em direcao aos elétrodos de sinal oposto, criando uma corrente
que pode ser medida através de um eletrémetro.

E importante ter em atencao que os detetores gasosos operam em diferentes
tensoes (diferengas de potencial). Para pequenas diferencas de potencial a carga
coletada a partir do gas é relativamente pequena, dada a recombinacao dos ioes re-
sultantes da ionizagao. No entanto, a medida que a diferenca de potencial aumenta,
maior é a proporc¢ao de carga coletada devido a impossibilidade da recombinacao
dos ides. Quando a diferenca de potencial possibilita a recolha de praticamente
todos (entre 95 a 100%) os pares de ides criados a partir da ionizacao do gas, diz-
se que o sinal atingiu um valor de saturacao. E nesta regiao que as camaras de
ionizacao operam. As diferencas de potencial tipicas para camaras de ionizacao
usadas em RT, estdo geralmente compreendidas entre 200 e 400 V [109].

Como ja foi referido, o volume sensivel das camaras de ionizagao ¢ constituido
por gés (& pressao atmosférica). Dada a sua baixa densidade (cerca de 700 vezes
menor do que a da dgua), a ionizagdo no meio sensivel é menor. Deste modo, a
intensidade do sinal a partir da camara de ionizacao serda sempre relativamente
baixa em relagao aos detetores de estado sélido. Como titulo de exemplo, para
taxas de dose entre 0,1 e 10 Gy/min, as correntes tipicas criadas a partir da camara
de ionizacao na cavidade de ar sao da ordem de 6 pA a 6 mA, ou seja, sao muito
reduzidas e dificeis de medir, exigindo conectores de alta qualidade e amplificadores.

Neste sistema de detecao sao ainda necessarios isoladores, posicionados entre os
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elétrodos, de modo a evitar uma possivel conducao de carga para além da conduzida
entre os elétrodos. Os isoladores mais utilizados consistem em plasticos sintéticos:
polimetil-metacrilato (PMMA), poliestireno, polietileno, entre outros.

Como resultado do campo elétrico entre os elétrodos, pode ser criada uma
corrente de fuga no isolador, contribuindo erradamente para a corrente medida.
De modo a reduzir este efeito, as camaras de ionizagao apresentam ainda um anel
de guarda. Através da Figura 4.5 é possivel visualizar a constitui¢cao de uma camara

de ionizagao tipicamente utilizada em RT [109].

Quter electrode

Collecting electrode

ok (L)
vV — Inner insulator

Figura 4.5: Esquema representativo de uma cadmara de ionizagao tipica [109].

Dada a constituicao gasosa do volume sensivel das camaras de ionizagao, aquando
do calculo de dose, surge um problema associado com a nao equivaléncia deste com
o meio irradiado, sendo necessdrio relacionar a dose depositada no gas (G,) com a
dose no meio (D,eq). Esta relagao é realizada através da aproximacao da camara
de ionizac@o a uma cavidade de Bragg-Gray (teoria cavitdria de Bragg-Gray) [109].
O principio da equivaléncia anteriormente referido baseia-se na suposicao de que a
introducao da cavidade no meio nao perturba a fluéncia dos eletroes presentes no
meio. Para tal é necessario que a cavidade seja pequena em relacao ao alcance dos
eletroes, assim como representado na Figura 4.6.

Este requisito geralmente verifica-se para o caso de feixes de fotoes de elevadas
energias (megavoltagem), sendo esta uma aproximacao valida. Deste modo, com

base na teoria anteriormente referida, a dose no meio é relacionada com a dose no
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Figura 4.6: Cavidade de Bragg-Gray presente num meio irradiado com um feixe de raios X. O

percurso dos eletrées nao é perturbado pela pequena cavidade preenchida por géds [109]

gas através do racio entre o poder de paragem do meio e o poder de paragem do gas,
Smed/g, cOmo € possivel visualizar através das equagoes 4.4 e 4.5 correspondentes a

dose no gas e no meio, respetivamente [109].

_ QW
Dy = W(jg) (4.4)
W
Dot = (= Dsmea (45)

Em ambas as equagoes, () representa a carga coletada aquando da irradiagao,
. , , %% . s . .
p a densidade do gas, V' o volume do gds e —? a energia necesséria para produzir

um par de i0es no gés (33,97 eV /par de ides).

4.2.0.1 Fatores de correcao de perturbacao associados as camaras de
ionizacao

Para um detetor se comportar como uma cavidade de Bragg-Gray, a fluéncia de

eletroes no seu volume sensivel teria que ser idéntica a verificada no meio irradiado.

Tal s6 se verificaria se o detetor apenas fosse uma pequena bolha de ar, o que na

realidade nao acontece. Para além da cavidade de ar, uma camara de ionizagao

é constituida por inimeros outros componentes, tais como, um elétrodo central

(geralmente constituido por aluminio), paredes que conferem robustez ao detetor,



4.2. CAMARAS DE IONIZACAO 79

entre outros. Estes desvios sao geralmente tratados através da introducao de um
ou mais fatores de perturbacao®.
Para uma camara de ionizagao poder ser aproximada a uma cavidade de Bragg-

Gray perfeita dever ter as seguintes caracteristicas:
1. a cavidade de ar deve ser de pequenas dimensoes;

2. todos os constituintes do detetor devem ser feitos de materiais o mais ho-

mogéneos e equivalentes ao meio quanto possivel;

3. as paredes do detetor devem ser tao finas quanto possivel, especialmente
na diregao do feixe (a montante da cavidade) e consistentes com a robustez

exigida.

E praticamente impossivel manufaturar camaras de ionizacao com materiais
perfeitamente equivalentes ao meio irradiado (normalmente dgua) e com paredes
cuja espessura nao interfira na fluéncia dos eletroes do meio. Para espessuras
de parede minima compativel com a robustez do detetor (i.e., 0,5 mm), verifica-
se que em feixes de elevadas energias, cerca de 20% da ionizacao medida com
uma camara de ionizacao cilindrica tipica deriva de eletroes gerados na parede do
detetor [109-111]. Dado este fator, é evidente a necessidade em introduzir um
fator de perturbacao associado as perturbacgoes da parede e do elétrodo central:
Py e P, respetivamente. Também a dimensao da cavidade de ar é responséavel
pela introducao de fatores de perturbagao: como resultado da larga diferenca de
densidade entre o gas e o meio, verifica-se um maior nimero de eletroes dispersos
no interior da cavidade do que no exterior. Este aumento na fluéncia de eletroes na
cavidade em comparacao com o meio na posi¢ao equivalente é corrigido através da
introducao de um outro fator de perturbacao, P..,. Este fator geralmente nao tem
qualquer influéncia em feixes de elevada energia, devido a existéncia de condigoes de
equilibrio entre as particulas carregadas (P.,, = 1). E ainda necessério introduzir
um fator de correcao de recombinacao de ioes, Pj,,, de modo a corrigir qualquer

recombinagao perdida [109].

1O termo perturbacdo é utilizado no sentido de descrever uma perturbacio causada pelo

detetor, na fluéncia de eletrées do meio irradiado.
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Dadas as razoes anteriormente referidas, a expressao para obter a dose no meio,
Dypeq, a partir da dose no gas, D,, com base na teria cavitaria de Bragg-Gray ¢

dada pela seguinte expressao:

Dmed = Dg X Smed/g X -Pion X Pwall X Pccw X Pcel (46)

H& basicamente dois tipos de camaras de ionizacao cavitarias: camaras de
ionizacao cilindricas e de placas paralelas. Ambas sao projetadas para se compor-
tarem como cavidades de Bragg-Gray em feixes de megavoltagem. Os dois tipos
de camaras de ionizacao diferem fundamentalmente na sua geometria, que lhes

confere caracteristicas particulares [109].



Capitulo 5

Materiars e Métodos

De modo a concretizar o objetivo principal deste projeto, ou seja, validar experi-
mentalmente a lista de fisica utilizada nas simulagoes da OrthoC'T, foi seguida a

seguinte metodologia:
1. Validacao experimental em agua: analise da concordancia entre PDDs medi-

das experimentalmente, através de um fantoma de agua e PDDs calculadas

a partir da simulagao em GEANT4 para as mesmas condicoes;

2. Validacao experimental em acrilico: analise da concordancia entre PDDs me-
didas experimentalmente, através de um fantoma de PMMA heterogéneo
e PDDs calculadas a partir da simulacao em GEANT4 para as mesmas

condicoes.

Com o objetivo de validar as versoes 9.3 e 9.4 do GEANT4, utilizadas nas
simulagoes da OrthoCT utilizou-se como metodologia a analise da concordancia
entre PDDs calculadas a partir da versao 9.3 e 9.4 do GEANT4, para as mesmas
condicoes.

Por fim, com o intuito de estudar a sensibilidade da OrthoCT na detecao de
desvios de posicionamento e alteracoes morfologicas, seguiu-se como metodologia a
andlise da irradiagao de um fantoma antropomorfico de Alderson Rando na regiao
do térax, com e sem a adigao de um bolus de igual densidade & dgua, (mimicando
uma alteragao do peso do doente, por exemplo). Foi também analisada (apenas
na irradiagdo do fantoma antropomorfico sem a adicao do bolus) a variacdo da

deposicao de dose segundo diferentes regioes de irradiacao.
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5.1 Validacao experimental em agua

O primeiro meio utilizado para a validagao da lista de fisica utilizada nas simulagoes
da OrthoC'T consistiu em agua. A escolha deste material baseou-se no facto deste
apresentar uma composicao quimica simples, facil disponibilidade, semelhanca em
absorcao e dispersao ao musculo e a outro tipo de tecidos moles e apresentar
boas propriedades reprodutivas, sendo a escolha mais comum em praticas radiote-

rapéuticas.

5.1.1 Medida experimental

A medida experimental foi realizada no CHUC, aquando do controlo de quali-
dade realizado para o TrueBeam'. Esta consistiu na irradiacao de um fantoma de
agua com varios campos de diferentes tamanhos. A dose depositada ao longo da

profundidade do fantoma foi medida com recurso a camaras de ionizagao.

5.1.1.1 Fantoma utilizado

O fantoma experimental utilizado consistiu num fantoma de agua SunNuclear as-
sociado a um software de varrimento, versao (3.2.1) - SNC V.3.2.1, cujas especi-

ficagoes podem ser visualizadas na Tabela 5.1.

5.1.1.2 Sistema de detecgao utilizado

O sistema de detecao utilizado consistiu em camaras de ionizagao associadas ao
fantoma. Em campos pequenos (2 x 2 cm? e 3 x 3 cm?) foi utilizada a cAmara de
ionizacao CC04 (do tipo pinpoint). Em campos acima de 3 x 3 cm? foi utilizada
a camara de ionizacdo PTW 31002 (do tipo semiflex). Para o tamanho de campo
3 x 3 cm? foram utilizadas ambas as caAmaras de ionizacao de modo a confirmar a

reprodutibilidade do setup do equipamento e dos dados resultantes (Tabela 5.2).

1 As medidas foram realizadas pela Medical Physics Services International Limited (MPSi)
para o commissioning do TrueBeam#2335 da Varian Medical Systems e apresentadas no com-

missioning assistance report concluido em 31 de Outubro de 2015.
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Tabela 5.1: Especificagoes associadas ao fantoma de dgua SunNuclear associado a um software
de varrimento, versao (3.2.1) - SNC V.3.2.1.

Dimensoes internas - comprimento/largura/altura (cm) 35,0 x 39,0 x 36,2
Dimensodes externas - comprimento/largura/altura (cm) 37,6 x 40,6 x 36,8

. . 50 litros a 35 cm de
Volume interior

profundidade
Peso vazio (Kg) 10,4
Incremento no posicionamento do brago (cm) 0,01; 0,1; 1,0 e 10
Precisao de posicionamento do brago (cm) +0,01
Profundidade de varrimento maxima (cm) 30,0
Sistema operativo Windows 2000, XP, Vista, ou 7

Tabela adaptada de [112]

Tabela 5.2: Sistema de detegao utilizado para os diferentes campos de irradiacao.

Tamanho de campo (cm?) Detetores utilizados

2x2 CcCo4

3x3 CC04 PTW31002
4 x4 PTW31002
5%5 PTW31002
6 x6 PTW31002
10 x 10 PTW31002

5.1.1.3 Irradiacoes e medida das PDD

As irradiacoes foram realizadas com recurso ao acelerador linear TrueBeam da
Varian Medical Systems através de um feixe de fotoes de 6 MV, distancia da fonte
a superficie (SSD, do inglés source surface distance) de 100 cm, e tamanhos de
campo de 2 x 2 cm?, 3 x 3 em?, 4 x 4 ecm?, 5 x 5 cm?, 6 x 6 cm? e 10 x 10 cm?.
Os dados correspondentes as PDD foram medidos usando a camara de ionizagao
em varrimento continuo, ao longo da profundidade do fantoma. A velocidade de
varrimento utilizada foi 0,25 cm/s com exce¢ao do campo 2 x 2 cm?, onde foi

utilizado um varrimento em sequéncia do tipo passo por passo (tamanho do passo
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de 0,1 cm; tempo entre os passos de 0.3 a 0.4 s).

5.1.2 Simulagao

A simulacao foi realizada com recurso ao GEANT4, versao 9.3 e lista de fisica
emstandard_opt3 (a qual se pretende validar), tendo sido simuladas as irradiagoes

anteriormente descritas.

5.1.2.1 GEANT4 como ferramenta de simulagao

O codigo computacional GEANT4 corresponde a um conjunto de ferramentas com-
putacionais que, quando manipuladas corretamente, permitem executar simulagoes
que envolvem a passagem de particulas/radiagao através da matéria, utilizando o
método Monte Carlo. Esta ferramenta pode suportar todos os tipos de particulas
e interagoes, oferecendo ainda a descricao geométrica mais flexivel entre todos os
codigos de Monte Carlo (sendo os mais conhecidos e utilizados: o EGS (do ingleés,
Eletron Gamma Shower), o MCNP (do inglés, Monte Carlo N-Particle), o PE-
NELOPE (do inglés, Penetration and Energy loss of positron and electrons) e o
GEANT4) [97].

O método Monte Carlo (no qual se baseia 0o GEANT4) consiste num conjunto
de procedimentos matematicos e estatisticos que possibilitam representar sistemas
naturais ou artificiais, classificados como sistemas estatisticamente aleatérios e
que tem por requisito poderem ser descritos em termos de funcgoes densidade de
probabilidade. Em termos matematicos, as grandezas estimadas por Monte Carlo
estao sujeitas a incertezas estatisticas que dependem de N (ntdmero de particulas
ou numero de histérias simuladas). Assim, dependendo da precisao desejada, os
tempos empregues na simulagdo podem ser demasiado longos [113].

O GEANT4 destaca-se pela utilizacao de técnicas modernas de programacao
(programagao orientada a objetos, C++) e pelo seu acesso livre. Tem a capacidade
de modelar fontes e geometrias em movimento, tais como colimadores multifolhas
(MLC) dinamicos e movimentagdo dos 6rgaos internos (ex: movimentos respi-

ratérios), permitindo a simulac¢ao de situagoes muito proximas da realidade [114].
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Vistas as capacidades desta ferramenta de simulagao, o GEANT4 tem apresentado

uma vasta gama de aplicagoes em fisica médica [114].

Nas simulacoes realizadas no ambito da imagiologia por raios ortogonais tém
sido utilizadas as versoes 9.3 e 9.4 do GEANT4. Em ambas as versoes, foi utili-
zada a lista de fisica emstandard_opt3 (apenas os processos eletromagnéticos foram
ativados) e feixes de fotoes com espetros de 6 MV (representado na Figura 5.1),
adaptado de [115].

Counts per 100 keV (%)

3
Energy (MeV)

Figura 5.1: Distribuicao do espetro de 6 MV, adaptado de [115].

Quando um novo evento € iniciado durante a simulacao, a energia inicial desse
evento € atribuida através da geracao de um numero aleatério entre 0 e 1. Con-
tudo, caso fosse utilizado (como parametro de entrada a simulagao) o espetro de
energia representado na Figura 5.1, nao seria possivel atribuir a cada nimero ge-
rado uma e uma s6 energia correspondente. Assim, como forma de contornar
este problema, realiza-se uma distribuicao cumulativa, caracterizada pela seguinte
fungao: F(x) = >, _. f(x;). Como é possivel observar através da equagao, um
determinado ponto é obtido a partir da soma de todos os pontos que lhe sao in-
feriores, garantindo que o ponto seguinte (i.e., z + 1) é sempre superior ao ponto
anterior (). A distribui¢do cumulativa obtida a partir do espetro de 6 MV esta re-
presentado na Figura 5.2. Como se pode verificar, a partir desta curva ja é possivel

atribuir uma energia distinta para cada ntmero gerado entre 0 e 1.
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Figura 5.2: Distribuigdo cumulativa relativa ao espetro de energia de 6 MV (adaptado de [115])
implementado em GEANT4 para as simulagoes realizadas no estudo da técnica de imagiologia

por raios ortogonais.

5.1.2.2 Fantoma simulado

O fantoma simulado consistiu num fantoma cilindrico de agua com 40 cm de
diametro e 40 cm de comprimento. O facto deste nao apresentar a mesma forma
e dimensao do fantoma experimental, nao apresenta qualquer implicacao a nivel
da distribuicao de dose, uma vez que para os tamanhos de campo utilizados, a
distancia do campo a superficie do fantoma é suficiente para nao causar problemas

associados a dispersao lateral ou a interferéncia das bordas do fantoma.

5.1.2.3 Irradiacao e calculo das PDDs

Asirradiagoes foram simuladas a partir de um feixe de fotoes com espectro de 6 MV,
adaptado de [115] e representado na Figura 5.1. A dose foi coletada no fantoma
através da implementacao de um paralelipipedo com véxeis de 0,1 x 0,1x 0,1 cm?.

Os parametros de irradiacao utilizados consistiram nos mesmos utilizados na
medida experimental, ou seja, SSD de 100 cm e tamanhos de campo de 2 x 2 cm?,
3x3cm? 4x4cm? 5x5cm? 6x6cm?e 10 x 10 cm?.

De modo a serem obtidas simula¢oes com estatistica equivalente foram simu-
lados 18000 milhoes de fotoes para o campo 2 x 2 cm?; 40 000 milhoes de fotoes
para o campo 3 X 3 cm?; 70 000 milhoes de fotdes para o campo 4 x 4 cm?; 110000

milhoes de fotoes para o campo 5 x 5 cm?; 160 000 milhdes de fotoes para o campo
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6 x 6 cm? e, por fim, 445000 milhdes de fotdes para o campo 10 x 10 cm?. E de
notar que o nimero de fotoes simulados para cada um dos campos de irradiacao
apresenta proporcionalidade com o tamanho do mesmo, de modo a garantir es-
tatistica equivalente para todas as irradiacoes. A partir da simulagao realizada
obteve-se a distribuicao tridimensional de dose através do fantoma.

O célculo da PDD foi realizada com recurso ao software MATLAB R2015b.
Assim, com base na distribuicao tridimensional de dose, obteve-se a distribuicao
bidimensional da mesma, ao logo do plano central do fantoma. A PDD foi poste-
riormente calculada a partir do eixo central da distribuicao bidimensional de dose
(Figura 5.3).

3D dose distribution

2D dose distribution

|
Cut plan

/ I poD

W’

Figura 5.3: Tlustragao representativa do calculo da PDD.

5.1.3 Concordancia entre a PDD medida experimentalmente

e a PDD simulada

A analise das PDDs medidas experimentalmente e simuladas foi realizada com re-

cuso ao software MATLAB R2015b. Ambas as curvas foram calibradas e ajustadas

em relagao ao ponto de dose maxima (pico correspondente a regiao de build-up).
De modo a estudar quantitativamente a concordancia entre ambas as curvas,

foi ainda calculada a diferenca percentual entre as mesmas.
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5.2 Validacao experimental em acrilico

Apos a utilizagao de adgua como o meio de validagao mais simples, procedeu-se
a utilizacdo de um meio mais complexo para a validagao da lista de fisica utili-
zada na simulagao. O PMMA foi o material escolhido, dada a sua composigao
estequiométrica semelhante a do tecido biolégico [116].

Foi ainda estudada a distribuicao de dose na presenca de cavidades de ar, de
modo a validar a simulacao em condic¢oes de heterogeneidade, tal como geralmente

acontece aquando de um tratamento.

5.2.1 Medida experimental

A medida experimental foi realizada no Instituto Portugués de Oncologia do Porto
Francisco Gentil, E.P.E (IPOPFG, EPE). Esta consistiu na irradiacdo de um fan-
toma heterogéneo constituido por PMMA, através de um campo de irradiacao de
3 x 3cm? e respetiva medida de dose depositada em profundidade (com recurso a
filmes Gafchromic EBT3).

5.2.1.1 Fantoma experimental utilizado

O fantoma experimental utilizado consistiu num cilindro de PMMA, comumente
designado de acrilico, com densidade 1,19 g/cm?, diametro de 18 cm, comprimento
de 30 cm e uma cavidade de ar posicionada ao centro com 2 ¢m de comprimento
e 4 cm de diametro. Este apresenta ainda duas pequenas cavidades de ar com
0,7 cm de diametro posicionadas a 5 cm e 20 cm a partir do topo do fantoma
(Figura 5.4, a esquerda). Ambas as cavidades apresentam uma profundidade de
9 cm encontrando-se presentes em apenas uma metade do fantoma (Figura 5.4, a
direita).

Como ja referido, a heterogeneidade do fantoma apresenta como objetivo, si-
mular possiveis altera¢oes morfolégicas (tais como cavidades sinusais vazias ou ca-
vidades cranianas) de modo a possibilitar o estudo da distribui¢ao de dose nestas

condigoes.
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Figura 5.4: Estrutura do fantoma de PMMA utilizado na medida experimental. E possivel
visualizar a presenca das pequenas cavidades de ar (apenas) na metade superior do fantoma (&

direita).

5.2.1.2 Sistema de detecao utilizado (Gafchromic EBT3)

O sistema de detegao utilizado consistiu no modelo de filme Gafchromic EBT3 de
dimensoes 8 x 10 polegadas (25,4 cm x 20,32 c¢cm) do lote nimero 09161402.

A calibracao dos filmes foi realizada pelo Instituto Portugués de Oncologia do
Porto Francisco Gentil, E.P.E (IPOPFG, EPE), sendo-nos posteriormente dispo-

nibilizado os valores de OD e dose correspondente (Tabela 5.3).

Tabela 5.3: Valores de densidade ética (OD, do inglés optical density) calculados aquando da

calibragdo (OD (canal vermelho)) e dose correspondente (Dose (cGy)).

OD (canal vermelho) Dose (cGy) | OD (canal vermelho) Dose (cGy)

209 11,8 1823 126,8
421 23,6 2025 137,8
610 35,4 2234 157,5
812 47,2 2312 169,3
1004 59,0 3186 248,0
1297 78,7 4481 401,5
1480 90,5 5345 527,5
1533 102,3 6138 653,4
1723 1142
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Através da Figura 5.5 é possivel visualizar a curva de ajuste utilizada e respetiva

equagao (equagao 5.1):

D(OD) = 3,242x107 " x OD?+6,446 x 107 x OD*40,0549x OD —1,127 (5.1)

* OD values and corresponding dose
600 curve fitting ( 3rd Degree Polynomial function)
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Figura 5.5: Curva de ajuste obtida a partir da OD e dose correspondente: D(OD) = 3,242 x
10710 x OD? 46,446 x 1079 x OD? 40,0549 x OD — 1,127.

5.2.1.2.1 Irradiagao do filme

A irradiagao foi realizada com recurso ao acelerador linear Trilogy da Varian
Medical Systems, programado para irradiar o fantoma com um feixe de fotoes de
6 MV, SSD de 85 cm, 200 MU, taxa de dose de 600 MU/min e um campo de

3 x 3 em? ao isocentro (Figura 5.6).

Figura 5.6: Representagao do setup experimental utilizado nas medidas experimentais.
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Nesta etapa foram consideradas duas situacoes:

1. Filme colocado no centro do fantoma, de modo a ser possivel estudar a dis-
tribuicao de dose num meio heterogéneo, neste caso, num meio de PMMA

com cavidades de ar (Figura 5.7, a esquerda);

2. Filme colocado 4,5 cm deslocado do centro do fantoma, de modo a ser possivel

estudar a distribuicao de dose num meio homogéneo, neste caso, apenas
PMMA (Figura 5.7, a direita).

t X-ray source

EBT3 film

‘—\ X-ray source

EBT3 film

Small air Acrylic Small air Acrylic
cavities based cavities based
phantom phantom

Central Central
air cavity air cavity
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Figura 5.7: Em cima: representacao do setup experimental utilizado nas medidas; em baixo:

representagao ilustrativa das duas situagoes de irradiagao realizadas.

5.2.1.2.2 Autodesenvolvimento do filme

Apos a irradiacao, os filmes foram deixados em desenvolvimento, numa sala

escura durante um periodo de 48 horas.

5.2.1.2.3 Leitura dos filmes

Finalizadas as 48 horas de espera, deu-se inicio a digitalizacao dos filmes. Os
filmes foram digitalizados com recurso ao scanner Epson Expression 10000 XL
(Figura 5.8) em modo transmissdo, em combinagdo com o software SilverFast
Ai. O scanner foi configurado para digitalizar em 72 dpi (aproximadamente

0,35 mm/pixel) e em modo RGB (red, green, blue) 48 bit, ou seja, 16 bit por
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canal. Este foi inicializado 30 minutos antes da leitura dos filmes sendo ainda
realizadas 5 digitalizagoes “em branco” (sem filme), de modo a evitar artefactos
associados ao seu aquecimento, sendo estas posteriormente descartadas.

Apos o correto aquecimento, os filmes foram colocados na mesa do scanner
através de uma moldura de cartolina preta com orientagao landscape, atastados dos
limites do mesmo (de modo a evitar artefactos associados a nao uniformidade do
campo de luz nas suas fronteiras e a melhorar a rigidez do setup). A digitalizagao
ocorreu com todas as opgoes de tratamento de imagem desativadas, de modo a
serem obtidos para tratamento, dados “em bruto”. Foi ainda digitalizado um filme
do mesmo lote, nao exposto a radiacao, para posterior calculo da OD. As imagens
foram guardadas em formato de imagem TIFF, sem compressao, para posterior

anélise.

Figura 5.8: Scanner Epson Expression 10 000 XL utilizado para a leitura dos filmes e disponibi-
lizado pelo Instituto Portugués de Oncologia do Porto Francisco Gentil, E.P.E (IPOPFGEPE).

5.2.1.2.4 Calculo da dose depositada ao longo do fantoma

De modo a proceder ao calculo da dose depositada no filme e, consequentemente,
no fantoma de PMMA, foi necessario determinar a OD correspondente a ROI:
regiao exposta a radiagao ionizante. Para tal, realizou-se a separacao da imagem
digitalizada nos trés canais de cor RGB (red, green, blue), sendo apenas utilizada

para analise o canal vermelho.
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Posteriormente, através da equacao 4.3 realizou-se o calculo dos valores de den-
sidade 6tica, obtendo-se uma matriz de valores de OD correspondentes a ROI. Subs-
tituindo estes valores na curva de calibracao calculada (equagao 5.1) foi possivel
determinar a dose correspondente: distribuicao bidimensional de dose ao longo do
filme. Este processo foi realizado através do software DoseLab da Mobius Medical

Systems

5.2.1.2.5 Calculo das PDDs

A partir da distribuigdo de dose bidimensional obtida através do filme, foi
possivel calcular a PDD. Este procedimento foi realizado com recurso ao software
MATLAB R2015b. A PDD foi obtida através do perfil central da distribuicao bi-

dimensional de dose no filme, assim como se pode visualizar através da Figura 5.9.

il >

Figura 5.9: Ilustracao representativa do calculo da PDD a partir dos filmes irradiados.

5.2.2 Simulagao

A simulacao foi realizada com recurso ao GEANT4, versao 9.3 e lista de fisica
emstandard_opt3 (a qual se pretende validar), tendo sido simuladas as irradiagoes

anteriormente descritas.

5.2.2.1 Fantoma simulado

O fantoma foi simulado tendo em conta as propriedades do fantoma experimental.
Assim, este consistiu num fantoma cilindrico de PMMA de densidade 1,19 g/cm?,
com um diametro de 18 cm, comprimento de 30 cm e uma cavidade de ar posici-

onada ao centro, com 2 cm de comprimento e 4 cm de diametro. Foram também
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simuladas as duas pequenas cavidades de ar com 0,7 cm de diametro posicionadas

a b cm e 20 cm a partir do topo do fantoma.

5.2.2.2 Irradiagao e calculo das PDDs

As irradiacoes foram simuladas a partir de um feixe de fotoes com espectro de
6 MV, adaptado de [115] e representado na Figura 5.1. Os parametros de irradiagao
utilizados consistiram nos mesmos utilizados na medida experimental, ou seja, SSD
de 85 cm e um tamanho de campo de 3x 3 cm?. O calculo da PDD foi realizado com
recurso ao software MATLAB R2015b, tendo sido utilizada a mesma metodologia

apresentada na seccao 5.1.2.3, Figura 5.3.

5.2.3 Concordancia entre a PDD medida experimentalmente
e a PDD simulada

A andlise das PDDs medidas experimentalmente e simuladas foi realizada com
recurso ao software MATLAB R2015b, seguindo a mesma metodologia apresentada

na seccao 5.1.3.

5.3 Comparacao com a versao 9.4 do GEANT4

Como referido na secgao 5.1.2.1, para além da utilizagao da versao 9.3 do GEANT4
para as simulagbes da OrthoCT (simulagoes envolvendo o fantoma NCAT) foi
também utilizada a versao 9.4 (implementacao do colimador e cristais cintiladores).
De modo a validar esta versao e assim garantir a consisténcia dos resultados obtidos
a partir da mesma, utilizou-se como metodologia o calculo e andlise da concordancia
entre as PDDs calculadas (segundo as mesmas condi¢oes) a partir de ambas as

versoes (9.3 e 9.4 com a lista de fisica emstandard_opt3).

5.3.1 Fantoma simulado

O fantoma simulado consistiu no mesmo utilizado para a valida¢ao em agua (secc¢ao 5.1),

ou seja, fantoma cilindrico de dgua com 40 cm de diametro e 40 cm de comprimento.
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5.3.2 Irradiacao e calculo das PDD

As irradiacoes foram simuladas a partir de um feixe de fotoes com espectro de
6 MV, adaptado de [115] e representado na Figura 5.1. Os parametros de irradiagao
utilizados foram SSD de 100 cm e tamanhos de campo de 3 x 3 cm? e 10 x 10 cm?.
De modo a serem obtidas simulacoes com estatistica equivalente foram simula-
dos 40000 milhoes de fotoes para o campo 3 x 3 cm? e 445000 milhoes de fotoes
para o campo 10 x 10 cm?.
O célculo da PDD foi realizado a partir do eixo central da distribuigao bidi-

mensional de dose (Figura 5.3).

5.3.3 Concordancia entre as PDDs obtidas a partir da versao
9.3 ¢ 9.4 do GEANT4

A andlise das PDDs obtidas a partir da versao 9.3 e 9.4 de GEANTH4 foi realizada
com recuso ao software MATLAB R2015b. Ambas as curvas foram calibradas e
ajustadas em relagao ao ponto de dose maxima (build-up).

De modo a estudar quantitativamente a concordancia entre ambas as curvas,

foi ainda calculada a diferenca percentual entre as mesmas.

5.4 Irradiacao do fantoma antropomorfico

Com o intuito de estudar a sensibilidade da OrthoCT na detegao de desvios de
posicionamento e alteracoes morfologicas, foram realizadas 2 irradiagoes, segundo
diferentes condigoes, na regiao do térax de um fantoma antropomérfico de Alderson

Rando. As irradiacoes foram realizadas no IPOPFG.

5.4.1 Fantoma experimental utilizado

O fantoma utilizado consistiu no fantoma antropomorfico feminino de Alderson
Rando (com 155 cm de altura e 50 Kg de peso). Este fantoma é formado por
um conjunto fatias com 2,5 cm de espessura constituidas por material equivalente

a 0sso, tecido mole e tecido pulmonar, dependendo da sua localizacao. Dada
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a sua semelhanca ao corpo humano, quando exposto a doses radioterapéuticas,
este fantoma apresenta a mesma absorcao e atenuacao dos tecidos humanos. O
fantoma de Alderson Rando fornece um mapeamento detalhado da distribuicao de
dose ao longo da zona irradiada, permitindo avaliar de forma precisa os planos de

tratamento de RT.

5.4.2 Sistema de detecao utilizado

O sistema de detecao utilizado consistiu no modelo de filme Gafchromic EBT3 de
dimensoes 8 x 10 polegadas (254 mm x 203,2 mm) do lote nimero 09161402 (do
mesmo lote que os filmes utilizados na validagao em dgua e PMMA). A calibragao
foi realizada no IPOPFG.

5.4.3 Irradiacoes realizadas

As irradiacoes foram realizadas com recurso ao acelerador linear Novalis Tx da
Varian Medical Systems (Figura 5.10), programado para irradiar com um feixe de
fotoes de 6 MV, SSD = 100 cm, 300 MU, taxa de dose de 600 MU /min e um campo
de 4 x 4 ecm?. O filme foi colocado entre a fatia 16 e 17 do fantoma (Figura 5.11,
a esquerda), correspondente & regido pulmonar, sendo posteriormente irradiado
sobre a mesma regiao.

De modo a simular possiveis desvios de posicionamento e alteracoes morfologicas

ao longo do ciclo de um tratamento de RT, foram consideradas 2 situagoes:

1. Condigao normal: irradiacao da regiao pulmonar, a 2 cm (para a esquerda)

do centro da caixa tordcica - pulmao esquerdo (Figura 5.11, a direita);

2. Adicao de um bolus?: irradiacao do fantoma acrescido de um bolus com 1 cm
de espessura e composicao equivalente a agua, posicionado sobre a regiao do
térax. A utilizacao do bolus teve como objetivo mimicar uma variacao de

volume do doente ou uma situagao de edema (Figura 5.11, ao centro).

2Bolus: material que tipicamente mimica tecido biolégico devido & sua composicdo este-

quiométrica e densidade.



5.4. IRRADIACAO DO FANTOMA ANTROPOMORFICO 97

Figura 5.10: Fotografias da montagem experimental para irradiagado do fantoma antropomorfico
de Alderson Rando. A esquerda: irradiagao segundo a condigao normal. A direita: irradiacao

com a adicao do bolus, representando uma variacao de peso do doente.

Normal conditions

Figura 5.11: A esquerda: representacao da fatia onde o filme foi posicionado (entre a fatia 16
e 17). Ao centro: representacao do bolus adicionado sobre o fantoma. A direita: CT da fatia

irradiada e representacao da irradiagao realizada segundo a condigcao normal.

5.4.4 Autodesenvolvimento do filme

Apés a irradiacao, os filmes foram deixados em desenvolvimento, numa sala escura

durante um periodo de 24 horas.
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5.4.5 Leitura dos filmes e calculo da dose depositada ao

longo do fantoma

A leitura dos filmes e calculo da dose depositada ao longo do fantoma foi realizada

de igual forma ao apresentado da seccao 5.2.1.2.3 e 5.2.1.2.4, respetivamente.

5.4.6 Calculo da curva de dose em profundidade

A curva de dose em profundidade foi calculada a partir da regiao central da dis-
tribuicao de dose bidimensional obtida através do filme, assim como representado
na Figura 5.11.

De modo a estudar a variacao da deposicao de dose segundo diferentes regices
de irradiacao (diferente tecido mole irradiado) foi ainda calculado o perfil de dose
1 cm para a esquerda e para a direita do centro do campo de irradiacao segundo
as condigoes de irradia¢do normais (Figura 5.11, a direita). Este procedimento foi
realizado com recurso software MATLAB R2015b.



Capitulo 6

Resultados e discussao

6.1 Validacao experimental em agua

Com base na distribuicao tridimensional de dose em agua obtida a partir da si-
mulagao em GEANT4, obteve-se a distribui¢ao bidimensional da mesma, corres-
pondente ao plano central do fantoma. A Figura 6.1 representa a distribuicao

bidimensional de dose simulada para o campo 2 x 2 cm?.
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Figura 6.1: Distribuicdo bidimensional de dose obtida a partir da simulagdo em GEANT4 para
o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 2 x 2 cm?. De modo a aumentar a
visibilidade da regido pretendida (distribuigdo de dose) foi realizada uma amplificagdo a partir do
plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 15 e 25 cm

do fantoma (eixo Y) e ndo entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.
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Como é possivel observar através da Figura 6.1, verifica-se um decréscimo da
deposicao de dose em profundidade, sendo a regiao de dose méaxima, ou seja, a
regiao de build-up representada nos primeiros 2 cm de profundidade do fantoma,
mais precisamente entre 0 e 1,4 cm (0 e 100% de dose depositada no fantoma).

Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente e por simulacao (a
partir da distribui¢ao de dose bidimensional, representada na Figura 6.1) é possivel
verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.2). Ambas as curvas
apresentam o pico de dose méaxima a 1,4 cm de profundidade do fantoma, sendo
este o ponto escolhido para o seu ajuste.

A partir da Figura 6.2 é ainda possivel analisar quantitativamente a diferenca
percentual entre a PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-
se uma diferenca maxima de 1,05% a 17,2 cm de profundidade e uma diferenca
média de 0,76%.

FS:2emx 2 cm; SSD: 100 cm
IR - L -
— Simulated PDD (Geant4 9.3)
— Experimental PDD (TrueBeam at CHUC)

PDD (%)
Difference (%)

Depth in water (cm)

Figura 6.2: Comparagao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente (curva
a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua SSD de 100 ¢cm e tamanho de campo

2 x 2 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

A Figura 6.3 representa a distribuicao bidimensional de dose simulada para o
campo 3 x 3 cm?. Assim como na distribuicao de dose para o campo 2 x 2 cm?,
esta também apresenta a regido de build-up entre 0 e 1,4 cm de profundidade (do

fantoma) e um decréscimo da dose depositada em profundidade.
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Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente e por simulacao (a
partir da distribui¢ao de dose bidimensional, representada na Figura 6.3) também

¢ possivel verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.4).
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Figura 6.3: Distribuicdo bidimensional de dose obtida a partir da simulacao em GEANT4 para
o fantoma de 4gua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 3 x 3 cm?. De modo a aumentar a
visibilidade da regido pretendida (distribuicdo de dose) foi realizada uma amplificacao a partir do
plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 12 e 28 cm

do fantoma (eixo Y) e néo entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.

FS:3emx 3 cm; SSD; 100 cm

00 i | —Ssimulated PDD (Geantd 9.3)
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Figura 6.4: Comparagao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente (curva
a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo

3 x 3 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.
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Ambas as curvas apresentam o pico de dose maxima a 1,4 cm de profundidade
do fantoma (ponto de ajuste).

A partir da Figura 6.4 é ainda possivel visualizar a diferenga percentual entre a
PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-se uma diferenca
maxima de 0,86% a 19,9 cm de profundidade e uma diferenca média de 0,58%.

A Figura 6.5 representa a distribuicao bidimensional de dose simulada para o
campo 4 x 4 cm?. Como é possivel observar, nos primeiros 2 cm de profundidade
verifica-se a presenca de uma regiao correspondente a deposicao de dose méaxima,
ou seja, a regiao de build-up. A partir dessa regiao, visualiza-se um decréscimo da

deposicao de dose em profundidade, assim como era de esperar.
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Figura 6.5: Distribui¢do bidimensional de dose obtida a partir da simulagdo em GEANT4 para

o fantoma de agua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 4 x 4 cm?. De modo a aumentar a

visibilidade da regido pretendida (distribuicdo de dose) foi realizada uma amplificacao a partir do
plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 8 e 32 cm

do fantoma (eixo Y) e nao entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.

Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente e por simula¢do (a
partir da distribuigdo de dose bidimensional, representada na Figura 6.5) é possivel
verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.6). Ambas as curvas

apresentam o pico de dose maxima a 1,4 cm de profundidade do fantoma (ponto

de ajuste).
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A partir da Figura 6.6 é ainda possivel visualizar a diferenca percentual entre a
PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-se uma diferenga

maxima de 0,72% a 26,4 cm de profundidade e uma diferenca média de 0,47%.

FS: 4 cm x4 cm; SSD: 100 cm

100 ——Simulated PDD (Geantd 9.3)

5
— Experimental PDD (TrueBeam at CHUC) |4
3
2
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Figura 6.6: Comparagao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente (curva
a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo

4 x 4 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

A Figura 6.7 representa a distribuicao bidimensional de dose simulada para o
campo 5 x 5 cm?. Como é possivel observar, a regiao correspondente & deposicao
de dose maxima ocorre nos primeiros 2 cm de profundidade (a 1,5 cm). A partir

dessa regiao, visualiza-se um decréscimo da deposicao de dose em profundidade.

Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente e por simulagao (a
partir da distribui¢do de dose bidimensional, representada na Figura 6.7) é possivel
verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.8). Ambas as curvas
apresentam o pico de dose méxima a 1,5 cm de profundidade do fantoma (ponto

de ajuste).

A partir da Figura 6.8 é ainda possivel visualizar a diferenga percentual entre a
PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-se uma diferenga

méaxima de 0,81% a 15,4 cm de profundidade e uma diferenca média de 0,55%.
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Figura 6.7: Distribui¢ao bidimensional de dose obtida a partir da simulagao em GEANT4 para
o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 5 x 5 cm?. De modo a aumentar a
visibilidade da regido pretendida (distribuicao de dose) foi realizada uma amplificagdo a partir do
plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 8 e 32 cm

do fantoma (eixo Y) e ndo entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.

FS:5¢emx5cem; SSD: 100 cm
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Figura 6.8: Comparagao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente (curva
a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua, SSD de 100 ¢cm e tamanho de campo

5 x 5 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

A Figura 6.9 representa a distribuicao bidimensional de dose simulada para o

campo 6 x 6 cm?. Como ¢ possivel observar, a regiao correspondente & deposicao de
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dose méxima ocorre nos primeiros 2 cm de profundidade (a 1,5 cm), verificando-se

um decréscimo a partir dessa regiao.
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Figura 6.9: Distribuicdo bidimensional de dose obtida a partir da simulacdo em GEANT4 para
o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 6 x 6 cm?. De modo a aumentar a
visibilidade da regido pretendida (distribuicao de dose) foi realizada uma amplificagao a partir do
plano de distribuigao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 8 e 32 cm

do fantoma (eixo Y) e néo entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.

FS:8cmx6cm; SSD; 100 cm
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Figura 6.10: Comparacao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente
(curva a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de

campo 6 x 6 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.
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Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente e por simula¢ao (a
partir da distribui¢ao de dose bidimensional, representada na Figura 6.9) é possivel
verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.10). Ambas as curvas
apresentam o pico de dose méxima a 1,5 cm de profundidade do fantoma (ponto
de ajuste).

A partir da Figura 6.10 é ainda possivel visualizar a diferenga percentual entre
a PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-se uma diferenca
méxima de 0,65% a 31 cm de profundidade e uma diferenca média de 0,43%.

A Figura 6.11 representa a distribuigao bidimensional de dose simulada para
o campo 10 x 10 cm?. Como é possivel observar e a semelhanca das distribuicoes
de dose anteriores, a regiao correspondente a deposicao de dose maxima ocorre

nos primeiros 2 cm de profundidade, verificando-se um decréscimo a partir dessa

regiao.
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Figura 6.11: Distribuicao bidimensional de dose obtida a partir da simulacao em GEANT4 para
o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo 10 x 10 cm?. De modo a aumentar a
visibilidade da regido pretendida (distribuicdo de dose) foi realizada uma amplificacao a partir do
plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao compreendida entre 8 e 32 cm

do fantoma (eixo Y) e nao entre 0 e 40 cm, como seria de esperar.

A partir da Figura 6.12 é ainda possivel visualizar a diferenca percentual entre
a PDD medida experimentalmente e a PPD simulada, verificando-se uma diferenga

maxima de 0,52% a 27,7 cm de profundidade e uma diferenca média de 0,29%.
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FS:10cmx 10 cm; SSD: 100 ¢cm

— Simulated PDD (Geant4 9.3)
— Experimental PDD (TrueBeam at CHUC)
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Figura 6.12: Comparacao entre a curva de dose em profundidade medida experimentalmente
(curva a vermelho) e a simulada (a preto) para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de

campo 10 x 10 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

Como é possivel perceber através da andlise visual das Figuras 6.2, 6.4, 6.6,
6.8, 6.10 e 6.12, o inicio da regiao de build-up da PDD simulada e medida experi-
mentalmente, nao coincide. Tal é esperado devido ao facto de o inicio da medida
experimental nao coincidir com o inicio da simulacao. Dado que a regiao de build-
up se trata de uma zona de elevado gradiente de dose, é suficiente que dois pontos
correspondentes a duas profundidades diferentes estejam associados a valores de
dose muito dispares nessa regiao. Por esta razao, a diferenca percentual repre-
sentada nesta zona apresenta-se sobrestimada, nao tendo sido considerada para a

analise de dados aqui realizada.

Em suma, verifica-se uma boa concordancia entre as PDDs medidas experi-
mentalmente e simuladas para todos os tamanhos de campo testados (2 x 2 cm?,
3x3cem? 4x4cm? 5x5cm? 6x6cm?e 10 x 10 ecm?), confirmando-se uma
diferenga percentual média inferior a 1% em todas as situagoes (Tabela 6.1).

Através da andlise visual das Figuras 6.2, 6.4, 6.6, 6.8, 6.10 e 6.11, é ainda

possivel verificar que, a medida que o tamanho de campo aumenta, as PDDs si-

mulada e medida experimentalmente aproximam-se, sendo observavel uma sobre-
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Tabela 6.1: Diferenca percentual média entre as curvas de dose em profundidade simuladas e
medidas experimentalmente para os campos: 2 X 2 cm?, 3 x 3 cm?, 4 x 4 cm?, 5 x 5 cm?,

6 x 6 cm? e 10 x 10 cm?.

Tamanho de campo (cm?)
2x2 3x3 4x4 5x5 6x6 10x10
Diferenga percentual média (%) 0,76 0,58 0,46 0,54 0,42 0,29

posicao praticamente total das mesmas para o campo de 10 x 10 cm?. Tal é possivel
confirmar através da Tabela 6.1, onde & excecao do campo 5 x 5 cm?, se verifica um

decréscimo do valor correspondente a diferenca percentual média entre o campo
2 x 2 cm? (0,76%) e 10 x 10 cm? (0,26%).

E importante ter em atengao que a dosimetria de pequenos campos (inferiores
a campos de tratamento tradicionais: 4 x 4 cm? até 40 x 40 cm?) corresponde a
um desafio para a dosimetria clinica. Entre os diversos fatores associados a esta
dificuldade, destaca-se a falta de equilibrio de particulas carregadas (CPE, do inglés
charged particle equilibrium) e a utilizacao do dosimetro apropriado para a medida
da dose depositada [117].

Os eletroes produzidos a partir de feixes de fotdes de megavoltagem geralmente
apresentam um alcance elevado no meio, originando uma elevada fluéncia lateral
de eletroes. Em campos pequenos, este fator pode estar associado a uma situacao
de desequilibrio eletréonico. Os eletroes que saem lateralmente a partir de um
determinado volume central do campo, nao sao adequadamente substituidos por
eletroes dispersos no campo a partir do meio circundante (dada a falta de fluéncia
eletrénica lateral, associada a pequena dimensdao do campo). Este fenémeno é
entao responsavel pela perda da CPE e consequentemente, pela falta de condigoes

adequadas a dosimetria [117,118].

Um outro problema associado a dosimetria de campos pequenos corresponde
a propria presenca do detetor no meio irradiado. Como j& referido, os dosimetros
geralmente necessitam de ser calibrados de modo a possibilitarem uma medida de
dose confiavel. Essa calibracao é realizada de acordo com protocolos de dosime-

tria, para uma geometria de feixe bem-definida, onde a qualidade do feixe e os
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parametros dosimétricos sao conhecidos com um elevado grau de precisao. Nor-
malmente as calibracoes sao realizadas tendo em referéncia um tamanho de campo
10 x 10 cm?, onde se verificam as condigoes de equilibrio eletrénico [117].

As camaras de ionizacao correspondem a um exemplo de detetor frequentemente
utilizado em dosimetria clinica. Como ja referido, estes detetores baseiam-se na
teoria cavitaria de Bragg-Gray, cuja validade apenas se verifica em condigoes de
equilibrio. Assim, para um campo de pequenas dimensoes, em que as condicoes
de CPE nao se verificam, a presenca de um detetor é responsavel pela introducao
de mais perturbacgoes para o sistema, nao apresentando as condicoes ideais para
dosimetria.

Sendo as PDDs experimentais medidas com recurso a camaras de ionizacao,
os fatores anteriormente referidos nao podem ser desprezados, sobretudo no que
respeita as medidas correspondentes aos campos 2 x 2 cm? e 3 x 3 cm?. Estes
fatores poderao consistir numa explicagao para a maior diferenga percentual média
(entre a PDD medida experimentalmente e simulada) verificada entre os campos
de pequenas dimensdes (2 x 2 cm? e 3 X 3 cm?) e o campo de maiores dimensoes
(10 x 10 cm?).

Dadas as baixas diferengas percentuais obtidas para todos os campos (<1%) e
com base em outros estudos realizados no mesmo ambito [118], é possivel afirmar

a excelente concordancia entre a simulagao e a medida experimental.

6.2 Validacao experimental em PMMA

6.2.1 Meio homogéneo (PMMA)

Com base na digitalizacao dos filmes irradiados e respetivo célculo dos valores de
OD foi possivel determinar experimentalmente a distribuicao de dose ao longo do
fantoma. Através da Figura 6.13 é possivel observar a sequéncia de resultados
obtidos entre a digitalizacao do filme e a determinacao da deposicao de dose em
meio homogéneo (PMMA): digitalizacao do filme (em cima), calculo dos valores

de OD (ao centro) e determinacao da dose correspondente (em baixo).
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Figura 6.13: Em cima: imagem correspondente ao filme digitalizado 48 horas apds a irradiagao.
Ao centro: imagem relativa aos valores de OD calculados a partir da componente vermelha do
filme digitalizado. Em baixo: distribui¢ao bidimensional de dose obtida a partir da substituicao
dos valores de OD na curva de calibragdo. A irradiacdo foi realizada com recurso a um fantoma
de PMMA, SSD de 85 cm, 200 MU e tamanho de campo 3 x 3 cm?. O eixo y resultou de uma
amplificacao a partir do plano de distribuic@o original, apresentada a regiao compreendida entre

0e7cm.

Sendo o PMMA um material com Z.;; e densidade eletrénica préximos dos
correspondentes a agua, a distribuicao de dose ao longo do fantoma apresenta
um comportamento semelhante ao verificado na sec¢ao anterior (secgao 6.1) [109].
Assim, a partir da distribui¢ao bidimensional de dose no fantoma (6.13, em baixo)
é possivel verificar uma zona correspondente a deposicao de dose maxima, ou seja,

a regido de build-up (localizada entre 0 e 1,4 cm de profundidade do fantoma) e um
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posterior decréscimo da deposicao de dose em profundidade, tal como acontecera
para a agua.

No que respeita a distribuicao bidimensional de dose obtida por simulacao
(Figura 6.14) ¢é possivel observar um comportamento semelhante a distribuicao
medida experimentalmente, sendo percetivel a ocorréncia da regiao de build-up na
mesma profundidade do fantoma (entre 0 e 1,4 cm) e um decréscimo da deposigao

de dose em profundidade a partir dessa regiao.
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Figura 6.14: Distribuicao bidimensional de dose obtida a partir da simulagdo em GEANT4 para
um fantoma de PMMA, SSD de 85 cm e tamanho de campo 3 x 3 cm?. O eixo y resultou de
uma amplificacao a partir do plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao

compreendida entre 6 e 12 cm.

Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente (a partir da distri-
buigao de dose bidimensional, representada na Figura 6.13, imagem em baixo) e
por simulacdo (a partir da distribuigdo de dose bidimensional, representada na
Figura 6.14) é possivel verificar uma concordancia aceitdvel entre as mesmas (Fi-
gura 6.15). Ambas as curvas apresentam uma regiao de build-up compreendida
entre 0 e 1,4 cm de profundidade do fantoma, sendo esta a regiao escolhida para o
ajuste das mesmas.

Apesar das duas curvas coincidirem parcialmente, observa-se uma regiao asso-
ciada a uma maior diferenga (sobretudo entre 5 e 15 cm). Analisando a diferenga
percentual entre as ambas as curvas, verifica-se uma diferenca méxima de 2,93% a

10,85 ¢m de profundidade e uma diferenca média de 1,05%.
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Figura 6.15: Comparacdo entre a PDD medida experimentalmente (curva a vermelho) e a simu-
lada (a preto) para o fantoma de PMMA, SSD de 85 cm e tamanho de campo 3 x 3 cm?. A

diferenca entre as duas curvas é representada pela linha a azul.

6.2.2 Meio heterogéneo (PMMA com cavidades de ar)

Através da Figura 6.16 é possivel observar a sequéncia de resultados obtidos entre a
digitalizacao do filme e a determinacao da deposicao de dose em meio heterogéneo
(PMMA com cavidades de ar): digitalizacao do filme (em cima), cdlculo dos valores
de OD (ao centro) e determinagao da dose correspondente (em baixo). A partir
da distribui¢ao bidimensional de dose no fantoma (em baixo) é possivel verificar
uma zona correspondente a deposicao de dose maxima, ou seja, a regiao de build-
up (localizada nos primeiros 2 cm de profundidade do fantoma) seguida de um
decréscimo da deposicao de dose em profundidade. E ainda visivel uma regiao
correspondente a um decréscimo de dose acentuado, a 15 cm de profundidade
do fantoma, devido a presenca da cavidade de ar central. Esta regiao é ainda
observével nas imagens relativas a digitalizacdo (em cima) e & OD (ao centro) do
filme.

A partir da mesma imagem, ou seja, da distribuicao bidimensional de dose é
também possivel verificar um pequeno decréscimo na deposicao de dose a 5 e 20 cm

de profundidade do fantoma, dada a presenca das pequenas cavidades de ar. Esta
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regiao encontra-se também visivel na imagem relativa a OD do filme.
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Figura 6.16: Em cima: Imagem correspondente ao filme digitalizado 48 horas apds a irradiagao.
Ao centro: imagem relativa aos valores de OD calculados a partir da componente vermelha do
filme digitalizado. Em baixo: distribuigao bidimensional de dose obtida a partir da substituicao
dos valores de OD na curva de calibragdo. A irradiacdo foi realizada com recurso a um fan-
toma PMMA, SSD de 85 cm, 200 MU e tamanho de campo 3 x 3 cm?. O eixo y resultou de

uma amplificacdo a partir do plano de distribuigao original, sendo apenas apresentada a regiao

compreendida entre 10 e 16 cm.

O mesmo pode ser observado a partir da distribuicao de dose obtida por si-
mulagao (Figura 6.17). No entanto, nota-se um decréscimo de dose, ainda mais
acentuado, na presenca das cavidades de ar, do que a verificada na distribuicao

bidimensional de dose medida experimentalmente.
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Figura 6.17: Distribuicao bidimensional de dose obtida a partir da simulagdo em GEANT4 para
um fantoma de PMMA, SSD de 85 cm e tamanho de campo 3 x 3 cm?. O eixo y resultou de
uma amplificacao a partir do plano de distribuicao original, sendo apenas apresentada a regiao

compreendida entre 6 e 12 cm.

Através da andlise das PDDs obtidas experimentalmente (a partir da distri-
buigao de dose bidimensional, representada na Figura 6.16) e por simulacado (a par-
tir da distribui¢do de dose bidimensional, representada na Figura 6.17) é possivel
verificar uma boa concordancia entre as mesmas (Figura 6.18). Ambas as curvas
apresentam uma regiao de build-up compreendida entre 0 e 1,4 cm de profundidade
do fantoma, sendo esta a regiao de ajuste das mesmas. E ainda possivel confirmar
o decréscimo da deposi¢ao de dose na presenga da cavidade de ar central (a 15 cm
de profundidade) e das duas pequenas cavidades de ar (a 5 e 20 cm de profundi-
dade), verificando-se um maior decréscimo para a PDD obtida por simulacao, tal
como ja fora observado a partir da distribuicao bidimensional de dose.

Como ja referido, o filme EBT3 apresenta um Z.; (7,46) e densidade
(Prevestimento de policster = 1,35 g/ cm?; Peamada sensivel = 132 g/ Cmg) muito
proximos da agua. Assim, a dose absorvida pelo filme pode ser considerada
como equivalente a dose absorvida pela dgua, nao sendo necessario correcoes de
dose adicionais em meio homogéneo. Tal nao é verificado em meio heterogéneo.
Através da situagao de heterogeneidade apresentada nesta secgao é possivel evi-
denciar o facto anteriormente mencionado. Sendo o ar um material de densi-

dade muito inferior ao da dgua, ou neste caso PMMA (p, = 0,00129 g/cm?;
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Figura 6.18: Comparacao entre a PDD medida experimentalmente (curva a vermelho) e a simu-
lada (a preto) para o fantoma de PMMA, SSD de 85 cm e tamanho de campo 3 x 3 cm?. A

diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

Pagua = 1 g/em®;ppyma = 1,19 g/cm?®) aquando da irradiagdo, verifica-se um
decréscimo acentuado da dose depositada (dado o menor nimero de particulas
ionizadas), sendo este fenémeno visivel através da PDD obtida por simulagao
(Figura 6.18, linha a preto). No entanto, a introdugdo de um material de di-
ferentes propriedades (neste caso o filme EBT3) é responsavel pela alteragao da
deposicao de dose. Sendo este um material de densidade superior a do ar, quando
irradiado leva a producao de um maior niimero de eletroes que em conjunto com os
eletroes produzidos pela ionizacao do ar, originam um decréscimo na deposicao de
dose menos pronunciado que a verificada na simulagao (Figura 6.17). Deste modo,

tornam-se compreensiveis as elevadas diferengas (nas cavidades) representadas na
Figura 6.18.

Ignorando estas diferencas, é observavel uma elevada coincidéncia entre a PDD
medida experimentalmente e simulada, verificando-se uma diferenga média de
0,83%. Através da Figura 6.18 é ainda possivel verificar que imediatamente apds
as cavidades de ar, ocorre uma nova acumulacao de dose (build-up), sendo este

efeito mais visivel na regiao imediatamente posterior a cavidade de ar central. Es-
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tas segundas regioes de build-up apresentam como causa o desequilibrio eletrénio
desencadeado pela introducao de heterogeneidades, originando um amontoado de
eletrdes na interface ar-PMMA. E ainda de notar que posteriormente as cavidades
de ar, a dose depositada parece ser superior ao que aconteceria num meio ho-
mogéneo. Este facto podera estar associado ao decréscimo da atenuacao dos fotoes

aquando da passagem pelas mesmas (sobretudo a cavidade de ar central).

Em suma, tanto para o meio homogéneo como para o meio heterogéneo, verifica-
se uma boa concordancia entre as PDDs medidas experimentalmente e simuladas

(diferenga percentual média inferior a 2%).

Comparativamente a dgua, as diferencas em PMMA sao relativamente superio-
res. Tal ja era esperado dado o elevado niimero de processos, contribuintes com uma
determinada incerteza, associados a dosimetria por filme: tempo de aquecimento
do scanner (até 3%), dependéncia da orientagao e disposigao do filme na mesa do
scanner (até 4%), nao uniformidade associada a filmes do mesmo lote (até 1,2%),
incerteza associada ao célculo dos valores de OD (até 1,6%) e incerteza associada
a0 ajuste da curva de calibracdo (até 0,02%) [102,119]. E ainda necessério ter em
atencdo que apesar da semelhanca entre os filmes e 0 PMMA (Z.s; e densidade),
a sua equivaléncia ndo é completa (nao tendo sido aplicada qualquer corregao),

podendo este fator contribuir para uma ligeira variagao da medida experimental.

6.2.2.1 Comparacao entre perfis de dose e de OrthoCT experimental

de pixel tnico

Na Figura 6.19 é possivel observar a coincidéncia existente entre o perfil de dose
simulado com 0 GEANT4 (versao 9.3) e o perfil de dose obtido experimentalmente
com filmes Gafchromic EBT3 no ambito deste trabalho. E igualmente possivel
verificar a concordancia existente entre os perfis supramencionados e as medidas
experimentais obtidas com um detetor de pixel inico montado em ambiente clinico

(imagiologia por raios ortogonais) [3, 6].
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Figura 6.19: Comparagao entre perfis de dose obtidos experimentalmente e por simulagao (eixo

a esquerda) vs medidas OrthoCT de pixel tnico (eixo & direita).

6.3 Comparacao com a versao 9.4 do GEANT4

A partir da andlise das PDDs obtidas através da ferramenta de simulacao GEANT4
versao 9.3 e 9.4 para um campo de 3 x 3 cm? e SSD de 100 cm (Figura 6.20)
é possivel verificar a existéncia de uma excelente concordancia entre as mesmas.
Ambas as curvas apresentam a deposicao de dose maxima a 1,4 cm de profundidade
(do fantoma de 4gua), apresentando um posterior decréscimo da deposigao de dose
em profundidade. A partir da mesma figura é ainda possivel visualizar a diferenca

percentual entre as mesmas, verificando-se uma diferenca de aproximadamente 0%.

O mesmo se pode verificar para um campo 10 x 10 cm? e SSD de 100 cm,
onde ¢é clara a concordancia entre as PDDs obtidas através de ambas as versoes
(Figura 6.21). Com base na Figura 6.21 é ainda possivel verificar a deposigao
de dose méxima a 1,4 cm de profundidade (em ambas as curvas) seguida de um
decréscimo da deposicao da mesma. A partir da analise da diferenca percentual, é
possivel verificar uma diferenca de aproximadamente 0%, o que traduz a completa
sobreposicao entre as PDDs calculadas a partir da versao 9.3 e 9.4 do GEANT4.

As pequenas flutuagoes relativas a diferenga entre as curvas (representadas
através da linha a azul nas Figuras 6.20 e 6.21) podem ter origem na falta de

estatistica suficiente utilizada na simulacao.
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Figura 6.20: Comparacao entre a PDD obtida a partir da versao 9.3 (curva a vermelho) e 9.4
(curva a preto) do GEANT4 para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo

3 x 3 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.
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Figura 6.21: Comparacao entre a PDD obtida a partir da versdo 9.3 (curva a vermelho) e 9.4
(curva a preto) do GEANT4 para o fantoma de dgua, SSD de 100 cm e tamanho de campo

10 x 10 cm?. A diferenca entre as duas curvas é representada através da linha a azul.

Em suma, tanto para campos pequenos, sujeitos a falta de condi¢oes de equilibrio
eletrénico (campo 3 x 3 cm?) como para campos grandes, onde se verificam as
condigoes de equilibrio eletrénico (campo 10 x 10 ¢cm?) é possivel verificar uma
sobreposicao total entre as curvas obtidas através da versao 9.3 e 9.4, nao havendo

praticamente nenhuma diferenca percentual entre as mesmas.
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Com base nestes resultados é possivel concluir uma equivaléncia entre ambas
as versoes. Desde modo, a validagdo em dgua (sec¢ao 6.1) e PMMA (secgao 6.2)

realizada para a versao 9.3 do GEANT4, aplica-se também & versao 9.4.

6.4 Irradiacao do fantoma antropomorfico

6.4.1 Condicoes normais

A partir da imagem correspondente a digitalizagao do filme original, i.e,., do filme
colocado na fatia irradiada (Figura 6.22), foi possivel obter o conjunto de imagens

apresentadas nesta subseccao.

(&)

-
o

-
(&)

n
(=]

Depth in left lung phantom {Alderson Rando), Z{cm)

5 10 15 20
Y(cm)

Figura 6.22: Imagem de digitalizacdo correspondente ao filme irradiado (filme original) segundo

a condi¢ao normal.

A zona mais escura, referente a regiao irradiada corresponde a seta a branco
representada nas Figuras 5.11 (a direita) e 6.23, (em cima).

Através da Figura 6.23 é possivel observar a sequéncia de resultados obtidos
entre a digitalizagao do filme e a determinagao da distribuicao de dose ao longo da
regiao pulmonar irradiada segundo as condigoes normais: digitalizagao do filme (em
cima), célculo dos valores de OD (ao centro) e determinagao da dose correspondente

(em baixo).
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Figura 6.23: Em cima: imagem correspondente ao filme digitalizado 24 horas apds a irradiagao.
Ao centro: imagem relativa aos valores de OD calculados a partir da componente vermelha do
filme digitalizado. Em baixo: distribui¢ao bidimensional de dose obtida a partir da substituicao
dos valores de OD na curva de calibracao. A irradiacao foi realizada com recurso ao fantoma
antropomérfico feminino de Alderson Rando,SSD de 100 c¢cm e tamanho de campo 4 x 4 cm?.
O eixo y resultou de uma amplificacido a partir do plano de distribui¢ao original, sendo apenas

apresentada a regiao compreendida entre 4 e 11 cm.

A partir da distribuicao bidimensional de dose, representada na Figura 6.23,
imagem em baixo, é possivel verificar a presenga de uma regiao de maior deposigao
de dose (entre 0 e 1,6 cm): regiao de build-up (também visivel através da imagem
correspondente a OD), observando-se um posterior decréscimo da deposi¢ao de
dose em profundidade.

Sendo a regido pulmonar constituida por tecidos moles (de aproximadamente

igual densidade), a atenuagao do feixe de irradiagdo é préxima da verificada para
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um meio homogéneo, observando-se uma distribuicao relativamente uniforme.

6.4.2 Adicao do bolus

A partir da imagem correspondente a digitalizacao do filme original, i.e., do filme
colocado na fatia irradiada com a adi¢ao do bolus (Figura 6.24), foi possivel obter

o conjunto de imagens apresentadas nesta subseccao.
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Figura 6.24: Imagem de digitalizacao correspondente ao filme irradiado (filme original) com a

adicao do bolus colocado entre Z=0cm e Z=-1cm (ndo mostrado na imagem).

Através da Figura 6.25 é possivel observar a sequéncia de resultados obtidos
entre a digitalizagao do filme e a determinagao da distribuicao de dose ao longo da
regiao pulmonar acrescida do bolus: digitalizagao do filme (em cima), célculo dos
valores de OD (ao centro) e determinacao da dose correspondente (em baixo).

Como ¢ possivel verificar a partir da distribuicao bidimensional de dose (em
baixo), a regido de buid-up apresenta-se incompleta, ndo sendo visivel o inicio da
deposicao de dose no fantoma, assim como o acumulo da mesma até a regiao de
dose maxima (também visivel através da imagem relativa aos valores de OD (ao
centro)). Tal j& era esperado, dada a atenuagdo causada pelo bolus posicionado
sobre a regiao irradiada.

A semelhanca da distribui¢ao bidimensional obtida segundo condig¢oes normais,
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Figura 6.25: Em cima: Imagem correspondente ao filme digitalizado 24 horas apéds a irradiagao.
Ao centro: imagem relativa aos valores de OD calculados a partir da componente vermelha do
filme digitalizado. Em baixo: distribuigdo bidimensional de dose obtida a partir da substituigao
dos valores de OD na curva de calibragdo. A irradiagdo foi realizada com recurso ao fantoma
antropomérfico feminino de Alderson Rando com adigao do bolus de 1 cm de espessura, sobre
a regido do térax, SSD de 100 cm e tamanho de campo 4 x 4 cm?. O eixo y resultou de
uma amplificagdo a partir do plano de distribuigdo original, sendo apenas apresentada a regiao

compreendida entre 3 e 10 cm.

apos a regiao de buid-up verifica-se um decréscimo da deposicao de dose em pro-

fundidade, sendo esta relativamente uniforme.

Na Figura 6.26 é possivel visualizar a comparacao entre o perfil de dose em

profundidade obtido segundo condigdes normais (linha a vermelho) e acrescido do
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bolus (linha a preto). Como seria de esperar, os perfis ndo se encontram coinci-
dentes, apresentando uma diferenca méxima de 1,56 Gy na superficie do fantoma

e uma diferenca média de 0,23 Gy.
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Figura 6.26: Comparacao entre o perfil de dose obtido a partir da irradiagao segundo condigoes
normais (a vermelho) e com a adi¢do de um bolus de lcm de espessura e composi¢io equivalente
a 4dgua (a preto), para o fantoma antropomorfico de Alderson Rando, SSD de 100 cm e tamanho

de campo 4 x 4 cm?. A diferenca absoluta entre as duas curvas é representada através da linha

a azul.

Observando estes valores é possivel perceber que uma situagao de aumento
de peso do doente ao longo do ciclo de tratamento ou uma situagao de edema
(responsaveis pelo acréscimo de 1 cm de tecido) poderia originar uma subdosagem
da regiao alvo compreendida entre 1,56 Gy (tumor mais superficial) e 0,23 Gy
(tumor mais profundo). Supondo uma prescrigao de dose no PTV de 2,5 Gy, uma
das situacoes anteriormente mencionadas, poderia estar na origem da entrega de
0,94 Gy (no caso de um tumor mais superficial), i.e., 37,2% da dose prescrita ou
2,27 Gy (no caso de um tumor mais profundo), i.e., 9,2% da dose prescrita. Estas
situagoes estariam entao fora do limiar frequentemente tido como referéncia em

técnicas convencionais de RT (-5 a 7% da dose prescrita [52]) colocando em causa
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a fiabilidade do tratamento. O mesmo se aplicaria em técnicas modernas, onde
uma situagao semelhante poderia originar uma diminuicao eventualmente muito
significativa da probabilidade de controlo tumoral e consequentemente da eficacia
do tratamento.

Com base na anélise anteriormente mencionada, torna-se evidente a necessidade
em monitorizar tratamentos de radioterapia, assim como ja abordado na secgao 3.1.
Tomando como referéncia as potencialidades apresentadas pela OrthoCT em dete-
tar desvios e regressoes tumorais pulmonares de 0,94 cm (secgao 3.4.1, Figura 3.8),
ou seja, desvios proximos da situagao simulada (com o bolus), é-nos possivel con-
cluir quanto a sua eficicia/sensibilidade na detegdo de uma possivel alteragao de
peso ou edema aquando do tratamento.

No que respeita ao estudo da deposi¢ao de dose segundo diferentes regioces
irradiadas (diferente tecido mole irradiado), é possivel verificar que os perfis se
encontram praticamente sobrepostos, nao sendo visivel uma diferenca significativa
entre eles (Figura 6.27, em cima). Tal pode ser confirmado através da Figura 6.27
(em baixo), onde é visivel uma diferenga de aproximadamente 0 Gy entre os perfis
retirados a 1 cm a esquerda (linha a vermelho, diferenca média de 0,01 Gy) e a
direita (linha a preto, diferenga média de 0,02 Gy) em relagao ao perfil retirado
ao centro do campo. Este facto podera estar associado a falta de sensibilidade
do filme na dete¢ao de pequenas variagoes no meio irradiado (dada a densidade

aproximadamente constante dos tecidos moles constituintes do pulmao).
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FS:4 cm x4 cm; SSD: 100 cm

[ 1 cm to the left from the center
| ——From the center of the field ]
——1 cm to the right from the center

Difference (Gy)

Depth in left lung phantom (Alderson Rando), Z(cm)

Figura 6.27: A cima: comparagao entre o perfil de dose obtido a partir do centro do campo de
irradiacao (linha a azul) e os perfis obtidos a 1 cm para a esquerda (linha a vermelho) e direita
(linha a preto) do mesmo. Em baixo: diferenga absoluta entre o perfil obtido a 1 em & esquerda
(linha a vermelho) e a direita (linha a preto) com o perfil obtido a partir do centro do campo de

irradiagao. Todos os perfis foram calculados a partir da irradiagao segundo condigoes normais.
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Capitulo 7

Conclusao e trabalho futuro

Como foi possivel evidenciar ao longo do trabalho desenvolvido, existe uma clara
necessidade de monitorizacao de tratamentos de radioterapia, sendo fundamental a
implementagao de técnicas de radioterapia guiada por imagem (IGRT) aquando a
entrega de tratamento. Com base nesta necessidade surgiu a OrthoCT que dadas
as suas vantagens (imagiologia rapida e de baixa dose para o doente) mostra vir
a ser uma potencial mais-valia na monitorizacao de tratamentos de radioterapia,
mais especificamente no ambito da IGRT. No entanto, como ja referido, as poten-
cialidades da técnica para irradiagoes em fantoma antropomorfico (algo similar a
situagdes clinicas) apenas foram testadas por simulagao (com recurso a ferramenta
computacional GEANT4 9.3 e 9.4) sendo crucial garantir a validade dos resultados

obtidos em irradiacoes com espetros de megavoltagem.

A partir deste trabalho foi possivel validar a lista de fisica utilizada na simulagao
(GEANT4 9.3 € 9.4) para uma geometria que nao tem em conta o alvo de produgao
de bremmstrahlung e que toma como parametro de entrada um espetro de ener-
gia adaptado de [115], tornando assim possivel substanciar os resultados obtidos
(tanto para trabalhos ja realizados [3-6] bem como trabalhos em curso [7-11]). Foi
igualmente possivel verificar a concordancia existente entre perfis de dose medidos
e simulados com pontos experimentais obtidos com um varrimento com um detetor
de pixel inico mimicando um sistema de imagiologia por raios ortogonais. Final-
mente, foi ainda possivel estudar as implicacoes associadas a uma possivel alteracao

morfolégica (aumento de peso ou uma situacao de edema) do doente aquando do
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tratamento.

No que concerne a validacao em agua, foi possivel verificar uma boa con-
cordancia entre as PDDs obtidas por simulagao (versao 9.3) e experimentalmente.
Quer para campos de pequenas dimensoes (3 x 3 cm?) como de grandes dimensoes
(10 x 10 cm?) obteve-se uma diferenca média inferior a 1%, o que traduz a excelente

concordancia entre ambas as curvas.

Relativamente a validacao realizada em PMMA (meio homogéneo) e campo
3 x 3 cm?, foi possivel observar uma concordancia aceitdvel entre a PDD obtida
por simulacao e experimentalmente, verificando-se uma diferenca média percentual
inferior a 2%. O mesmo foi possivel verificar para a validacdo em PMMA com
cavidades de ar (em meio heterogéneo), onde se observou também, uma excelente

concordancia entre os perfis calculados (diferenca média associada de 0,82%).

Dados os resultados obtidos concluiu-se que a simulagao acompanha perfei-
tamente a medida experimental, quer para campos de grandes dimensoes (por
exemplo, 10 x 10 cm?, onde se verificam as condigoes de equilibrio eletrénico) como

2e3x3cm?

campos de pequenas dimensoes (por exemplo, 2 X 2 cm , suscetiveis
a falta de condigoes de equilibrio eletrénico), quer para meio homogéneo (sujeito
a menores condigoes de desequilibrio) como heterogéneo (sujeito a condigoes de

desequilibrio eletrénico).

No que respeita a comparacgao entre a versao 9.3 e 9.4 do GEANT4, observou-se
a existéncia de equivaléncia, nao se verificando qualquer diferenca entre as mesmas.
Assim, a validagao realizada para a versao 9.3 do GEANT4 aplica-se também a

versao 9.4, garantindo a fiabilidade dos resultados obtidos a partir da ultima.

Relativamente a alteragao morfolégica testada com o fantoma antropomérfico
de Alderson Rando conclui-se que um eventual aumento de peso ao longo do ciclo
de tratamento de RT, ou entao uma situacao de edema, responsaveis pelo acréscimo
de 1 cm de tecido a superficie da pele podera estar na origem duma subdosagem
da regido alvo compreendida entre 1,56 Gy (no caso de um tumor mais superficial)
e 0,23 Gy (no caso de um tumor mais profundo), tornando evidente a necessidade
em monitorizar este tipo de alteracoes. Apesar de nao ter sido possivel realizar

simulagoes que comprovassem a capacidade da OrthoCT em detetar a alteracao
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testada, tomando como referéncia as potencialidades apresentadas pela mesma na
detecao de desvios e regressoes tumorais pulmonares de 0,94 cm, ou seja, des-
vios préximos da alteragao morfologica criada, foi possivel concluir quanto a sua
sensibilidade na dete¢ao de uma situagao igual ou semelhante a mesma.

A partir da validacao realizada foi possivel substanciar os resultados referentes
a OrthoC'T, sendo evidente a proximidade entre a simulagao e aquilo que ocorre
numa distribuicao de dose real, neste caso, numa potencial irradiacao OrthoC'T.

Concluindo, os objetivos iniciais deste projeto foram cumpridos, sendo o ob-
jetivo principal, isto é, a validacao da lista de fisica utilizada nas simulagoes da
OrthoCT, a validagao base para trabalhos j& relizados [3—6] bem como trabalhos
em curso [7-11].

O trabalho futuro pode passar por comparar perfis transversais retirados a par-
tir de diferentes profundidades e comparar com os mesmos obtidos por simulacao,
por forma a permitir um estudo experimental da OrthoCT com varrimentos de
feixe a duas dimensoes (a terceira dimensao, repita-se, sera a fornecida pelo dete-
tor OrthoCT).
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Apeéendice A

Lista de fisica emstandard_opt3 sumarizada

Kook ok kR ok sk skook sk okok sk skok ok sk kol sk kok sk skoskook sk skok skokokosk skokok sk kok sk skokok skokok skokokosk skokok skokokoskokoksk sk

Geant4 version Name: geant4-09-04-patch-02 (24-June-2011)
Copyright : Geant4 Collaboration

Reference : NIM A 506 (2003), 250-303

WWW : http://cern.ch/geant4

Kk ok ok ok ok ok ok ok >k ok ok kR ok ok ok sk sk sk sk ok skokoskok ok ok sk sk sk sk sk sk oskokokok ok ok sk sk sk sk sk oskokokokoskook skoskoskoskokokokokokok

e Photoelectric effect: for gamma
Electromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
PhotoElectric : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

e Compton scattering: for gamma
Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins,
Eletromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
KleinNishina : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

e Conversion (pair creation): for gamma
Lambda tables from 1.022 MeV to 10 TeV in 220 bins,
Eletromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
BetheHeitler : Emin= 0 ¢V Emax= 10 TeV
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e Multiple scattering: for e-

Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins,
EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
UrbanMsc93 : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

Electron ionization: for e-

dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins

Lambda tables from threshold to 10 TeV in 220 bins,

Eletromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
MollerBhabha : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

Electron bremsstrahlung: for e-

dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins

Lambda tables from threshold to 10 TeV in 220 bins,

Electromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
eBrem : Emin= 0 eV Emax= 1 GeV AngularGenUrban

eBremLLPM : Emin= 1 GeV Emax= 10 TeV AngularGenUrban

Electron ionization: for e+

dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins

Lambda tables from threshold to 10 TeV in 220 bins,

Electromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld

Mgller and Bhabha scattering: Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

Electron bremsstrahlung: for e+

dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins
Lambda tables from threshold to 10 TeV in 220 bins,

EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld
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eBrem : Emin= 0 eV Emax= 1 GeV AngularGenUrban
eBremLPM : Emin= 1 GeV Emax= 10 TeV AngularGenUrban

e Annihilation: for e+
Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 220 bins,
Eletromagnetic models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld

eplus2gg : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV
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