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Abstract

After surgery, radiotherapy is today one of the main treatment modalities prescribed
for cancer. The most recently developed techniques allow for more conformal treatments,
which can be of great importance for the patient well being as well as for the therapeutic
outcome. However, this increase in terms of dose conformality requires an even more
precise positioning of the patient and an excellent knowledge of its anatomy at the
moment of the irradiation so that an under dosage of the tumor or an overdosage of
the surrounding healthy tissues can be avoided. One of the main goals of image-guided
radiation therapy (IGRT) is to provide morphological images of the patient just prior

to the treatment, to prevent possible deviations from the original treatment plan.

The OrthoCT (acronym for orthogonal computed tomography) concept, based on
orthogonal ray imaging, is a new low-dose imaging technique under investigation to
potentially assist external-beam radiation therapy treatments. It consists in detecting
radiation scattered in the patient and emitted at approximately 90 degrees in respect to
the direction of the incoming beam. Such radiation can be collected by a 1D-detector
system with a multi-sliced collimator positioned parallel to the incident beam axis. This
system can be potentially useful for on-board imaging with the patient positioned and

ready for the treatment, or for real-time treatment monitoring.

Monte Carlo simulation studies with the GEANT4 toolkit and an anthropomorphic
phantom were developed to analyze the benefits of using the OrthoCT system to monitor
lung, head and prostate irradiation, which results are presented in this study. Regarding
the lung and head studies, the capability of the system to detect possible deviations
or changes in the tumor and/or patient internal anatomy was evaluated. In both
cases, the obtained images with a full system (including the multi-sliced collimator, the
scintillation crystals and the charge electronic readout) show a good visual agreement
with the simulated dose distributions, as well as the phantom structures and the different
anatomies/morphologies implemented. Due to the low-contrast in the pelvic region, a
new model based on the administration of an iodinated-contrast agent was created to the
prostate simulation study here presented. The results show that the standard amount

of iodinated-contrast agent administered in computed tomography (CT) imaging is not



Abstract

enough to allow the visualization of the tumor or the normal prostate tissue in the
OrthoCT images. Nevertheless, the implantation of gold fiducial markers inside of the
gland can surpass this limitation, being this method one of the main IGRT techniques
applied in prostate irradiations to guarantee the accuracy of the treatment. The results
show a good visual agreement of the OrthoCT images with the phantom structures and
the position of the fiducial markers. In fact, despite the low dose of only a few mGy, it
was possible to detect simulated deviations of 3 mm.

In addition to the simulation studies, in this research work, a small prototype was
developed and constructed. This prototype is based on gadolinium orthosilicate (GSO)
crystals coupled to photomultipliers (PMT) and a collimator made of lead slices. The
experimental measurements were performed with a heterogeneous phantom of acrylic
with an air cavity inside, using a linac operated at 6 MV in the flattening-filter-free
modality. The results allow to conclude that this new imaging technique is capable
to provide morphological images of the phantom without the need to rotate the X-ray

source around the object to be irradiated, showing the feasibility of such system.

Keywords: Low-dose imaging for radiotherapy; Rotation-free megavoltage tomography;

X-ray detection; Image-guided radiotherapy (IGRT)
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Resumo

A radioterapia é hoje em dia, depois da cirurgia, a modalidade mais utilizada no trata-
mento oncolégico. As técnicas mais modernas de radioterapia oferecem tratamentos de
conformacionalidade cada vez mais elevada, representando assim um potencial beneficio
clinico incalculdvel para o doente. No entanto, este aumento da conformacionalidade
requer que se evitem deslocamentos minimos no posicionamento do doente e que se
conheca com grande precisdo a sua morfologia interna a quando do tratamento por
forma a evitar uma sub-exposi¢do do tumor a dose planeada ou uma sobre-exposi¢ao
de 6rgaos em risco existentes na proximidade do tumor. A radioterapia guiada por
imagem (IGRT) tem como objetivo proporcionar ao médico radioncologista informacao
pertinente relativa a anatomia do doente aquando do tratamento, por forma a prevenir

tais alteragoes na dose depositada em relacao ao planeado.

O conceito OrthoCT (acrénimo do inglés orthogonal computed tomography), o qual
se apoia na imagiologia por raios ortogonais, consiste numa técnica de imagiologia de
baixa dose em investigacdo para auxiliar nos tratamentos de radioterapia por feixe
externo. A OrthoCT é baseada na detecdo da radiacdo dispersa no doente e emitida
perpendicularmente a direcdo do feixe incidente. Essa radiagdo pode ser coletada
posicionando-se um sistema de detecdo 1D baseado num colimador multi-fatias paralelo
ao eixo do feixe coletando. Esta técnica pode ser potencialmente 1til para a obtenc¢ao
de imagens do tipo on-board (i.e., na imagiologia do doente quando este se encontra
j& deitado e imobilizado prestes a receber um tratamento de radioterapia) ou para

monitorizagdo de tratamentos em tempo real.

Neste trabalho sdo apresentados resultados de simulagdo Monte Carlo obtidos com
a ferramenta de simulagio GEANT4 e um fantoma antropomérfico, de modo a analisar
a potencial utilizacdo da imagiologia por raios ortogonais para auxiliar na irradiacao do
pulméo, cabeca e prostata. No caso do estudo do pulméo e da cabega foi analisada a
capacidade do sistema em detetar variagdes no posicionamento e/ou tamanho do tumor
ou em alteragoes morfologicas do doente eventualmente induzidas pela radiagdo. Em
ambos os casos, as imagens obtidas com um sistema completo (incluindo o colimador

multi-fatia, os cristais de cintilacdo e a leitura dos sinais em modo de integracio de
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corrente) mostram uma elevada correlagao visual, quer com as distribui¢oes de dose
simuladas, quer com as estruturas do fantoma e as diferentes anatomias/morfologias
implementadas. No que respeita ao estudo da irradiacao da proéstata, devido a falta
de contraste na regido abdominal (presenca de tecidos moles), foi criado um modelo
de incorporagdo de um agente de contraste iodado por forma a auxiliar & obtencao
de imagens pela técnica de imagiologia por raios ortogonais. No entanto, os resul-
tados obtidos com as quantidades de agente de contraste injetadas na realizacdo de
uma tomografia computorizada (CT) convencional permitiram concluir a inviabilidade
da utilizagdo de tais agentes na técnica OrthoCT, devido a falta de contraste entre
tecido tumoral e tecido saudéavel. Tal situagdo pode ser contornada pela utilizacio
de marcadores fiduciais. Estes marcadores consistem em pequenos objetos metélicos
(habitualmente de ouro) e sao utilizados no auxilio da irradiacado da préstata com o
intuito de tornar o posicionamento do doente o mais exato possivel. Os resultados da
simulacdo mostram uma boa correlagao visual entre as imagens OrthoCT obtidas e as
estruturas do fantoma e o posicionamento dos marcadores fiduciais. De facto, apesar
da baixa dose utilizada (de alguns mGy) foi possivel detetar desvios simulados de 3 mm.

Outra tarefa realizada no d&mbito desta investigacdo consistiu no desenvolvimento
e construcdo de um pequeno detetor protétipo. Este baseia-se em cintiladores de
ortosilicato de gadolinio (GSO) acoplados a tubos fotomultiplicadores (PMT), com
o colimador composto por fatias de chumbo. Foram realizadas medidas de prova de
conceito com um fantoma heterogéneo de acrilico com uma cavidade de ar num linac
operado a 6 MV e na modalidade sem filtro aplanador. Os resultados obtidos dao conta
da capacidade da técnica em obter imagens da morfologia do fantoma sem a necessidade

de rotagdo do linac, comprovando-se assim a exequibilidade de um sistema deste género.

Palavras-chave: Imagiologia de baixa dose em radioterapia; Tomografia planar de

megavoltagem; Detegdo de raios X; Radioterapia guiada por imagem (IGRT)
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Introducao

O cancro constitui uma das principais preocupacgoes da sociedade moderna, estimando-se
que metade da populacio acima dos 65 anos padecera de uma doenca do foro oncolégico
no decorrer da sua vida [1]. Este nimero tem, de facto, tendéncia em aumentar devido
a inversao da piramide populacional que se verifica nos paises desenvolvidos, que tem
como consequéncia que o cancro e a doenca cardiovascular venham a ser as principais
causas de morte no futuro.

No que diz respeito ao cancro, a radioterapia é hoje em dia, depois da cirurgia, o
tratamento mais utilizado no seu combate [2]. As técnicas mais modernas de radiote-
rapia tém vindo a oferecer tratamentos de conformacionalidade cada vez mais elevada,
representando assim um potencial beneficio clinico incalculavel para o doente [3]. No
entanto, este aumento da conformacionalidade requer imperiosamente que se evitem
deslocamentos minimos no posicionamento do doente, e que se conheca com uma preci-
sdo mais elevada a sua morfologia interna de modo a evitar uma sub-exposicao do tumor
a dose planeada, ou uma sobre-exposicao de érgaos em risco existentes na proximidade
do tumor. Sabe-se de facto que erros maximos no posicionamento do doente da ordem
do centimetro podem ocorrer, mesmo quando utilizando dispositivos rigidos de imobili-
zacao do doente [4]. Do mesmo modo, existem casos documentados que dao conta do
facto de ocorrerem no doente oncolégico variagoes anatomico-morfolégicas induzidas
tanto por movimentos cardio-respiratérios como por movimentos peristdlticos, ou ainda
devido a respostas biologicas dos tecidos a radioterapia, tais como inchacgo, formagao de
edema, inflamagéo, regressao/progressao do volume tumoral, ou ainda o preenchimento
de cavidades com muco ou tecido edematoso [3]. A radioterapia guiada por imagem

(IGRTD tem como objetivo proporcionar ao médico radioncologista informacao perti-

Do inglés, image-guided radiation therapy



Introducgao

nente relativa aos fendémenos supracitados por forma a garantir tal conformidade ao
tumor. No entanto, ha técnicas associadas & IGRT que resultam num acréscimo de
dose para o doente, outras que por vezes podem proporcionar informacao clinica in-

suficiente, ou ainda algumas que representam um elevado custo para o centro oncolégico.

No LIPEL em colaboragdo com a Universidade de Coimbra, o Servigo de Radioterapia
do CHU(], o TPO-Portd!] e o TPO-CoimbraP’| tem vindo a ser estudado um sistema
de imagiologia especialmente projetado para proporcionar apoio a tratamentos de ra-
dioterapia, baseado na imagiologia de raios ortogonais [5} [6]. O sistema, denominado
de OrthoCT, consiste na detecdo de raios X oriundos de radiagdo dispersa emitida
pelo doente e podera ser util (1) para imagiologia do tipo on-board (i.e., na imagio-
logia do doente quando este se encontra ja deitado e imobilizado, prestes a receber
um tratamento de radioterapia) ou (2) para monitorizacdo do tratamento em tempo
real. Simulacoes [5] e resultados experimentais [6] mostram que a OrthoCT permite
obter imagens da morfologia interna do doente sem necessidade de rotacdo da fonte
de raios X. Deste modo, é possivel adquirir imagens morfolégicas da regido do doente
irradiando apenas a zona de interesse, o que potencialmente reduz a dose em tecidos
saudaveis e/ou orgaos de risco adjacentes. Tais factos poderdao permitir a combinacao
de outras técnicas (e.g. a tomografia computorizada de feixe cénico — CBCTEI) com a
OrthoCT, sendo esta utilizada diariamente e/ou em tempo real, com a CBCT a ser

aplicada em escalas temporais maiores.

Um dos objetivos deste trabalho é estudar, otimizar, construir e testar experimen-
talmente um pequeno dispositivo multi-fatia para a realizacdo de imagiologia por raios
ortogonais em ambiente radioterapéutico. Tal dispositivo permite analisar o comporta-
mento da técnica em ambiente radioterapéutico na aquisicio de imagens morfologicas
de fantomas. Este trabalho da também continuidade ao estudo de simulagdo Monte
Carlo (baseada em GEANT4|ZD que tem vindo a ser efetuado com o intuito de evidenciar

casos em que a OrthoC'T possa trazer beneficio a doentes tratados com radioterapia.

2Laboratério de Instrumentacio e Fisica Experimental de Particulas
3Centro Hospitalar Universitério de Coimbra, E.P.E.

“Instituto Portugués de Oncologia do Porto Francisco Gentil, E.P.E.
®Instituto Portugués de Oncologia de Coimbra Francisco Gentil, E.P.E.
5Do inglés, cone-beam computed tomography.

" Acrénimo para GEometry ANd Tracking.



Introducgao

Este documento, intitulado Demonstracao de um dispositivo de imagiologia por raios

ortogonais para apoio d radioterapia externa de fotdes, divide-se em sete capitulos.

No Capitulo 1, Radioterapia externa de fotdes, é apresentado um sumaério de alguns
conceitos relacionados com a fisica das radiacdes, bem como a descricdo de algumas

técnicas e termos referentes a radioterapia. E ainda apresentado um resumo do estado

da arte da IGRT.

No Capitulo 2, Conceito de imagiologia por raios ortogonais é definido o conceito
em estudo, sendo apresentados alguns resultados de simulacdo e experimentais obtidos
antes do inicio deste trabalho.

O Capitulo 3, Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradia¢io do pulmdo,
apresenta um estudo de simulacao realizado com o intuito de avaliar a capacidade da
imagiologia por raios ortogonais para auxiliar na irradiagdo de tumores pulmonares,
nomeadamente na detegdo de desvios e/ou variagoes do volume do tumor (regressdo ou
expansao tumoral). E também efetuada a otimizacdo da geometria de um colimador
multi-fatia, o qual devera ser parte integrante de um sistema deste tipo. O trabalho
descrito neste capitulo encontra-se parcialmente publicado [7 8, 9].

O Capitulo 4, Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradiagdo da cabega,
reporta resultados de simulagdo de uma eventual irradiagdo da hipdfise, analisando
a capacidade da imagiologia OrthoCT para detetar eventuais alteragdes morfologicas
que possam ocorrer no decurso de uma irradiacdo da cabeca. E estudada a eventual
aplicacdo da técnica para obter imagiologia do tipo on-board ou na monitorizacao de
tratamentos em tempo real. O trabalho descrito neste capitulo encontra-se parcialmente
publicado [10], [1T].

O Capitulo 5, Imagiologia por raios ortogonais para auzilio de irradiacdo da prostata,
estuda as potencialidades da técnica OrthoCT no auxilio a irradiacdo da glandula
prostatica. O estudo apresentado é dividido em dois tépicos principais: (1) andlise
do beneficio da utilizacdo de agentes de contraste na obtengdo de imagens OrthoC'T,
e (2) impacto da utilizagdo de marcadores fiduciais na referida técnica. O trabalho
descrito neste capitulo encontra-se parcialmente publicado [12] 13, [14].

O Capitulo 6, Desenvolvimento e teste de um prototipo para imagiologia por raios
ortogonais, comeca com uma descricdo detalhada acerca do prototipo desenvolvido e

construido no ambito deste trabalho, sendo depois apresentados os resultados experi-
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mentais obtidos com o referido prototipo em ambiente radioterapéutiaﬂ

Finalmente, no Capitulo 7, Consideracées finais, é apresentado um sumario dos
principais resultados e conclusGes obtidas ao longo deste trabalho. Na parte final do
documento sdo ainda apresentados alguns anexos de apoio a alguns assunto descritos

nos capitulos referidos acima.

Este relatorio esta redigido de acordo com o novo acordo ortografico. Ja as figuras

encontram-se descritas em inglés.

8 A informacéo deste capitulo estd em preparacio para submissio a publicacio.
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Capitulo 1

Radioterapia externa de fotoes

O cancro tem origem na anormal proliferacdo de células do corpo humano. Normal-
mente, as células crescem e dividem-se para formar novas células. Assim, no seu ciclo
de vida normal, uma célula envelhecida morre, sendo substituida por novas células.
No entanto, este procedimento pode tornar-se desordenado e descontrolado devido a
perda dos mecanismos responsaveis pela proliferacao e diferenciacao celular, havendo a
formacao de novas células sem que exista uma necessidade subjacente, ao mesmo tempo
que nao se verifica a apoptose celular ocorrendo, por isso, a formagao de aglomerados
celulares, designados por tumores. Tais anomalias nas células podem ser causadas, por
exemplo, por agentes carcinogénicos, tais como tabaco, radiacdo ionizante, quimicos ou
agentes infeciosos, entre outros. Os tumores podem ser benignos ou malignos. Embora
os tumores benignos apenas cresgam localmente (ndo metastizam) podem ter efeitos
deletérios quando atingem estruturas e/ou 6rgaos nobres. Geralmente crescem devagar
e sdo mais bem diferenciados e organizados do ponto de vista bioldgico [15], sendo por
isso mais radioresistentes que os tumores malignos. J4 estes tém tendéncia a metastizar

e proliferam mais rapidamente, sendo por isso mais radiosensiveis.

Atualmente, o cancro é uma das principais causas de morte a nivel mundial. De
acordo com os dados da Organizacio Mundial de Saide (OMS), em 2012 morreram
cerca de 8.2 milhoes de doentes oncoldgicos [16], tendo-se registado cerca de 14.2 milhoes
de novos casos, o que corresponde a uma taxa de 182.3 doentes por cada 100000 habi-

tantes. Pulmao (1.82milhdes), mama (1.67 milhoes) e colorretal (1.36 milhoes) foram
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as neoplasias com maior incidéncia, sendo as causas mais comuns de morte por do-
enga oncoldgica o cancro do pulméo (1.6 milhoes), figado (745 milhares) e estémago
(723 milhares) [17]. Os gréficos da Figura[l.1]apresentam as percentagens de incidéncia e
mortalidade referentes aos cancros com maior incidéncia no Mundo, Europa e Portugal
(independentemente do sexo dos doentes). De acordo com os graficos, é possivel verificar
que os cancros com maior incidéncia sdo dependentes da localizacdo geografica. A taxa
de incidéncia de cancro é cerca de 20% maior nos homens do que nas mulheres, com
taxas de 205 e 165 por 100000 habitantes, respetivamente, a nivel mundial. Os cancros
do pulméo e da prostata, com taxas de incidéncia de 34.2 e 31.1 por 100000 habitantes,
respetivamente, sdo os mais frequentes no homem, enquanto que o cancro da mama

(43.3 por 100000 habitantes) ¢ o mais frequente na mulher [16].

Sao véarias as modalidades terapéuticas aplicadas na patologia oncoldgica, de entre

as quais se destacam trés devido a sua frequente utilizacao:

Cirurgia: pode ser utilizada para diagnosticar, tratar ou ajudar & prevenc¢ao de can-
cro. A maior parte dos doentes serdo, em alguma das fases do tratamento, sujeitos a
algum tipo de cirurgia. Muitas vezes esta técnica apresenta a maior probabilidade de

cura, especialmente, se a doenca ainda for localizada.

Quimioterapia: baseia-se na administracdo de medicamentos (por via oral e/ou ve-

nosa) no doente, de forma a proceder ao tratamento do cancro.

Radioterapia: consiste na utilizacao de radiacao ionizante, tal como ides e particulas

de elevada energia ou raios /X, para destruir ou danificar as células tumorais.

1.1 Utilizacao da radioterapia no tratamento oncolégico

A utilizagao da radioterapia externa no tratamento oncolégico tem crescido nas dltimas
décadas. Por exemplo, no caso da Suécia a percentagem de doentes que receberam este
tipo de radioterapia aumentou de 32% em 1992 para 47% em 2001 [I§]. Dados referentes
a meados da década passada estimavam que cerca de 45 a 55% de novos doentes (a nivel
mundial) seriam sujeitos a radioterapia [19]. Devido ao envelhecimento da populagéo e

ao aumento esperado na incidéncia de cancro, os mesmos autores estimam que o nimero
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Figura 1.1: Incidéncia de cancro e mortalidade no Mundo, na Europa e em Portugal em
2012 [16]. A taxa de incidéncia total foi de 182.3, 255.4 e 246.2 por 100000 habitantes,
no Mundo, na Europa e em Portugal, respetivamente.
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de tratamentos radioterapéuticos aumente em 20 a 30% até 2025. No que respeita a
Portugal, dados do Ministério da Sadde referem que a radioterapia ocupa um lugar
importante no tratamento oncoldgico, sendo esta chamada a intervir em 50 a 60% dos
doentes oncoldgicos [20]. A ASTROD da conta de que cerca de dois tergos dos doentes
oncoldgicos nos Estados Unidos da América recebem tratamento radioterapéutico [21].
Além disso, pelo menos 75% desses doentes sao tratados com intengao curativa. Refere
ainda que cerca de 56% dos tratamentos de radioterapia sao prescritos para casos de

cancro da mama, pulmao ou préstata.

De acordo com os dados referidos, a percentagem de tratamentos que utilizam esta
terapia varia de acordo com o local geografico. Ainda assim, Barnett et al. referem que
cerca de 50% dos doentes a nivel mundial requerem a utilizacao de radioterapia, sendo em
60% dos casos com intengao curativa [22]. Segundo Baskar et al., cerca de 40% dos casos
de remissao tiveram a intervencdo da radioterapia no decurso do seu tratamento, quer
tenha sido utilizada por si s6 ou em combinagao com outras técnicas [23]. Num outro
estudo, Delaney et al. verificaram, através de processos de otimizacao baseados em Monte
Carlo, que 52.3% dos doentes com cancro beneficiariam da utilizacao da radioterapia
durante o tratamento na Austrilia [24]. Além disso, tendo em conta que cerca de 23%
dos casos requerem que se volte a efetuar tratamento radioterapéutico, concluem que
nestas condigoes sao adequados 643 tratamentos radioterapéuticos em cada 1000 doentes.
Numa atualizacao posterior, concluiram que 48.3% dos casos oncolédgicos beneficiariam
com a utilizagdo da radioterapia [25]. Segundo os autores, tal decréscimo deveu-se a
alteracoes nos dados epidemioldgicos e nas recomendagoes de radioterapia, assim como
em alteragoes estruturais do modelo implementado. Borras et al. realizaram um estudo
semelhante em 2015, de modo a determinar a percentagem de doentes que beneficiariam
da utilizacdo de radioterapia em 24 paises da Europa [26]. Segundo os autores, tais
percentagens variam entre 47.0 % (Federacao Russa) e 53.2% (Bélgica), sendo a média
dos 24 paises de 50.2 %. Estes valores sao semelhantes aos obtidos para os chamados
paises em desenvolvimento. Por exemplo, num estudo referente a nove paises (incluindo
Uruguai, Gana, Filipinas, entre outros), Rosenblatt et al. verificaram que a taxa de

utilizagdo 6tima da radioterapia varia entre 47 % (Costa Rica) e 56 % (Tunisia) [27].

! Acrénimo para American Society for Radiation Oncology
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1.2. Interagdo dos fotoes com a matéria

1.2 Interacao dos fotoes com a matéria

A radiacao ionizante diz respeito & radiacdo que possui energia suficiente para ionizar
o meio pelo qual passa (i.e., arrancar eletroes dos dtomos desse meio). Caso o meio
sejam tecidos bioldgicos, a radiagdo ionizante pode levar a destruicdo da cadeia de
acido desoxirribonucleico (DNAEI) e, consequentemente, & morte celular. A utilizacao
da radiacao ionizante no tratamento oncolégico baseia-se no facto desta ter um maior
efeito bioldgico em células oncolégicas do que em células normais [28]. A destruicao
da cadeia de DNA por intervencao da radiacdo pode dar-se de duas formas: por agao
direta ou indireta [29]. Na acdo direta, a radiagdo atinge diretamente a molécula de
DNA, quebrando a cadeia dupla. Este processo é predominante para particulas com
um elevado valor de transferéncia linear de energia (LETEI), tais como particulas « ou
neutrdes. Na acdo indireta, a radiagio interage com as moléculas de agua das células,
formando radicais livres. Os radicais livres sdo caraterizados por um eletrao desempa-
relhado na estrutura, o qual é muito reativo. A quebra da cadeia de DNA dé-se entédo
através da interacdo com tais radicais livres, sendo este o processo predominante para

radiacdo com baixo LET, como por exemplo, raios X ou raios .

Quando um feixe de raios X atravessa a matéria, uma de trés situagdoes pode
acontecer: (1) o fotdo penetra o material sem interagir; (2) o fotdo interage com o meio
e é absorvido, depositando toda a sua energia; ou (3) o fotdo interage e é desviado da
sua trajetoria inicial, depositando uma parte da sua energia [30]. Os principais processos
de interagao dos fotoes com a matéria para a gama de energias utilizada na radioterapia
sao o efeito fotoelétrico, a dispersdao de Compton e a produgdo de pares. Podem ainda
ocorrer outros processos como, por exemplo, a dispersao de Rayleigh (ocorre com maior
probabilidade para fotoes com energias inferiores a 10keV) e a interagao fotonuclear
(apenas ocorre para fotoes de elevada energia). No entanto, estes ndo tém relevancia

significativa na gama de energias utilizada no tratamento radioterapéutico.

2Do inglés, deozyribonucleic acid

3Transferéncia linear de energia, LET (do inglés, linear energy transfer): trata-se de uma quantidade
dosimétrica e diz respeito a quantidade de energia depositada pela radiacdo por unidade de comprimento
percorrida na matéria. Esta é habitualmente expressa em unidades de keV/um. As particulas « e ides
mais pesados que estas, bem como os neutrdes sdo considerados como tendo um elevado LET; os raios
X ou raios v tém um baixo LET.
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1.2.1 Efeito fotoelétrico

Este processo (interacao fotao—atomo) ocorre quando um fotao colide com um eletrao
orbital fortemente ligado ao nticleo atémico. Nesse caso, a energia do fotdo é toda
convertida em energia cinética do eletrao sendo, portanto, o fotdo absorvido pela matéria

(Figura [31]. Assim, o eletrao é ejetado com uma energia cinética E. descrita por:
E.=hv — E, (1.1)

onde Fj é a energia de ligacdo do eletrao e hv é a energia do fotdo incidente. Quando
eletroes das camadas mais periféricas do 4tomo preencherem o espaco livre do eletrao
ejetado, ocorre a emissao de radiacdo carateristica (e.g., fotao ou eletrao de Auger). A
seccao eficaz relativamente ao efeito fotoelétrico (o) é dificil de obter empiricamente [31].
Esta depende fortemente do niimero atémico (Z) do material, bem como da energia
do fotao incidente, hv [31), 32], podendo ser mais ou menos descrita de acordo com a
equacao n

or X )k (1.2)
com 4 < n < 45e3 <k < 3.5 O efeito fotoelétrico é o processo de interacao

predominante no tecido humano para fotdes com energias abaixo de 100 keV.

1.2.2 Dispersao de Compton

O efeito de Compton resulta da interagao do fotdo com um eletrdao do meio [31]. Neste
caso, o fotdo com energia inicial hv é desviado de um angulo 0 relativamente a sua
trajetdria inicial, passando a ter uma energia hr' menor que a sua energia inicial
(Figura [31]. A energia que o fotdo perde é transferida para o eletrdo, o qual é

disperso numa outra direcdo. A energia do fotdo disperso é dada por

hv
1+ (1 —cosh)’

moc?

hv' = (1.3)

em que moc? é a energia do eletrdo em repouso (511keV, mg e ¢ representam a massa

do eletrao e velocidade da luz no vazio, respetivamente) [34]. A energia cinética E. do
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Photoelectric effect

Characteristic X-rays

hv (

e~ (photo electron)

Compton effect e~ (Compton electron)

“Free” electron

hv (incident photon) ?
mmm—

Pair production process

TN

e (electron)

et (positron)

Figura 1.2: Principais mecanismos de interagdo com a matéria para fotoes com energias
préoximas das utilizadas em radioterapia: efeito fotoelétrico, dispersao de Compton e

producao de pares. Adaptado de [33].

eletrdo, apds a colisdo, é dada dada por:

E.=hv—hv =hv

1—cosf

moc +1—cosh

(1.4)

A energia transferida para o eletrdo é maior se a colisdo for frontal e menor se a

colisdo for tangencial. A probabilidade de interagao por efeito de Compton é quase

independente do niimero atémico do alvo e diminui com o aumento da energia do

fotao [34]. As propriedades de dispersdao de um material dependem principalmente da

densidade eletronica por unidade de massa. As secgoes eficazes para a dispersdo de

Compton foram obtidas empiricamente por Klein e Nishina. O coeficiente de dispersao
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total diferencial num angulo sélido diferencial df2 em torno de uma direcao 6, é

1+ cos? 0+ a?(1 — cos)?
1+ a(l —cosb)

do, et 1 ] 2
)

i 1.
dQ  2mdct [1+4 a(l — cosf ’ (15)

onde e representa a carga do eletrdo e a = hv/moc? [34]. A probabilidade total de
ocorrer dispersao de Compton pode ser obtida através da integracdo da equagao [1.5)

para a esfera total [34]. Este efeito é predominante para energias entre 0.1 e 10 MeV.

1.2.3 Producao de pares

Este processo consiste na interacdo do fotao com o campo eletromagnético do ntcleo
ou atomo [33]. Neste caso, o fotdo é aniquilado (i.e., cede toda a sua energia), dando
origem a um par de particulas positrao/eletrao (Figura . Este fenémeno apenas
ocorre para fotdes com energias superiores a 1.022MeV (dobro da energia do eletrao
em repouso: hv > 2moc?). A restante energia (acima dos 1.022MeV) é repartida em

energia cinética do eletrdo (E. ) e do positrao (EJ), de acordo com [31]
hv = 2moc + E; + E/. (1.6)

A seccao eficaz ou probabilidade de produgao do par electrao/positrao (o) é aproxi-
madamente proporcional a Z2 + Z (i.e., aumenta com o aumento do niimero atémico

do meio) [34]. Este é o efeito predominante para energias acima de 10 MeV.

1.2.4 Atenuacao do feixe de fotoes na matéria

O coeficiente de atenuagao linear (1) de um determinado meio resulta da combina-
¢do da probabilidade de ocorréncia de cada um dos processos de interagdo descritos

anteriormente, de acordo com

MR+ o+ s (1.7)

onde /7, [y, € fty correspondem aos coeficientes de atenuacao linear devido ao efeito
fotoelétrico, dispersao de Compton e producao de pares, respetivamente. O coeficiente
de atenuacdo linear y é dado em cm™'. Uma vez que a atenuacdo produzida por uma

determinada espessura de material depende do ntiimero de eletrdes presentes, u depende
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da densidade p desse material [33]. Assim, habitualmente sdo apresentados valores do
coeficiente de atenuacdo massico em vez do coeficiente linear. Este é independente da
densidade e estado fisico do material pelo qual passa o feixe e resulta do quociente
/p, dado em g/cm?. Como ja foi referido, estes sdo os processos de interacdo mais
significativos na gama de energias utilizadas na radioterapia (cf. Figura . O com-
portamento dos fotdes que nao interagem no meio é descrito pela funcdo de atenuagao
exponencial [3I]. A intensidade I de um feixe monoenergético de intensidade inicial I
depois de atravessar um material homogéneo (por exemplo, dgua) de espessura z e

coeficiente de atenuacdo linear i, é descrito pela fungdo exponencial

[=1Iyxe e, (1.8)

1.3 Principais quantidades dosimétricas

De modo a avaliar os efeitos bioldgicos resultantes da exposicdo a radiacio ionizante,
foram criadas algumas quantidades no campo da dosimetria da radiacdo e da protegao
radioldgica [35]. Duas entidades tém-se mantido muito ativas na definigdo de medidas

e unidades no campo da dosimetria da radiagao: a ICRUH [36] e a ICRPH [37].

4 Acrénimo de International Commission on Radiation Units and Measurements
5Acrénimo de International Commission on Radiological Protection

3 3 3 3 3 3
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Pair production in nuclear field i
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Photon energy (MeV)

Figura 1.3: Coeficientes de atenuacio maéssicos para fotoes a interagir em dgua.
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A exposicao, X, é uma grandeza que mede a quantidade de ionizagao produzida
pela radiacdo X ou < no ar, e é dada por

(_d@

==, (1.9)

onde d@ é o valor absoluto da carga total de ides de um dado sinal produzidos no ar,
quando todos os eletroes e positroes libertados pelos fotoes incidentes numa determinada
massa dm sao completamente parados nas condigoes PTN (i.e, pressao e temperatura
normais). A unidade do Sistema Internacional (SI) para a exposicdo ¢ C.kg™!. No en-
tanto é frequentemente expressa na unidade Roentgen (R): 1R = 2.58 x 1074 C.kg™!.

Note-se que a exposicio apenas pode ser definida para o ar e para raios X ou 7.

A dose (muitas vezes chamada também de dose absorvida), D, é dada pelo quociente
entre a energia média depositada (dE) numa massa (dm) devido & sua interagdo com

a radiagao, de acordo com a equacao

_ar

D="—. 1.10
- (1.10)

A unidade SI é J.kg™!, que equivale ao Gy (gray). Por vezes, a dose pode ser expressa
em rad (do inglés, radiation absorved dose): 100rad = 1 Gy = 1J.kg~!. A definicio de

dose é independente do tipo de radiacdo ionizante e do meio onde ocorre a interacao.

O kerma, K, para particulas ionizantes nao carregadas, é dado pelo quociente entre

dFEy,. e dm, de acordo com a equagao,

dE,,
K="

1.11
=L (111)

onde dEy,. é a soma das energias cinéticas iniciais de todas as particulas carregadas
libertadas no elemento de massa dm por particulas nao carregadas. A diferenca entre
kerma e dose é que a dose depende da energia média absorvida na regido de interagao e
o kerma depende da energia total transferida para o meio. A unidade SI para o kerma

1

é também J.kg™", que equivale ao Gy.
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Existem duas grandezas de protecao radioldgica que importa referir: a dose equi-
valente no tecido ou orgao e a dose efetiva. A primeira é usada nas recomendacoes
para limitar a dose no tecido ou 6rgao, enquanto que a segunda é utilizada para limitar
a dose total no corpo.

A dose equivalente no tecido ou orgao, Hr, consiste no valor médio de dose
absorvida Dt g num determinado tecido ou ou érgao 1" obtido sobre todo o tecido ou

orgao T devido a radiacdo R e é dada por
Hr =) wp.Drg, (1.12)
R

onde wpg € o fator de peso de cada radiacdo R que permite converter a dose absorvida
D7 g no tecido ou 6rgao 1" em dose equivalente no tecido ou 6rgao 1" devido a radiacao
do tipo R. A unidade SI para a dose equivalente é o J.kg~! que equivale ao Sv (sievert).
Por vezes, a dose equivalente pode ser expressa em unidades rem (do inglés, Rontgen
equivalent man): 1Sv = 100rem = 1J.kg~!. A Tabela mostra os fatores wgr para
os diferentes tipos de radiacao.

A dose efetiva, F, consiste na soma ponderada das doses equivalentes em todos

os tecidos ou érgaos do corpo e é dada por
E=) wr.Hr, (1.13)
T

onde wr é o fator de peso para o tecido ou érgao T e Hr é a dose equivalente nesse
tecido ou érgdo. A unidade SI para a dose efetiva é o J.kg™! que equivale ao Sv (sievert),
a semelhanca da dose equivalente. Os fatores de ponderacao de um tecido ou érgao (wr)
estao relacionados com a sensibilidade desse tecido ou érgao a radiacao. A Tabela

mostra os factores de ponderacao de diferentes 6rgaos e tecidos.

Tabela 1.1: Fatores wgr para os diferentes tipos de radiagao [37].

Tipo de radiacao WR
Fotodes, eletrées e muodes 1
Neutroes a)
Protoes 2
Particulas a e ides pesados 20

a) Depende de uma funcdo continua de energia do neutrao
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Tabela 1.2: Fatores wr para diferentes érgaos e tecidos [37].

Tecido ou 6rgao wr

Medula 6ssea, colon, pulmao, estémago, mama 0.12
Glandulas supra-renais, tecido extratoracico, vesicula biliar 0.12
Coragao, rins, ganglios linfaticos, musculo esquelético, mucosa oral 0.12
Préstata, pancreas, intestino, bago, timo, tutero/colo do ttero 0.12
Goénadas 0.08

Bexiga, esofago, figado, tirdide 0.04

Superficie do osso, cérebro, glandulas salivares, pele 0.01

1.4 Acelerador linear

Como ja foi referido, a radioterapia utiliza radiacdo ionizante de modo a combater as
células malignas. De acordo com o posicionamento da fonte de radiacdo, esta pode
dividir-se em braquiterapia e radioterapia externa. No caso da braquiterapia, a fonte
de radiagao é colocada no interior do corpo do doente, na regiao tumoral ou no interior
do tumor’] J4 na radioterapia externa sio utilizadas fontes localizadas exteriormente
ao organismo do doente, as quais sao feitas incidir sobre a regido de interesse clinico.
Esta é a modalidade mais frequente, correspondendo a cerca de 90 % dos tratamentos
radioterapéuticos. Neste tipo de tratamento, o doente encontra-se sentado ou deitado
sobre uma cama com posicionamento mével e uma fonte externa direciona um feixe
(raios 7, raios X, eletrdes ou hadroes) para o tumor.

Em radioterapia de feixe externo (EBRTED tanto sao utilizadas unidades radiotera-
péuticas de cobalto (que nao serdo abordadas neste documento), como linacs (acrénimo
de acelerador linear, Figura . Estes dispositivos permitem gerar feixes de fotoes com
espetros com diferentes energias maximas, sendo 6, 10, 15 e 18 MeV as mais comuns.
Estas diferentes energias permitem tratar diferentes tumores em diferentes partes e
profundidades do corpo humano. A constituicdo e funcionamento de um linac clinico
encontra-se esquematizado na Figura O processo de formacao e entrega do feixe
resume-se no seguinte [38]: (1) o gerador de radiofrequéncias gera micro-ondas de ele-

vada poténcia que sdo utilizadas para acelerar os eletroes no guia do acelerador; (2) o

5Um outro conceito associado & radioterapia interna é a radioimunoterapia, a qual consiste na
utilizacdo de anticorpos portadores de um elemento radioativo e que sdo administrados no doente,
habitualmente, por via intravenosa. O anticorpo fixa-se na célula tumoral, libertando assim o elemento
radioativo terapéutico. E utilizada, por exemplo, no tratamento de linfomas.

"Do inglés, external beam radiation therapy
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Figura 1.4: Exemplo de um linac para radioterapia. Retirado de [39].

guia de ondas transporta as micro-ondas até ao guia do acelerador; (3) a bomba de
eletroes injeta eletroes no guia do acelerador; (4) tal guia tem uma estrutura interna de
modo a que as micro-ondas acelerem os eletroes de forma linear até as energias necessa-
rias; (5) dé-se a aceleragao do feixe de eletroes até velocidades préximas da velocidade
da luz; (6) o magnete deflete o feixe de eletroes; (7) o feixe de eletroes embate num
alvo de metal pesado, gerando raios X de elevada energia — efeito de bremsstmhlungﬁ;
este alvo pode ser removido caso se pretenda irradiar com feixe de eletroes; (8) os
colimadores moldam a forma do feixe ao tumor a tratar; e (9) o feixe é direcionado
para a zona do doente a tratar.

De seguida é apresentada uma descrigdo ndo exaustiva de alguns dos componentes
de um linac que de certa forma intervém na geragéo do feixe de fotdes (uma descri¢ao
mais completa pode ser encontrada nas referéncias bibliograficas [38], [40] e [41]). O
gerador de radiofrequéncias consiste habitualmente num magnetrao ou um clistrao.
O magnetrao é ele préprio um gerador de radiofrequéncias de elevada poténcia. O clis-

trao é um amplificador de radiofrequéncias de baixa poténcia (geradas por um oscilador

8Efeito de bremsstrahlung (radiagio de travagem, em alemao) deve-se & perda de energia cinética de
eletrées que interagem com o campo elétrico de niicleos de niimero atémico elevado. Com a perda de
energia cinética, os eletroes mudam de direcdo e emitem a diferenga de energia sob a forma de ondas
eletromagnéticas, ou seja, raios X.
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Figura 1.5: Vista axial de um linac clinico. Adaptado de [38].

de radiofrequéncia). A bomba de eletrées é a componente responsavel pela produgao
de eletroes e injegdo dos mesmos no guia de aceleracdo. Os eletroes sao produzidos por
emissoes termoidnicas a partir do catodo aquecido, focados num feixe fino e encaminha-
dos em direcao ao dnodo perfurado, através do qual entram no guia de aceleragio. O
guia de aceleracgao é onde os eletroes sao acelerados até a velocidade pretendida, por
forma a serem posteriormente convertidos em raios X. Estes podem ter maior ou menor
comprimento, dependendo da energia a que se pretende acelerar os eletroes. Habitual-
mente, os guias de aceleragcdo operam em vacuo de forma a permitir a propagacao livre
dos eletroes. O sistema auxiliar nao esta diretamente envolvido na producao do feixe
de fotoes. Deste podem fazer parte, por exemplo, uma bomba de vicuo (responsavel
por gerar vicuo no guia de aceleragdo ou no gerador de radiofrequéncias), um sistema
de refrigeracdo a agua para arrefecimento de determinados componentes do linac e
um sistema de blindagem da radiagdo. Os magnetes defletores servem para focar
os eletroes depois destes sairem do guia de aceleragdo por forma a fazé-los incidir no
alvo. O alvo de raios X é constituido por um metal com elevado ntimero atémico
(por exemplo, tungsténio ou ouro) e é responsavel por converter os eletroes em raios
X, através do efeito de bremsstrahlung. Este deve possuir uma espessura suficiente de

modo a permitir a interacao de todos os eletroes, mas nao deve ser demasiado espesso
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para ndo causar a atenuacao do feixe de raios X, o qual devera atravessi-lo. O filtro
aplanadorﬂ consiste num filtro conico que visa homogeneizar a intensidade do feixe
induzindo, por isso, maior absorcao na regiao central do feixe. Estes filtros nem sempre
sdo utilizados, ja que a sua nado utilizacdo permite a aplicacdo de maiores taxas de dose
(algo desejdvel em algumas técnicas de radioterapia modernas). Além disso, aumenta a
dispersao de fotoes na cabega do linac. Depois de gerado, o feixe de raios X é moldado a
forma do tumor e direcionado ao doente. A forma do feixe pode ser moldada através de
colimadores primarios, colimadores secundarios ou colimadores multi-folhas
(MLqEI) inseridos na cabega do linac. O colimador primario é circular e define o campo
maximo possivel de obter com o linac. Os colimadores secunddrios consistem em dois
pares de blocos de chumbo, denominados de mandibulas (em inglés, jaws), que limitam
o campo de irradiagdo a campos retangulares ou quadrados, permitindo obter campos
méaximos de 40x40 cm? ao isocentro. Estes podem mover-se simetricamente ou assime-
tricamente em relagdo ao eixo central do feixe. Opcionalmente, alguns linacs podem ter
ainda o MLC. Este consiste num conjunto de pares de laminas (e.g., tungsténio) que
se movem independentemente e que permitem moldar campos de formatos irregulares,

possibilitando a diminuicao da area irradiada.

1.5 Técnicas modernas de radioterapia externa de fotoes

Com o avancar dos anos tém surgido novos equipamentos e novas técnicas de adminis-
tragdo de dose cada vez mais precisas e conformacionais. Alguns exemplos de técnicas
modernas sao: radioterapia conformacional tridimensional (3D—CRT1E|), radioterapia de
intensidade modulada (IMRTIEI), arcoterapia volumétrica modulada (VMATE), Tomo-

terapia, e radiocirurgia estereotaxica (SRSEI).

9 Flattening filter, em inglés

Do inglés, multi-leaf collimators

" Do inglés, three-dimensional conformal radiation therapy
1210 inglés, intensity-modulated radiation therapy

13Do inglés, volumetric modulated arc therapy

Do inglés, stereotactic radiosurgery
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1.5.1 Radioterapia conformacional tridimensional

Trata-se de uma forma de EBRT que utiliza imagens adquiridas por tomografia compu-
tadorizada (CT), ressonancia magnética (MRI) ou tomografia por emissao de positroes
(PET) para obter imagiologia tridimensional do tumor [33]. Deste modo podem ser uti-
lizados feixes provenientes de diversas angulagdes com intensidade uniforme de modo a
obter a melhor conformalidade no volume alvo [42]. Poderao ser utilizados modeladores
de feixe convencionais (e.g., filtros compensadores ou cunhas) na tentativa de aumentar
a conformacionalidade da zona alvo. No entanto, uma vez que a 3D-CRT utiliza campos

de irradiagao estaticos, a conformacionalidade obtida no tumor é limitada.

1.5.2 Radioterapia de intensidade modulada

E uma das técnicas mais modernas de EBRT com fotoes. Nesta também séo utilizados
varios portais para atingir o volume alvo. Pode-se dizer que a IMRT se trata de uma
evolucao temporal da 3D-CRT uma vez que é capaz de moldar o feixe de tratamento,
oferecendo maior intensidade de dose na area de interesse e poupando as areas onde
esta intensidade nao é desejada, mesmo quando o tumor tem formas complexas [43]. Os
campos de intensidade modulada sdo produzidos devido ao movimento controlado das
folhas do MLC. Devido a capacidade da IMRT em potencialmente reduzir os danos no
tecido saudével, esta é muitas vezes utilizada para tratar tumores que estejam proximos
de 6rgaos ou estruturas importantes [43]. A entrega de dose pode ser feita de modo
estdtico (num processo denominado de step-and-shoot), em que o MLC é posicionado e
somente depois se d& o processo de irradiagao, ou em modo dindmico (sliding window),
no qual a configuragdo do MLC vai sendo ajustada enquanto o feixe estd ativo (embora

a gantry esteja posicionada num angulo fixo) [44].

A Figura mostra a comparagao entre a dosimetria de um plano de tratamento
com IMRT (a esquerda) e com 3D-CRT (a direita), para uma irradiagdo na regiao
pélvica. Na IMRT existe uma melhor conformacionalidade da dose ao tumor, o que
permite poupar tecido sao a radiagdo, comparativamente a 3D-CRT [45]. No entanto,
esta técnica requer um maior tempo de planeamento e de tratamento (devido a sua

complexidade) e sujeita o doente a uma maior dose total [43].
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Figura 1.6: Comparagao entre a dosimetria de um plano de tratamento com IMRT (a
esquerda) e com 3D-CRT (a direita) para uma irradiagdo na regiao pélvica. Na IMRT
existe uma melhor conformacionalidade da dose ao tumor, o que permite poupar tecido
sao a radiagao, comparativamente & 3D-CRT. Retirado de [45].

1.5.3 Arcoterapia volumétrica modulada

A VMAT é uma evolugdo da IMRT que utiliza o MLC de forma dindmica para moldar
a dose a administrar enquanto a gantry roda em torno do doente [33]. Esta combina a
conformacionalidade de dose proporcionada pela IMRT com a rapidez de um tratamento
em arco para obter de distribui¢cdes de dose complexas e com seguranga, no menor
tempo possivel (tempo de feixe total na ordem dos 2 a 3 minutos [46]). Esta reducéo no
tempo de tratamento permite proporcionar maior conforto ao doente e poderd reduzir
eventuais movimentos que ocorram durante a sessao. Tal procedimento é possivel devido
a um algoritmo de planeamento que altera simultaneamente trés pardmetros durante o
tratamento: velocidade de rotacio da gantry, utilizacdo das folhas do MLC e taxa de
dose administrada [47].

A Figura mostra a comparagao entre a dosimetria de um plano de tratamento
com IMRT (a esquerda) e com VMAT (a direita) para uma irradiagao na regiao pélvica.
Ambas apresentam boa conformacionalidade ao tumor. Contudo, na IMRT existe uma
maior exposicao de tecidos sdos & dose e uma maior dose na pele do doente. A irradiagao

com a técnica VMAT permite reduzir essa dose na pele [48].

1.5.4 Tomoterapia

Esta, como o préprio nome indica, consiste em “terapia em fatias” e trata-se tam-

bém de uma evolugao da IMRT [33]. Neste caso, a fonte do feixe estd montada num

21



Capitulo 1. Radioterapia externa de fotoes

Figura 1.7: Comparagao entre a dosimetria de um plano de tratamento com IMRT (a
esquerda) e com VMAT (a direita) para uma irradiagdo na regiao pélvica [48]. Ambas
apresentam boa conformacionalidade ao tumor. Contudo, na IMRT existe uma maior
exposicao de tecidos sdos a dose, bem como maior dose na pele do doente.

anel (de modo semelhante a uma maquina de CT). A Figura mostra a tecnologia
TomoTherapy [49]. Tal leva a que a fonte se mova em torno do doente, permitindo
que o feixe seja administrado de todos os angulos [44]. O tratamento pode ser efetuado
em série (i.e., a cama do linac estd fixa enquanto a fonte de radiagao roda em torno do
doente), ou de forma helicoidal (simultaneamente a rotagdo da fonte, a cama pode des-
lizar pelo interior do anel, fazendo com que seja administrado um feixe em espiral) [50].
Assim, podem ser obtidos campos de irradiacdo grandes apenas com uma passagemn,
o que permite reduzir os tempos de tratamento. Esta tecnologia tem incorporado um
sistema de imagiologia CT que possibilita obter imagens do doente diariamente para

auxilio no posicionamento do doente [38].

1.5.5 Radiocirurgia estereotaxica

A SRS permite a administracdo de uma dose elevada numa tnica fragdo adaptada de
forma precisa a um tumor intracraniano, por forma a minimizar a dose de radiagdo nos
tecidos saudaveis e érgaos de risco circundantes ao tumor [51]. A radioterapia estereota-
xica (SRT) baseia-se nos mesmos prossupostos da SRS e apenas difere desta no nimero
de sessoes, que podem ir até 5 [52]. A SRS pode ser uma alternativa vidvel a cirurgia,

quer seja porque os doentes nao podem ser submetidos a intervengao cirdrgica, quer seja

15Comercializada pela Accuray, Sunnyvale, Califérnia, Estados Unidos da América
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Figura 1.8: Unidade de tratamento de tomoterapia — TomoTherapy® [49]. O sistema
consiste num linac instalado num anel e uma cama mével. Durante o tratamento, é
possivel irradiar a partir de qualquer angulo. A conjugacao do movimento do linac e da
cama permite a entrega de feixes em espiral, os quais podem ser tteis no tratamento
de campos maiores.

porque o tumor esteja numa zona de dificil acesso através da cirurgia convencional [52].
Embora este conceito tenha sido primeiramente proposto para tratamento de tumores
intracranianos, hoje em dia ja é aplicado a outras regides do corpo, num procedimento

denominado de radioterapia estereotaxica corporal (SBRT) [53].

Uma tecnologia muito utilizada neste tipo de pratica é o sistema CyberKnife
Este consiste num acelerador linear montado num braco robético, o que permite mais
graus de liberdade na escolha dos portais para efetuar o tratamento, devido ao tamanho
reduzido da fonte de radiagao (Figura [44]. Esta tecnologia permite irradiar com
feixes com um didmetro na ordem dos 5 mm. Este vem acompanhado de um sistema

6tico que permite fazer o seguimento do tumor/regido a irradiar [3§].

18 Comercializado pela Accuray, Sunnyvale, Califérnia, Estados Unidos da América
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Figura 1.9: Sistema CyberKnife® [54]. O linac estd montado num brago robético, o que
confere mais graus de liberdade na escolha dos portais para efetuar o tratamento. A
monitorizacdo de tumores méveis é realizada através de imagiologia externa (recorrendo
a marcadores de infravermelho e respetivo sistema de cdmeras montado no teto) e de
imagiologia interna (utilizando fluoroscopia de raios X, com dois tubos de raios X
montados no teto e dois painéis detetores instalados no chéo).

1.6 Definicao de alguns volumes em radioterapia

Num planeamento radioterapeutico, é de extrema importancia a definicdo dos objetivos,
bem como dos volumes que se pretendem irradiar e os que se pretendem proteger,
tendo a sua definicdo sido uma das primeiras incertezas encontrada no planeamento
da radioterapia. A ICRU definiu alguns volumes a ter em conta na prescrigdo de
tratamentos (representados na Figura [55], 56l 57

e Volume tumoral (GTVEI) — regido visivel ou palpavel do tumor que se pode
observar através de diferentes exames de imagem médica;

e Volume clinico (CTVEI) — volume que engloba o0 GTV e uma margem adicional
de forma a incluir a difusdo microscopica local do tumor;

e Volume de planeamento (PTVEI) — inclui o CTV com uma margem de seguranca

que considera, por um lado, alteragoes do CTV resultantes do movimento interno dos

Do inglés, gross tumor volume
18Do inglés, clinical target volume
¥Do inglés, planning target volume
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Figura 1.10: Defini¢do de volumes alvo em radioterapia: a azul é mostrado o volume
tumoral (GTV), a linha a verde corresponde ao volume clinico (CTV) e a vermelho é
representado volume de planeamento (PTV) [58].

Orgaos (IM@ e, por outro lado, pequenas variagoes de posicionamento do doente (SMEI)
O PTV assegura que a dose prescrita seja recebida por todo o CTV, sendo desta forma
utilizado como volume alvo para o planeamento do tratamento. Recomenda-se (com
excecdo para as técnicas mais modernas de radioterapia) que a dose no PTV néo varie

mais do que -5 a +7 % do valor da dose prescrita [50].

Por outro lado, é também importante definir estruturas/volumes criticos a ter em
conta aquando do planeamento:

e Os érgaos de risco (OAREI) ou estruturas normais criticas — tecidos que, se
irradiados, poderao sofrer danos significativos e, portanto, podem influenciar o plano

de tratamento e/ou dose prescrita,;

e O volume de planeamento dos OAR (PRVE[) — volume que engloba o OAR mais

uma margem de seguranga (& semelhanga do que acontece no PTV).

1.7 Radioterapia guiada por imagem

1.7.1 Necessidade de monitorizar tratamentos de radioterapia

O maior desafio da EBRT ou qualquer outra terapia oncolégica, é conseguir atingir a

maior probabilidade possivel de cura e minimizar efeitos secunddarios [59]. As técnicas

Do inglés, internal margin

21Do inglés, setup margin

Do inglés, organ-at-risk

Do inglés, planning organ at risk volume
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modernas de radioterapia (cada vez mais conformacionais) conseguem fazer convergir
grandes doses no tumor, ao mesmo tempo que os tecidos saudaveis adjacentes recebem
uma dose baixa. No entanto, hd iniimeros fatores que podem levar a diferencas entre
a dose prescrita e a dose realmente administrada ao doente. Alguns desses fatores sao,
por exemplo (lista ndo exaustiva): (1) formagao de edema na zona irradiada; (2) regres-
sdo/progressao tumoral; (3) preenchimento de cavidades com tecido edematoso (e.g.,
devido & inflamagao); (4) alteragdo da permeabilidade dos tecidos; (5) perda/aumento
de peso; e (6) desalinhamento no posicionamento do doente (entre diferentes fragoes —

interfracional — ou durante a sessdo de tratamento — intrafracional).

O posicionamento do doente na cama de tratamento podera representar um fator cri-
tico. Para além dos graus de liberdade de movimentacao da cama, a CT de planeamento
é realizada numa sala que nao a do tratamento, dificultando assim o referido posiciona-
mento. Thieke et al. reportaram que, mesmo com mecanismos fixos auxiliares, podem

ocorrer erros de posicionamento superiores a 10 mm entre fragdes de tratamento [4].

Um exemplo de variacdo da anatomia interna dé conta da existéncia de inchaco
e formacdo de edema na zona do tumor nos primeiros trés dias de tratamento a um
carcinoma pulmonar, ao ponto de afetar a capacidade respiratéria do doente [60]. Caso
o edema se localize proximalmente ao volume alvo (i.e., a frente do tumor), provavel-
mente ird ocorrer subdosagem do tumor, o que pode levar a diminuicdo das taxas de
controlo tumoral. No sentido oposto, pode acontecer sobredosagem dos tecidos sauda-
veis e OARs posicionados distalmente ao alvo (i.e., atrds do tumor) caso ocorra, por

exemplo, regressao tumoral [61].

A variacdo do posicionamento intrafracional do tumor devido a movimentos respi-
ratérios pode também ter implicacoes no tratamento. Bissonnette et al. referem que
numa mesma sessao um tumor pode sofrer variagoes de posicionamento na ordem dos
10mm [62]. J& no que diz respeito & variagdo do volume tumoral durante o tratamento
radioterapéutico fracionado, Bosmans et al. efetuaram um estudo no qual verificaram
que em 13% dos doentes houve uma regressao no volume do tumor superior a 30 %,

enquanto que em 17 % dos doentes o volume aumentou mais de 30 % [63].

Barker Jr. et al. publicaram um estudo acerca da taxa de regressao de tumores

durante um tratamento de cabega e pescogo [64]. Verificaram que o volume tumoral
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decresce a uma taxa média de 1.8 % por dia de tratamento, o que corresponde a uma
perda total média de 69.5 % no ultimo dia de tratamento. Além disso, verificaram que
o centro de massa dos tumores que sofreram regressao variou o seu posicionamento a
medida que o tempo avancou, fazendo acreditar que a perda de volume foi assimétrica.
O préprio volume das parétidas também diminuiu a uma média de 0.19 cm? por dia.
A Figura mostra alguns exemplos de desposicionamento do tumor ou altera-
¢Oes anatémicas e/ou morfoldgicas que podem influenciar o decurso do tratamento
radioterapéutico [65]. Em (a) é visivel um tumor pulmonar em diferentes fases do ciclo
respiratério, exemplificando assim um caso de desposicionamento intrafracional do tu-
mor. Como se pode verificar na imagem da direita, grande parte do tumor encontra-se
fora da posi¢ao planeada (comparativamente & imagem do lado esquerdo). Em (b) é
mostrado um exemplo de desposicionamento interfracional através da comparacao de
dois cortes axiais da regiao pélvica. E visivel o desalinhamento dos ossos pélvicos de
um caso em relacdo ao outro. Tal situagao pode levar & subdosagem do tumor e/ou
sobredosagem de 6rgaos de risco e tecido saudavel. Em (c) ocorre variagdo morfolégica
do doente: as cavidades sinusais num dos casos estao preenchidas com muco e noutra
fase do tratamento, preenchidas com ar. Esta variagdo de densidade pode induzir di-
ferencas entre o perfil de dose planeado e o perfil de dose realmente dado ao doente,

para além de poder colocar em risco de sobredosagem um OAR: a espinal medula.

1.7.2 Estado da arte da radioterapia guiada por imagem

Pelas razoes mencionadas na sec¢do anterior sdo desejaveis sistemas de monitorizagao
do tratamento radioterapéutico. Embora a capacidade de monitorizar a dose ministrada
seja uma enorme vantagem, perceber se a estrutura morfolégica e anatémica do doente
se encontra de acordo com o planeado é j4 uma mais-valia no tratamento. Tal sistema,
capaz de detetar desvios geométricos do plano de tratamento com alta precisao e fiabi-
lidade, podera potencialmente melhorar o resultado final do tratamento. Tais técnicas
de monitorizagao fazem parte da radioterapia guiada por imagem (IGR’I@. A IGRT
surgiu da necessidade de localizar de forma mais precisa o tumor e/ou os 6rgaos internos
no instante do tratamento, de modo a proporcionar um tratamento mais controlado. No

caso da EBRT, existem diversos métodos de apoio a IGRT que permitem monitorizar

Do inglés, image-guided radiation therapy
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Figura 1.11: Exemplos de desposicionamento do tumor ou alteragoes anatémicas e/ou
morfolégicas que podem influenciar o decurso do tratamento radioterapéutico [65]: (a)
posi¢ao do tumor em diferentes fases do ciclo respiratério (desposicionamento intra-
fracional); (b) exemplo de desposicionamento interfracional no caso da prostata; e (c)
variacao da densidade dos tecidos durante a irradiacao da cabega.

tais variagoes na estrutura e posicionamento do doente, nomeadamente: imagiologia
por ultrassons, sistemas de seguimento 6tico, marcadores eletromagnéticos implantaveis,
imagem portal de raios X de megavoltagem (MV), raios X de quilovoltagem (kV) dentro
da prépria sala de tratamento, bem como técnicas de CT dentro da sala de tratamento,
tais como CT-kV em carris, tomografia computorizada de feixe coénico (CBCTED, quer
seja kV ou MV, e CT de MV helicoidal, entre outras [60, [67]. Podem também ser

utilizados outros métodos de imagiologia, tais como MRI ou PET [66, [68].

25Do inglés, cone-beam computed tomography
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O recurso a imagiologia 2D é uma forma comum de verificagdo do posicionamento do
doente. Diariamente, no inicio de cada semana ou quando se entenda apropriado, podem
ser adquiridas radiografias (kV ou MV) do doente, de modo a reduzir possiveis erros
de posicionamento. Estas técnicas de imagiologia rapida 2D estao disponiveis desde os
anos 80 com a integracdo dos dispositivos eletrénicos de imagem portal (EPIH?I) no
préprio linac [69]. Contudo, as imagens obtidas com esta técnica sdo de méa qualidade
e permitem apenas visualizar estruturas Osseas (i.e., o contraste é insuficiente para
observar tecidos moles) [68]. Consequentemente, ndo é possivel detetar, por exemplo,
movimentos do alvo ou respostas do tumor durante o tratamento. Além disso, com
imagiologia 2D é dificil detetar movimentos de rotagdo que ocorram, por exemplo, em
tratamentos de cabega e pescogo [70].

Tais limitagdes na monitorizacdo do posicionamento do doente podem ser ultrapas-
sadas por técnicas de imagiologia 3D. A CT em carris é um exemplo de imagiologia
3D. Tal técnica consiste numa maquina de CT convencional colocado num carril dentro
da sala de tratamento. A CT e o linac partilham a mesma cama do doente. Embora
com este sistema seja possivel adquirir imagens tridimensionais de elevada qualidade
(capazes de diferenciar tecidos moles), requerem salas de tratamento de grandes dimen-
soes, além de que ndo permite detetar movimentos intrafracionais [70]. Na tomoterapia,
a radiagdo é administrada no tumor a partir de vérias dire¢Ges, como ja foi referido
anteriormente. Estes equipamentos combinam uma CT de 6 MV e um linac numa gan-
try anelar [71]. Durante o tratamento, a fonte de radia¢do gira em torno do doente ao
mesmo tempo que a cama se move ao longo do orificio interior da gantry. A tomoterapia
possibilita adquirir imagens volumétricas didrias que permitem visualizar os erros de
posicionamento do doente e variagdes do tumor e/ou 6rgaos.

A CBCT é também uma técnica de imagiologia 3D possivel de utilizar na sala
de tratamento, sendo esta a mais utilizada neste campo. Esta pode utilizar feixes de
megavoltagem (CBCT-MV, usando a prépria fonte de feixe terapéutico), ou uma fonte
de quilovoltagem (CBCT-kV) incorporada no linac numa posi¢do perpendicular rela-
tivamente a fonte do feixe terapéutico [67]. Ao mesmo tempo que a fonte roda em
torno do doente, um EPID ou um detetor de painel plano colocado na linha do feixe

na posicdo posterior ao doente, adquire imagens de proje¢do que serao posteriormente

26Do inglés, electronic portal imaging devices
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utilizadas para a reconstrugao de imagens 3D. Apds o doente ser posicionado e antes
de iniciar o tratamento, sdo adquiridas imagens que permitem detetar erros de posicio-
namento da ordem dos milimetros. Foram efetuados estudos sobre a utilizacao diaria
deste método de imagiologia 3D, tendo-se tornado uma pratica didria em alguns centros
clinicos [72} [73]. Uma importante questdo a ter em conta nesta técnica é a qualidade das
imagens obtidas. Devido a radiacdo dispersa no doente, as imagens tém uma relagao
sinal-ruido (SNREI) menor que no caso da CT convencional [74]. Comparando ambas

as modalidades de CBCT, a CBCT-kV apresenta maior contraste e SNR.

A imagiologia volumétrica (ou 3D) é superior a imagiologia 2D de diversas formas.
Contudo, ndo existe consenso na comunidade clinica relativamente a imagiologia 3D.
Alguns estudos, por exemplo, revelam que a dose extra devido & CBCT (quer seja MV
ou kV) é responsével pela ocorréncia de segundas neoplasias [75]. Estudos publicados
reportam que a aquisi¢do de imagens CBCT didrias pode levar a aumentos de dose na
pele na casa dos 5.3-6.79 cGy por cada exame realizado [75}, [70] e a um total de 300 cGy
durante o decurso de todo o tratamento oncoldgico [76}, [70]. Tal podera corresponder
a um aumento de cancros secundérios de 2-4 % [75, [70]. Nao existem dados de longo
prazo acerca da real incidéncia de neoplasias secundérias disponiveis, pelo que serd
necessario continuar a investigar neste campo [70]. Consequentemente, a frequéncia
com que estes controlos devem ser realizados é questionavel. Alguns autores defendem
que apenas deve ser efetuado uma ou duas vezes por semana, enquanto que outros

argumentam que sao necessarios controlos diarios.

A MRI no interior das salas de tratamento [77] ou integrada no préprio linac [78]
representa uma solucdo de IGRT, na qual as questoes relacionadas com a radiagio
ionizante nao se colocam. De facto, a capacidade em obter imagens de tecidos moles com
um bom contraste fazem desta técnica uma alternativa muito promissora relativamente
a CBCT na irradiagdo de tumores localizados, por exemplo, na cabega e pescocgo,
pélvis ou abdémen [79]. No entanto, a realizagdo de repetidas ressonincias magnéticas
para IGRT representam uma carga extra, quer para o doente, quer para o proprio
hospital. Esta limitagao visa ser utrapassada pela introducao de sistemas hibridos que

integram a tecnologia MRI no linac [78]. Alguns exemplos deste tipo de tecnologia

2"Do inglés, signal-to-noise ratio
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sao o sistema MRIDian o qual integra uma uma MRI de 0.35T e trés fontes de
60Co (cobalto-60) montadas numa gantry anelar [80] e o sistema Utrecht MRI linaﬂ
que combina um linac clinico com uma ressonancia magnética de 1.5T [8I]. Duas das
principais vantagens desta técnica sao: (1) a nao utilizacdo de radia¢do ionizante, o
que permite a aquisi¢do mais frequente de imagens sem prejuizo para o doente, e (2) a
capacidade de obter imagens com elevado contraste. Assim, a utilizagdo destes sistemas
potenciam uma melhor avaliagdo da resposta do tumor ao tratamento, permitindo,
deste modo, intervir sempre que necessario (quer seja para aumentar a dose prescrita no
tratamento, ou mesmo para diminui-la, visando diminuir a toxicidade para o doente).
Outra mais-valia dos sistemas hibridos MRI/linac é a possibilidade de utilizar a MRI
em tempo real permitindo fazer o seguimento do tumor durante o tratamento e parar
a irradiagdo sempre que assim se justificar [81]. No entanto, é necessério ter algumas
consideracdes no planeamento de uma unidade de tratamento que utilize o sistema
hibrido MRI/linac. Por exemplo, as paredes do edificio deverao ser capazes de blindar,
por um lado, a radiagdo e, por outro lado, os elevados campos eletromagnéticos gerados
por este tipo de tecnologia [82]. Também ao nivel dos dispositivos de apoio & radioterapia
utilizados, é necessario ter alguns cuidados. Por exemplo, os dosimetros tradicionais
(e.g., camaras de ionizac¢do) apresentam dependéncia do campo magnético, pelo que
sao incapazes de realizar medidas detalhadas de distribui¢oes tridimensionais de dose
na presenca de MRI [83]. Tal requer a investigacdo de novas alternativas. Apesar de
todos os potenciais beneficios que o sistema hibrido MRI/linac possa ter no impacto
do tratamento radioterapéutico, e a parte dos desafios tecnoldgicos que surjam na sua
implementacao, este sistema apresenta também algumas desvantagens: (1) a tecnologia
¢ consideravelmente mais cara do que a da radioterapia habitual [84]; (2) pode levar a
tratamentos mais demorados [84]; (3) nem todos os doentes poderao ser submetidos a
este tipo de tratamento (e.g., doentes com proéteses metélicas ou pacemakers) [85]; e

(4) apenas podem ser utilizados campos de incidéncia perpendicular.

Imagens obtidas por ultrassonografia também podem ser utilizadas para auxilio
no posicionamento do doente [68]. A ultrassonografia permite adquirir informagao

tridimensional do doente e compara-la em tempo real com a informagao obtida aquando

28 Comercializado pela ViewRay, Oakwood Village, Ohio, Estados Unidos da América
29 Desenvolvido numa parceria entre o University Medical Centre Utrecht e a Philips Healthcare
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do planeamento, permitindo detetar e corrigir desvios geométricos com uma precisao
de 3 a 5mm [85]. A sua capacidade em obter imagens, incluindo tecidos moles sem
necessidade de utilizar radiagdo ionizante, é um dos pontos fortes desta técnica. No
entanto, a aquisicdo de imagens e respetiva interpretacdo requerem um profissional
qualificado. Além disso, a aplicagdo de uma pressao nao adequada na sonda pode levar
a distor¢des na imagem [86]. Podem também ocorrer dificuldades na visualizagao direta
das estruturas a irradiar devido a presenca de ar (e.g., cdlon e estomago) ou ao grau
de obesidade do doente [86]. Préstata, pulmao e mama sao exemplos de locais onde a
ultrassonografia pode ser aplicada [85].

Os sistemas de seguimento 6tico ou baseados em infravermelhos procuram adquirir
informagao da superficie do doente, de modo a possibilitar a correcdo de eventuais des-
vios que ocorram aquando do seu posicionamento [85]. Para tal, sdo colocados alguns
marcadores Oticos na superficie do doente, sendo o seu posicionamento constantemente
monitorizado através de um sistema de cAmaras [79]. Este sistema é passivel de ser
usado em tempo real e permite detetar movimentos de translacdo com 1 a 2mm de
precisao podendo, desse modo, ser utilizado para monitorizar desvios intrafracionais
ou efetuar tratamentos em modo gating [85]. No entanto, estes sistemas sdo incapazes
de detetar desvios rotacionais. Além disso, baseiam-se no posicionamento da superficie
do doente o que pode nem sempre corresponder ao melhor indicador do movimento
de orgaos internos [85]. O seguimento de marcadores eletromagnéticos permite obter
mapas tridimensionais de movimento dos implantes com elevado grau de confiancga.
O sistema Calypso@ é um sistema comercial que utiliza este tipo de tecnologia [85].
Este requer a introducao de uns pequenos sinalizadores no volume alvo. Quando estes
sao excitados com um campo eletromagnético, emitem sinais com uma determinada
frequéncia (especifica de cada dispositivo) [87]. Este tipo de sistemas apresentam uma
precisdao no posicionamento inferior a 2 mm e sdo uma mais-valia para a monitorizacao
continua da posigao da préstata durante o tratamento radioterapéutico (i.e., monitoriza-
¢ao de desvios intrafracionais em tempo real) [79]. No entanto, tem algumas limitagoes:
requer a implantacao de marcadores na prostata (processo minimamente invasivo) e
nao permite monitorizagoes a profundidades superiores a 16 cm [88]. Além disso, e a

semelhanca do que acontece com os sistemas de seguimento 6tico, esta metodologia nao

39Comercializado pela Varian Medical Systems, Palo Alto, Califérnia, Estados Unidos da América
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1.7. Radioterapia guiada por imagem

deteta alteragoes na forma dos tecidos e 6rgaos. Assim, a informagao dos marcadores
eletromagnéticos (ou dos sistemas 6ticos), deve ser complementada com imagens da

anatomia interna do doente [68].

Tém surgido também alguns sistemas hibridos que visam auxiliar na monitorizagao
de alvos méveis (e.g., tumores pulmonares), principalmente em tratamentos de SRS.
Este tipo de sistemas combinam informacao ética obtida no interior da sala de trata-
mento com imagiologia de kV [49]. Um exemplo deste tipo de tecnologia é o sistema
ExacTraC (Figura a esquerda). Tal sistema é composto por duas unidades de
raios X de kV posicionadas no chéo e dois detetores de silicio amorfo montados no
teto da sala de tratamento. Tem também integrado um sistema 6tico de seguimento
continuo, pelo que requer o posicionamento de marcadores no paciente [39]. O sistema
ExacTrac® permite corrigir erros de posicionamento com uma precisdo submilimétrica.
Este tipo de tecnologia é adequada, nao sé para a monitorizacao de desposicionamen-
tos intrafracionais de tumores méveis (induzidos, por exemplo, pela respiracdo), mas
também para monitorizar tumores que variem o tamanho e forma ao longo de uma
sessdo ou de todo o tratamento. Outro exemplo deste tipo de sistemas é o CyberKnife
Synchrony® (Accuray), também composto por duas fontes de raios X (e respetivos
detetores), bem como um sistema de seguimento 6tico [89]. O sistema 6tico, que con-
siste na aquisicdo de informacdo proveniente de trés LEDs posicionados num colete
que o doente tem vestido durante o tratamento, permite monitorizar o ciclo respiraté-
rio. Deste modo, é possivel sincronizar a administracdo de dose (feita com o sistema
CiberKnife® j4 anteriormente mencionado) com a posicdo do volume tumoral (depen-
dente do ciclo respiratério). Outro exemplo de tecnologia hibrida, é o sistema VERO
(Figura a direita) [90]. Este combina, numa gantry anelar, uma fonte de raios X
de 6 MV (terapéutica), e véarias técnicas (e.g. lasers, infravermelhos, CBCT, EPID e
sistema ExacTrac®) [49]. Deste modo, este sistema pode fazer o seguimento do tumor
em tempo real, sendo uma mais-valia para a realizacdo de SRS de lesGes susceptiveis
de sofrerem deslocamentos intrafracionais [49]. Em suma, a capacidade deste tipo de
sistemas em fornecer informacgdo 3D, aliada a sua capacidade de seguimento do volume

tumoral em tempo real, representa um enorme potencial no auxilio da SRS. Contudo,

31Desenvolvido pela Brainlab AG, Munique, Alemanha
32Desenvolvido pela Mitsubishi Heavy Industries, Téquio e a Brainlab AG, Munique, Alemanha
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Figura 1.12: Sistema ExacTrac® (a esquerda) [39] e sistema VERO® (a direita) [49].

estes apresentam algumas limitagoes: (1) a falta de informacao volumétrica dos tecidos,
(2) a necessidade de utilizar marcadores para localizar o alvo, e (3) a sua orientagao
espacial fixa ndo permite utilizar diferentes dngulos para obter melhores imagens do

volume alvo [49].

Existem outros métodos de monitorizagao in vivo com base nas interacoes fisicas que
ocorrem durante a irradiacdo que estdo a ser estudados. Um exemplo é a PET online
(também chamada de in-beamn PET) aplicada & radioterapia de fotdes. Tal fenémeno
é baseado na emissdo de positroes produzidos por reagoes de foto-absor¢ao nuclear
que ocorrem nos nucleos de carbono-12, oxigénio-16 e azoto-14 nos tecidos irradiados
por fotoes de alta energia [91]. No entanto, para que tal ocorra, sdo necesséarios fotoes
com energias superiores a 20 MeV, sendo que a maioria dos linacs atuais trabalham
apenas com duas tensbes de aceleracao: 6 e 10, 6 e 15, ou 6 e 18 MV, o que se traduz
numa limitacdo relevante. Outra técnica em estudo consiste em efetuar dosimetria
3D a partir da informagao obtida no EPID durante a irradiacdo do doente [92], [93].
Neste caso, é combinada informagao morfolégica do doente proveniente de imagiologia
adquirida ji depois do doente estar posicionado para tratamento (por exemplo, uma
CBCT-MV), com a informagao de dose medida no EPID para cada um dos feixes
administrados ao doente, adquirida durante o tratamento. Recorrendo a métodos de
reconstrugdo, é entdo possivel obter informagao tridimensional de dose. Jarvis et al.

estdo a estudar a possibilidade de monitorizagao da radioterapia em tempo real através
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da radiagdo de Cerenkov [94]. Esta técnica baseia-se em dois pressupostos: por um
lado, fotdes de elevada energia produzem eletroes secundarios de elevada energia; por
outro lado, quando uma particula eletricamente carregada atravessa um meio isolante
a uma velocidade superior a da luz no mesmo meio, é emitida radiagdo eletromagnética
(radiacio de Cerenkov). A técnica proposta consiste em capturar a luz de Cerenkov
produzida pela penetracio da radiagdo nos tecidos para obter informacao da dose na
superficie (i.e., pele) do doente. Deste modo, é entdao possivel obter informagao da
dose em tempo real a entrada e/ou a saida do doente. Xiang et al. estdo a estudar a
possibilidade de gerar ondas actusticas através de um linac, utilizando-as para obter
informacao morfolégica do doente [95]. O principio fisico baseia-se no facto de quando
os raios X sdo absorvidos no meio induzem processos de interacdo que podem levar ao
aumento da temperatura na regido irradiada, gerando ondas de pressao que podem ser
detetadas em forma de sinal actistico. Apesar de ser uma técnica ainda em estudo, esta
podera representar uma mais-valia na obtencao de informacao dosimétrica durante a
radioterapia, uma vez que a amplitude do sinal actistico é proporcional a absorcao de

raios X [95].

1.7.3 Radioterapia adaptativa

Como j4 foi referido anteriormente, a localizagao, forma e fisiologia/anatomia do volume
alvo (e OARs) pode variar ao longo de um tratamento de radioterapia (cf. secgao .
Tais alteragbes podem ter influéncia no decurso do tratamento, comprometendo o
objetivo clinico do mesmo. E portanto desejével que o tratamento se ajuste perante
tais alteragoes. Foi neste contexto que surgiu a radioterapia adaptativa (ART@. Esta
visa ajustar o plano de administracdo de dose de modo a considerar eventuais variacoes
anatémicas e/ou morfolégicas com impato na dose que possam ocorrer ao longo do
tratamento. Deste modo, a ART procura maximizar a dose no tumor, mantendo a dose
nos tecidos sdos e OARs tdo baixa como possivel. A ART consiste no recalculo da
dose que devera ser entregue no tratamento, e pode ser implementada em modo offline
(i.e. o replaneamento é efetuado entre sessoes de tratamento) ou em modo online (i.e.
recalculo efetuado mesmo antes de comegar a sessdo de tratamento, ja depois de ter

sido efetuada imagiologia de posicionamento, ou durante o tratamento — em tempo

33Do inglés, adaptive radiotherapy
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real) [96]. Sdo trés os passos essenciais a seguir:

(1) Detegao de variagbes tumorais e/ou anatémicas;
(2) Determinar a forma de intervengao;

(3) Verificar todos os objetivos clinicos.

O principal desafio desta é conseguir detetar e quantificar tais mecanismos que
possam ter implicagoes na distribuicdo de dose dada ao doente. Saber tal informacao
permite (1) parar e replanear um determinado tratamento que evoluiu para uma situagéo
que nao cumpre os planos de dose inicial, ou (2) prosseguir o tratamento com confianga
e qualidade assegurada. Note-se que IGRT e ART néo sdo o mesmo conceito: a IGRT
refere-se habitualmente ao processo de reposicionamento do doente sem que hajam
alteracgoes ao plano inicial, enquanto que a ART envolve a modificagdo do plano inicial
(incluindo alteragao na forma ou padroes de intensidade dos feixes) [97].

Apesar das inimeras vantagens que a ART pode ter no decurso de um tratamento, é
um processo que requer inlimeros recursos, o que representa um desafio do ponto de vista
clinico e logistico [08]. Consequentemente, existem algumas questoes que necessitam de
ser clarificadas, nomeadamente, se, quando, como e para que patologias o replaneamento

deve ser feito e com que frequéncia [66].

Sumarizando, as técnicas de radioterapia modernas sdo cada vez mais conformacio-
nais. De modo a contabilizar eventuais alteragoes morfolégicas que possam comprometer
essa conformacionalidade, é desejavel a utilizacdo de técnicas de monitorizagao. O es-
tado da arte possui ja um vasto leque de técnicas possiveis, cada uma apresentando as
suas vantagens e limitagoes. A CBCT, quer seja MV ou kV, é a técnica mais utilizada
neste tipo de aplicagoes. No entanto, a dose nao negligenciavel inerente a esta técnica
pode induzir efeitos secundarios indesejados. Por outro lado, os sistemas MRI/linac
apresentam um enorme potencial no campo da IGRT. Contudo, tratam-se de sistemas
caros. Assim, a IGRT continua a ser um campo de bastante investigacao. Uma tecno-
logia de imagiologia 3D capaz de reduzir a dosagem para o doente sem comprometer
a imagem e de baixo custo é altamente desejavel. A imagiologia por raios ortogonais,
conceito base deste documento e que vai ser apresentado no préximo capitulo, visa

atingir tal fim.
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Capitulo 2

Conceito de imagiologia por raios

ortogonais

A imagiologia por raios ortogonais é uma técnica proposta em estudo no LIPE], em
colaboragio com a Universidade de Coimbra, o TPO-CoimbraP, o IPO-Portdf|e o Servigo
de Radioterapia do CHU(ﬂ Esta consiste em detetar a radiagdo dispersa no doente
(a ser irradiado) e que escapa do mesmo perpendicularmente & diregdo do feixe de
irradiacdo. A radiacio dispersa nestas condi¢des apresenta uma boa correlagdo com a

estrutura morfolégica do doente podendo ser potencialmente ttil para:

1. Imagiologia morfoldgica de baixa dose para assistir tratamentos radioterapéuticos.

2. Monitorizagao de tratamentos em tempo real;

2.1 OrthoCT — Imagiologia da morfologia do doente

A Figura esquematiza a implementacao do sistema OrthoCT em ambiente radiote-
rapéutico [6]. Um ou mais sistemas de detegdo sdo posicionados perpendicularmente
a direcao do feixe, sendo que a cada um dos sistemas de detecdo estd associado um
colimador especializado para colimar fotdes de alta energia por forma a proceder a

seleccao dos fotoes. Deste modo, apenas sdo detetados os fotdes dispersos no doente

!Laboratério de Instrumentacio e Fisica Experimental de Particulas
2Instituto Portugués de Oncologia de Coimbra Francisco Gentil, E.P.E.
3Instituto Portugués de Oncologia do Porto Francisco Gentil, E.P.E.
4Centro Hospitalar e Universitario de Coimbra, E.P.E.
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Figura 2.1: Esquema da implementacdo do sistema OrthoCT em ambiente radiote-
rapéutico [6]. Um feixe, proveniente de pelo menos uma fonte de fotdes, efetua um
varrimento ao alvo. Para cada posicao do feixe, a radiacdo dispersa e que escapa do
doente perpendicularmente & direcdo do feixe incidente é colimada e coletada por um
ou mais sistemas de dete¢do (no esquema sao mostrados dois sistemas de detegao). A
imagem OrthoCT é obtida a partir de um varrimento nico ou, eventualmente, pela
combinacao de varrimentos opostos.

e emitidos com dire¢do aproximadamente perpendicular a direcdo do feixe incidente
(proveniente do linac). A correlagdo espacial entre a posigdo bidimensional de cada
fotdo que chega ao detetor e a posicdo bidimensional do feixe proporciona informacao
tridimensional do alvo irradiado. Note-se que, apesar de serem mostrados dois sistemas
de detecdo na figura, apenas é necessario um para obter imagens por esta técnica.

A primeira definigdo do conceito (descrita em [6]) baseou-se em dois pressupostos
que, como se ird verificar ao longo deste capitulo, encontram-se ja obsoletos: (1) a
realizacado de varrimentos opostos, e (2) a colimagdo multi-orificio, a qual veio a ser
substituida por colimagao multi-fatia, j4 que esta permite uma muito melhor resolugao

espacial e sensibilidade & técnica.

2.2 Simulagao Monte Carlo com fantoma heterogéneo

As capacidades desta técnica foram avaliadas através de estudos baseados em simulacao
de Monte Carlo com um fantoma heterogéneo [6]. Para tal, foi utilizado o fantoma

esquematizado na Figura Este consistiu de um cilindro de d4gua com 180 mm de
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Figura 2.2: Esquema do fantoma simulado para validagdo do conceito [6].

diametro e 300 mm de comprimento, contendo uma por¢ao de osso e uma cavidade de
ar na regiao central (ambas com um didmetro de 40 mm). Os comprimentos da cavidade
de ar e da porcao de osso foram de 7 e 30 mm, respetivamente, estando estas separadas
por 11.5mm de dgua (cf. Figura [2.2). Como ferramenta de simulagao Monte Carlo foi
utilizado o GEANT4E] [99, 100, [10T]. Neste estudo foram simulados dois feixes com
seccao quadrada com 3 x 3cm? e sem divergéncia, com um espetro de 6 MVE] adaptado
de [102], disparados em dire¢oes opostas. Numa primeira fase utilizou-se um detetor
perfeito cilindrico posicionado a 10 mm do fantoma (cf. Figura [2.2)). Qualquer fotdo que
atingiu o detetor foi guardado num formato em modo de lista para posterior analise

(com o ROOT[| MATLABF| e IDIF).

2.2.1 Resultados com colimacao matematica

Inicialmente foi utilizada colimagdo matematica. Para tal, foi calculado o angulo 6 com
que os fotdes chegaram ao detetor, de acordo com

|Mz|
VME + Mg + M3

0 = arccos (2.1)

onde Mx, My e My representam, respetivamente, as componentes X, Y e Z do momento

com que o fotdo chega ao detetor.

50 Anexo [A| resume o procedimento de simulacio implementado.

SPara os linacs, a energia dos fotdes é habitualmente descrita por uma unidade de tensio e ndo por
uma unidade de energia.

"Desenvolvido pelo CERN — Organizacio Europeia para a Pesquisa Nuclear

8 Acrénimo de MATriz LABoratory; ferramenta desenvolvido pela MathWorks

9 Acrénimo de Interactive Data Language, desenvolvido por David Stern e ITT Visual Information Solutions
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As Figuras e mostram os resultados obtidos com colimagao matematica, con-
siderando vélidos os fotdes que chegaram ao detetor com um angulo 89.3° <0 <90.7°
e energia E, > 300keV [6]. Na Figura (a esquerda) estao representados os perfis
de dose simulada para a irradiacdo com o feixe a entrar da esquerda (linha tracejada a
azul) e da direita (linha pontilhada a vermelho) do fantoma. O perfil de dose resultante
da soma de ambos os perfis esta representado pela linha a preto. Para a obtencio destes
perfis foram simulados 800 milhdes de fotGes iniciais em cada dire¢ao de irradiagdo. A
dose maxima e média no alvo, depois de ambas as irradiagoes, é de 892 uGy e 715 uGy,
respetivamente. Na Figura a direita, sdo mostrados os perfis de contagens obtidos
com colimacido matematica. A correlagdo visual entre estes perfis de contagens lon-
gitudinais e as diferentes densidades do fantoma (separadas pelas linhas pontilhadas
verticais) é notével. Como se pode verificar da andlise da figura, é claramente identificé-
vel no perfil de contagens a depressao devido a presenca da cavidade de ar, bem como
o aumento originado pela presenca do osso. Tais resultados evidenciam a capacidade
da técnica OrthoCT em obter imagens da morfologia de alvos. De modo a verificar a

capacidade da técnica em detetar desvios, foi efetuado um deslocamento do fantoma.
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Figura 2.3: Comparacao entre as distribui¢des de dose simuladas e os perfis de contagens
obtidos com a técnica OrthoCT com colimagao matematica [6]. Esquerda: Perfis de
dose (simulados) correspondentes a irradiagao do alvo, com o feixe a incidir da esquerda
(linha tracejada a azul) e da direita (linha pontilhada a vermelho). O perfil de dose
resultante da soma de ambos os perfis estd representado pela linha a preto. A dose
méxima e média no alvo foi de 892 uGy e 715 uGy, respetivamente. Direita: Perfis de
contagens obtidos ao longo do eixo longitudinal Z, para irradiagido da esquerda (linha a
azul), da direita (pontilhado a vermelho) e de ambos os lados (tracejado a preto, deve
ser multiplicada por 2).
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Figura 2.4: Capacidade da técnica OrthoCT na detecao de deslocamentos do alvo [6]: a
linha tracejada a azul mostra o fantoma na sua posic¢ao original (AZ = 0mm), a linha
a preto e a linha pontilhada a vermelho correspondem a deslocamentos do fantoma de
AZ = 0.5 ¢ AZ = 2mm para a esquerda, respetivamente. Ambos os deslocamentos sdo
claramente distinguiveis. A imagem a direita corresponde a uma ampliacdo da regiao
central dos perfis obtidos.

Tais resultados sdao apresentados na Figura [2.4, A linha tracejada a azul mostra o
fantoma na sua posigao original (AZ=0mm), a linha a preto e a linha pontilhada a
vermelho correspondem a deslocamentos do fantoma de AZ=0.5 e AZ=2mm para a
esquerda, respetivamente. Como se pode verificar (com auxilio da ampliagdo da regiao
central representada a direita), através dos perfis é possivel detetar os diferentes desvios

do fantoma.

2.2.2 Resultados com colimacgao real

Como ja foi referido, a implementacao pratica deste conceito requer a utilizacdo de
um colimador associado ao sistema de detecdo. Num estudo realizado por Cunha et
al. [3], foram simuladas vérias configuragoes de colimadores multi-orificio, de modo a
determinar a que mais se adequaria a aplicagdo da imagiologia por raios ortogonais. A
melhor correlagao entre a distribuicdo de dose simulada e o perfil de contagens detetado
foi obtida para um colimador de chumbo com orificios hexagonais com uma altura de
182.93 mm. Os orificios apresentam uma distancia entre face opostas de 2.7080 mm,

estando separados por 0.91566 mm (colimador esquematizado na Figura .
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Figura 2.5: Esquema do colimador multi-orificio implementado na simulagao.

Na Figura é mostrada a imagem OrthoCT 2D obtida com o colimador multi-
orificio. Neste caso, foram simulados 6000 milhGes de fotdes em cada direcdo, o que
corresponde uma dose maxima e média no alvo de 6.7 mGy e 5.4 mGy, respetivamente.
Como se pode verificar, é possivel discernir entre regioes de tecidos moles (e.g., dgua)
e regioes de tecidos densos (e.g., osso compacto), bem como verificar o posicionamento
da cavidade de ar. J4 na parte inferior da figura é possivel observar o perfil obtido
ao longo de Z apds integracao do histograma 2D no intervalo -15mm < X < 15 mm,

sendo visivel uma boa correlagao entre o referido perfil e a dose simulada [6].

2.3 Simulagoes Monte Carlo com fantoma antropomorfico

Os resultados obtidos com o fantoma heterogéneo mostram a potencialidade da técnica.
No entanto, e de modo a verificar a potencialidade da técnica em fantomas assimétricos e
mais realistas, realizou-se outro estudo de simulagdo com um fantoma antropomérfico [5].
Para tal, foi utilizado o fantoma NCATE desenvolvido por Segars [103].

O referido estudo consistiu em simular um tratamento de cabega e pescogco de modo
a evidenciar as potencialidades da técnica no auxilio a este tipo de tratamentos [5]. Para
tal, foi implementada em GEANT4 a configuragdo representada na Figura2.7] Em torno
da cabeca do fantoma foram posicionados quatro detetores perfeitos planos quadrados
com uma area de 18.5x18.5 cm? e uma espessura de 0.2 mm. No que respeita & detecio

de fotoes, todos os eventos que atingiram a superficie de um dos detetores foram

0 Acrénimo de NURBS-based cardiac-torso-phantom, sendo NURBS definido como non-uniform
rational basis spline
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Figura 2.6: Imagem OrthoC'T bidimensional obtida com o colimador de orificios hexa-
gonais considerado étimo no trabalho de Cunha et al. [3]. Neste caso, a dose maxima
e média no alvo foi aumentada para 6.7mGy e 5.4 mGy, respetivamente. Em cima é
mostrada a distribuicdo 2D dos fotoes que chegam ao detetor perfeito posicionado por
tras do colimador multi-orificios. Em baixo é apresentado o perfil de dose simulado
no fantoma (linha tracejada a vermelho). A linha a azul, corresponde ao integral do
nimero de fotoes coletados no detetor perfeito no intervalo -15mm < X < 15mm ao
longo de Z (i.e., profundidade do fantoma).

considerados como validos, sendo estes gravados num ficheiro em modo de lista para
posterior andlise (um ficheiro por detetor). Conforme é visivel na figura, os detetores 0,
2 e 3, com o seu eixo posicionado perpendicularmente a direcao do feixe incidente, visam
a aquisicdo de imagens pelo método de raios ortogonais. J& o detetor 1, colocado na

posicao oposta a direcdo do feixe, visa adquirir imagiologia do tipo portal.

2.3.1 Resultados com colimag¢ao matematica multi-orificio

Neste caso, as imagens por raios ortogonais foram obtidas por colimacao multi-orificio

implementada matematicamente, através de discriminacao angular e de energia. Para
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Figura 2.7: Esquema da configuracao implementada para simular a técnica OrthoCT
no auxilio de tratamentos de cabega e pescoco [5]. Os detetores 0, 2 e 3, com os seus
eixos perpendiculares a direcdo do feixe, permitem a aquisicdo de imagens pelo método
de raios ortogonais. O detetor 1 permite efetuar uma comparagio entre as imagens de
raios ortogonais e a imagem portal.

tal, definiu-se # com base no angulo formado entre a componente do momento do fotao
na direcdo do eixo do detetor em analise e o momento total do fotdo. Sejam Mx, My
e My as componentes X, Y e Z, respetivamente, do momento com que um fotdo que

chega ao detetor. O dngulo g2 com que o fotdo atinge o detetor 0 (ou 2) é dado por

M
Oog2 = arccos My . (2.2)
VM% + MR+ M3
De modo andlogo para o detetor 3, o dngulo 03 é dado por
M
03 = arccos | M| (2.3)

VM + MR+ M3

Foi entao analisada a capacidade da técnica em visualizar as estruturas do fantoma
antropomérfico [5]. Para tal, utilizou-se um feixe de fotdes de 6 MV retangular (com
20x5mm? de 4rea transversal) disparado horizontalmente na regido da hipéfise. O
feixe foi composto por 200 milhoes de fotoes, ao qual correspondeu uma dose méaxima
depositada no fantoma de 1.3 mGy nos ossos do cranio. A Figura[2.8 mostra os resultados
obtidos. As imagens foram adquiridas com base num angulo de aceitagao fpgo < 1.1°
e 03 < 2.0° para eventos coletados com os detetores 0 ou 2 e 3, respetivamente, apenas

tendo sido considerados os fotdes que chegaram ao detetor com energia E, > 500keV.
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2.3. Simulag¢ées Monte Carlo com fantoma antropomorfico

A sele¢ao angular, bem como o corte em energia foram obtidos por andlise visual das
imagens. Foi ainda aplicado um filtro da medianaﬂ com uma janela de 8 pixeis de modo
a minimizar ruido associado a baixa estatistica das imagens. Pela andlise das figuras
verifica-se uma boa correlacdo visual entre as imagens obtidas por raios ortogonais
e a distribuicdo de dose simulada, para além de ser possivel localizar as estruturas
irradiadas (e.g., aumento do nimero de contagens na zona dos ossos do cranio). Tal
evidencia a capacidade da técnica em dar informagéao acerca da estrutura morfolégica
do fantoma. Comparando a imagiologia por raios ortogonais com a imagem portal
(detetor 1) verifica-se que, para a mesma dose e tempo de irradiagdo, é possivel extrair
informacao mais 1util através da imagiologia por raios ortogonais.

Note-se que as imagens representadas na Figura foram obtidas a partir da
irradiagdo unilateral do fantoma. Os resultados mostram evidéncia de ser possivel obter
informagao morfolégica do alvo por esta técnica sem a necessidade de ser efetuada a

irradiacao em dire¢Ges opostas.

2.3.2 Resultados com colimacao matematica multi-fatia

A técnica OrthoCT requer a utilizacdo de feixes finos com uma sec¢do transversal
milimétrica como definido, por exemplo, em [104]. S6 deste modo é possivel obter
imagens com resolucdo espacial suficiente para identificar estruturas mais pequenas.
Nesse sentido, a configuracdao de colimacao mais adequada para a técnica OrthoCT (e
que devera ser a utilizada na potencial implementacao de um dispositivo no futuro),
serd a colimagao multi-fatia (i.e., planar). A utilizacdo deste tipo de colimagao permite
aumentar o angulo sélido de detecao de fotoes e, por conseguinte, o niimero de contagens
(sensibilidade) para uma mesma dose de irradiacao.

Assim, foi realizado um novo estudo de simula¢ao com o fantoma NCAT, por forma
a analisar a capacidade da técnica OrthoCT em obter imagens da regiao do pescoco,
recorrendo a colimagao multi-fatia [5]. A montagem implementada em GEANT4 neste
estudo foi similar a representada na Figura (utilizando apenas os detetores 0 e 2),
tendo sido efetuado um varrimento com um feixe fino (com uma secgao de 5x5mm?) de
fotoes com espetro de 6 MV (sem divergéncia) na zona do pescogo. O feixe, disparado

nas direcoes X e —X, abrangeu um distancia total de 50 mm na direcdo horizontal

1yer Apéndice
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Figura 2.8: Resultados obtidos para a irradiagdo da cabega do fantoma (na regiao da
hipéfise) [5]. Em cima: Vistas axial, coronal e sagital da distribui¢do de dose simulada.
Em baixo — esquerda: Distribuigdo de contagens coletada pelo detetor 3 (Figura ,
dando informacao relacionada com a distribuicido de dose axial. Centro: A distribuicdo
coronal da dose estimada pelo histograma de contagens obtido nos detetores 0 e 2.
Direita: Imagem coletada pelo detetor 1 (corresponde a informagao disponivel na
imagiologia portal). Verifica-se boa correlagdo visual entre as imagens obtidas por
raios ortogonais e a distribuicdo de dose simulada, sendo também possivel visualizar as
estruturas irradiadas (e.g., ossos do cranio).

(i.e., ao longo de Z). Foram simulados 600 milhdes de fotdes na totalidade (300 milhoes
de fotdes em cada diregdo). A colimacao também foi implementada matematicamente.
Neste caso, definiu-se 8 x como sendo o dngulo entre as componentes X e Y do momento

(Mx e My, respetivamente) com que o fotao chega ao detetor 0 ou 2, de acordo com

Mx
— . 2.4
My\ (2.4)

0x = arctan

As coordenadas x e y de cada fotdo que verifica as condigoes impostas na imagem sao
T; = X4 €Y; = Zo, respetivamente, onde x4 € a coordenada x da posi¢ao do detetor onde

o fotao foi coletado e zy é a coordenada z da posicdo do fotdo no feixe inicial.
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2.4. Resultados experimentais em feixe terapéutico

A Figura mostra os resultados obtidos através de varrimentos opostos. O dngulo
de aceitac@o fx utilizado (em ambos os detetores 0 e 2) foi de x < 1.5°, tendo sido
considerados validos os fotoes que chegaram ao detetor com energia E, > 400keV. Foi
aplicado um filtro da mediana com uma janela de 4 pixeis de modo a remover algum
ruido. Analisando as imagens da parte inferior da Figura verifica-se que a imagem
obtida pelo detetor 2 apresenta melhor qualidade que a imagem obtida com o detetor 0.
Tal deve-se ao facto de os fotdes percorrerem um menor caminho dentro do fantoma em
diregao ao detetor 2 (i.e., atravessam uma menor quantidade de tecido até ao detetor).
Como se pode observar, existe boa correlagdo visual entre as imagens OrthoCT e as
estruturas morfolégicas do fantoma (e.g., as vértebras). Também os limites do fantoma
sao claramente distinguiveis, mesmo para valores de dose tao baixos. Note-se que o
méximo da distribuigdo de dose simulada (Figura em cima a direita) é de 1.1 mGy
nos ossos das vértebras. Por exemplo, a dose absorvida na cabeca de um adulto durante
uma CT ¢ da ordem dos 40 mGy [105].

Na Figura [2.10]s@o apresentados resultados obtidos a partir do varrimento unilateral
do fantoma (feixe a entrar pela esquerda). Os pardmetros de colimagao foram os mesmos
que os do caso da dupla irradiacdo. Mais uma vez se verifica uma boa correlacao entre
as estruturas do fantoma e a imagem coletada no detetor 2. A dose maxima utilizada
nesta simulagao foi ainda menor do que a utilizada na irradiacao bilateral (neste caso,
0.7mGy). Este resultado confirma a possibilidade de se efetuar imagiologia OrthoCT
sendo utilizada a irradiacdo de apenas um dos lados do doente. Isto significa que é
possivel obter imagens com a técnica OrthoCT sem a necessidade de qualquer rotagao

da fonte de raios X em torno do doente.

2.4 Resultados experimentais em feixe terapéutico

O conceito da imagiologia por raios ortogonais foi testado em feixe radioterapéutico com
um sistema de detegdo de pixel tnico [2]. A Figura mostra o detetor construido e
testado no IPO-Coimbra. Um colimador cilindrico com 180 mm de didmetro e 149 mm

de altura, constituido por ferro (60 mm de altura) e Cerrobend“@ (89 mm de altura),

12Cerrobend™ é o nome comercial de uma liga metélica composta por 50% de bismuto, 26.7% de
chumbo, 13.3% de estanho e 10% de cddmio. Esta apresenta um ponto de fusdo baixo (70°C) e uma
densidade de 9.4 g/cm® e é muito utilizada em aplicagdes de blindagem em radioterapia, devido ao seu
facil manuseamento.
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Figura 2.9: Resultados obtidos com a configuragdo OrthoCT com duas irradiacées em
diregoes opostas na zona do pescoco [5]. Em cima: CT do fantoma NCAT (a esquerda)
e distribuicdo de dose simulada (& direita). Em baixo: Distribui¢do de contagens
coletada no detetor 0 (a esquerda) e no detetor 2 (& direita).
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Figura 2.10: Resultados obtidos com a configuragdo OrthoCT com irradiagdo de uma
unica dire¢do na zona do pescoco [5]. Esquerda: Distribui¢do de dose simulada. Di-
reita: Distribuicdo de contagens coletada no detetor 2.
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Figura 2.11: Imagiologia por raios ortogonais: montagem experimental testada no
IPO-Coimbra [2].

e com um orificio interior de 6 mm de didmetro foi posicionado perpendicularmente
a direcao do feixe de fotoes, a uma distdncia de 110 mm de um fantoma heterogéneo.
O fantoma consistiu de um cilindro de polimetilmetacrilato (PMMA) com 180 mm
de didmetro e 300 mm de comprimento, e uma densidade de 1.1940.1 g/cm3. No seu
centro, o fantoma continha uma cavidade de ar com 20 mm de comprimento e 40 mm
de didmetro. Para proceder a detecdo da radiacao dispersa no fantoma foram utilizados
cristais cintiladores pesados acoplados a um tubo fotomultiplicador (PMT). Como
cintilador foi utilizado um conjunto de quatro cristais de oxiortosilicato de lutécio e
itrio dopados com cério (LYSO). Os quatro cristais foram acoplados e embrulhados em
conjunto com fita de teflon em todas as suas faces exceto uma (face para ser acoplada

ao PMT), formando um tnico cristal com uma seccio transversal total de 4x4 mm?
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e um comprimento de 20 mm. Na Figura [2.12] estd representado o detetor, bem como
a eletrénica de formatacao de sinal utilizada na cadeia de leitura do sinal do PMT:
este passa através de um pré-amplificador (Canberra modelo 2005), seguido de um
amplificador de espetroscopia (Canberra modelo 2020), sendo posteriormente adquirido
por um osciloscopio (PicoScope modelo 2203) operado em modo continuo em Linux [2].

Para proceder a irradiagdo do fantoma, foi utilizado um feixe de raios X com um
campo de 30x30mm? ao isocentro proveniente de um linac Siemens ONCOR Avant-
Garde operado a 6 MV, instalado no IPO-Coimbra.

O detetor aqui descrito e testado em ambiente radioterapéutico foi de pixel inico. De
modo a obter um perfil longitudinal da morfologia do alvo foi efetuado um varrimento
ao longo do fantoma. Para tal, o fantoma foi fixado (fazendo coincidir o seu centro com
o isocentro do linac) e o detetor, posicionado na mesa do paciente, foi sendo movido
incrementalmente ao longo do fantoma, efetuando-se aquisi¢oes a diferentes profundi-
dades. O detetor foi movido relativamente ao fantoma desde a posi¢ao Z =-120mm
até a posicio Z =+120mm em incrementos de 20 mm. Para cada posicao foi medido
o espetro das alturas de pulso de cada evento detetado. Posteriormente, cada espetro

obtido foi ajustado a uma gaussiana, de acordo com a equacao

(z—w)?

y=Axe 2?7 | (2.5)

onde A, 1 e o representam a amplitude, média e desvio padrdo da gaussiana, respeti-
vamente. Os perfis longitudinais foram construidos a partir do valor da média p [2].
Ao longo das medidas experimentais foram identificadas duas fontes de ruido, as
quais podem corromper as medidas experimentais [2]: (1) a radiagdo de fundo que
escapa da cabega do linac; e (2) a radiagdo dispersa no alvo que é coletada no detetor
mas que nao corresponde a radiacao dispersa que escapa na direcdo perpendicular a
direcao do feixe. De modo a reduzir o impacto da radiagdao de fundo do linac no detetor,
foi posicionado um material de blindagem entre a cabeca do linac e o detetor (bloco de
Cerrobend™ com aproximadamente 60 mm de espessura). Outra solugao adotada para
reduzir ainda mais a influéncia do ruido, quer induzido pelo fluxo fora do campo, quer
proveniente do préprio fantoma, passou pela realizagao de medidas do fundo através

do seguinte processo: repeticdo do varrimento descrito anteriormente com o orificio do

colimador obstruido por um bloco de tungsténio. Deste modo, a radiacdo proveniente
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Figura 2.12: Esquema da eletrénica utilizada na aquisicdo de dados experimentais [2].

do fantoma perpendicularmente & direcao do feixe é impedida de chegar ao detetor. Por
ultimo, a média da gaussiana de ajuste obtida com o bloco de tungsténio foi subtraida a
média do ajuste obtido sem o bloco para cada uma das posi¢oes do varrimento, obtendo-
se assim uma medida de sinal com uma forte redugéo do fundo [2]. Os espetros obtidos
sem (a vermelho) e com (a azul) mitiga¢do do fundo sdo apresentados na Figura [2.13]

As linhas tracejadas a preto mostram os respetivos ajustes gaussianos.

A Figura mostra os resultados obtidos para o varrimento na profundidade
ao longo da diregao longitudinal com a face do colimador a 110 mm do fantoma. Os
losangos a azul correspondem ao perfil medido sem o bloco de tungsténio a obstruir o
orificio. Os tridngulos a preto referem-se ao perfil de fundo (i.e., perfil medido com o
orificio obstruido). Os quadrados a verde representam o perfil obtido apds subtracao
do fundo. Por ultimo, a linha tracejada a vermelho mostra o perfil de dose depositada
no fantoma obtida por simulagio GEANT4. Todos os pontos foram normalizados em
relagdo ao maior valor (i.e., ao ponto obtido em Z=-120mm do perfil representado
pelos losangos a azul). As barras de erro para todos os perfis medidos estao dentro do
tamanho dos seus simbolos correspondentes: os erros obtidos para o sinal + fundo, fundo
e sinal foram 0.165 %, 0.171 % e 0.233 %, respetivamente. Pela andlise dos perfis, verifica-
se a existéncia de uma boa correla¢ao entre o perfil medido experimentalmente (apés

subtracao do fundo) e o perfil de dose simulado. De facto, o coeficiente de correlacao
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Figura 2.13: Exemplos de espetros das amplitudes de pulso obtidos sem (a vermelho)
e com (a azul) material de blindagem entre a cabega do linac e o detetor. As curvas
tracejadas a preto representam os respetivos ajustes gaussianos.

de Pearson obtido (com a funcdo corr do MATLAB) entre ambos os perfis foi de
0.9911 [2]. Como se pode verificar, as estratégias implementadas para a redugdo do
fundo foram titeis para evidenciar o sinal fisico (de interesse) proveniente do fantoma.
Os resultados aqui apresentados evidenciam a potencialidade da imagiologia por raios
ortogonais na monitorizacdo da morfologia do doente. Além disso, estes resultados
mostram também que o sinal proveniente dos raios ortogonais pode ser medido em

ambiente radioterapéutico.

2.5 Consideragoes finais do capitulo

A obtengao de imagens OrthoCT requer que se efetue varrimento (na dire¢ao horizon-
tal e/ou vertical) com feixes finos, como se encontra representado na Figura A
posigao bidimensional do feixe relativamente ao alvo (neste caso, a cabega do doente),
complementada com a informagao da fatia de detetor (posicionado por tras de um coli-
mador multi-fatia) que coleta cada um dos fotdes que escapam do alvo a ser irradiado,
permitem a aquisicdo de imagens morfoldgicas tridimensionais. O varrimento do feixe
em relacdo ao alvo que se pretende analisar pode ser controlado pelo colimador multi-
folhas (MLC) presente na cabega de tratamento do linac e/ou através da movimentacao
controlada da cama do doente. Apesar de na figura serem apresentados dois sistemas

de detecdo, a técnica pode ser aplicada apenas com um.

52



2.5. Consideragoes finais do capitulo

[ L ]
100 o . >i= =Geant4 dose profile
[ ° ¢ Signal + background ]
F O A Background only ]
F o i, O Background subtracted 1
90 T 7
g @ Lo 1
z o ]
80 |- M .
r A Pl ]
— r A P ® o q
B r A N % o
o 70 E A A 1
~ L A : : J
i 1 A A A
< r Aia A A 1
) R B R R ,
O r Do 1.
- [~ : : -11.0
o 27N o ]
%) [ N ]
S b g\ P Jdo.8
a 20 N LT 17"
! A P 1
! e 1,43
15 L S : : 1U.0 o
3 \E] ] —
o A 10.4 8
- P . ©
i i B 1 e
L N = ~lj' 1A 2
r N & < -1 U.
5 C DJ T~ -]
(O N R ‘ I ‘ P H I R ‘i 0.0
—-150 —-100 -50 0 50 100 150

Depth, Z (mm)

Figura 2.14: Perfis experimentais obtidos ao longo da profundidade do fantoma [2]. Os
losangos a azul correspondem ao sinal + fundo, os tridngulos a preto referem-se o perfil
do fundo e os quadrados a verde representam o sinal obtido apés subtracao do fundo.
A linha tracejada a vermelho mostra o perfil de dose depositada no fantoma obtida por
simulagdo GEANT4.

Esta técnica permite a aquisicdo de imagens irradiando apenas a regidao do tumor
(Figura a direita), o que potencialmente poderda minimizar (ou até mesmo anular)
a dose em 6rgaos de risco (OARs) e tecidos sauddveis. Note-se que, uma vez que a
zona sujeita a radiacdo devido a imagiologia OrthoCT pode ser reduzida ao volume
previsto irradiar no tratamento, a dose utilizada para a imagiologia pode ser tida em
consideracdo aquando do planeamento do tratamento. Nesse sentido, poderia dizer-se
que a técnica OrthoCT nao sujeitaria o doente a dose extra. Por outro lado, ndo é
necessaria a rotacao da fonte de fotoes e do detetor em torno do alvo como acontece,
por exemplo, na tomografia computorizada de feixe cénico (CBCT) convencional. Deste
modo, a aquisicdo de imagens torna-se mais rdapida, o que representa menores custos

para o centro radioterapéutico e também menor desconforto para o doente.
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Figura 2.15: Imagiologia OrthoCT obtida por varrimento com feixe fino. A posicdo
bidimensional do feixe relativamente ao alvo (neste caso, a cabega), complementada com
a informagao da fatia de detetor (posicionado por tras de um colimador multi-fatia) que
deteta cada um dos fotdes que escapam do alvo a ser irradiado, permitem a aquisicao de
imagens morfolégicas tridimensionais. Esquerda: Aquisicdo de informacao morfolégica
de toda a cabeca do doente. Direita: A zona de irradiacdo pode ser limitada a zona
do tumor, o que permite minimizar (ou até mesmo anular) a dose em OARs préximos
da zona a qual se pretende efetuar a imagiologia.

Pelos motivos apresentados, a técnica podera representar uma mais-valia na imagi-
ologia do tipo on-board (i.e., o doente j& posicionado e pronto a iniciar o tratamento
radioterapéutico), podendo esta ser utilizada para complementar a informagao obtida
com outras técnicas do campo da radioterapia guiada por imagem (IGRT). Nesse
sentido, vale a pena indagar acerca de potenciais aplicacbes da técnica no auxilio a
irradiacdo. Note-se ainda que, caso os feixes terapéuticos sejam suficientemente finos,
esta poderd ser utilizada na monitorizagdo em tempo real de tratamentos radioterapéu-
ticos, o que potencialmente poderd beneficiar tratamentos de tumores moveis, como

por exemplo, no caso dos tumores pulmonares.
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Capitulo 3

Imagiologia por raios ortogonais
para auxilio de irradiacao do

pulmao

O cancro do pulméo é uma das causas mais comuns de morte em todo o mundo,
estimando-se ter sido responsavel por cerca de 1.59 milhdes de mortes em 2012 [16],
sendo a radioterapia uma das principais modalidades prescritas no tratamento deste
tipo de patologia. No entanto, o controlo local no caso dos tumores pulmonares ¢é tecnica-
mente desafiante por diversas razoes: (1) a proximidade com érgaos criticos (e.g. espinal
medula, es6fago, bronquios e corac¢ao); (2) a tolerancia limitada do tecido pulmonar
a radiacdo, o qual os feixes deverdo atravessar para atingir o tumor; (3) o movimento
do alvo induzido pela respiracao; e (4) alteragdes morfolégicas na posicdo e/ou forma
do tumor [62]. Tais situagoes podem levar a incertezas geométricas e, por conseguinte,
ter implicagoes no decurso do tratamento, pelo que sao aplicadas margens ao alvo para
assegurar uma dose adequada na lesdo. No entanto, as margens excessivas aumentam o
risco de danos aos tecidos normais, o que pode representar complicagoes para o doente.
A titulo de exemplo, diminuir a margem de 3 para 2cm em torno de um tumor esférico
de 4cm pode representar uma diminuicdo no volume pulmonar irradiado superior a
250 cm? [106]. Assim, a radioterapia guiada por imagem (IGRT) ganha particular im-

portancia neste tipo de irradiacao.
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Neste capitulo é apresentado um estudo de simulacao realizado com o intuito de
avaliar a capacidade da imagiologia por raios ortogonais para auxiliar na irradiacdo de
tumores pulmonares, nomeadamente na detecao de desvios e/ou variagdes de volume

do tumor (regressdo ou expansao tumoral).

3.1 Implementacao de um sistema de imagiologia por raios

ortogonais em ambiente radioterapéutico

No Capitulo 2 foi apresentado o conceito OrthoCT, o qual consiste na detegao da
radiacido que é dispersa no doente e escapa deste na direcdo perpendicular a direcio
do feixe incidente. A detecdo de tais raios ortogonais pode ser conseguida através do
posicionamento de pelo menos um sistema de deteccao 1D paralelo ao eixo do feixe. De
modo a permitir a sele¢do dos raios ortogonais, o sistema devera integrar um colimador
multi-fatia. Efetuando um varrimento uni ou bidimensional com um feixe com uma
seccdo pequena (5x5mm?), a terceira coordenada do local onde a ocorreu a interacio
é dada pela fatia de detetor na qual os raios ortogonais sdo coletados, permitindo
assim obter um sinal proporcional aos fotoes que escaparam do doente (i.e., um sinal
correlacionado com a morfologia do doente). A técnica OrthoCT proporciona imagens
morfolégicas sem necessidade de rotacao da fonte de raios X em torno do doente,
permitindo reduzir a zona irradiada para a aquisicdo de imagens a regiao do tumor,
potencialmente minimizando (ou até mesmo anulando) a dose em tecidos saudaveis
circundantes ao tumor. Esta pode ser aplicada para obter informagao da morfologia do
doente (1) imediatamente antes do inicio (i.e., jA com o doente posicionado na cama
de tratamento) ou (2) durante o tratamento (i.e., em tempo real).

A Figura mostra uma eventual implementacdo pratica do referido sistema em
ambiente radioterapéutico [7]. Para auxiliar no correto posicionamento do sistema de
imagiologia por raios ortogonais pode ser utilizado, por exemplo, um suporte rotativo
e um brago robdtico. Tal permite que o sistema seja posicionado de modo a adquirir
imagens do pulméo direito (como se encontra representado na figura) ou de outras
possiveis localizagoes, como por exemplo, cabega ou prostata. Quando o sistema nao
esta a ser usado, este pode ser posicionado de acordo com o esquema representado

a direita na Figura Deste modo, é possivel utilizar a técnica OrthoCT' enquanto
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complemento a outras técnicas de IGRT, como por exemplo, a tomografia computorizada

de feixe cénico (CBCT) ou imagem portal.

Gantry at 0°
Gantry rotation Gantry rotation

OrthoCT rest SERESE EURERE

Scanned megavoltage
X-ray beam

/ ; OrthoCT 1D - onti
: Patient under treatment = Patient in treatment
IREED T (real-time monitoring) imaging system position (ready for
Ketecteupeo or in treatment position 1" rest position : IGRT or irradiation)

(on-board imaging)

OrthoCT 1D~
imaging

Figura 3.1: Exemplo de uma eventual implementacao pratica da técnica OrthoCT em
ambiente radioterapéutico [7]. Esquerda: Um suporte rotativo e um brago robdtico
permitem posicionar o sistema de modo a adquirir imagens do pulméao direito ou de
outras possiveis localizagoes (e.g., cabega, préstata, entre outros). Direita: Sugestao
de posicionamento do sistema quando nao estd a ser utilizado, por exemplo, quando
estao a ser utilizadas outras técnicas de IGRT (e.g., CBCT ou imagem portal).

3.2 Cenarios morfolégicos simulados

Como ja foi referido, o estudo aqui apresentado foi realizado com o intuito de avaliar a
capacidade da imagiologia por raios ortogonais em detetar desvios e/ou variagoes do
volume tumoral que possam ocorrer durante uma irradiacdo de pulméo. Para tal, foram
consideradas diferentes morfologias/anatomias do tumor. Inicialmente introduziu-se um
tumor esférico com cerca de 30 mm de didmetro e densidade similar & da dgua (18/cm?)
no pulmao direito do fantoma NCATH7 cenario que foi considerado como sendo o original

(Figura em cima & esquerda). Foram entao introduzidas trés alteragoes morfoldgicas:

1. Foi simulada uma eventual regressdo tumoral (Figura em cima a direita).
Neste caso o didmetro do tumor diminuiu 9.36 mm. Esta diminui¢ao do tumor é

passivel de ocorrer durante tratamentos radioterapéuticos do pulmao [63];

! Acrénimo do inglés NURBS-based cardiac-torso-phantom, sendo o acrénimo NURBS definido como
non-uniform rational basis spline
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Figura 3.2: Vista sagital dos diferentes tumores pulmonares simulados [7]. Em cima:
Tumor original (& esquerda) e regressao tumoral (& direita). Em baixo: Tumor desviado

(& esquerda) e expansao tumoral (a direita).

2. O tumor foi movido 9.36 mm na dire¢do craniocaudal (Figura em baixo a
esquerda). Este cendrio permite testar a capacidade da técnica OrthoCT em
detetar, quer desvios interfracionais do tumor (e.g., alteragoes da anatomia do
doente), quer desvios intrafracionais (e.g., movimentos respiratérios). O valor do
desvio utilizado foi baseado na literatura que reporta que podem ocorrer desvios

intrafracionais do tumor superiores a 10 mm [62];

3. Durante um tratamento de radioterapia ao pulmao pode também ocorrer o au-
mento do volume do tumor [63]. Assim, foi simulado um cendrio de expansao
tumoral (Figura em baixo a direita). Neste caso, o didmetro do tumor passou

para o dobro do didmetro do tumor original (i.e., ~60 mm).

Note-se que o objetivo deste estudo consistia em avaliar a sensibilidade da imagiolo-
gia por raios ortogonais em detetar deslocamentos ou variacoes de tamanho do tumor.
Ainda que as alteracées morfoldgicas consideradas tenham sido baseadas em dados

da literatura, deve-se sublinhar que os cendrios simulados nao representam planos de

tratamento reais.
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3.3 Resultados com colimagao matematica multi-orificio

Numa primeira fase deste estudo, recorreu-se & colimagao matematica multi-orificio para
detetar os diferentes cendrios morfolégicos simulados [9]. A montagem implementada
em GEANT4E] (versdao 9.3) para proceder a este estudo foi semelhante a representada
na Figura (& esquerda). Um feixe de fotdes com espetro de 18 MV, sec¢ao circular
de 40 mm de didmetro e sem divergéncia irradia um tumor esférico posicionado no
pulméo direito do fantoma antropomorfico. Nesta fase o sistema OrthoCT (represen-
tado na Figura foi substituido por um detetor perfeito de seccdo quadrada com
40x40 cm? e 0.2 mm de espessura. Este foi posicionado na regido tordcica a 46.8 mm
da superficie do fantoma. Todos os fotoes que chegaram ao detetor foram guardados
em formato de lista num ficheiro para posterior anilise (efetuada com as ferramen-
tas ROOT, MATLAB e IDL). Para cada um dos cenarios anteriormente mencionados
foram simulados 800 milhGes de fotdes, o que resulta num tempo de computagao de

aproximadamente 3000 horas por cenéridﬂ

3.3.1 Distribuicoes de dose simuladas

A Figura mostra as vistas coronal, sagital e axial da distribui¢cdo de dose simulada
em cada um dos cenarios anteriormente mencionadas [9]. Nas imagens da primeira linha
sdo apresentadas as diferentes vistas da distribui¢do de dose simulada para o tumor na
sua configuracdo original. Na segunda linha é mostrada a distribui¢do de dose simulada
quando ocorreu um desvio do tumor de 9.36 mm na direcdo craniocaudal. Comparando
ambas as vistas sagitais (mesmo ponto de vista do detetor de imagiologia por raios
ortogonais) verifica-se que uma parte do tumor néo recebe a dose planeada devido
a ocorréncia do desvio tumoral. A terceira linha corresponde & distribuicdo de dose
simulada no caso da regressao tumoral (diminuigao do didmetro do tumor de 9.36 mm).
Através da comparacdo das vistas sagitais é possivel verificar que a diminuicdo do
tumor implica que uma por¢ao de tecido pulmonar sdo seja irradiada sem necessidade.
Na quarta linha é visivel a distribuicdo de dose simulada no cenario de expansao

tumoral (didmetro do tumor aumentado para o dobro), verificando-se mais uma vez

2Ver Anexo
3Este diz respeito a tempo de CPU. As simula¢des apresentadas ao longo desta tese foram obtidas
recorrendo a clusters de computacdo, tendo sido utilizados cerca de 200 processadores em paralelo.
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Figura 3.3: Vistas coronal, sagital e axial das distribui¢des de dose simuladas em cada
caso de tumor pulmonar [9]. Primeira linha: Tumor original. Segunda linha: Desvio
do tumor 9.36 mm na dire¢do craniocaudal. Terceira linha: Diminuicdo do didmetro
do tumor de 9.36 mm. Quarta linha: Aumento do didmetro do tumor para o dobro.
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através da andlise da vista sagital que existe uma porcao de tumor que nao recebe a
dose esperada. Estas potenciais subdosagens do tumor e/ou sobredosagens do tecido

pulmonar mostram a importancia da monitorizagao de irradiacdo de tratamentos de

radioterapia no pulmao.

Na Figura [3.4] é mostrada a comparagiao das doses simuladas nos casos “original”
(linha pontilhada a preto) e “tumor desviado” (linha tracejada a vermelho) ao longo
da diregao vertical Zor (em Yor = Ocm). A linha a azul mostra a diferenca, em per-
centagem, entre cada um dos perfis. A subdosagem méaxima no tumor nestas condig¢oes
foi de 93 %. Note-se que os perfis mostrados representam a dose no tumor obtida por
simulagdo para cada um dos casos mencionados. Num tratamento real, tais subdosagens
sdo evitadas através da introducdo de volumes tumorais e margens de seguranca que
devem ser tidas em conta no planeamento do tratamento [55, 56, 57]. Importa refe-
rir que sistemas de monitorizagdo de tratamentos como este aqui estudado permitem

eventualmente a reducado de tais margens, diminuindo a irradiacdo de tecido sdo.
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Figura 3.4: Comparagao das doses simuladas nos casos “original” e “tumor desviado” ao
longo da diregao vertical Zor (em Yor = 0cm) [9]. A subdosagem maxima no tumor
nestas condigoes foi de 93 %. Note-se que os perfis mostrados apenas representam a dose
no tumor obtida por simulagdo. Num tratamento real tais subdosagens sdo evitadas
pela introdugdo de margens em torno do volume de tumor a irradiar.
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3.3.2 Distribuicoes de contagens obtidas

Neste estudo, o colimador multi-orificio foi implementado matematicamente através da
selecao angular e de energia dos fotoes que chegaram ao detetor perfeito. Definiu-se 6
como sendo o angulo entre a direcdo com que o fotdo chega ao detetor e o seu eixo, o

qual é dado por
|Mx|

M+ MR+ MG

6 = arccos (3.1)

onde Mx, My e Mz sao, respetivamente, as componentes X, Y e Z do momento com
que o fotdo chega ao detetor.

As distribui¢oes de contagens obtidas pelo detetor para imagiologia por raios or-
togonais posicionado perpendicularmente a direcdo do feixe para cada um dos casos
morfolégicos estudados estao representadas na Figura [3.5] O dngulo de aceitagao dos
fotoes coletados pelo detetor (calculado de acordo com a equagao foi § < 5°, sendo
apenas considerados os fotoes detetados com energia F, > 250keV. Foi também apli-
cado um filtro da mediana com uma janela de 6 pixeis de modo a reduzir o ruido devido
a baixa estatistica. Através da andlise visual das imagens, é possivel verificar uma boa
correlacdo entre as distribuigoes de contagens e as distribuigoes de dose simuladas, bem
como com as estruturas morfolégicas do fantoma e com o tumor e as suas alteragoes
morfolégicas. Tais resultados evidenciam as potencialidades da técnica na verificagdo
da morfologia do doente. Importa ainda referir que o niimero de contagens representado

corresponde a uma dose de apenas 1 mGy.

3.4 Resultados com colimacao matematica multi-fatia

Como ja foi referido anteriormente, o sistema OrthoC'T' beneficiara com a utilizagdo de
colimagao em fatia (em vez colimagdo em orificio), j4 que esta apresenta um maior &ngulo
sélido e, consequentemente, permite obter imagens com maior sensibilidade sujeitando
o doente a uma dose igual ou até mesmo menor. Além disso, no estudo apresentado na
sec¢ao anterior, foi utilizado um feixe de 18 MV, o qual ndo é habitualmente utilizado em
tratamentos de pulméao. No planeamento do tratamento de tumores em tecido pulmonar
sdo desejaveis feixes de menor energia, ja que para energias mais elevadas torna-se mais

dificil obter o equilibrio da dose em meios de baixa densidade [107]. Neste sentido foi
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Figura 3.5: Distribuigoes de contagens obtidas pelo detetor de imagiologia por raios
ortogonais no estudo de tratamentos do pulméo [9]. Em cima: Tumor com posicio-
namento e tamanho originais (esquerda) e desviado 9.36 mm na dire¢do craniocaudal
(direita). Em baixo: Didmetro do tumor diminuido de 9.36 mm (esquerda) e aumen-
tado de 30 mm (direita). Estas imagens apresentam uma boa correlagao visual com as
distribuicoes de dose simuladas mostradas na Figura (vista sagital), e permitem
detetar deslocagoes ou variagées do volume do tumor. Por outro lado, as distribuigoes
de contagens mostram boa correlagdo também com os ossos e estruturas do fantoma.

feito um novo estudo em que se utilizou a colimacao multi-fatia para proceder a detecao

das alteragoes morfolégicas ja descritas anteriormente [8), [7].

A montagem implementada em GEANT4 (versdo 9.3) para proceder a este estudo
foi similar & representada na Figura [3.I] com o detetor ortogonal a ser posicionado na
zona do torax do fantoma antropomoérfico. A irradiacéo foi efetuada com um feixe de

fotbes com um espetro de 6 MV. A colimagao em fatias requer que seja efetuado um
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varrimento ao longo do fantoma com um feixe fino. Assim, foi utilizado um feixe com
uma seccao quadrangular de 5x5mm? disparado na direcdo Y, tendo sido efetuado o
varrimento do feixe em Z. O varrimento em Z foi de 50 mm de modo a abranger a
zona do tumor implementado no cendrio original. O sistema OrthoCT foi, nesta fase,
substituido por um detetor perfeito com dimensdes e posicionamento semelhante ao
utilizado no estudo com colimac¢do multi-orificio. Todos os fotdes que chegaram ao
detetor foram guardados em formato de lista num ficheiro para posterior andlise. Para
cada um dos cenarios morfoldgicos considerados foram simulados 4000 milhGes de fotoes,

o que resulta num tempo de computacgao de cerca de 14000 horas por cada cenario.

3.4.1 Distribuicoes de dose simuladas

As Figuras [3.6) e [3.7] apresentam as distribui¢oes de dose simuladas para cada um dos
cendrios. Na parte superior da Figura [3.6] é mostrada a vista sagital da distribui¢ao de
dose simulada no cenério original (& esquerda) e para a regressdo tumoral (& direita).
Na parte inferior estd representada a vista sagital da distribuicdo de dose simulada no
cenério do desvio tumoral (& esquerda) e na expansao tumoral (& direita). Como se pode
verificar a dose maxima simulada em cada um dos casos foi de 10 mGy (depositada nos
ossos das costelas posicionados proximalmente ao tumor). A Figura mostra as vistas
axial (& esquerda) e coronal (a direita) da distribuigdo da dose simulada no cenério
original. Devido a semelhanca das imagens, ndo sao apresentadas aqui as vistas axial
e coronal dos restantes cenarios. Através da andlise das imagens é possivel verificar a
capacidade da técnica OrthoCT em obter imagens através da irradiagdo apenas de uma
pequena porgao de fantoma (coincidente com a zona do tumor). Esta propriedade é
uma mais-valia, pois permite manter tecidos sdos e érgaos de risco (OARs, como por

exemplo, o coragdo ou brénquios, neste caso) com doses minimas ou nulas.

3.4.2 Distribuicoes de contagens obtidas por colimagao matematica

Inicialmente foi utilizada colimagdo matemaética para obter as imagens OrthoCT para
cada um dos cendrios simulados [8]. Para tal, definiu-se 6y como sendo o dngulo entre

as componentes Y e X do momento (My e My, respetivamente) com que o fotao chega
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Figura 3.6: Vista sagital da distribuicdo de dose simulada para cada um dos cenarios
morfolégicos [7].Em cima: tumor original (a esquerda) e regressao tumoral (a direita).
Em baixo: desvio tumoral (& esquerda) e expansao tumoral (a direita). Tais alteragoes
morfolégicas podem levar a subdosagem do tumor (desvio e/ou expansdo tumoral) ou
sobredosagem de tecidos s@os (regressao tumoral).

ao detetor, de acordo com a equacao

fy = arctan

My
. 3.2
Vi (3:2)

As coordenadas = e y de cada fotdo que verifica a condigdo imposta pela colimagao
matematica na imagem sdo, respetivamente, x; = zp e y; = y4, onde zg é a coordenada
z da posicao do fotao no feixe inicial e y4 é a coordenada y da posicdo do detetor
onde o fotdo foi coletado. Para a construcdo das imagens OrthoCT, foi considerado

como valido qualquer fotdo que atingiu o detetor com um angulo fy < 0.9° e com uma
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Figura 3.7: Vistas axial (esquerda) e coronal (direita) da distribuigao de dose simulada
no cenario original [7]. Uma vez que ndo é necessaria a rotagdo da fonte de raios X,
a zona irradiada pode ser restringida a area tumoral, potencialmente permitindo a
redugdo de dose em tecidos sdos e OARs (e.g., coragao e bronquios).

energia F, > 250keV. As distribui¢cdes de contagens obtidas para cada um dos cenarios
simulados sao mostradas na Figura [8]. Em cima estao representados os perfis de
contagens obtidos para o cendrio original (a esquerda) e para o desvio tumoral (& direita)
e em baixo para a regressao tumoral (a esquerda) e expansao tumoral (a direita). De
modo a retirar algum ruido foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de 6
pixeis a cada uma das distribuicdes obtidas. Pela andlise visual é possivel verificar uma
boa correlagdo entre as imagens OrthoCT e as estruturas morfolégicas do fantoma
antropomorfico e o tumor bem como com as suas alteracoes morfolégicas, permitindo
também identificar as extremidades do fantoma. E ainda possivel delinear claramente
o pulméo, o tumor ou estruturas ésseas. Tais imagens permitem prever as alteragoes
morfolégicas do tumor e/ou corrigir, por exemplo, posicionamentos incorretos do doente
caso estes existam. Estes resultados corroboram a mais-valia da técnica OrthoCT em
obter imagens morfolégicas de auxilio a tratamentos radioterapéuticos sem a necessidade
de rodar a fonte em torno do doente, tornando a aquisicdo de imagens mais rapida.
Além disso, possibilita a restricdo da area de irradiacdo & zona do tumor e consequente

minimizacado da exposi¢ido a dose de tecidos sdos e OARs.
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Figura 3.8: Distribui¢do de contagens obtidas pelo detetor OrthoCT (colimagao mate-
mética multi-fatia) [8§].Em cima: Cenario Original (a esquerda) e regressao tumoral
(2 direita). Em baixo: Desvio tumoral (a esquerda) e expansao tumoral (& direita). As
imagens apresentam uma boa correlagao visual com as distribuigdes de dose simuladas
(Figura e permitem detetar o desvio e a alteragdo do tamanho do tumor. Por outro
lado, as distribui¢coes de contagens mostram também uma boa correlacao visual com
0s 0ss0s e estruturas do fantoma.

3.5 Simulacao e otimizacao de colimador multi-fatia

A implementacao de um sistema real de imagiologia OrthoCT requer a utilizacido de
um colimador multi-fatia. Nesse sentido foi introduzido um colimador de chumbo na
simulagdo, procedendo-se a sua otimizagao [7]. Na Figura estd esquematizado o
colimador de chumbo implementado e otimizado em GEANT4 (versao 9.4). Os para-
metros a serem considerados nesta foram: (a) altura do colimador; (b) separagao entre

fatias de colimador; e (c) espessura das fatias de colimador. Foram testadas quatro
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Figura 3.9: Esquema do colimador de chumbo implementado e otimizado em GEANT4.
Os parametros considerados na otimizagao foram: a altura do colimador (a), e a sepa-
ragdo e espessura das fatias de colimador, (b) e (c) respetivamente.

alturas diferentes de colimador (pardmetro a): 100, 150, 175 e 200 mm. Para cada uma
das alturas variou-se a separacao entre fatias (pardmetro b) de 1.4 mm até 7.0 mm em
passos de 0.2 mm. No que respeita a espessura da fatia (pardmetro c), esta foi variada de
1.4 mm até 5.0 mm também em passos de 0.2 mm. Para cada altura de colimador foram
portanto analisadas 551 configuragdes diferentes (i.e., 2024 configuragoes no total).
Para proceder a otimizacao do colimador utilizou-se o fantoma antropomorfico com
lesdo pulmonar no caso em que ocorreu regressao tumoral ja referido anteriormente.
Foram simulados 1000 milh6es de fotGes iniciais aos quais corresponde uma dose méxima
de 2.5mGy. A Figura [3.10] resume o critério de avaliagdo utilizado no processo de
otimizacao: foi efetuada uma correlacdo bidimensional entre a imagem obtida no detetor
perfeito posicionado por tras do colimador de chumbo para cada configuracao geométrica
e a distribuicdo de dose simulada. De modo a reduzir o efeito de sombra introduzido
na imagens OrthoCT pelas fatias de colimador, antes de se proceder ao célculo da
correlagao bidimensional entre as imagens aplicou-se um filtro da mediana a imagem
obtida pela imagiologia de raios ortogonais. Por fim, o processo de decisao baseou-se
em analisar a matriz de correlacdo bidimensional obtida para cada uma das geometrias
de colimador, tendo em conta dois fatores: (1) escolher zonas com valores maximos
de correlagao; e (2) tais zonas serem estaveis (i.e., variagoes dos valores de correlagao
pequenas na vizinhanga). As rotinas de analise foram implementadas em MATLAB.
A Figura [3.11] mostra a matriz de correlagdo bidimensional obtida para o melhor

caso. A separacao e espessura das fatias de colimador 6timas encontram-se dentro da
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Image after median filter
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Figura 3.10: Critério de avaliacio utilizado no processo de otimizacao: foi efetuada uma
correlacao bidimensional entre a imagem obtida no detetor perfeito posicionado por
tras do colimador de chumbo obtida para cada configuracio e a distribuicao de dose
simulada. De modo a reduzir o efeito de sombra introduzido na imagens OrthoCT pelas
fatias de colimador, antes de se proceder ao cdlculo da correlagdao bidimensional entre
as imagens, foi aplicado um filtro da mediana a imagem obtida no detetor.

zona delimitada pela elipse (tracejada a preto). Assim, concluiu-se que o colimador
6timo terd uma altura (a) de 200 mm, com fatias de 2.5 mm de espessura (c), espacadas

por 5.0mm (b).

3.6 Simulacao de um sistema OrthoCT completo

Foi simulado um sistema OrthoCT completo — o qual incluiu o colimador otimizado, os
cristais de cintila¢do e a leitura do sinal em modo de integragdo de carga [7]. Uma vez
que os fotoes que chegam ao doente (i.e., que saem do linac) se encontram empilhados,
serd mais benéfico para um sistema de imagiologia por raios ortogonais utilizar a leitura

em modo de integracao de carga. Isto porque, caso ocorram variagoes na corrente do
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Figura 3.11: Matriz de correlagdo bidimensional obtida para o melhor caso [7]. A
separacao e espessura das fatias de colimador 6timas encontram-se dentro da zona
delimitada pela elipse a tracejado preto. O colimador 6timo terd uma altura (a) de
200 mm, com fatias de 2.5 mm de espessura (c), espagadas por 5.0 mm (b).

feixe a irradiar o alvo, tal pode resultar em grandes varia¢oes da amplitude dos pulsos,
o que dificulta a construgdo de imagens OrthoCT a partir das amplitudes dos pulsos.
Ja se a leitura for efetuada em modo de integracdo de currente, toda a energia dos
raios X inicial é coletada pelo sistema de aquisicdo de dados. Assim, os impulsos do
linac, sejam de maior ou menor intensidade, contribuirdo com a energia de todos os
fotdes criados para um tnico valor proporcional ao niimero de fotdes e a sua energia,
independentemente do grau de empilhamento ou da amplitude de pulso com que se
irradia o alvo. Em suma, a leitura do sinal em modo de integragdo de carga faz com
que esta seja independente do modo de operacdo do linac. Ao nivel da simulacao,
este processo é simplesmente implementado, tendo em conta o nimero de fotdes que
chegam ao detetor, pesados pela sua energia (i.e., o peso de cada fotdo detectado na
imagem OrthoC'T final foi obtido a partir da energia depositada pelo referido fotdo no
cristal de cintilagao). Os cristais de cintilagdo considerados na simulagao foram cristais
de ortosilicato de gadolinio (vulgarmente chamados de GSO). Assim, as fendas de ar
existentes entre as fatias de colimador foram substituidas por cristais quadrados de
GSO, com uma seccio transversal de 2.5x2.5mm? e 30 mm de comprimento. Ou seja,

foram introduzidas duas linhas de cristais (com 160 cristais de GSO cada) por fenda. O
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3.6. Simulacao de um sistema OrthoCT completo

ficheiro em modo lista obtido na secc¢ao para cada cenario morfolégico foi utilizado
como parametro de entrada nesta simulacao.

A Figura mostra os resultados obtidos com o sistema OrthoCT completo [7]. Tal
sistema permite obter imagens com uma elevada concordancia visual com a morfologia
do tumor e do fantoma. Como se pode verificar, é possivel determinar os limites do
fantoma, bem como delinear o pulmio, o tumor e as estruturas Osseas. Através na
andlise visual é possivel identificar claramente a regressao tumoral (em cima, a direita),

o desvio tumoral (em baixo, a esquerda) e a progressao tumoral (em baixo, a direita).

3.6.1 Mitigacao do efeito sombra induzido pelo colimador

As fatias de colimador podem introduzir um efeito de sombra na imagem final. Assim,
de modo a atenuar este efeito, foi efetuado um desvio correspondente a metade do
espacamento entre fatias de colimador. Ou seja, considerando o espagamento de 5.0 mm
entre fatias, foram efetuados varrimentos com o sistema composto por colimador e
cristais de GSO em duas posi¢oes distintas: um com o colimador centrado na posigao
Yor = Omm e outro na posicdo Yor = +2.5 mm, tendo sido utilizados 2000 milhGes de
fotoes em cada varrimento. Este deslocamento leva a que haja pixeis na imagem final que
tenham estado expostos a radiagdo nos dois varrimentos, enquanto que outros apenas
estiveram expostos num dos varrimentos pelo que tem de se introduzir uma matriz de
corre¢ao da imagem. A Figura [3.13]ajuda a perceber tal procedimento e correspondente
efeito na imagem. A introducgdo deste procedimento permitiu ndao perder detalhe na
imagem final devido, por exemplo, & sombra inerente as fatias do colimador. Note-se que
o facto de ter sido escolhida uma separacao entre fatias igual ao dobro da espessura de
cada fatia de colimador e terem sido introduzidas duas fatias de cristais entre fatias de

colimador adjacentes, facilita a implementagao do mecanismo de desvio do colimador.

3.6.2 Homogeneizacao da intensidade das imagens

Devido a atenuacado que o feixe de fotdes sofre a medida que atravessa o fantoma, a
imagem obtida por raios ortogonais tem maior intensidade na regido de entrada do feixe
e menor intensidade na regiao de saida do feixe como se pode verificar, por exemplo,

na Figura De modo a homogeneizar a intensidade da imagem foi introduzida uma
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Figura 3.12: Resultados obtidos com o sistema OrthoCT completo, incluindo o colima-
dor, os cristais de cintilagdo e a leitura de sinal em modo de integracao de carga [7]. Em
cima: Cendrio Original (& esquerda) e regressao tumoral (a direita). Em baixo: Desvio
tumoral (a esquerda) e expansao tumoral (a direita). Mesmo com este sistema realista,
a técnica continua a permitir obter imagens que mostram uma elevada concordancia
visual com a morfologia do fantoma, sendo possivel detetar claramente o desvio e as
variagoes do volume tumoral.

correcao baseada numa reta de acordo com a equacao

sinalpgse = 4.5 X Yor — 1140, (3.3)

a qual foi aplicada a cada linha (Zcor) de cada uma das imagens OrthoC'T representadas
na Figura O resultado final é mostrado na Figura Como se pode verificar, a
homogeneizacao da intensidade da imagem permite evidenciar as estruturas localizadas

em posicoes distais, resultando numa melhoria visual do contraste do tumor.
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3.7. Espectro de energia dos fotoes detetados
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Figura 3.13: Procedimento de simulagio para o sistema OrthoCT completo [7]. Metade
dos fotoes (i.e., 2000 milhdes) foram simulados com o sistema na posi¢ao 1 (Yor = 0 mm),
e a outra metade, com o sistema na posi¢ao 2 (Yor = +2.5mm). Este deslocamento
leva a que haja pixeis na imagem final que tenham estado expostos a radiagdo nos dois
instantes, enquanto que outros apenas estiveram expostos num dos instantes, pelo que
tem de se introduzir uma matriz de corregao da imagem.

3.7 Espectro de energia dos fotoes detetados

A Figura mostra o espetro de energia dos fotoes detetados nos cristais de GSO
(curva a vermelho) em conjunto com o espetro de energias de 6 MV do feixe inicial
(curva a preto) e o espetro de energias dos fotoes que chegam ao colimador (curva a azul)
em escala logaritmica [7]. O espetro de energia dos fotdes detetados no GSO mostra
que a maior parte dos fotoes chega ao GSO com uma energia de algumas centenas de
keV, caindo acentuadamente apés uma energia de cerca de 500 keV. Tal demonstra que
a implementacdo real de um sistema deste tipo é exequivel. A utilizagdo de cristais de
cintilagao inorganicos (posicionados dentro de um sistema de colimagao apropriado)

nao deverdao comprometer a eficiéncia de detecdo deste sistema.

3.8 Consideracoes finais do capitulo

As imagens OrthoCT representadas nas Figuras e mostram uma elevada

concordancia visual com as estruturas do fantoma e a forma/localizagdo do tumor. Note-
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Figura 3.14: Imagens OrthoCT obtidas apds a implementagdo do procedimento de
correcao de intensidade da imagem [7]. A homogeneizagao da intensidade da imagem
permite evidenciar as estruturas localizadas em posi¢oes distais, o que resulta numa
melhoria visual do contraste do tumor.

se que estas imagens foram obtidas com uma dose maxima muito baixa (apenas 10 mGy).
Além disso, tais imagens foram obtidas irradiando apenas a regido de interesse ja que
nao é necesséria a rotacao da fonte de raios X em torno do doente. Ou seja, a regidao
irradiada para obter imagiologia pode ser reduzida ao campo prescrito para tratamento
sem prejuizo adicional para os tecidos sauddveis e OARs adjacentes (e.g., coragao,
principais veias e brénquios). Esta capacidade da técnica OrthoCT em obter imagens
sem rotacao da fonte representa duas vantagens: (1) permite reduzir a regiao irradiada
e a dose dada ao doente (a titulo de exemplo, a realizacdo de uma CBCT convencional
ao térax induz uma dose no coracdo de 67 mGy [75]); e (2) permite a aquisigdo mais

rapida de imagens. Tais factos podem potencialmente permitir a combinagdo da CBCT
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Counts per 100 keV

Energy (MeV)

Figura 3.15: Espetro de energia dos fotoes detetados nos cristais de cintilagao (curva a
vermelho) [7], juntamente com o espetro de energias do feixe original (curva a preto) e
do espetro de energias dos fotoes que chegam ao colimador de chumbo (curva a azul)
para a irradiagdo do pulmao.

com a OrthoCT, sendo esta utilizada diariamente e/ou em tempo real, com a CBCT a
ser aplicada em escalas temporais maiores. Os resultados mostrados nas Figuras [3.12
e [3.14] sugerem que se pode utilizar uma ferramenta de processamento de imagem que
permita detetar alteragbes morfologicas em torno do tumor. Por exemplo, o niimero de
contagens obtidas na regiao adjacente ao tumor pode ser determinado automaticamente.
Um aumento neste nimero devera imediatamente representar a presenga de tumor ou
edema que nao estaria de acordo com o planeado inicialmente. O oposto devera ser
também verdadeiro dentro do volume tumoral: uma diminui¢cdo no niimero de contagens
obtidas poderd ser interpretado como um cendrio de regressao tumoral. Note-se que os
resultados mostrados nas referidas figuras podem ser obtidos, de um modo conservativo,
apenas 100 ms ap0s o inicio da irradiagdo da seguinte forma: um linac TrueBeamTM
operado a 600 MU /min (i.e., com filtro aplanador), entrega aproximadamente 10 mGy
a cada 100 ms.

Importa mencionar uma vez mais que, embora tenham sido baseados em dados
da literatura, os cenarios aqui apresentados nao representam planos de tratamento

reais. Por exemplo, a subdosagem tumoral mencionada anteriormente (Figura [3.4]) serd

4Comercializado pela Varian Medical Systems, Palo Alto, Califérnia, Estados Unidos da América

75



Capitulo 3. Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradiagdo do pulméao

compensada pela introdugdo de volumes e margens definidas pela ICRU [55, 56, [57].
No entanto, técnicas como a OrthoCT possibilitardao manter tais margens menores

permitindo assim que algum tecido saudavel seja poupado a dose desnecessaria.
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Imagiologia por raios ortogonais
para auxilio de irradiacao da

cabeca

O decurso de um tratamento de radioterapia aplicada ao cancro da cabega e pescoco
(HNqTI) pode também ser influenciado por eventuais respostas do tumor (e.g., regres-
sao tumoral), bem como a perda de peso do doente ou outras alteragdes anatémicas
ou morfolégicas que possam ocorrer. Um exemplo de tais alteragoes morfoldgicas é o
preenchimento das cavidades nasais devido, por exemplo, ao inchago/edema dos tecidos
irradiados ou constipacao do doente. O inverso é também possivel: as cavidades sinusais
inicialmente preenchidas com tecido bioldgico ficam vazias (i.e., preenchidas com ar)
devido, por exemplo, a regressdo tumoral. As técnicas atuais de planeamento e adminis-
tracao de dose aplicadas em HNC, tais como a radioterapia de intensidade modulada
(IMRT) e a arcoterapia volumétrica modulada (VMAT), oferecem distribuigoes de dose
com uma elevada conformacionalidade ao tumor [I0§]. No entanto, mudangas anaté-
micas como as aqui referidas que ocorram durante o periodo de tratamento poderao
eventualmente afetar o resultado terapéutico de tais técnicas de alta precisdo, potencial-
mente causando a sobredosagem de tecidos saudaveis e/ou subdosagem do tumor [109].
Neste capitulo sdo reportados resultados de simulacdo de uma eventual irradiacao da

hipdéfise, analisando a capacidade da imagiologia OrthoCT para detetar eventuais al-

'Do inglés, head and neck cancer
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teragdes morfoldgicas que possam ocorrer durante a irradiagdo da cabega [10, I1]. A
eventual aplicagdo da técnica para obter imagens imediatamente antes da irradiacao
da cabeca (i.e., imagiologia do tipo on-board) é estudada na Secc¢ao [11]. J& na
Seccao é estudada a eventual aplicacdo da técnica na monitorizagdo de tratamentos

em tempo real [10] [1T].

4.1 Cenarios morfolégicos simulados

Neste estudo foram consideradas duas situagoes morfolégicas distintas de modo a evi-
denciar a capacidade da imagiologia por raios ortogonais na detecao de variagoes do

tratamento em relagdo ao planeado:

1. Fantoma antropomérfico com cavidades sinusais vazias, ou seja, preenchidas com
ar (Figura a esquerda);
2. Fantoma antropomérfico morfologicamente alterado, com o preenchimento das

cavidades sinusais com matéria (e. g. muco nasal, Figura a direita).

Os cendrios aqui simulados foram baseados na literatura [65, [110]. No entanto, deve

referir-se que estes nao correspondem a planos de tratamento reais.
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Figura 4.1: Vista axial das diferentes morfologias simuladas [10, [I1]. Esquerda: Cavi-
dades sinusais vazias (i.e. preenchidas com ar). Direita: Cavidades sinusais preenchidas
com tecido biolégico. Tais cenarios foram baseados na literatura [65, [I10]. O preenchi-
mento das cavidades sinusais pode ocorrer, por exemplo, devido a inchago dos tecidos
ou edema. O inverso pode também ocorrer: por exemplo, as cavidades inicialmente
preenchidas tornam-se vazias devido a regressdo do tumor.
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4.2 Imagiologia OrthoCT antes do inicio do tratamento

Comegou-se por analisar a capacidade da técnica OrthoCT em obter imagens do tipo
on-board do doente (i.e., imagens da regido do tumor com o doente ja imobilizado na
cama de tratamento e pronto a iniciar o tratamento) [I1]. A montagem implementada
em GEANT4E| (versao 9.3) para proceder a tal estudo foi semelhante & representada na
Figura Um feixe de fotoes com espetro de 6 MV sem divergéncia e sec¢do quadrada
de 5x5mm? irradia a cabeca do fantoma antropomérfico. O feixe foi disparado na
diregdo X (i.e., com o linac posicionado a 270° — a irradiar pela direita do fantoma)
e efetuou um varrimento total de 235 mm ao longo da direcdo Y, abrangendo toda
a cabeca do fantoma. Para cada cenario morfolégico mencionado na sec¢do anterior
foram simulados 8000 milhoes de fotdes ao que corresponde um tempo de computagio

de cerca de 5000 horas por cendrio.
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Figura 4.2: Posicionamento do sistema OrthoCT para auxilio na irradiacdo da cabega.

79



Capitulo 4. Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradiagdo da cabeca

4.2.1 Distribuicoes de dose simuladas

A Figura [£:3] mostra as diferentes vistas das distribuigoes de dose simuladas com o
GEANT4 para cada um dos diferentes cenarios. Na parte superior da figura sdo apre-
sentadas as vistas axiais no caso das cavidades sinusais vazias (i.e. preenchidas com ar, a
esquerda) e no caso das cavidades sinusais preenchidas com tecido biolégico (& direita).
Note-se que a dose maxima simulada em cada um dos cenarios foi de 5 mGy nos ossos do
cranio da regidao de entrada do feixe. Na parte inferior da figura sdo mostradas as vistas
coronal (& esquerda) e sagital (a direita) da distribuigdo de dose simulada no cenario
das cavidades sinusais preenchidas com tecido biolégico (devido & sua semelhanga, néo
sao aqui apresentados resultados do cenario das cavidades preenchidas com ar). Uma
vez que nao é necessaria a rotacido da fonte de raios X, a regiao irradiada foi reduzida
a zona tumoral, permitindo assim diminuir a dose em tecidos saudéveis e/ou érgaos de

risco (OARs, como por exemplo, tronco cerebral ou nervo 6tico).

4.2.2 Distribuigoes de contagens obtidas com colimacao matematica

Inicialmente, o dispositivo de imagiologia OrthoCT (representado na Figura foi
simplificado a um detetor perfeito com uma area de 40x40cm? e espessura de 0.2 mm
posicionado a cerca de 1 mm da superficie da cabega do fantoma. Todos os fotées que
escaparam do fantoma e chegaram ao detetor foram guardados num ficheiro em modo
lista para posterior andlise (com as ferramentas ROOT, MATLAB e IDL). Numa pri-
meira fase, a colimacao foi implementada matematicamente. Para tal definiu-se #x como
sendo o angulo entre as componentes X e Z do momento (Mx e My, respetivamente)

com que o fotdo chega ao detetor, de acordo com

Z

fx = arctan (4.1)

As coordenadas z e y de cada fotao que verifica a condicdo imposta pela colimacao
matemética na imagem sao, respetivamente, r; = x4 e y; = yo , onde x4 é a coordenada
x da posicao do detetor onde o fotdo foi coletado e gy é a coordenada y da posicdo do
fotao no feixe inicial. Para a construgdo das imagens OrthoC'T foi considerado como
valido qualquer fotdo que atingiu o detetor com um angulo fx < 0.9° e com uma

energia F., > 250keV.
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Figura 4.3: Distribuigoes de dose simuladas para obter imagens OrthoCT imediata-
mente antes da irradiagdo da cabega [11]. Em cima: Vista axial da dose simulada
para o cenario das cavidades sinusais preenchidas com ar (a esquerda) e com tecido
biologico (a direita). Em baixo: Vistas coronal (& esquerda) e sagital (a direita)
da distribuicdo de dose simulada no cenario das cavidades preenchidas com tecido
biolégico. Uma vez que nao é necessaria a rotagio da fonte de raios X, a area irradiada
pode ser reduzida a regidao do tumor permitindo minimizar (ou até mesmo anular) a
dose em tecidos sauddveis e OARs (e.g., tronco cerebral ou nervo 6tico).

As distribuigoes de contagens obtidas para cada um dos cendrios simulados (através
de colimagao matemética) estao representadas na Figura com as cavidades sinusais
vazias (& esquerda) e com as cavidades sinusais preenchidas com tecido bioldgico (a
direita). De modo a retirar algum ruido, foi aplicado um filtro da mediana com uma
janela de 6 pixeis a cada uma das distribui¢oes de contagens obtidas. Através da anélise
visual das imagens é possivel verificar uma boa correlacdo entre as imagens OrthoCT
e as estruturas morfologicas do fantoma antropomérfico, bem como com a alteracao

morfolégica implementada.
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Figura 4.4: Distribuigoes de contagens OrthoCT obtidas para imagiologia imediata-
mente antes de iniciar o tratatamento (colimacao matematica) [I1]. Esquerda: Cavi-
dades sinusais preenchidas com ar. Direita: Cavidades sinusais preenchidas com tecido
biolégico. A colimacdo foi implementada através de discriminagdo em angulo e energia,
tendo sido considerados validos apenas os fotdes que atingiram o detetor perfeito com
um angulo fx < 0.9° e com uma energia £, > 250keV. Analisando as imagens, ¢é
possivel detetar a alteracdo morfolégica implementada no fantoma, bem como verificar
o posicionamento das estruturas do fantoma (e.g., ossos do cranio).

4.2.3 Resultados obtidos com um sistema OrthoCT completo

Numa fase posterior foi simulado o sistema OrthoCT completo, o qual incluiu o coli-
mador, os cristais de cintilacdo e a leitura em modo de integracao de carga (GEANT4
versao 9.4). Os parametros do colimador foram semelhantes aos utilizados no caso
da irradiacdo do pulméo (estudado no Capitulo 3): fatias de chumbo com 200 mm de
altura e 2.5 mm de espessura, espagadas por 5mm [7]. Entre cada fatia de colimador
foram introduzidas duas fatias de 160 cristais de oxiortosilicato de gadolinio (GSO)
com seccio quadrada de 2.5x2.5mm? e 30 mm de comprimento. O peso de cada fotao
na imagem OrthoCT final foi obtido a partir da energia correspondente depositada
no cristal de GSO. O ficheiro em modo lista obtido na seccao [4.2.2| para cada um dos
cendarios morfoldgicos foi utilizado como pardmetro de entrada nesta simulagao.

As imagens obtidas com a simulac¢ao do sistema OrthoCT completo sdo mostradas na
Figura[4.5} cavidades sinusais preenchidas com ar (a esquerda) e com tecido bioldgico (&
direita). Tal sistema permite obter imagens com boa correlagao visual com as estruturas
morfolégicas do fantoma. Como se pode verificar, é possivel determinar os limites do
fantoma, bem como delinear as estruturas ésseas. Através de inspecdo visual é possivel

identificar claramente os diferentes cendrios morfolégicos simulados.
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Figura 4.5: Imagiologia OrthoCT imediatamente antes da irradiagdo da cabega [I1].
Esquerda: Cavidades sinusais preenchidas com ar. Direita: Cavidades sinusais pre-
enchidas com tecido bioldgico. As imagens foram obtidas a partir da simulacdo de um
sistema OrthoCT completo.

Note-se que, a semelhanca do estudo realizado no pulmao, as imagens OrthoC'T fo-
ram obtidas com o sistema posicionado em duas localiza¢oes distintas: em Xcr = Omm
e em Xor = +2.5mm. Em cada posigdo foram utilizados dados correspondentes a
4000 milhoes de fotoes iniciais. Por outro lado, de modo a corrigir o efeito inerente ao
facto do feixe sofrer atenuacio a medida que penetra o fantoma, procedeu-se a correcao
da intensidade das imagens. Assim, as imagens apresentadas na Figura [L.5] foram ji

obtidas apds o processo de homogeneizacdo, de acordo com a equacao
sinalpgse = 5.2 X Xor — 1084 , (4.2)

a qual foi aplicada a cada uma das linhas (Yor) das imagens OrthoCT obtidas apés
a implementacao do colimador. Este procedimento permite evidenciar as estruturas
localizadas distalmente em relacdo ao alvo.

As imagens OrthoCT mostradas na Figura foram obtidas com uma dose méaxima
de 5 mGy nos ossos do cranio na regiao de entrada do feixe e através da irradiacao de
apenas uma pequena porcao de fantoma ja que ndo é necessaria a rotagdo da fonte de
raios X em torno do doente. Tal permite reduzir a area irradiada a regiao prescrita
para tratamento, sem prejuizo adicional para os tecidos saudaveis ou OARs (e.g. nervos
6ticos). Note-se que a dose média na pele de uma tomografia computorizada de feixe

cénico (CBCT) convencional realizada a cabeca é ~67mGy [75].
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4.3 Imagiologia OrthoCT durante a irradiagao

A potencial aplicabilidade da técnica OrthoCT na monitorizacdo de tratamentos em
tempo real também foi estudada [10, 1I]. Neste caso, para cada cendrio morfolégico
mencionado anteriormente, a regiao central do cérebro contendo a hipoéfise foi irradiada
por sete feixes (com espetro de 6 MV e sem divergéncia) retangulares provenientes
de sete diregoes distintas (representadas na Figura : 0, 75, 120, 150, 210, 240, e
285F] A montagem implementada em GEANT4 (versio 9.3) para proceder a tal
estudo foi semelhante a anteriormente descrita para a imagiologia antes do tratamento
(representada na Figura [£.2)). Para cada feixe foram simulados 200 milhdes de fotdes,
perfazendo um total de 1400 milhoes de fotoes por cada cenario morfolégico considerado.

O tempo de computacao por cada feixe e cenario foi de 200 e 1400 horas, respetivamente.

4.3.1 Distribuicoes de dose simuladas

A Figura mostra as distribuicdes de dose simuladas neste estudo. Na parte superior
é mostrada a vista axial da distribuicdo de dose obtida com as cavidades sinusais
preenchidas com ar (& esquerda) e com tecido biolégico (a direita). Cada um dos
feixes apresenta uma dose maxima compreendida 1.3 e 2.8 mGy na regido de entrada
do feixe, perfazendo um total de aproximadamente 7mGy na regido alvo. De modo
a evidenciar a diferenca na distribuicdo de dose induzida pela alteragdo morfologica

considerada, foi calculado o perfil unidimensional da dose ao longo da linha vertical

3 A posicdo e momento iniciais de cada feixe encontram-se definidos no Anexo

Figura 4.6: Vista axial dos sete feixes simulados neste estudo.

84



4.3. Imagiologia OrthoCT durante a irradiacdo

EMPTY SINUSES FILLED SINUSES

_15 T T T T 7.0 _157 T T T T 7.0
1 . -10F} 1 .
> >
(@] —~ (@]
] € € -5¢ ] €
35— A 35—
(0] — (0]
e (7] (8} Or 4 7]
@] > O
(] (]

- 5, -
10,0 10t 10,0

n ‘ ‘ 500
L a0 Empty sinuses
6 i ,’“. - - Filled sinuses | 400
L : te —— Difference —~
— L ! = outside PTV. | 300 »°
(3\ F i 1 — Difference in ~
L [ PTV o
E 4 . 1200 ¢
~ t i !
5 | 5
o ! i ] 100 3
2+ Ad o 0 o
P e =20
O 7i| E'\"""""""““ | | --.\--Aﬂi‘u- _40
-15 -10 -5 O 5 10

Yot (cm)

Figura 4.7: Distribuicbes de dose obtidas na simulacdo de uma irradiacao da cabega
com sete campos. Em cima: Vista axial da distribuicdo de dose simulada com as
cavidades sinusais preenchidas com ar (a esquerda) e com tecido biolégico (& direita). A
dose maxima no tumor é de aproximadamente 7 mGy. Em baixo: Comparagao entre
os perfis de dose unidimensionais obtidos ao longo da direcdo vertical que passa pelo
centro do alvo a irradiar (i.e., Xcr = Ocm) em cada um dos cendrios simulados. O
preenchimento das cavidades sinusais com tecido biolégico conduzem a uma subdosagem
na regiao periférica do tumor (PTV) de 9.3 %.

que passa pelo centro do alvo a irradiar (i.e., perfil de dose ao longo de Yor em
torno da posi¢gdo Xor =0cm) para cada uma das morfologias apresentadas. Os perfis
obtidos sdo comparados na parte inferior da Figura [4.7} a linha pontilhada a preto
mostra o perfil de dose obtido para o caso das cavidades sinusais preenchidas com
ar, enquanto que a linha tracejada a vermelho representa o perfil de dose quando as

cavidades sinusais estavam preenchidas com tecido bioldgico; a linha a azul evidencia a
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diferenca obtida entre os dois perfis de dose. Como se pode verificar, o preenchimento
das cavidades sinusais conduzem a uma subdosagem na periferia do tumor de cerca de
9.3 %. Note-se que a subdosagem ocorrida no volume alvo nestas circunstancias deveu-
se ao aumento da densidade do material através do qual um dos feixes passou. No
processo inverso, ou seja, diminui¢ado da densidade do material no percurso (passando
de tecido biolégico para ar), seria visivel uma sobredosagem de cerca de 20 % dos
tecidos saudaveis posicionados distalmente em relagdo ao volume alvo, o que representa
também uma situacao indesejavel em tratamentos radioterapéuticos. Importa relembrar
que, embora 0s cenarios aqui apresentados nao sejam referentes a planos de tratamento
reais, a detec@o de tais subdosagens do tumor e/ou sobredosagens de tecidos saudéveis
poderdo potenciar uma melhor eficicia do tratamento, o que corrobora a pertinéncia

da monitorizacao de tratamentos de radioterapia.

4.3.2 Distribuigoes de contagens obtidas com colimacao matematica

Inicialmente o dispositivo OrthoCT (representado na Figura foi simplificado a
um detetor perfeito semelhante ao descrito anteriormente para a imagiologia OrthoCT
antes do inicio do tratamento, tendo-se comecado por utilizar a colimacao matematica.
Para o feixe a incidir da posi¢ao vertical (i.e., 0°), definiu-se fy como sendo o dngulo
entre as componentes Y e Z do momento (My e My, respetivamente) com que o fotdo

chega ao detetor, de acordo com a equagao

Z

0y = arctan (4.3)

As coordenadas z e y de cada fotao que verifica as condi¢des impostas pela colimacao
matemética na imagem sao, respetivamente, x; = xg e y; = yq4, onde xg € a coordenada x
da posicao do fotao no feixe inicial e y4 é a coordenada y da posi¢do em que o fotao é
coletado no detetor. Para os restantes feixes foi aplicada uma rotacao do plano XY de
modo a facilitar a implementacdo da colimacao. Por exemplo, para o caso do feixe a

incidir de 75° foi aplicada uma rotacao de 75° no sentido anti-horario, de acordo com
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as seguintes equagoes:
xy = x0 cos(75) — yo sin(75)
Yo = xo sin(75) + yo cos(75)
xl = xqc08(75) — ygsin(75
@ = T cos(75) — yasin(75) (4.4)

Yl = xqsin(75) + yq cos(75)

MY = Mx cos(75) — My sin(75)

M;, = Mx sin(75) + My cos(75)

onde zj e y(, representam as coordenadas x¢ e yo do fotdo inicial no plano rodado, z/; e
y); representam as coordenadas x4 e yq do fotdo coletado no detetor no plano rodado e
MY e My, representam a componentes X e Y do momento de cada fotdo que chega ao

detetor no plano rodado. O angulo Ay foi entdo defenido de acordo com

1”3//
— - 4.5
My ( )

0y = arctan

As coordenadas z e y de cada fotdo que verifica as condi¢des impostas pela colimacao
matemadtica na imagem correspondente ao plano rodado sdo, respetivamente, x; = x
e y; = yj;. Por ultimo, efetuou-se uma rotacdo de 75° no sentido horario por forma a

obter as coordenadas x; e y; da imagem no plano original, de acordo com a equacao

x; = x’ cos(75) + y sin(75
7 1 ( ) 1 ( ) (46)
yi = —a;sin(75) + yj cos(75)-

Para os feixes a incidir das restantes dire¢oes (120, 150, 210, 240, e 285°), o procedi-

mento adotado foi similar.

A Figura mostra a distribuicdo de contagens obtida com colimagao matematica,
para cada um dos casos morfologicos simulados. Para a construgdo das imagens foi
considerado como valido qualquer fotdo que atingiu o detetor com um angulo 0x < 2.0°.
Foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de 4 pixeis de modo a reduzir ruido
devido a baixa estatistica simulada. Através da andlise visual das imagens é possivel
verificar a boa correlacio entre as distribui¢oes de dose simuladas (representadas na

Figura [4.7) e as distribuicoes de contagens coletadas no detetor. E também possivel
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Figura 4.8: Imagens OrthoCT durante irradiagdo da cabega, obtidas com colimagao
matematica. Esquerda: Cavidades sinusais vazias (preenchidas com ar). Direita: Cavi-
dades sinusais preenchidas com tecido bioldgico. Foi considerado como valido qualquer
fotdo que atingiu o detetor com um &angulo fx < 2.0°. Foi aplicado um filtro da
mediana com uma janela de 4 pixeis.

verificar o posicionamento das estruturas da cabeca (e.g., os ossos do crénio) ou as
extremidades do doente (neste caso, fantoma). Também a alteragdo morfolégica induzida
é claramente visivel. Deve ainda salientar-se o facto de que as imagens aqui apresentadas
foram obtidas para uma distribui¢do de dose maxima no tumor de 7 mGy (i.e., doses
claramente subterapéuticas) o que evidencia ainda mais a relevancia e potencialidades

deste tipo de imagiologia.

4.3.3 Comparagao entre colimagao multi-orificio e multi-fatia

Como ja foi referido, um sistema OrthoC'T beneficiara com a utilizacdo de um colimador
multi-fatia ji que este permite ter uma maior sensibilidade para uma mesma dose no
doente. A Figura compara as imagens obtidas com colimac¢ao multi-orificio (em
cima, a esquerda) e com colimacao multi-fatia (em cima, a direita) para a irradiacao
da cabega do fantoma com sete campos, no cenario morfolégico em que as cavidades
estao preenchidas com tecido biolégico. Em ambos os casos a colimacao foi introduzida
matematicamente. A colimacdo multi-fatia foi implementada de modo semelhante ao

descrito na secg¢ao anterior. Ja no caso da colimagao multi-orificio, foi definido o dngulo
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Figura 4.9: Comparagao entre a colimagao multi-orificio (em cima, a esquerda) e a
colimagao multi-fatia (em cima, a direita). A colimacdo em fatia apresenta melhor
resolucao e maior sensibilidade (cerca de duas ordens de grandeza acima). Além disso,
apresenta maior concordancia visual com a dose simulada (em baixo).

f com que o fotdo atinge o detetor, de acordo com

|Mz|

: (4.7)
VME + Mg + M3

6 = arccos

onde Mx, My e My representam, respetivamente, as componentes X, Y e Z do momento
com que o fotao chega ao detetor. Para a construgdo da imagem com colimag¢do multi-
orificio, o Angulo de aceitagao utilizado foi 8 < 2.0° e apenas foram considerados validos
fotoes que chegaram ao detetor com energia £, > 100keV. Foi ainda aplicado um filtro
da mediana com uma janela de 4 pixeis. Através da comparacao visual das duas imagens,

é possivel verificar uma melhor resolugao da imagem obtida com a colimagdo multi-fatia.
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Capitulo 4. Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradiagdo da cabeca

Além disso, a sensibilidade é cerca de 2 ordens de grandeza superior. Note-se ainda
que a imagem obtida com colimagao fatiada mostra uma concordéncia visual com a
distribuicao de dose simulada (em baixo na Figura superior & obtida com colimacao
multi-orificio. Os resultados apresentados corroboram o beneficio da técnica em utilizar
colimagao multi-fatia. No entanto, existem duas questoes que devem ser referidas: (1) a
implementacao de colimagao multi-fatia requer que a irradiacdo da regiao da qual se
pretende obter imagens seja feita através do varrimento de feixes finos (5x5mm?); e
(2) o posicionamento prético do sistema de detegao serd um pouco mais complexo ji que,
por exemplo, neste caso uma tnica posi¢do do colimador multi-orificio seria suficiente
para adquirir imagens referentes aos sete feixes, enquanto que na colimacdo multi-fatia

seriam necessarios sete posicionamentos diferentes do sistema de detecao.

4.3.4 Resultados obtidos com um sistema OrthoCT completo

Por fim foi simulado um sistema completo (incluindo o colimador, os cristais de cintilagao
e a leitura em modo de integracao de carga) no GEANT4 (versao 9.4). Os parametros
do colimador utilizado, bem como as dimensbes e posicionamento dos cristais e o peso
de cada fotdo na imagem final foram similares aos definidos na sec¢éo [£.2.3] O ficheiro
em modo lista obtido na seccéo para cada cendrio morfolégico foi utilizado como
pardmetro de entrada nesta simulacdo. Note-se que, a semelhanca do que aconteceu
quando foi utilizada a colimacdo matemaética, de modo a facilitar a implementacao
da colimacao na simulacao, foi efetuada a rotagdo do plano XY para cada um dos
feixes. Assim, foi considerado o disparo do feixe sempre da mesma diregdo (neste caso,
vertical), pelo que o posicionamento do sistema de colimagao foi sempre o mesmo,
independentemente do feixe que estava a ser simulado. Posteriormente, procedeu-se a
rotacao simétrica do plano XY por forma a obter a imagem final com colimacao real
no plano original.

A Figura mostra os resultados obtidos com o sistema OrthoCT completo.
Através da andlise visual, é possivel verificar uma boa concordancia entre as distribuicoes
de contagens e as estruturas do fantoma, permitindo distinguir claramente as cavidades
preenchidas com ar (a esquerda) das cavidades preenchidas com tecido biolégico (a
direita). As imagens apresentam também uma boa correlacdo com as estruturas dsseas

do fantoma, bem como com as distribui¢des de dose mostradas na Figura [£.7] Uma vez
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Figura 4.10: Imagens OrthoC'T obtidas durante a irradiagdo da cabega com sete campos.
As cavidades sinusais foram preenchidas com ar (esquerda) ou com tecido biolégico
(direita). Os resultados foram obtidos com o sistema completo, incluindo o colimador,
os cristais de cintilacao e a leitura de sinal em modo de integracao de carga.

mais, as imagens OrthoCT foram obtidas com o sistema de detecdo posicionado em
duas localizagoes distintas. De modo a comparar as imagens obtidas no detetor com a
dose a ser depositada no fantoma, neste caso nao se procedeu a correcao da linha de
base (i.e., homogeneizacao da intensidade). Note-se que as imagens foram obtidas para
uma dose maxima no volume alvo de aproximadamente 7 mGy, ou seja, um valor muito
baixo comparativamente aqueles utilizados habitualmente em radioterapia.

Na parte superior da Figura sdo mostradas as imagens OrthoC'T obtidas para
o feixe a incidir no fantoma na direcao vertical (feixe mais afetado pela alteracao
morfolégica) com o sistema de detecdo em duas posi¢oes diferentes. Além disso, a
intensidade da imagem foi homogeneizada. Para tal, a linha (Yor) da imagem foi

corrigida de acordo com
stnalpgse = 5.3 X Yor — 1074 - (4.8)

Como se pode verificar, é possivel delinear o fantoma, bem como as suas estruturas
Osseas. A andlise visual possibilita discriminar entre as cavidades sinusais preenchidas
com ar (& esquerda) ou tecido biolégico (a direita). Na parte inferior da figura é mostrado
o perfil unidimensional obtido com um unico beamlet de 5x5mm?, disparado na direcio
vertical (na regidao Xcop = Ocm) para ambos os cendrios: a linha pontilhada a preto

mostra o perfil de contagens obtido com as cavidades sinusais preenchidas com ar; a
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Figura 4.11: Imagiologia OrthoCT durante irradia¢ido da cabega (apenas um campo de
irradiagao) [11I]. Em cima: imagens obtidas para o feixe a irradiar o fantoma da diregéo
vertical (i.e. a 0°). Pela andlise visual das imagens é possivel identificar as cavidades
preenchidas com ar (a esquerda) ou tecido biolégico (a direita), bem como os limites
do fantoma. E também possivel delinear as estruturas ésseas da cabeca. Em baixo:
perfil unidimensional obtido com um tnico feixe fino (5x5mm?) disparado na direcio
vertical (na regiao Xcr = 0cm) para ambos os cendrios: cavidades sinusais preenchidas
com ar (linha pontilhada a preto) e com tecido biolégico (linha tracejada a vermelho).
As diferentes morfologias simuladas sdo claramente distinguiveis.

linha tracejada a vermelho representa o perfil de contagens obtido com as cavidades
sinusais preenchidas com tecido biolégico. O preenchimento (ou nao) das cavidades
sinusais é claramente distinguido. Note-se que durante a monitorizacdo em tempo real
de um tratamento radioterapéutico este serd o tipo de informacao obtido para cada um
dos feixes finos, embora a informacao de feixes consecutivos possa ser combinada de

modo a obter imagens bidimensionais. Deve-se salientar o facto de ser possivel obter
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informagao tridimensional em ambos os casos, ja que a irradiagdo é efetuada com um

feixe fino numa regido com coordenadas conhecidas.

4.4 Consideracgoes finais do capitulo

Neste capitulo foram apresentados resultados de simulagdo com o fantoma antropomor-
fico para evidenciar as potencialidades da técnica OrthoCT no auxilio de irradiagdo da
cabega. Tal técnica permite obter informagao morfolégica do doente antes (imagiologia
do tipo on-board) ou, eventualmente, durante (i.e., em tempo real) o tratamento.

No que respeita a imagiologia antes do tratamento, as imagens obtidas com o
sistema completo (Figura mostram uma boa concordancia visual com as estruturas
do fantoma, sendo também visivel a alteracdo morfolégica implementada. Deve ressalvar-
se o facto de tais imagens terem sido obtidas com uma dose méxima de 5 mGy. Além
disso, a drea irradiada foi restrita a regido alvo do doente (ou seja, & zona prescrita
para tratamento), o que permite minimizar a dose em tecido sauddvel e OARs (e.g.,
nervos 6ticos). Note-se que uma CBCT convencional a cabega induz uma dose média
na pele de cerca de 67 mGy [75].

Por outro lado, as distribuicoes de contagens representadas nas Figuras e
mostram uma boa correlacdo visual com as estruturas do fantoma, o que permite
concluir que a técnica pode ser 1til para a monitorizacao do tratamento em tempo real.
Note-se que a dose méxima de cada feixe foi 2.8 mGy ou menor, ao que corresponde
uma dose maxima no alvo de 7mGy (i.e., doses claramente subterapéuticas).

A técnica OrthoC'T requer a utilizacao feixes finos com uma seccido quadrada de
5x5mm?. Consequentemente, a implementacio desta em tempo real implica que o
tratamento seja efetuado em modo de varrimento com feixes finos. Embora estes néao
sejam habitualmente utilizados, existem ja alguns estudos que referem o uso de feixes
finos desta ordem de grandeza em irradiagoes da cabega [I11]. Assim, para que esta
técnica se torne util na verificagdo do tratamento em tempo real, seria necessaria
inovacdo ao nivel da forma de administracido do feixe, com o tratamento a ser efetuado
em modo de varrimento. Tal varrimento uni ou bidimensional devera ser tao homogéneo
quanto possivel. A capacidade do linac em providenciar varrimentos homogéneos foi ja

alvo de estudo no &mbito da imagiologia por raios ortogonaisﬁ [112, 113].

4Ver Anexo @
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Capitulo 4. Imagiologia por raios ortogonais para auxilio de irradiagdo da cabeca

Finalmente, o sistema OrthoCT beneficia com a utilizagdo da colimacao em fatia ji
que esta permite obter imagens com maior resolucao e sensibilidade comparativamente a
colimagao em orificio, como se pode verificar na Figura[£.9] No entanto, o posicionamento
de um sistema multi-fatia serd mais complexo do que o do sistema multi-orificio. Além

disso, nao requer o varrimento com feixes finos.
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Capitulo 5

Imagiologia por raios ortogonais
para auxilio de irradiacao da

prostata

Nos paises desenvolvidos, o cancro da préstata é o segundo tipo de patologia oncolégica
mais diagnosticada e a terceira causa de morte por doenga oncolégica no homem [16],
sendo a radioterapia externa uma das principais modalidades aplicada no tratamento
deste tipo de patologia. Normalmente sdo definidas margens generosas em torno do
alvo de modo a minimizar potenciais subdosagens do tumor ou sobredosagens de te-
cidos sauddveis que possam ocorrer devido a incertezas geométricas [114]. A glandula
prostatica estd situada numa regido afetada por variacdes volumétricas do reto e da
bexiga pelo que é dificil assegurar que esta se encontra sempre na mesma posicdo. Con-
sequentemente, é desejavel a utilizacdo de técnicas de radioterapia guiada por imagem
(IGRT) para monitorizar a posi¢ao da préstata durante o decurso de um tratamento

radioterapéutico.

Assim, neste capitulo é analisada a aplicabilidade da imagiologia por raios ortogonais
para monitorizar irradiacoes da prostata. O estudo aqui apresentado é dividido em dois
tépicos principais: (1) andlise do beneficio da utilizacdo de agentes de contraste na
obtencao de imagens OrthoCT [12]; e (2) impacto da utilizacdo de marcadores fiduciais

na referida técnica [13, [14].
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5.1 Utilizacao de agentes de contraste em OrthoCT

A tomografia computorizada (CT) consiste numa modalidade de imagiologia capaz de
providenciar imagens morfolégicas do doente baseando-se na atenuacio que um feixe
de radiagao sofre a medida que penetra nos tecidos. Uma imagem CT final é dada em
nimeros de CT ou unidades Hounsfield (HU) em que o niimero de CT (NN;) de um voxel

1 se correlaciona com o coeficiente de atenuagdo do voxel correspondente de acordo com

i :U'Hzo

N; = 1000 x 2 Hmo (5.1)
Ko

onde Pryo corresponde ao coeficiente de atenuacao linear da agua. Ja o fator 1000 é
utilizado para que o os niimeros de CT sejam expressos em valores inteiros. Assim, os
nimeros de CT variam por norma entre -1000 e +3095, sendo que -1000 corresponde
ao ar, os tecidos moles podem variar entre -300 e -100, a 4gua corresponde a OHU e os
tecidos mais densos podem chegar as cerca de +3000 HU. Caso exista uma diferenca
consideravel entre a atenuacao de duas estruturas adjacentes, é possivel distinguir de
forma nitida os limites de cada uma delas. No entanto, nem sempre essas diferencgas sao
significativas (e.g., no caso dos tecidos moles). Uma forma de contornar esta situacao
consiste na utilizagdo de agentes de contraste, os quais permitem variar a atenuacao
da radiagao nos tecidos biolégicos aumentando assim a diferenca dos coeficientes de
atenuagdo entre estruturas adjacentes. Por outras palavras, aumenta-se a diferenca
entre as HU de duas estruturas adjacentes. Por outro lado, as HU de uma imagem
CT correlacionam-se com a densidade fisica do tecido (p) atravessado pela radia¢ao. A
Figura mostra uma potencial curva de calibragao (outras podem ser encontradas na
literatura). A curva aqui apresentada foi definida por Oliveira et al. [I15] e consiste na
conjuncao de duas retas: uma definida para valores de HU negativos (linha a tracejado)

e outra para valores positivos (linha a pontilhado) de acordo com

p = 0.001019HU + 1.009538, HU <0,
p = 0.000648HU + 1.006951, HU > 0-

(5.2)

O objetivo do estudo aqui apresentado foi o de analisar a influéncia que uma

potencial administracdo de agente de contraste poderia ter na imagiologia OrthoC'T.
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Figura 5.1: Curva de calibragao de CT: densidade em fun¢do das unidades Hounsfi-
eld [I15]. A linha a tracejado representa a curva para valores de HU < 0; a linha a
pontilhado representa a curva para valores de HU > 0.

Tabela 5.1: Principais propriedades fisico-quimicas do agente de contraste Ultravist 370.

Propriedades Caracterizagdo
Principio ativo Topromida
Concentracao 370 mgl/mL
Férmula quimica C18Ho4I3N30g
Densidade 1.399g/mL (a 37° C)
Peso moleculcar 791.12
pH 6.5 a 8.0
Osmolalidade 0.77 (osm/kg dgua) a 37° C
Viscosidade 10.0 MPa.s a 37° C
. 769 mg de iopromida, trometamol, acido cloridrico e
Composicao

agua para injetaveis

Este baseou-se num agente

de contraste iodado, o Ultravist 370 (nome comercial) cujas

principais propriedades fisico-quimicas se encontram descritas na Tabela [116].

5.1.1 Definicao do modelo a implementar em GEANT4

Para a realizacao deste estudo recorreu-se ao fantoma antropomorfico. No entanto,
foram implementadas algumas diferencas ao nivel da préstata e de um eventual tumor,

tendo-se comecgado pela redefinicdo da densidade do tecido prostatico. De acordo com
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o estudo realizado por Oliveira et al. [I15], tal tecido apresentard uma densidade média
pp = 1.027g/cm3. De acordo com a equacio tal corresponde a um niimero de CT
médio de 31 HU. Definiu-se entdo a lesdo a introduzir na préstata, a qual consistiu
num tumor de forma aproximadamente esférica com um didmetro de ~ 23.4mm. A
variacdo da densidade da lesdo em relacao ao tecido prostatico foi calculada com base
num estudo realizado por Luczynska et al. [117], no qual foi avaliada a diferenca de HU
entre o tecido prostatico saudavel e o tecido prostatico tumoral apds a incorporacao
de Ultravist 370 (Figura . Apesar dos dados serem referentes ao comportamento
dos tecidos apés a injecdo de agente de contraste sabe-se, de acordo com a literatura,
que durante os primeiros segundos apés a inje¢do do contraste este ainda nao tera sido
incorporado pelos principais 6rgéos da regiao pélvica [117]. Assim, nestes primeiros
instantes a densidade dos tecidos depende apenas da sua estequiometria original nao
apresentando ainda qualquer dependéncia com a constituicdo do agente. Desta forma,
o numero de CT para o tecido tumoral sem a incorporacao do agente de contraste foi
obtido a partir do valor médio das curvas descritas no gréfico da Figura [5.2] calculado
entre 0 e 5 segundos, registando-se uma variacao de cerca de 5 HU entre o tecido tumoral
e o tecido saudavel (i.e., o tecido tumoral apresenta um nimero de CT médio de 36 HU).

Assim, da equacéo obtém-se que a densidade do tecido tumoral é p,. = 1.031 g/cm?.
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Figura 5.2: Curva da variagdo das unidades Hounsfield em funcdo do tempo apds a
injegdo do agente de contraste Ultravist 370 no tecido prostatico saudavel (vermelho) e
no tecido tumoral (verde) [117].
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Procedeu-se entao ao cilculo da densidade e estequiometria do tecido prostatico
saudavel e do tecido prostatico tumoral apds a incorporacao do agente de contraste.
Para tal, foi utilizado o modelo descrito por Amato et al. [118], o qual permite calcular
a densidade do tecido ap0s a incorporac¢ao de uma determinada quantidade de iodo. De
acordo com o referido modelo, quando um tecido bioldgico capta o agente de contraste
BTB;

(aqui representado por TB;), o coeficiente de atenuac¢do maéssico total (PTB-

calculado (para a gama de energias utilizada em CT) através da seguinte equagao:

) pode ser

TB; TB I
F :(PTBX%‘FSOIXM*, (5.3)

PTB; TB PI

onde prp e ¢r correspondem a fracdo méssica de tecido biolégico inicial e & fragao

maéssica de iodo incorporado, respetivamente, e sao descritas por

_ _mrB
PTB = mrptm;

my

YI= mrp+my (5.4)
vr=1—vrp,

onde mrp e my correspondem a massa de tecido e massa de iodo, respetivamente. Para
pequenas quantidades de agente de contraste pode considerar-se que o volume do tecido
(Vrp) se mantém aproximadamente igual apds ocorrer a incorporac¢ao do agente de
contraste. Assim, a densidade do tecido apés a incorporacido do agente de contraste
(prB,) é aproximada a

mrp +my

pPTB; & (5.5)

Vre

Para proceder ao calculo da densidade da lesao apés a incorporacao do iodo, recorreu-
se ao célculo do nimero de CT médio obtido entre os instantes 25 e 30 segundos (gra-
fico da Figura , tendo sido obtido o valor de 63.5 HU. Assim, de acordo com a
equacao 5.2, a densidade do tecido tumoral apods incorporacio do agente de contraste
é pr, =1.048 g/cm?. Sabendo que a densidade se relaciona com a massa e volume
(p=m/V), que pr = 1.031 g/cm?, que o volume do tumor implementado é de aproxi-
madamente Vi = 8.58 cm?, que py, = 1.048g/cm? e recorrendo as equacdes e
vem que a massa do tumor é mr = 8.85¢g e que a quantidade de iodo incorporada é

m, = 0.14g, ao que corresponde e o7 = 0.985 e o7, = 0.015.
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Este procedimento foi repetido para a préstata. O nimero de CT médio obtido a
partir do grafico da Figura foi de 44.5HU, ao que corresponde pp, = 1.036 g/cm?.
No que se refere ao volume da préstata (incluindo o tumor), foi considerado como sendo
Vp = 43.8cm? [I19], o que perfaz um volume de tecido saudével de 35.22cm®. Uma
vez que pp = 1.027g/cm3 e pp, = 1.036 g/cm3, obtém-se que a massa da préstata é
mp = 36.17g e a quantidade de iodo incorporada ¢ mp, = 0.32g, ao que corresponde
wp = 0.992 e p7, = 0.008 (considerando apenas o tecido prostatico saudavel).

Com os valores de fragdo massica obtidos para o tumor e para o tecido prostatico
saudavel, procedeu-se entdo ao reajuste da estequiometria do tumor e da proéstata
apos a incorporacao de iodo, a qual se encontra descrita na Tabela Note-se que
apenas foram considerados nos calculos os elementos com maior percentagem de massa

(oxigénio, carbono e hidrogénio) ja que os restantes apresentam percentagens diminutas.

Tabela 5.2: Estequiometria do tumor e préstata antes' e depois? da incorporacao do
agente de contraste iodado

. p Composicao atémica (%)
Teddo ey TH C N O ©Na P S da K 1
Tumor! 1.031
prostatal Loy 105 256 27 602 01 02 03 02 02
Tumor?  1.048 1033 252 27 5927 01 02 03 02 02 15
Prostata?  1.036 1041 2539 2.7 59.70 0.1 02 03 02 02 0.8

H: hidrogénio; C: carbono; N: azoto; O: oxigénio; Na: sédio; P: fésforo; S: enxofre; Cl: cloro; K: potassio; I: iodo

5.1.2 Estudo de simulagcdo com o GEANT4

De modo a analisar o potencial impacto dos agentes de contraste iodados na imagiologia
por raios ortogonais, foi feita um simulacdo em GEANT4 de acordo com o esquema
mostrado na Figura Foi utilizado um feixe de fotoes com um espetro de 6 MV e
uma seccio quadrada de 5x5cm?, tendo o varrimento sido efetuado na direcdo cranio-
caudal (dire¢do Z), abrangendo uma distancia de 50mm de forma a conter toda a
regiao prostatica. O feixe incidiu no fantoma segundo um angulo de 100°. O sistema
OrthoCT (representado na figura) consistiu num detetor perfeito quadrado com uma

area de 40x40 cm? e espessura de 0.2mm posicionado a cerca de 10 mm do fantoma.
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Figura 5.3: Esquema do posicionamento do sistema OrthoCT para a simulagao da
irradiagdo da prostata.

Neste estudo foram consideradas duas configuragoes de fantoma diferentes:

1. Inicialmente obtiveram-se imagens da regido pélvica do fantoma antes de ocorrer a
incorporagao do agente de contraste iodado. Neste caso, foi simulado um tumor aproxi-
madamente esférico, com didmetro de cerca de 23.4mm e densidade 1.031g/cm?. J4 a
préstata (tecido saudavel) apresentou uma densidade de 1.027 g/cm?. A estequiometria

do tumor e tecido prostatico saudavel foram consideradas semelhantes (cf. Tabela |5.2)).

2. Posteriormente, foi efetuada a manipulacdo da densidade e estequiometria do tumor
e do tecido prostatico normal no sentido de obter imagens OrthoCT apés a incorpo-
racao do agente de contraste. A densidade do tumor simulado e do tecido prostatico
foi 1.048 g/ cm? e 1.036 g/ cm?, respetivamente. Neste caso, as estequiometrias simula-
das foram diferentes uma vez que a incorporacao de iodo foi considerada como sendo

diferente no tecido tumoral ou tecido saudavel (Tabela .

Para cada cenario morfologico foram simulados 960 milhoes de fotoes, ao que cor-
respondeu um tempo de computagio de cerca de 3500 horas por cenario. Todos os
fotoes que chegaram ao detetor foram guardados em formato de lista num ficheiro
para posterior anélise (ROOT, MATLAB e IDL). Neste estudo foi utilizada colimagao
matemética. A semelhanca do que ocorreu no estudo da irradiacio da cabeca com sete

feixes (Capitulo 4), também aqui foi aplicada uma rotagdo do plano XY (neste caso,
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de 10°) por forma a facilitar a implementagao da colimagao. Assim, o dngulo entre o
fotdo e o eixo perpendicular ao detetor foi definido por

!/
X

/
Y

0y = arctan , (5.6)

onde M% e Mj, representam a componentes X e Y do momento no plano rodado de
cada fotdo que chega ao detetor. As coordenadas x e y de cada fotao (que verifica as
condigbes impostas pela colimagdo) na imagem sdo x; = x4 € y; = 2o, respetivamente,
sendo x4 a coordenada x da posicao do detetor onde o fotdo foi coletado e zy é a

coordenada z da posicao do fotdo inicial.

5.1.3 Distribuicoes de dose simuladas

Na Figura sdo apresentadas as varias vistas das distribui¢oes de dose simuladas para
os dois cendrios supramencionados. Na parte superior da referida figura sdo mostradas
as vistas axial (& esquerda) e sagital (a direita) da distribui¢do de dose simulada no
cenario ocorrido antes da incorporagao do agente de contraste iodado. Devido a sua
semelhanca, as vistas axial e sagital obtidas para o cenario apds incorporacao do agente
de contraste nao estao aqui representadas. Na parte inferior da figura sdo mostradas
as distribuigdes de dose antes (& esquerda) e depois (& direita) da incorporagao do
agente de contraste no tecido prostético saudavel e tumoral, obtidas ao longo de X(.p.
Também aqui (e de modo semelhante ao que aconteceu nos estudos realizados no pulmao
e cabega), a técnica OrthoCT permite obter imagens da zona de interesse (neste caso,
a prostata) através da irradiagdo de apenas uma pequena porcao do fantoma. Esta
propriedade é de extrema importancia, ja que permite, por exemplo, evitar a exposicao
a dose da bexiga ou reto. Note-se que a dose simulada foi de cerca de 2.4 mGy na regiao

de entrada do feixe.

5.1.4 Distribuicoes de contagens obtidas com colimagdo matematica

A Figura[5.5| mostra as imagens OrthoCT obtidas antes (& esquerda) e apés (& direita) a
incorporacao do Ultravist 370. Foram considerados como validos os fotoes que atingiram
o detetor perfeito com um angulo de aceitacao 6y < 1.5° e uma energia £, > 200 keV.

De modo a remover algum ruido, foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de
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Figura 5.4: Distribuigbes de dose simuladas antes e apds a incorporacao do agente de
contraste [12]. Em cima: vistas axial (a esquerda) e sagital (a direita) da distribuicao
de dose simulada na irradiagdo da préstata sem incorporagao do agente de contraste.
Devido a semelhanca dos resultados, estas vistas de distribuicdo de dose para o cenario
apds incorporacao do agente de contraste ndo sao aqui apresentadas. Em baixo: distri-
buigdo de dose simulada ao longo do eixo X{., sem a presenca do agente de contraste
(& esquerda) e depois da incorporacao do Ultravist 370, tanto na préstata como na lesdo
tumoral (& direita). O eixo X/ foi obtido por meio de um corte com uma inclinagao
de 10° em relacao ao plano XY (plano coronal).

4 pixeis. De salientar ainda que o eixo X(, foi obtido por meio de um corte com uma
inclinagdo de 10° em relagdo ao plano XY (i.e., plano coronal), uma vez que o feixe
incidiu segundo um angulo de 100°. Como se pode verificar através da andalise visual
das imagens OrthoC'T obtidas, em nenhum dos cendrios estudados é possivel identificar
a glandula prostédtica ou a lesdo tumoral. De resto, num estudo realizado por Lopes
et al. [12], verificou-se que seria necessaria um variagao de densidade entre estruturas

adjacentes de cerca de 0.1g/cm? para que esta fosse detetada por esta metodologia.
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Figura 5.5: Distribuigbes de contagens obtidas antes (& esquerda) e ap6s (a direita)
a incorporagao do agente de contraste iodado [I2]. Em nenhum dos casos é possivel
visualizar a préstata ou tumor. Ainda assim, sdo identificaveis as estruturas dsseas da
regido pélvica do fantoma.

Tal corresponderia ao tumor possuir um nimero de CT de cerca de 190 HU. Assim,
seria necessario injetar uma quantidade pelo menos 6 vezes superior a aqui considerada,
ou seja, uma quantidade de agente de contraste superior a 600 mL. Tendo em conta
potenciais efeitos secundarios resultantes da administracdo dos agentes de contraste,
¢é contraindicada a administracdo de uma quantidade tao elevada inviabilizando, por
isso, a possibilidade de conjugar a imagiologia OrthoCT com contrastes iodados para
imagiologia da regido prostdtica. Ainda assim, apesar da técnica OrthoCT nao permitir a
distinc¢ao de tecidos moles com as densidades simuladas, é visivel uma boa concordancia
destas com a distribui¢do de dose simulada. Além disso, possibilita a identificacdo dos
contornos das estruturas ésseas pélvicas, bem como do fantoma, mesmo com doses de

radiacao muito baixas (cerca de 2.4 mGy).

Dado que o objetivo era verificar a aplicabilidade dos agentes de contraste na imagi-
ologia por raios ortogonais, e tendo em conta os resultados anteriormente apresentados,
nao foram feitas simulagdes com o sistema OrthoCT completo.

De acordo com a literatura, uma opcao vidvel para a verificagdo da posicao da
préstata a quando do tratamento consiste na implantacio de marcadores fiduciais
no tumor e/ou prostata, sendo este um método mais preciso do que a analise por
meio de anatomia 6ssea. Normalmente, sdo inseridos trés ou mais marcadores fiduciais
metélicos (e.g., ouro) na préstata alguns dias antes do doente ser sujeito a CT de

planeamento [I20]. Assim, nas préximas secgbes serdo apresentados resultados para
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avaliar o potencial impacto dos marcadores fiduciais na precisdo e reprodutibilidade do

alinhamento didrio da préstata na imagiologia por raios ortogonais.

5.2 Impacto dos marcadores fiduciais em imagiologia por

raios ortogonais

Os marcadores fiduciais consistem em pequenos objetos radiopacos metdlicos utiliza-
dos como ferramenta de apoio em tratamentos de radioterapia externa, com o intuito
de tornar o alinhamento e o posicionamento do doente o mais preciso possivel. Dado
que a glandula prostatica se localiza numa regiao muito suscetivel a movimentacoes
(induzidas pelas varia¢oes volumétricas da bexiga e do reto), os marcadores fiduciais
assumem-se atualmente como uma das técnicas de verificacdo mais utilizadas. Por
norma, sao introduzidos trés ou mais marcadores de ouro na préstata alguns dias antes
de o doente realizar a CT de planeamento, de forma a ser possivel reduzir o edema e
a inflamacdo resultantes do procedimento invasivo. A posicdo destas pequenas estru-
turas metdalicas é entdo utilizada posteriormente como guia no alinhamento diario do
doente [120]. Como ja foi referido, os marcadores utilizados sdo geralmente constitui-
dos por ouro (p,, = 19.3g/ cm?). Estes possuem, habitualmente, geometria cilindrica
e uma textura serrilhada para evitar a sua movimentacdo e deslocacido para outras
zonas, sendo inseridos no o6rgao através de agulhas cuja implementacao é guiada por
ultrassonografia transrectal [I21]. Em termos de posicionamento, os marcadores sdo co-
locados em zonas distintas de modo a garantir a sua posterior visualizacdo nas imagens,
optando-se pela introducdo de um marcador na base da glandula, outro junto ao apex
e outro na regido mais central (cf. Figura [5.6). Kudchadker et al. [120] realizaram um
estudo com o objetivo de avaliar o impacto do niimero e da localizacdo dos marcadores
fiduciais na precisao didria do alinhamento da proéstata, concluindo que a utilizacio de
trés marcadores é a opg¢ao mais viavel, uma vez que obtiveram imagens coincidentes ao

nivel do alvo (dentro de um limite de 3mm) em 93 % das vezes.

5.2.1 Estudo com um marcador fiducial

Num primeiro estudo, foi simulado apenas um marcador fiducial introduzido na préstata

do fantoma antropomorfico com o intuito de analisar a capacidade da técnica OrthoCT
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Figura 5.6: Representacdo do posicionamento dos marcadores na prostata [122]: Mkrl
na base no lado direito, Mkr2 na regido lateral esquerda e Mkr3 no apex.

na sua detegao [13]. A montagem simulada em GEANT4 (versdao 9.3) foi semelhante &
representada anteriormente na Figura Uma vez mais, um feixe de 6 MV (a incidir
no fantoma segundo um angulo de 100°) e seccdo quadrada de 5x5mm? efetuou um
varrimento na direcdo cranio-caudal do fantoma, abrangendo uma distdncia de 50 mm.
O sistema de detecdo consistiu novamente num detetor perfeito com 40 x40 cm?, posici-
onado a cerca de 10 mm superficie do fantoma. O marcador fiducial simulado consistiu
num paralelepipedo de ouro composto por dois voxeis contiguos do fantoma, com uma
dimensao total de 4.68x4.68x9.36 mm?. Note-se que o marcador simulado nio repre-
senta um marcador utilizado na préatica clinica, quer ao nivel da forma (habitualmente
cilindrica), quer ao nivel do tamanho (habitualmente, 1.2 mm de didmetro e 3mm de
comprimento). Tal deveu-se as restri¢oes impostas pelo tamanho e forma do voxel do
fantoma (cubo com 4.68x4.68x4.68 mm?®). Note-se também que, apesar de um tnico
voxel do fantoma ser ji de tamanho superior ao marcador, foram utilizados dois voxeis

contiguos apenas para forcar o marcador a ndo ser um cubo.

Neste estudo foram simulados 170 milhGes de fotdes, ao que correspondeu um tempo
de computacao de aproximadamente 630 horas por cenédrio. No que respeita a colimacéo,
esta foi implementada matematicamente, tendo sido considerados como vélidos apenas
os fotoes que chegaram ao detetor com um angulo de aceitacio fys < 1.5° e uma energia

E, >200keV (fy calculado de acordo com a equacao .

A Figura [5.7] mostra as diferentes vistas da distribuicio de dose simulada e a
distribuicdo de contagens obtida no detetor ortogonal. Na parte superior da figura,
sdo apresentadas as vistas sagital (a esquerda) e axial (& direita) da distribuigdo de

dose. A semelhancga do que ocorreu na simulagdo para analise do impacto dos agentes
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Figura 5.7: Diferentes vistas da distribuicdo de dose simulada e respectiva imagem
obtida no detetor ortogonal para o estudo com um marcador fiducial [13]. Em cima:
vistas sagital (a esquerda) e axial (& direita) da distribuigdo de dose simulada. Em
baixo: Distribuicao de dose obtida ao longo do eixo X/ (& esquerda) e respectiva
imagem OrthoCT (a direita) obtida por meio de colimagdo matemética. O eixo X/
foi obtido por meio de um corte com uma inclinagdo de 10° em relagdo ao plano XY
(i.e., plano coronal).

de contraste na imagiologia OrthoCT, foi possivel obter imagens pélvicas através da
irradiacdo de apenas uma pequena porcao do fantoma. Na parte inferior é apresentada a
distribuigao de dose simulada ao longo do eixo X, (a esquerda), bem como a imagem
OrthoCT (a direita) obtida com colimagao matematica. De modo a retirar algum ruido
na imagem foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de 4 pixeis. Uma vez mais,
o eixo X/ foi obtido por meio de um corte com uma inclinagao de 10° em relacdo ao
plano XY (i.e., plano coronal). Como é possivel observar, existe uma boa correlagao
visual entre a imagem OrthoCT obtida, a distribui¢ido de dose simulada (imagem em

baixo, & esquerda), as estruturas do fantoma e o posicionamento do marcador fiducial
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(apesar da baixa estatistica: foi simulada uma dose méxima de 0.4 mGy na regido de
entrada do feixe), o que evidencia as capacidades desta técnica neste tipo de aplicagao.
No entanto, apesar da boa visualizagdo do marcador, é notério o efeito de sombra
gerado depois de o feixe atravessar o ouro. Este efeito é intensificado pelo facto de se

ter simulado um marcador fiducial com uma espessura de 4.68 mm.

5.2.2 Estudo com trés marcadores fiduciais

No sentido de tornar o estudo o mais realista possivel, numa fase posterior foi efetuada a
manipulagdo do fantoma antropomorfico (através da ferramenta MATLAB) no sentido
de reduzir as dimensoes do cada voxel. Assim, no lugar de cada fatia axial do fantoma
(correspondente a uma matriz de 128 voxel por 128 voxel) surgiu uma matriz de 256 voxel
por 256 voxel, ou seja, cada um dos voxeis do fantoma original foi subdividido em
4, conforme representado na Figura O fantoma NCAT trata-se de um volume
voxelizado, o que implica que cada voxel seja considerado pelo GEANT4 como sendo
um volume independente. Assim, quanto menor for a dimensdo do voxel, maior serd
o numero de voxeis contidos numa mesma regidao espacial, tornando o processo de
simulacao muito mais lento. De forma a atenuar este problema, a diminui¢do do tamanho
dos voxeis do fantoma foi feita apenas nas direcbes X e Y, mantendo-se a espessura
de cada fatia com 4.68 mm (dimensao original na direcdo Z). Com esta manipulagdo
do tamanho dos voxeis, tornou-se entao possivel implementar no interior da proéstata
marcadores fiduciais de ouro com dimensdes mais préximas das reais (paralelepipedo

com 2.34x2.34x4.68 mm?).

Initial voxel replaced

Initial voxel by 4 voxels
$ 1S
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Figura 5.8: Representacdo esquemética do processo de divisdo do tamanho do voxel
do fantoma antropomérfico. Cada voxel, inicialmente com 4.68x4.68x4.68 mm?, foi
substituido por 4 voxeis com 2.34x2.34x4.68 mm?. Neste sentido, cada fatia axial de
fantoma passou de uma dimensdo de 128 voxeis por 128 voxeis para uma dimensdo de
256 voxeis por 256 voxeis, com a sua espessura a manter-se inalterada (4.68 mm).
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Neste estudo foram simulados dois cendrios diferentes: (1) introduziram-se trés
marcadores de outro em trés locais distintos da préstata; e (2) os marcadores foram
desviados 4.68 mm na direcdo cranio-caudal do fantoma. Deste modo, é possivel avaliar
a capacidade da técnica na detecdo de pequenos desvios da prostata, os quais podem
ser induzidos, por exemplo, por alteragoes volumétricas nos érgaos adjacentes (e.g.,

variagoes no preenchimento da bexiga e/ou do reto).

O feixe utilizado nesta irradiacdo, bem como o sistema de detecdo dos fotdes e
a implementacdo da colimacao para selecdo dos fotoes ortogonais, foram similares ao
descrito no estudo realizado apenas com um marcador fiducial. Para cada cenario, foram
simulados 720 milhoes de fotoes, o que representou um tempo de computagao de cerca

de 18000 horas por cenario.

A Figura mostra os resultados obtidos neste estudo. Na coluna da esquerda
estao representadas as distribuigoes de dose simulada com os marcadores na posicao
original (em cima) e desviados 4.68 mm na diregao cranio-caudal (em baixo). A dose
méxima simulada foi de 1.6 mGy na regido de entrada do feixe. Na coluna da direita
sdo mostradas as distribuicbes de contagens obtidas com os marcadores na posicao
original (em cima) e desviados 4.68 mm na dire¢ao cranio-caudal (em baixo) por meio
de colimagao matematica (6ys < 1.5° e E, > 200keV). Foi também aplicado um filtro
da mediana com uma janela de 4 pixeis. Através da analise visual das imagens verifica-se
que, apesar da baixa estatistica simulada, o pequeno desvio dos marcadores é facilmente
identificivel através da imagiologia por raios ortogonais. E também visivel uma boa
correlacdo entre a imagem, a distribuigdo de dose e as estruturas ésseas do fantoma.
Verifica-se ainda uma notoria reducao do efeito de sombra na imagem depois do feixe

atravessar o ouro (devido & diminuigao da espessura dos marcadores fiduciais).

Apesar da redugao do tamanho do voxel do fantoma ter permitido a implementacgao
de marcadores mais pequenos, estes continuam a apresentar uma dimensdo cerca de
duas vezes superior a dos marcadores utilizados na pratica clinica. Uma nova reducao da
dimensao do voxel, em conjunto com a redugao da espessura da fatia axial de fantoma
(passando o voxel a ter uma dimensdo de 1.17x1.17x2.34 mm?), permitiria aproximar
mais as dimensoes do marcador simulado as do marcador real (habitualmente, 1.2 mm de
didmetro e 3 mm de comprimento). Neste caso, cada voxel do fantoma original passaria

a conter 32 voxeis. No entanto, e como ja foi referido anteriormente, a diminui¢do do
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Figura 5.9: Resultados obtidos no estudo de simulacdo com trés marcadores fiduciais
introduzidos no fantoma antropomorfico [13]. Esquerda: Distribui¢oes de dose simu-
lada com os marcadores na posi¢ao original (em cima) e desviados 4.68 mm na diregéo
cranio-caudal (em baixo). Direita: Correspondentes imagens OrthoCT obtidas com
colimagao matematica (fy+ < 1.5° e E, > 200keV). Como se pode observar pelas setas
a vermelho, apesar da baixa estatistica simulada (apenas 1.6 mGy na regidao de entrada
do feixe) este pequeno desvio é claramente visivel.

tamanho do voxel aumenta o tempo de simulacdo. De modo a perceber essa influéncia no
tempo de computagao, procedeu-se a simulacao de 100 milhares de fotGes com o fantoma
na dimensao original e com um voxel substituido por 4 e por 32. Com os tempos obtidos
para cada tamanho de voxel, efetuou-se uma extrapolacao para o tempo de computacio
que seria necessario para obter uma dose de 1 mGy. De acordo com os resultados
obtidos, considerou-se que seriam necessarios cerca de 450 milhoes de fotGes para obter
tal dose. A Tabela resume os tempos de computacao necessarios para cada fantoma

simulado. Como se pode verificar, para um tamanho de voxel de 1.17x1.17x2.34 mm?
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seriam necessarias mais de 87 mil horas para simular apenas 1 mGy de dose maxima
na regiao de entrada do feixe, pelo que se considerou incomportével a realizacio de tal

dimensionamento do voxel.

Tabela 5.3: Tempos de computacao necessarios para os diferentes tamanhos de voxel
do fantoma antropomérfico.

Tamanho do voxel (mm?3) | 4.68x4.68x4.68 | 2.34x2.34x4.68 | 1.17x1.17x2.34
Tempo gasto para simular
100 mil fotdes (horas) 0-371 2:503 19476
Numero de' Vf))tiels 1 4 39
por voxel inicial
Tempo necessario para
simular 1 mGy! (horas) 1670 11264 87642

1 Assumiu-se que seria necessario simular 450 milhdes de fotdes para obter 1 mGy de dose. Tal niimero foi
calculado com base no facto de 720 milhdes de fotdes terem correspondido a uma dose de 1.6 mGy.

5.2.3 Simulacao de um fantoma heterogéneo

De modo a contornar as restri¢oes impostas pelo fantoma antropomérfico (tanto ao ni-
vel do tamanho e forma dos marcadores fiduciais, como dos tempos de computagao), foi
simulado um fantoma heterogéneo de constituicao similar, o qual se encontra esquema-
tizado na Figura [14]. Este apresenta estruturas da regido pélvica, nomeadamente,
a prostata, bexiga, reto e estruturas ésseas, com dimensées similares as do fantoma
antropomérficdl]

Como ja foi referido, a implementacao deste fantoma permitiu definir o tamanho e
forma dos marcadores fiduciais. Neste sentido, foram simuladas quatro geometrias de

marcadores de ouro diferentes:

1. Esferas com um didmetro de 2.0 mm;

2. Cilindros com um didmetro de 1.6 mm e um comprimento de 3.0 mm;
3. Cilindros com um didmetro de 1.2mm e um comprimento de 3.0 mm;
4

. Cilindros com um didmetro de 1.0mm e um comprimento de 5.0 mm.

Todos os marcadores aqui simulados sdo utilizados na pratica clinica, embora os

mais comuns sejam os cilindricos com 1.2mm de didmetro [123]. Para cada uma das

"Wer Apéndice
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dimensbes de marcadores supramencionadas, foram simulados dois posicionamentos
distintos: (1) foram introduzidos 3 marcadores na préstata numa determinada posigao
(aqui chamada de original); e (2) os 3 marcadores foram desviados 3.0 mm na dire¢ao Z

(o que representaria, num caso real, um desvio da préstata na diregdo cranio-caudal).

Na simulacao foi utilizado um feixe de 6 MV com uma sec¢ao quadrada de 5x5mm?
disparado na direcdo X, o qual efetuou um varrimento de 30 mm na direcdo Z. O
sistema de imagiologia representado na Figura [5.10] consistiu num detetor perfeito com
uma area de 50x50 cm? e uma espessura de 0.2 mm posicionado a 3 mm da superficie
do fantoma. Para cada uma das dimensées analisadas foram simulados 3000 milhoes
de fotoes por cada posicdo de marcador fiducial, o que corresponde a um tempo de
computagao de cerca de 75 horas.

Também neste estudo a colimacio foi implementada matematicamente. Para tal,
definiu-se fx como sendo o dngulo entre as componentes X e Y do momento (Mx e

My, respetivamente) com que o fotdo chega ao detetor, de acordo com

0x = arctan

Mx
. 5.7
= (5.7)

As coordenadas x e y de cada fotdo na imagem sdo x; = x4 e y; = 2, respetivamente,

onde x4 é a coordenada x da posicdo onde o fotdo foi coletado no detetor e zy é a

Rectum Bladder Abdomen-like

p heterogeneous
rostate phantom
Femur head
%}K/ﬁé‘-‘\ Scanned
megavoltage
X-ray beam
Z
Multi-slice %
| .
OrthoCT 1D detector collimator %

Figura 5.10: Esquema da irradiagdo do fantoma heterogéneo implementado no estudo
dos marcadores fiduciais. As dimensoes, estequiometrias e densidades das estruturas
consideradas foram similares as do fantoma NCAT.
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coordenada z da posicdo do fotdo no feixe inicial. Para a construgdo das imagens
OrthoCT foi considerado como vélido qualquer fotdo que atingiu o detetor com um
angulo 0x < 1.5° e com uma energia £, > 200keV.

A Figura [5.11] mostra os resultados obtidos para as geometrias de marcadores estu-
dadas. A primeira coluna diz respeito aos marcadores esféricos com 2 mm de didmetro.
A segunda, terceira e quarta colunas representam os resultados obtidos para os mar-
cadores cilindricos com 1.6, 1.2, e 1.0mm de didmetro, respetivamente. A primeira e
segunda linhas mostram a distribuicdo de dose e a imagem OrthoCT obtidas com o
marcador na posi¢do original respetivamente. A terceira e quarta linhas tém significado
semelhante mas para o marcador fiducial com posicionamento desviado. Como se pode
verificar, a dose maxima simulada foi de 11 mGy na regiao de entrada do feixe, em todos
os casos considerados. A cada imagem OrthoCT foi aplicado um filtro da mediana com
uma janela de 4 pixeis. Alem disso, a intensidade da imagem foi homogeneizada. Para

tal, cada linha (Z) da imagem foi corrigida de acordo com a equacao
sinalpgse = 4 x X — 25 (5.8)

Analisando as imagens OrthoCT obtidas para os marcadores esféricos com 2mm
de didmetro (imagens da primeira coluna) é possivel identificar claramente a posi¢ao
dos trés marcadores. Além disso, o desvio induzido é, também ele, claramente detetavel
pela imagiologia por raios ortogonais. O mesmo se verifica nas imagens obtidas para os
cilindros com 1.6 mm de didmetro e 3mm de comprimento (segunda coluna).

Os resultados obtidos para os marcadores fiduciais cilindricos com 1.2mm de
didmetro e 3.0mm de comprimento (mostrados na terceira coluna) sdo inconclusivos.
Isto porque, apesar de ser visivel um aumento de intensidade na imagem na regido dos
marcadores, existem alguns picos falsos que perturbam significativamente a avaliagao
visual do posicionamento dos marcadores. As distribui¢oes de contagens representadas
na quarta coluna da mostram que para marcadores com um menor didmetro, ainda que
com um maior comprimento (1.0 mm e 5.0 mm, respetivamente), continua a ser impos-
sivel determinar a posi¢do dos marcadores fiduciais em qualquer um dos casos (original
ou desviados). Consequentemente, estes marcadores sao considerados insuficientes para

potencialmente serem utilizados em imagiologia OrthoCT.
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Figura 5.11: Resultados obtidos com as diferentes geometrias de marcadores fiduciais
simuladas [14]. A primeira coluna diz respeito aos marcadores esféricos com 2mm
de didmetro. A segunda, terceira e quarta colunas representam os resultados obtidos
para os marcadores cilindricos com 1.6, 1.2, e 1.0mm de didmetro, respetivamente. A
primeira e segunda linhas mostram a distribui¢do de dose e a imagem OrthoCT obtidas
com o marcador na posi¢ido original respetivamente. A terceira e quarta linhas tém
significado semelhante para os marcadores desviados. As esferas e os cilindros de 1.6 mm
de didmetro sdo claramente identificaveis, permitindo detetar o desvio de 3 mm. Para
os cilindros com didametro de 1.2 e 1.0 mm, os resultados sdo inconclusivos ja que néao
¢é possivel distinguir claramente a posicao dos marcadores, devido a presenca de falsos
picos positivos que perturbam a avaliacdo da imagem.
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5.3 Consideracoes finais do capitulo

Os resultados obtidos por simulacdo na primeira parte deste capitulo mostram que
a administragdo de 100 mL de agente de contraste iodado ndo sao suficientes para
permitir a distingdo entre tecido prostatico sao e tecido tumoral. Num estudo realizado
no ambito da utilizacdo de agentes de contraste na imagiologia por raios ortogonais
verificou-se que a técnica apenas deteta variacoes de densidade superiores a cerca de
0.1g/cm? [12]. Variagdes de densidade entre o tecido sdo e o tecido tumoral desta
magnitude apenas seriam conseguidas com a injecdo de uma quantidade de agente
de contraste superior a 600 mL. Tendo em conta possiveis efeitos secundarios, nao é
aconselhavel a injecdo de tal quantidade de agente, pelo que nao é 1til a conjugagao da
imagiologia por raios ortogonais com a administracdo de agentes de contraste iodados
em irradiagoes da préstata. Ainda assim, note-se que as imagens obtidas da irradiagao
da regidao pélvica permitem a nitida identificacdo das estruturas dsseas, bem como dos
limites do fantoma, algo conseguido com uma dose de apenas 2.4 mGy.

De acordo com a literatura, o uso de marcadores fiduciais permite uma verificacao
mais precisa da préstata em relacdo as estruturas Osseas do doente. Nesse sentido,
foram realizados estudos por forma a avaliar o impacto da utilizacdo de tais marcadores
na imagiologia por raios ortogonais. Os resultados obtidos para marcadores cilindricos
com diametro igual ou inferior a 1.2 mm revelaram-se inconclusivos devido a presenca
de falsos picos positivos. Ja para os marcadores esféricos com 2.0 mm de didmetro
e os marcadores cilindricos com 1.6mm de didmetro e 3.0mm de comprimento, os
resultados obtidos sao bastante promissores. Tendo em conta as imagens providenciadas
pela técnica OrthoCT para marcadores destas dimensdes, importa referir que esta
poderd vir a ser de grande utilidade no auxilio do posicionamento, quer imediatamente
antes, quer durante a irradiacdo da prostata. Além disso, as imagens nao mostram
nenhum artefacto induzido pelos marcadores, o que representa uma grande vantagem
relativamente a outras técnicas que utilizam marcadores fiduciais [124]. Embora o
estudo aqui apresentado se tenha baseado numa irradiacdo da préstata, os marcadores
fiduciais tém aplicabilidade em irradiagoes de outros érgaos, como por exemplo figado,
rim ou péancreas [125].

O sistema de colimagao simulado nos cenarios de irradiacdo do pulmao e da cabecga

nao deverd ter uma resolucao suficiente para detetar a posicdo e desvio dos marcadores
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fiduciais devido as suas pequenas dimensoes. Nesse sentido, devera ser realizado um
novo estudo de simulagdo para proceder a otimizacdo de uma geometria de colimador

que permita visualizar o posicionamento dos marcadores fiduciais.

116



Capitulo 6

Desenvolvimento e teste de
protétipo para imagiologia por

raios ortogonais

Nos Capitulos 3, 4, e 5 deste relatério foram apresentados resultados de simulagao
evidenciando o potencial de aplicabilidade da técnica OrthoCT no auxilio a irradiacio
de pulmao, cabeca e préstata. De modo a estudar a exequibilidade de um sistema deste
tipo em ambiente radioterapéutico foi desenvolvido, construido e testado um protétipo
de um detetor de pequenas dimensbes. A Figura [6.1] esquematiza o sistema projetado
no Ambito deste trabalho. Este consiste em quatro fatias de cristais de cintilagao (neste
caso, oxiortosilicato de gadolinio — GSO) separadas por chumbo. No que respeita ao
sistema utilizado para coletar a luz de cintilacdo proveniente do GSO, foram utilizados
tubos fotomultiplicadores (PMT), um para cada fatia de cristais, tendo a transi¢ao da
luz de cintilacdo entre as fatias de cristais e a area ativa dos PMT sido efetuada através

de guias de luz de acrilico construidos para o efeito.

Nas primeiras sec¢oes deste capitulo é feita uma descricao detalhada acerca do pro-
totipo desenvolvido e construido neste trabalho. Depois, serdo reportados os resultados

das medidas realizadas com o protétipo em ambiente radioterapéutico.
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Figura 6.1: Esquema do protétipo construido no ambito deste trabalho.

6.1 Desenvolvimento e construcao do protétipo

6.1.1 Cristais cintiladores

Alguns materiais cintilam (i.e., emitem pequenos claroes de luz) quando sao atingidos
por particulas nucleares ou radiacao [32]. Quando sdo acoplados a um amplificador de
sinal (como por exemplo, PMT), quer seja diretamente ou através de um guia de luz,
tais clardes de luz podem ser convertidos em impulsos elétricos, permitindo assim obter
informacao respeitante a radiagdo incidente [32].

A maioria das modalidades de imagiologia de diagnodstico médico envolvendo raios X
ou ~ utiliza cintiladores inorganicos [126]. Tal é explicado pelo facto deste tipo de
cintiladores apresentar uma boa eficiéncia de detegdo para a radiacdo dura [127]. Os
cristais de GSO inserem-se nesta categoria de cintiladores e tém atraido as atengoes
para aplicagoes no campo da espectroscopia nuclear de baixa e média energia [128]. A
sua elevada densidade, comprimento de radiacao curto, elevado rendimento luminoso e
baixo tempo de decaimento, em conjunto com a elevada resisténcia a danos causados
pela radiagdo fazem do GSO um material interessante para a construcao de detetores
compactos e altamente eficientes [128]. A Tabela resume algumas das principais
propriedades do GSO.

Como j4 foi referido anteriormente, este foi o tipo de cintilador utilizado na constru-
cao do protétipo. Cada uma das linhas de detecao consiste em 47 cristais, cada um com

uma area de seccdo frontal de 4x4mm? e comprimento de 30mm (cf. parte superior
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Tabela 6.1: Principais propriedades do GSO.

Densidade 6.71 8/cm®
Numero atémico efetivo 59

Higroscépico Nao

Constante de decaimento priméario 30-60 ns
Constante de decaimento secundario 600 ns
Comprimento de onda de emissio 430-440 nm
Fracao fotoelétrica (para 511keV ) 25%

Indice de refracao 1.85

Rendimento luminoso 8000 fotoes/MeV

Comprimento de atenuagio (a 511 keV) 14.1 mm

da Figura . Cada um dos cristais foi isolado individualmente com fita de teflon
em todas as superficies excepto numa (pela qual se dé a saida da luz de cintilagao),
permitindo assim aumentar a energia coletada nos cristais. Cada uma das linhas de
cristais foi colocada dentro de uma caixa de aluminio especialmente desenvolvida para
o efeito com o objectivo de manter os cristais todos unidos e com um posicionamento
estavel (parte inferior da Figura . A espessura da caixa de aluminio na regiao pela

qual se dé a entrada dos raios X /v provenientes do alvo é de 1 mm.

6.1.2 Tubo fotomultiplicador

O tubo fotomultiplicador (PMT) continua a ser o dispositivo mais utilizado na conversao
de fotoes de cintilacdo em sinais eletrénicos pois este combina um elevado ganho

(> 105), com baixo ruido e rédpido tempo de resposta [I30]. A Figura esquematiza a

GSO crystal
g 30 mm

“uh(\h.

Figura 6.2: Fotografia do cristal de cintilagido e respetivo acondicionamento utilizado
na construcao do protétipo.
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Figura 6.3: Representagao esquemaética do principio de funcionamento de um PMT [129].

estrutura e principio de funcionamento de um PMT. Resumidamente, tal dispositivo
consiste num tubo de vidro em vicuo composto por uma janela de entrada da luz, um
fotocétodo, elétrodos de focagem, uma cadeia de multiplicacao de eletrdes (dinodos) e
um anodo [129]. Quando um fotéo incide no fotocatodo é gerado um eletrao por efeito
fotoelétrico. Devido a elevada diferenca de potencial entre o fotocatodo e o primeiro
dinodo, o eletrao é acelerado (e focado) na sua diregao, onde colide e transfere parte
da sua energia para os eletroes do referido dinodo, causando a emissao de eletrdes
secundarios. Devido as sucessivas diferencas de potencial entre dinodos, os eletroes sdao
consecutivamente acelerados para o dinodo seguinte, dando origem a producao de mais
eletroes. Gera-se portanto uma cascata de eletroes em direcdo ao 4nodo do PMT.

O PMT utilizado na construcao deste prototipo consistiu no modelo XP5602 pro-
duzido pela Photonis Imaging Sensors, o qual é mostrado na Figura [6.4, De acordo
com a folha de especificagdes (Anexo [F]), este tem uma &drea sensivel circular (com
56 mm de didmetro) e uma gama espetral de sensibilidade entre 290 e 650 nm (maxima
a 420nm). O PMT requer alimentac¢do com uma tensdo negativa e possui um base ativa
que permite controlar a amplitude do sinal de saida do PMT. O sinal proveniente da

base ativa do PMT apresenta uma polaridade positiva.

6.1.3 Guia de luz

Por vezes, é impossivel acoplar diretamente o cintilador ao PMT. Tal pode dever-se, por

exemplo, a falta de espago ou a forma/dimensao do cintilador [32]. Nestas situagoes,
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Figura 6.4: Fotografia do PMT utilizado na construgdo do protétipo.

sdo utilizados guias de luz para conduzir a luz entre os cintiladores e o PMT. Tais guias
sdo habitualmente feitas de acrilico e, a semelhanga dos cintiladores pléasticos, tém as
suas paredes polidas por forma a facilitar a propagacao da luz.

No caso do protoétipo aqui desenvolvido, uma vez que a linha de cristais de cintilacdo
tem um comprimento de 200 mm e a area sensivel do PMT tem um didmetro de 56 mm,
foi necessaria a utilizagdo de uma guia de luz (por cada canal). Nesse sentido, foi
realizado um estudo de simulacdo (GEANT4 versdo 9.4) de modo a determinar qual
o comprimento que permite o melhor desempenho do protétipo [131]. A Figura
esquematiza o procedimento implementado na simulagao. Como se pode verificar, a
guia de luz apresenta a forma de um trapezdide, tendo uma das arestas 200 mm e outra
50mm. A espessura da guia de luz simulado foi de 4mm (i.e., a mesma dos cristais de
GSO). Com este estudo pretendeu-se determinar o comprimento étimo da guia de luz
(L na Figura, o qual se correlaciona com o angulo 0 (também descrito na Figura

através da equagao (L dado em mm):

I_ tanQ.
75

(6.1)

A Tabela apresenta o comprimento L correspondente a cada um dos angulos 6
estudados. O procedimento consistiu em disparar feixes colimados de fotoes na direcéo
das setas representadas a vermelho na Figura com dimensdes 4 mmx4 mm (i.e., area
de cada um dos cristais). Para cada um dos angulos estudados foram simulados 25 feixes
distintos, com cada feixe a corresponder a posi¢cao de cada cristal de modo a simular
o comportamento da luz proveniente de cada um dos cristais dependendo da posicao.

Considerou-se o cristal “1” como sendo o cristal situado mais na periferia, sendo o cristal
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Figura 6.5: Esquematizacao da configuracao implementada no GEANT4 para determi-
nar o comprimento 6timo da guia de luz [I31]. Para cada angulo (i.e., cada comprimento
L) foi simulada uma fonte de fotdes coerente. Tal procedimento foi repetido para cada
uma das diferentes posigdes dos cristais de GSO (cristal “1” posicionado na regido
periférica até ao cristal “ 25” posicionado na regido central).

Tabela 6.2: Comprimento da guia de luz L correspondente a cada angulo 6 estudado.

0 (graus) 7.5 10 125 15
L (mm) 570 425 338 280

“25” 0 mais préximo do centro. Por uma questdo de simetria este processo apenas foi
realizado para metade dos cristais. Em cada feixe foram disparados 1x10% fotdes 6ticos
com uma energia de 2.82 eV aos quais corresponde um comprimento de onda de 440 nm
(i.e., valor do pico de emissao do GSO). Os fotdes foram disparados dentro do guia
de luz a 0.1mm da interface entre os cristais e o guia de luz. Apesar de nao se ter
em consideragdo a interface entre as duas superficies, as conclusées ndo serao afetadas
j& que que a interface apresenta o mesmo comportamento e influéncia para todos os
cristais, independentemente da sua posicao.

A Figura mostra os perfis obtidos para os diferentes angulos 6 simulados (i.e.,
diferentes comprimentos de guia de luz) [I31]. Como se pode verificar, menores angulos
levam a maiores comprimentos do guia de luz pelo que existe uma maior perda da inten-

sidade de sinal. J& para angulos 6§ > 15°, a detecdo da luz proveniente dos cristais mais
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Figura 6.6: Perfis obtidos para os diferentes &ngulos simulados (i.e., diferentes compri-
mentos de guia de luz) [I31].

periféricos é comprometida. O melhor compromisso entre a homogeneidade do perfil
correspondente a posi¢do de cada cristal e a fracdo de fotoes detetada foi obtido para
f = 12.5°. Assim, o comprimento da guia considerado 6timo foi de aproximadamente
340 mm [I31]. Ainda assim, note-se que a fragao de fotdes perdidos na guia de luz é de
cerca de 25% dos fotoes iniciais.

A Figura[6.7 esquematiza algumas das etapas do processo de construgao das guias de
luz utilizadas no protétipo. Estas foram construidas em acrilico e envolvidas em papel
de aluminio de modo a minimizar as perdas nas arestas. Foram também envolvidas com
fita-cola preta por forma a serem isoladas de eventuais contaminacoes de luz externa.
Para o acomplamento entre os cristais de GSO e as guias utilizou-se pasta de silicone

de elevada viscosidade, o que permite reduzir as perdas entre estas duas superficies.

6.1.4 Colimador

Num sistema deste tipo, o correto dimensionamento do colimador é de extrema impor-
tancia. Se a abertura do colimador for demasiado apertada (i.e., distAncia pequena entre
fatias de colimador) leva a que a sensibilidade do sistema seja baixa ainda que tal faga
aumentar a resolugdo. Por outro lado, uma distancia demasiado grande entre fatias leva

a que o sistema tenha uma uma baixa resolucao ainda que faca aumentar a sensibilidade.
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Figura 6.7: Fotografias de algumas das etapas do processo de construgao das guias de
luz utilizadas no prototipo.

Além disso, o incorreto dimensionamento do colimador pode afetar significativamente
a capacidade de medir os perfis de raios ortogonais. A Figura [6.8] compara perfis de
contagens ortogonais adquiridos com colimagao inadequada e com colimagao adequada,
ambos obtidos por simulacgio GEANT4 [2]. Uma colimacado inadequada (perfil a preto)
permite que fotdes que sdo dispersos no fantoma e que, por conservagdo do momento
linear, sdo projetados para a frente sejam detetados juntamente com os fotoes dispersos
perpendicularmente a direcao do feixe, levando a um aumento das contagens a medida
que aumenta a profundidade no alvo. Uma colimacao adequada (perfil a vermelho)

impede que tais eventos indesejados alcancem o detetor [2].

No Capitulo 3 foram apresentados resultados de um estudo de simulagao realizado
com o intuito de determinar as dimensoes mais adequadas de um colimador composto
por fatias de chumbo a utilizar num sistema de imagiologia por raios ortogonais, tendo-se

concluido que as dimensoes 6timas seriam: 200 mm de altura e 5 mm de separagao entre
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Figura 6.8: Perfis de contagens obtidos por simula¢ido com colimagéo grosseira (perfil a
preto) e com colimagao fina (perfil a vermelho). Somente a colimagao fina mostra uma
boa correlagdo com o perfil de dose (linha tracejada a azul) [2].

fatias com espessura de 2.5 mm [7]. No entanto, as dimensoes consideradas na construgao
do protétipo foram ligeiramente diferentes destas, quer por uma questdo de facilidade
na montagem, quer por imposi¢do da geometria das diferentes componentes envolvidas
(por exemplo, tamanho dos cristais e espessura das fatias de chumbo disponiveis para
a construgao do protétipo). O colimador utilizado no protétipo consistiu de fatias de
chumbo com 3mm de espessura (jungao de trés placas com 1 mm de espessura) com
um espacamento de 4.6 mm entre fatias. A drea de cada fatia de chumbo utilizada foi
de 20 x 20 cm?. Para auxiliar no posicionamento, foram colocadas fatias de poliestireno
extrudido com 4.6 mm de espessura entre fatias de colimador. Como se verifica na
Figura [6.9] toda esta montagem foi efetuada dentro de uma caixa de aluminio com
uma espessura de 2 mm na zona de entrada da radiacao dispersa proveniente do alvo,

permitindo assim manter a geometria e posicionamento do colimador conforme planeado.

6.1.5 Montagem final do protétipo

A Figura [6.10] mostra a montagem final do protétipo desenvolvido no ambito deste
trabalho. O suporte mecanico dos PMTs consistiu de uma estrutura de polioximetileno
(vulgarmente conhecido por POM) desenvolvida para o efeito. Note-se que tal estru-
tura apresenta uma ligeira curvatura de modo a garantir que os quatro guias de luz

tenham o mesmo comprimento. Também os guias de luz apresentam uma curvatura
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Figura 6.10: Montagem final do protétipo desenvolvido no &mbito deste trabalho.

(com maior raio nos guias periféricos e menor nos centrais) por forma a ajustar o seu
posicionamento ao PMT correspondente. Como se pode verificar na figura, o prototipo
contempla também uma placa de controlo do ganho da base ativa dos PMTs, a qual

deve ser alimentada a uma tensao diferencial de 6 V.

De forma a manter a resisténcia mecénica, o prototipo foi montado sobre uma base
de aluminio. Além disso, foi envolvido por paredes de policloreto de vinila (vulgarmente

designado por PVC). O protétipo tem ainda uma tampa (ndo mostrada na figura)
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também de PVC. Tal caixa permite, por um lado, proteger o prot6tipo no manuseamento
e transporte e, por outro, isolar o sistema da eventual influéncia de iluminacao exterior.
A espessura utilizada, tanto no aluminio da base como no PVC das paredes e tampa foi
de 1 cm. O comprimento e a largura total do sistema é de 120 cm e 80 cm, respetivamente,

com uma altura de 32cm. O peso é de cerca de 75kg.

6.2 Eletréonica de aquisicao de dados

Na Figura [6.11] estd esquematizada a montagem da eletrénica de aquisi¢do das medidas
experimentais. A fonte de alta tensao utilizada foi o médulo NIME| CAEN N471 capaz
de fornecer 3mA de corrente a 3kV tensdo de saida, o que permite alimentar simulta-
neamente os quatro PMTs. Foi utilizado um distribuidor de tenséo, o qual replica uma
tensdo de entrada, colocando essa mesma tensdo disponivel em quatro saidas. Nesta
configuracdo, qualquer variagdo na tensao de alimentagdo serda comum a todos os canais
e, por isso, a variacao relativa entre eles serd aproximadamente zero.

Cada PMT possui um sistema de amplificagdo integrado que permite controlar o
seu ganho independentemente. Os elementos ativos deste requerem uma alimentagao
diferencial de =6V, sendo o controlo de ganho feito pela injecdo de uma tensdo no
intervalo de 0 a 6 V. Para este efeito, foi construida uma pequena placa de circuito
baseada num potencidémetro, a qual utiliza as tensdes £6 V e terra disponibilizadas pela
crate NIM para gerar a tensdo de controlo do ganho. Na Figura[6.12] estd esquematizado
o circuito construido para cada canal (a esquerda), bem como uma foto da placa final,
a qual foi acoplada ao protétipo (a direita).

Como ja foi referido, o sinal obtido a saida da base ativa do PMT apresenta uma
polaridade positiva. No entanto, tanto o gerador de gate como o médulo conversor
analégico-digital (AD(fI) utilizados nas medidas requerem a entrada de um sinal com
polaridade negativa. Para proceder a inversao de polaridade do sinal utilizou-se o
moédulo NIM LeCroy 428F Linear FAN-IN/FAN-OUT, o qual possui quatro canais
independentes. De modo a analisar o. efeito do moédulo sobre o sinal de entrada, foi
gerado um sinal similar ao que seria esperado de obter em ambiente radioterapéutico

com 0 nosso sistema protétipo. A Figura [6.13] compara o sinal & entrada com o sinal

L Acrénimo de Nuclear Instrument Module.
2Do inglés, Analog-to-Digital Converter.
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Figura 6.11: Esquema da montagem da eletrénica de aquisicdo de dados.

a saida do mddulo LeCroy 428F. O sinal de entrada (representado a preto) foi criado
com recurso a funcdo geradora de onda do PicoScope 2003 da Pico Technology. Este
tem uma duracdo de cerca de 5 us e uma frequéncia de 200 Hz. O sinal & saida (curva
a vermelho) apresenta uma temporizagdo e médulo de amplitude semelhante ao sinal

de entrada, mas com a polaridade invertida.

Cada safda do médulo LeCroy 428F foi encaminhada para o médulo CAMACP]
LeCroy 2259B Peak Sensing ADC, tendo sido utilizados os canais 8 a 11 (cf. Figura[6.11)).

3Acrénimo de Computer Automated Measurement And Control.
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Figura 6.12: Placa de circuito construida para gerar a tensdo de controlo do ganho do
PMT. Esta é baseada num potenciémetro (por cada canal) e utiliza as tensoes £6V e
terra disponibilizadas pela crate NIM.
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Figura 6.13: Efeito do médulo LeCroy 428F sobre o sinal de entrada. Para tal, foi gerado
um sinal similar ao que seria esperado de obter em ambiente radioterapéutico (represen-
tado a preto). O sinal a saida (representado a vermelho) apresenta uma temporizagao
e modulo de amplitude semelhante ao sinal de entrada, mas com polaridade invertida.
O impulso de teste (mostrado a preto) foi gerado com recurso ao PicoScope 2003

Outra caracteristica do médulo FAN-IN/FAN-OUT utilizado é a possibilidade de
distribuir multiplas saidas do sinal. Tal permitiu utilizar uma das saidas do canal 4 para
auxiliar na formagdo da gate a ser utilizada pelo ADC 2259B, tendo a gate sido gerada
pelo médulo NIM CAEN 2255B Dual Timer. A duracao do sinal de gate foi ajustado
para 5 us, como se pode verificar na Figura (sinal representado a vermelho). Para
efetuar os testes de temporizacao da gate foi utilizado o sinal gerado pelo PicoScope
2003 com as propriedades ja referidas anteriormente. Como se pode verificar, o pico
do sinal ocorre totalmente dentro do sinal da gate. Quanto ao inicio, a gate comeca
cerca de 100 ns apés o inicio do evento, como se pode verificar no gréafico (ampliado)

representado a direita na Figura

129



Capitulo 6. Desenvolvimento e teste de protétipo para imagiologia por raios
ortogonais

150 F e 0,00 150 0.00
< 100} 1-0255 o 100 ~0.25%
\g [ o) \g o)
° °
& sof 10502 & s0 ~0.50 =
= [ a = a
2 i £ 3 £
0k M~— 1-0.75 0 -0.75
r R 8
-501 ‘ ‘ ‘ ‘ ~1.00 -500 .. ‘ ‘ ‘ _.J-1.00
-5 0 5 10 15 20 -02 -0.1 00 0.1 0.2
Time (us) Time (us)

Figura 6.14: Temporizacao do sinal de gate (representado a vermelho) utilizado nas
medidas experimentais. Este tem uma duracao de 5 us (grafico a esquerda) e tem inicio
cerca de 100 ns apds o inicio do evento (ampliagdo mostrada a direita). O impulso de
teste (mostrado a preto) foi gerado com recurso ao PicoScope 2003.

O sistema CAMAC foi controlado pelo médulo 3988 GPIBY| Crate Controller de-
senvolvido pela Kinetic Systems. A comunicagdo com o computador foi realizado por
protocolo GPIB através do conversor GPIB/Ethernet, modelo GPIB-ENET/100 da
National Instruments. Este foi conectado ao computador por meio de uma rede local
gerada por um router, modelo TL-WR340G da TP-Link. O tempo morto total do
sistema, de aquisicao de dados utilizado foi de cerca de 85%.

Aquando da realizacdo das medidas experimentais em ambiente radioterapéutico
toda a eletrénica NIM e CAMAC aqui descrita, bem como o conversor GPIB/Ethernet
e o router foram posicionados dentro da sala de tratamento. O sistema de aquisigao foi
operado a partir da sala de controlo do linac por meio de um computador portatil a correr
o sistema operativo Linux OpenSuse 11.3, através de rotinas C/C++ especialmente
desenvolvidas para o efeito. A ligacdo entre o interior e o exterior da sala de tratamento
foi efetuada com recurso a um cabo Ethernet com 25 metros de comprimento.

Foi montado um segundo sistema de aquisi¢cdo de dados de modo a proceder & anélise
das formas de onda dos eventos obtidos durante a irradiacéo, baseado no PicoScope 2003.
Este foi controlado através de um computador portatil a correr o Windows Vista
posicionado dentro da sala de tratamento, tendo sido a aquisi¢ao efetuada através da
aplicacao PicoScope6 desenvolvida pelo fabricante. Na Figura[6.15]esta esquematizada a

montagem de eletrénica de auxilio a aquisicdo das medidas experimentais com o sistema

4 Acrénimo de General Purpose Interface Bus.
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Figura 6.15: Esquema da montagem de eletronica de aquisicio de dados com o
PicoScope 2003. Até ao moédulo LeCroy 428F, esta é similar & do sistema de aquisi-
cdo baseado em CAMAC (cf. Figura |6.11)).

baseado no PicoScope. Até o sinal chegar ao médulo LeCroy 428F, o sistema é similar
ao ja descrito para a aquisicdo baseada em CAMAC. O osciloscépio e o computador
foram controlados a partir do exterior com recurso ao computador localizado na sala de
controlo do linac através de uma rede local gerada pelo router. Os sistemas de aquisi¢ao
nao foram operados simultaneamente.

A Figura [6.16] mostra uma fotografia de toda a eletrénica utilizada nas medidas
realizadas em ambiente radioterapéutico. E também possivel visualizar outros médulos
NIM e CAMAC que serviram de auxilio ao desenvolvimento dos sistemas de aquisigdo

em laboratorio mas, uma vez que nao foram usados nas medidas, ndo sdo aqui descritos.

6.3 Construcao dos perfis de contagens

Depois de adquiridos os dados durante a irradiagao, procedeu-se a construcao dos espe-
tros de contagens correspondentes. E importante relembrar que a informacao recolhida
com o sistema CAMAC durante a irradiacdo consiste num vetor de dados por cada
canal do protétipo. Cada uma das amostras do referido vetor representa o valor de
amplitude maxima de um evento detetado por aquele canal. Para construir os perfis de

contagens, comegou-se por criar um histograma dos valores obtidos para cada um dos
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Figura 6.16: Fotografia da eletrénica de aquisicio utilizada nas medidas. E possivel
visualizar outros médulos NIM e CAMAC que serviram de auxilio ao desenvolvimento
dos sistemas de aquisicdo em laboratério mas, uma vez que nao foram usados nas
medidas, ndo sao aqui descritos.

canais para uma dada medida. Cada histograma foi dividido em 128 intervalos, com
valores a variar entre 0 e 2047 (valor escolhido com base no facto de o ADC utilizado
na aquisi¢ao ter uma gama dindmica de 11 bits). O histograma obtido é entao ajustado

a uma curva gaussiana, de acordo com a equagao

(w—)?

y=Axe 27 | (6.2)

onde A, p e o representam a amplitude, média e desvio padrdo da curva gaussiana,
respetivamente. Este procedimento foi implementado em MATLAB, tendo sido utilizada
a funcdo fminsearch no calculo do ajuste. O valor do perfil para um determinado canal

numa determinada posicao de irradiacdo é entdo dado pelo valor de .

6.4 Acelerador linear

O acelerador linear (linac) utilizado neste estudo experimental foi o TrueBeamTM'El

instalado no Servigo de Radioterapia do CHUCH Este permite gerar feixes de fotoes

®Comercializado pela Varian Medical Systems, Inc., Palo Alto, Califérnia, Estados Unidos da América.
5Centro Hospitalar e Universitario de Coimbra, E.P.E.
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com diferentes espetros de energia: por exemplo, 6, 10 ou 15 MV quando operados com
o filtro aplanador (modo FF); e 6 ou 10 MV quando néao ¢ utilizado o filtro aplanador
(modo FFF@ No modo FF, a taxa de dose é de 600 unidades monitoras por minuto
(MU /min). J& no modo FFF, esta pode ir até 1400 MU /min ou 2400 MU /min quando
operado a 6 ou 10 MV, respetivamente. O linac estd equipado com um colimador multi-
folhas (Mquj) composto por 60 pares de laminas de tungsténio, o qual permite gerar
um campo estatico com uma dimensao méaxima de 40x40 cm?. A espessura das laminas

é de 5mm nos 40 pares mais centrais e 10 mm nos 20 pares mais periféricos.

6.4.1 Feixe de fotoes utilizado nos testes experimentais

Nos testes experimentais o linac foi operado a 6 MV em modo FFF a uma taxa de
dose de 800 MU /min. Foram utilizados trés tamanhos de campo neste estudo: 5 x 5,
7 x 7 e 10 x 10mm? ao isocentro, os quais foram obtidos através do posicionamento
das mandibulas (i.e., jaws) do linac. A Figura mostra a configuracao das laminas
do MLC utilizada durante o processo de irradiacdo. Este foi posicionado de modo
a definir um campo de 10x10mm? ao isocentro, independentemente do tamanho de
campo definido pelas mandibulas. Note-se que a juncdo entre laminas do mesmo par do
MLC foi desviada 10 cm do isocentro, conforme se pode verificar no esquema. A razio

de tal configuracdo das mandibulas e do MLC deveu-se ao facto de tentar diminuir a

"FF: flattening filter; FFF: flattening filter free.
8Do inglés, multi-leaf collimator

5x5,7x7,0r 10x 10 mm?

°
: field size defined by the jaws
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Figura 6.17: Configuragdo das mandibulas e das 1dminas do MLC utilizada durante a ir-
radiacéo. Os diferentes tamanhos de campo utilizados foram definidos pelas mandibulas.
O tamanho do campo definido pelo MLC foi sempre de 10x10 mm? ao isocentro.
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influéncia de radiagdo de fuga que escapa pela janela da cabeca do linac e que esta fora

do campo de interesse.

6.4.2 Macroestrutura do feixe de fotoes fornecido pelo linac

A Figura [6.18 mostra a macroestrutura temporal do feixe proveniente do linac medido
com o protétipo e aquirido o sistema baseado no PicoScope 2203. Analisando o grafico
de persisténcia obtido com 100 formas de onda representado numa escala temporal que
permite visualizar dois impulsos simultaneamente (em cima & esquerda), o periodo da
macroestrutura é de 4.85ms, ao que corresponde uma frequéncia de aproximadamente
206 Hz. Como se pode verificar pela andlise de um pulso tnico (gréfico de persisténcia
em cima a direita e forma de onda média do impulso em baixo), este apresenta uma
subida em amplitude rapida (cerca de 0.85 us), seguido de uma subida mais lenta
(durante cerca de 3.25 us), decaindo abrutamente em aproximadamente 1.40 ps. Ao fim
de cerca de 5.5 us o evento ja apresenta valores muito proximos de zero, sendo que
continua com um decaimento lento que ocorre até por volta dos 10 us (altura em que o

sinal retorna a linha de base).

6.5 Influéncia da radiacao de fundo no protétipo

E um facto bem conhecido de que existe um fluxo de fotdes (e outras particulas) de
fundo que escapam da cabeca do linac. Existem estudos que visam investigar o impacto
de tal fluxo exterior ao campo de interesse no desenvolvimento de doengas oncoldgicas
secundarias [I132]. Diferentes tipos de aceleradores produzem diferentes doses fora do
campo devido as suas blindagens distintas [133]. A titulo de exemplo, a Figura
mostra fotografias da cabeca do linac utilizado nos testes experimentais aqui descritos.
Como se pode verificar é praticamente inexistente a presenca de material de blindagem
a radiagdo proveniente do interior da cabeca do linac. Além disso, é notéria a presenca
de diversas estruturas que potenciam o aumento da dispersao da referida radiacao.
De modo a obter uma quantificacdo do fundo foi feita uma simulacao baseada em

Monte Carlo com o cédigo EGSnrcﬂ [2]. Foram simuladas um total de 5 x 108 particulas

9 Acrénimo de um pacote de simulagio Monte Carlo, do inglés Electron Gamma Shower, do National
Research Council, Canada [134].
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Figura 6.18: Macroestrutura do feixe proveniente do linac medido com o protétipo. Em
cima: Gréfico de persisténcia obtido a partir de 100 formas de onda com diferentes
escalas de tempo. E possivel verificar que o perfodo da macroestrutura é de 4.85 ms.
Em baixo: Impulso do linac obtido pela média de 100 formas de onda.

a chegar a um plano perpendicular & dire¢do do feixe posicionado no isocentro (i.e.,
a uma distdncia de 1 m do alvo para a producao do feixe de fotdes). Foi definido um
campo com 3 x 3cm? no isocentro irradiado com um feixe de fotoes de 6 MV. A ge-
ometria da cabeca do linac simulada correspondeu a de um sistema de tratamento
Siemens PRIMUS. A Figura mostra o fluxo de particulas simulado no referido
plano posicionado no isocentro. Na regido central o feixe tem um campo de 30 x 30 mm?
e 100% de rendimento relativo de fotdes coletados. Como se pode verificar, existe um
fluxo exterior ao campo de interesse nao negligencidvel e que em algumas zonas chega

a ser de cerca de 1% em relagao ao fluxo dentro do campo de interesse.
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Figura 6.19: Fotografias da cabeca do linac TrueBeam utilizado nos testes experimentais.
A presenca de material de blindagem a radiacio é quase inexistente.
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Figura 6.20: Posicionamento espacial do fluxo de particulas simulado no campo de
3x3cm? ao isocentro (fluxo relativo de 100 %), em conjunto com a radiacio fora desse
campo (radiacdo de fundo que escapa da cabega do linac) [2].

Esta radiacdo de fundo que escapa da cabeca do linac coloca alguns desafios tec-
nolégicos a imagiologia de raios ortogonais, ja que quando essa radiacdo penetra no
detetor aumenta a amplitude do sinal, levando & saturacdo do mesmo. Além disso, tal
fluxo reduz significamente a relagdo sinal-ruido o que pode comprometer a capacidade
de detecao do sinal de interesse proveniente de radiagao dispersa no alvo. Dificilmente
se consegue eliminar o fluxo de fundo que escapa da cabeca do linac. No entanto, o seu

efeito no detetor pode ser diminuido através da introducao de material de blindagem [2].
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6.5.1 Medida do kerma em ar ao longo da dire¢ao perpendicular ao

feixe

De modo a perceber onde a radiacdo de fundo poderia ter maior influéncia, foram
efetuadas medidas do equivalente de dose em diversos pontos a diferentes distancias do
eixo do feixe na diregdo perpendicular. As medidas foram efetuadas com o dosimetro
AT1123 (comercializado pela ATOMTEX) operado em modo pulsado. Na irradiagao
foi utilizado um campo de 7x7mm? ao isocentro. Este estudo foi realizado em duas
fases: (1) o dosimetro foi colocado a 30 cm da janela da cabega do linac e a 15cm do
eixo do feixe (Figura a esquerda); o dosimetro foi entdao posicionado a diferentes
distancias do eixo do feixe de irradiacao; (2) todo o procedimento foi repetido mas, desta
feita, com o dosimetro instalado dentro de uma estrutura construida com blocos de
chumbo de 4 cm de espessura e coberto com uma placa de chumbo de 4 mm (conforme
Figura a direita). Em cada um dos procedimentos, foram entdo medidos os valores
de equivalente de dose em oito posigoes distintas, estando a mais préxima a 15cm do
eixo do feixe e a mais afastada a 110 cm.

Na Figura [6.22] sdo mostrados os graficos dos valores de equivalente de dose em
funcao da distancia ao eixo do feixe incidente, para cada uma das geometrias definidas
anteriormente. Como se pode verificar, o equivalente de dose vai aumentando a medida
que o dosimetro é afastado do eixo do feixe, sendo o valor maximo obtido a 70 cm. Os

menores valores medidos mais préximo ao eixo do feixe podem ser justificados com o

Figura 6.21: Montagem experimental utilizada para medir o equivalente de dose ao
longo da diregao prependicular ao feixe, sem (& esquerda) e com blindagem (direita).
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Figura 6.22: Valores de equivalente de dose medidos ao longo da direcdo perpendincular
ao feixe incidente, sem (& esquerda) e com blindagem (a direita). Os valores foram
adquiridos com o dosimetro AT1123.

facto de existir a influéncia das mandibulas e do MLC do linac, atuando eles proprios
como material de blindagem. A utilizacdo de material de blindagem em torno do
dosimetro (a direita na Figura possibilita a diminuicdo dos valores de equivalente
de dose medidos: 4cm de chumbo levam a uma reducao da taxa de dose de 72 para

4mSv/h (no ponto méximo).

6.5.2 Blindagem do protétipo

Os resultados obtidos na sec¢ao anterior permitiram perceber que a regiao do protdotipo
na qual se encontram os cristais de cintilacdo podera corresponder a zona de exposicao
maxima a radiacdo de fundo. Por outro lado, verificou-se que uma blindagem ade-
quada podera reduzir bastante a influéncia de tal radiagdo no desempenho do protétipo.
Nesse sentido, foram posicionados diversos blocos de Cerrobend™ (p. = 9.38 g/cm?)
e chumbo (p,, = 11.34g/cm?) em torno do detetor. Foram testadas diversas configura-
¢Oes, sendo aquela que providenciou os melhores resultados mostrada na Figura [6.23
Note-se que foram utilizados cerca de 315 quilogramas de material de blindagem.

A Figura mostra alguns valores de equivalente de dose medidos em diferentes
posi¢oes do sistema prototipo. Neste caso, foi utilizado um campo de irradiacao de

2 a0 isocentro. Analisando os valores obtidos, é possivel verificar que a confi-

5XHmm
guracdo de blindagem utilizada permite reduzir fortemente a influéncia da radiacdo de

fundo no sistema construido. Note-se que, através da comparacio dos valores medidos
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6.5. Influéncia da radiagdo de fundo no protétipo

na posicado A e D, é possivel determinar uma reducdo no fundo por um factor de cerca
de 250. Na Figura sao mostrados espetros adquiridos com (curva a azul) e sem
(curva a vermelho) um alvo de polimetilmetacrilato (PMMA) posicionado em frente ao
detetor, obtidos com diferentes configuragoes de geometria do material de blindagem.
Como se pode verificar, uma blindagem deficitaria leva a ocultacido do sinal proveniente
do alvo (grafico da esquerda), sendo a variagdo entre ambos espetros inferior a 30 bins.

Uma melhor blindagem permite aumentar a capacidade de detegao do alvo (grafico a

direita), aumentando a diferenga para cerca de 270 bins.

Figura 6.23: Vista de diferentes angulos da configuracao de blindagem utilizada para
proteger o detetor da radiacdo de fundo que escapa da cabeca do linac.
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Figura 6.24: Valores de equivalente de dose medidos em diferentes locais do sistema
protétipo. Comparando os valores adquiridos nas posicoes A e D, é possivel verificar
uma reducao no fundo por um factor de cerca de 250.
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Figura 6.25: Espetros adquiridos com diferentes configuragoes de geometria do mate-
rial de blindagem, com (curva a azul) e sem (curva a vermelho) um alvo de PMMA
posicionado em frente ao detetor. Uma blindagem deficitaria leva a ocultacao do sinal
proveniente do alvo (& esquerda), sendo que uma melhor blindagem permite aumentar
a capacidade de detecao do alvo (a direita).

6.6 Medidas experimentais com fantoma heterogéneo de
pequenas dimensoes
Como ja foi referido anteriormente, existe radiagao de fundo que escapa do linac e

que pode ter implicagbes negativas no correto funcionamento do prototipo. De acordo

com os resultados obtidos por simulagdo representados na Figura tal fundo no
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6.6. Medidas experimentais com fantoma heterogéneo de pequenas dimensoes

plano do isocentro chega a ser cerca de 1% do valor no campo de interesse (ou até
mais) em algumas regioes. Uma vez que o campo de irradiacdo é pequeno (5x5mm?),
tal fundo tera implicagGes na capacidade de detetar, por exemplo, uma cavidade de
ar posicionada no centro de um fantomaﬂ Nesse sentido, comegou-se por utilizar um
fantoma de pequenas dimensdes como o intuito de ter uma menor area transversal,
reduzindo assim a influéncia da radiacdo de fundo. Nesse sentido, foi construido um
pequeno fantoma de PMMA (p,,,,,, = 1.19g/cm?). Tratou-se de um paralelepipedo
com 30x30mm? de drea de base e 300 mm de comprimento, com uma cavidade de ar

cilindrica com 26 mm de didmetro e 20 mm de comprimento ao centro.

6.6.1 Montagem experimental

A montagem experimental utilizada na irradiacdo deste fantoma encontra-se esquemati-
zada na Figura O protétipo foi posicionado perpendicularmente a direcao do feixe
proveniente do linac a 170 mm do eixo. Devido a sua geometria e peso, ao qual acresce
o peso do material de blindagem utilizado, a posicdo do sistema protétipo manteve-se
fixa durante a duracdo das irradiacoes. A fatia de chumbo posicionada entre os canais 1
e 2 ficou na posicao correspondente ao plano do isocentro. Por outro lado, o fantoma foi
posicionado na mesa do doente (na posigao inicial o centro deste foi desviado 80 mm do
isocentro), tendo a mesa servido de auxilio ao posicionamento do fantoma nas diferentes
posigoes nas quais foram adquiridos dados. A distancia entre o fantoma e a superficie
do colimador foi de 155 mm. O fantoma foi irradiado com um feixe de 5x5mm? ao
isocentro com a cabega do linac posicionada a 270° (i.e., o feixe entrou pela esquerda
do fantoma). De modo a obter um perfil longitudinal ao longo da profundidade, o
fantoma foi deslocado desde a posicdo Z=-80 mm até a posicdo Z=+80 mm em passos

de 10 mm (distdncias conforme as definidas no esquema da montagem experimental).

9Por exemplo, considere-se um feixe com um fluxo de fotdes ¢ = 10 milhdes/mm? na regido de
interesse, um campo de 5 x 5mm? ao isocentro. Se este feixe incidir num fantoma cilindrico com um
didmetro de 180 mm e comprimento de 300 mm, e considerando uma radiacdo de fundo de 1% em
relagio ao campo de interesse (i.e., com um fluxo de ¢ = 100 milhares/mm?), verifica-se que existem
25 x 10 = 250 milhoes de fotdes referentes ao campo de interesse, contra 25422 x 0.1 &~ 2550 milhoes de
fotoes referentes & radiagao de fundo. Mesmo considerando a radiacao de fundo de 0.5% em relacgao ao
campo de interesse, o nimero de fotdes continua a ser muito superior em relacio a regido de interesse.
Deste modo, a radiacdo de fundo compromente a dete¢do de uma cavidade de ar com 40 mm de didmetro
no centro de um fantoma com as referidas dimensées. O aumento do tamanho do campo de interesse
leva ao aumento da capacidade em discriminar tal cavidade de ar.
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Figura 6.26: Esquematizacdo da montagem experimental implementada para irradiagdo
do fantoma de pequenas dimensoes.

Para cada posicdo a duragdo da irradiacdo foi de 45segundos de modo a garantir a
aquisicao de pelo menos 1000 eventos. Os PMTs foram alimentados a uma tensdo de
-948 V, consumindo uma corrente total de 462 uA. A tensdo de controlo do ganho da

base ativa de cada PMT utilizada foi de 5.30 V.

6.6.2 Determinacao dos ganhos relativos de cada canal

De modo a proceder a calibracdo, determinou-se o ganho relativo de cada canal. O
esquema da Figura [6.27] resume o procedimento adotado. Para tal, o fantoma foi irradi-
ado em duas posicoes distintas: comegou-se por irradiar o fantoma na posicao -110 mm
(coincidente com o isocentro), tendo este sido posteriormente movido de 7.6 mm para
a direita (i.e., afastado da cabega do linac). Tal distdncia corresponde ao afastamento
entre dois centros de linhas de cristais consecutivas. Como se pode verificar no esquema,
a regiao de fantoma que foi coberta pelo canal 1 na primeira posicdao de irradiacao
passou a corresponder ao canal 2 na segunda irradiagdo. A mesma relacio se verifica

entre os canais 2 e 3 e os canais 3 e 4. Deste modo, é possivel relacionar o ganho do
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Figura 6.27: Esquema do procedimento adotado na determinacdo do ganho relativo de
cada canal. O fantoma foi irradiado em duas posi¢oes distintas: comegou-se por irradiar
o fantoma na posicao -110 mm tendo este sido posteriormente movido 7.6 mm para a
direita (i.e., afastado da cabega do linac).

quarto canal com o ganho do terceiro canal. Por outro lado, é possivel relacionar o

ganho do canal 2 com o do canal 3 e, finalmente, o do canal 1 com o do canal 2.

Para cada posi¢ao do fantoma foram adquiridas cinco medidas tendo sido conside-
rada a leitura média obtida para cada um dos canais. A Tabela [6.3] resume os valores

obtidos para cada canal em cada posi¢ao de fantoma.

Definindo G1, G2, G3 e G4 como sendo os ganhos dos canais 1, 2, 3 e 4, respetiva-

mente, vem que

G 908.47
LI & Gy =1.2888Gy, (6.3)

Go 70491

Gy  693.17 Gy

=2 = & G = 0.9670 G5 < = 0.9670 G5 < Gy = 1.2463 G 6.4
Gs;  716.80 2 37 1.2888 s 3, (64)
G3;  705.31 G

=3 = & Gy =0.7532G & ——— = 0.7532G4 < G, = 0.9387G4.  (6.5)

Gy 936.42 1.2463

143



Capitulo 6. Desenvolvimento e teste de prototipo para imagiologia por raios
ortogonais

Tabela 6.3: Resumo dos valores de p obtidos no procedimento de determinacao dos
ganhos relativos para o fantoma pequeno.

Irradiagdo # Canal 1 Canal 2 Canal 3 Canal 4

1 908.57  691.75  701.42  915.85

2 91047  695.56  707.90  921.29

Posicao 1 3 908.30  694.12  704.16  918.26
4 905.68  690.82  704.33  917.90

) 909.36  693.61  708.74  917.44

Valor médio  908.47  693.17  705.31  918.15

1 914.97  698.28  710.09  936.33

2 916.17  709.35  716.93  934.14

Posigao 2 3 911.62  706.67  718.14  938.42
4 919.05  704.62 72245  938.16

b} 918.39  705.63 716.38  935.07

Valor médio  916.04  704.91  716.80  936.42

Ou seja, mantendo o valor do canal 1 como referéncia, é necessario multiplicar o valor
obtido com os canais 2, 3 e 4 por 1.2888, 1.2463 e 0.9387, respetivamente, por forma a

calibrar os referidos ganhos relativos.

Importa referir que ao variar a posicao do fantoma existe uma alteracdo na geometria
do sistema, nomeadamente na distancia da fonte a superficie do fantoma (SS]ED.
Também a area de seccao do feixe é diferente ja que este apresenta divergéncia. Tais
questoes podem potencialmente variar o ganho relativo entre dois canais. Ainda assim,
as variagoes induzidas serao minimas pelo que néo foram consideradas na abordagem

utilizada no célculo dos ganhos relativos.

6.6.3 Perfil obtido a partir de um varrimento longitudinal

Na Figura [6.28] estdao representados os perfis longitudinais obtidos por cada um dos
canais do prot6tipo: em cima sao mostrados o canal 1 (a esquerda) o canal 2 (a direita)
e em baixo, o canal 3 (a esquerda) e o canal 4 (a direita). Os perfis dos canais 2, 3 ¢ 4
foram multiplicados pelos respetivos valores de calibracio dos ganhos. Além disso, todos

os perfis foram normalizados ao ponto na posi¢cdo mais proximal, neste caso obtido com

"Do inglés, source-skin distance
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Figura 6.28: Perfis longitudinais obtidos por cada um dos canais do protétipo na
irradiacdo do fantoma de pequenas dimensées: em cima sao mostrados os canais 1
(& esquerda) e 2 (a direita), enquanto que em baixo sdo apresentados os canais 3 (a
esquerda) e 4 (a direita).

o canal 1 (Z = —8.61 mm). O erro estatistico relativo em cada posi¢ao longitudinal foi

calculado de acordo com

g
(%) = —2 %100, 6.6
er (%) PRVl (6.6)

onde p e o representam a média e desvio padrao obtidos num ajuste gaussiano efetuado
a partir de N amostras. Os erros relativos obtidos foram todos inferiores a 0.35%.
Como se pode verificar pela andlise das imagens, os canais 1, 2 e 3 apresentaram um

comportamento similar ao esperado, com a cavidade de ar a ser claramente identificavel.
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Ja o perfil obtido com o canal 4 foi claramente distinto dos restantes. Tal discrepancia
em comportamento é comprovada no grafico da Figura no qual sdo agregados os
perfis dos quatro canais em simultdneo: os quadrados vermelhos mostram o canal 1, os
tridngulos verdes representam o canal 2, cabendo aos losangos azuis e aos circulos pretos
a correspondéncia com os canais 3 e 4, respetivamente. Devido a este comportamento, foi
ignorado o canal 4 do perfil longitudinal adquirido. A Figura [6.30] mostra o resultado
final no qual a correspondéncia entre os simbolos/cores e os canais é semelhante a
descrita anteriormente. Como se pode verificar, a cavidade de ar é claramente detetavel,
ocorrendo um decréscimo de cerca de 23% em aproximadamente 70 mm de PMMA.
Além disso, o grafico permite verificar uma reducao no nimero de contagens ao longo
da direcao longitudinal, o que estd de acordo com o decaimento que o feixe sofre a
medida que penetra no fantoma. E possivel portanto concluir a exequibilidade de tal

sistema em ambiente radioterapéutico.

6.7 Medidas experimentais com fantoma heterogéneo de

grandes dimensoes

Apesar de bastante promissores, os resultados reportados na secgdo anterior foram

obtidos com um fantoma de pequenas dimensées o que nao representa uma condicdo

1.00F = e T
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0.90F
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0.80F Pe .
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0.75F e .
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Figura 6.29: Perfil longitudinal obtido na irradiacao do fantoma de pequenas dimensoes:
os quadrados vermelhos mostram o canal 1, os tridngulos verdes representam o canal 2,
j& os losangos azuis e os circulos pretos correspondem aos canais 3 e 4, respetivamente.
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Figura 6.30: Perfil longitudinal obtido na irradiagao do fantoma de pequenas dimensoes.
A medida obtida com o canal 4 foi ignorada.

realistica de irradiagdo. A utilizacdo de um alvo maior podera levantar outros desafios
tecnolégicos que ndo sdo tdo probleméticos para alvos de menores dimensoes. Por
um lado, existe uma maior influéncia do fundo devido ao aumento da area de secc¢ao
do alvo podendo levar a uma ocultacdo do sinal de interesse (como ja foi abordado
anteriormente). Por outro lado, o aumento da dimenséao do alvo obriga a que a radiacgao
que interage em posi¢oes mais afastadas da superficie seja forcada a atravessar uma
maior quantidade de material até chegar ao detetor de raios ortogonais

Foi com este pensamento em mente que se realizaram novas medidas com um
fantoma de maiores dimensoes. Utilizou-se entdo um fantoma cilindrico de PMMA com
um didmetro de 180 mm e 300 mm de comprimento. No seu centro, o fantoma continha
uma, cavidade de ar com 40 mm de didmetro e 20 mm de comprimento. As dimensoes
deste fantoma sao similares, por exemplo, & cabeca de um ser humano representando

assim um cenario de irradiagdo mais realista.

6.7.1 Montagem experimental

A montagem experimental utilizada na irradiacdo deste fantoma, a qual foi semelhante
a descrita anteriormente para o fantoma de pequenas dimensées, encontra-se esquema-
tizada na Figura Neste caso, o canal 1 ficou na posicao correspondente ao plano

do isocentro. A semelhanca do procedimento descrito na sec¢io o fantoma foi
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Figura 6.31: Esquematizacao da montagem experimental implementada para irradiacao
do fantoma de grandes dimensoes.

posicionado na mesa do doente, tendo esta servido de auxilio ao posicionamento do
mesmo nas diferentes posi¢oes em que foram adquiridos dados. Neste caso, a distancia
entre o fantoma e a superficie do protétipo foi de 80 mm. As condigbes de irradiagdo
utilizadas com este fantoma foram similares as discritas anteriormente: fantoma foi
irradiado com um feixe de 5x5mm? ao isocentro com linac posicionado a 270° e a
duracao da aquisicao foi de 45 segundos em cada posi¢do. No que respeita aos PMTs,
estes foram alimentados com uma tensao de -982V, consumindo uma corrente total de

479 pA. A tensao do ganho da base ativa de cada PMT utilizada foi de 5.30 V.

Numa primeira fase, comecou-se por obter um perfil longitudinal ao longo da pro-
fundidade. Para tal, o fantoma foi deslocado desde a posi¢io Z=-60 mm até a posicio
Z=+60 mm em passos de 10 mm (distancias conforme as definidas no esquema da mon-
tagem experimental). Posteriormente, foi obtida uma imagem bidimensional da regido
da cavidade de ar. Para tal, foram efetuados varrimentos longitudinais a diferentes
alturas (i.e., foi efetuado um varrimento bidimensional na regiao da cavidade de ar). A

area coberta na direcdo longitudinal foi compreendida entre Z=-62 mm e Z=+70 mm
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com um passo de AZ = 22.8mm. Ja na direcdo vertical, o passo foi AY = 5mm,

abrangendo a regidao entre Y = —30mm e Y = +30 mm.

6.7.2 Determinacao dos ganhos relativos de cada canal

Uma vez que as medidas com este fantoma foram adquiridas num dia diferente do das
experiéncias com o fantoma pequeno, optou-se por repetir o procedimento de calibracao
dos ganhos relativos dos canais, agora para o fantoma maior. Deste modo, anulam-
se eventuais alteragoes impostas, por exemplo, pela eletrénica operada em diferentes
condigOes, pelas diferentes dimensbes e geometria do aparato experimental ou por
eventuais desvios no reposicionamento do material de blindagem. O procedimento
adotado foi semelhante ao descrito na secgao [6.6.2] e estd esquematizado na Figura [6.32}
o fantoma foi localizado em duas posigoes diferentes, tendo sido repetidas 5 irradiagoes
por posicdo. A Tabela resume os valores obtidos para cada canal em cada posicao
de fantoma.

Seguindo uma légica semelhante & adotada na secgao [6.6.2] obtém-se

G1 =11791G2, G1 =1.3376G3, G = 1.1650Gy . (6.7)

Ou seja, mantendo o valor do canal 1 como referéncia, é necessario multiplicar os valores
obtidos com os canais 2, 3 e 4 por 1.1791, 1.3376 e 1.1650, respetivamente por forma a

calibrar os referidos ganhos relativos.

6.7.3 Perfil obtido a partir de um varrimento longitudinal

O perfil obtido a partir do deslocamento longitudinal do fantoma de grandes dimensdes
encontra-se representado na Figura [6.33} os quadrados vermelhos mostram o canal 1,
os triangulos verdes representam o canal 2, cabendo aos losangos azuis e aos circulos
pretos a correspondéncia com os canais 3 e 4, respetivamente. Os perfis dos canais 2, 3
e 4 foram multiplicados pelos correspondentes valores de calibracao dos ganhos. Além
disso, o perfil foi normalizado ao ponto na posicdo mais proximal, neste caso, obtido
com o canal 1 (Z = —60mm). Os erros estatisticos relativos (calculados de acordo com
a equagéo foram inferiores a 0.31%. Pela anélise do grafico é possivel visualizar uma

boa correlacido entre o perfil obtido e o posicionamento da cavidade de ar. Por outras
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Figura 6.32: Esquema do procedimento adotado na determinacdo do ganho relativo de
cada canal com o fantoma maior. O fantoma foi irradiado em duas posi¢oes distintas:
comecgou-se por irradiar o fantoma na posi¢ao -60 mm tendo este sido posteriormente
movido 7.6 mm para a direita (i.e., afastado da cabega do linac).

Tabela 6.4: Resumo dos valores de p obtidos no procedimento de determinacao dos
ganhos relativos de cada canal com o fantoma grande

Irradiagdo # Canal 1 Canal 2 Canal 3 Canal 4
1 1030.94 865.85  760.38  860.28

2 1037.98 867.30  760.27  867.34

Posicao 1 3 1035.00 866.08  762.08  862.40
4 1034.38  871.09  756.20  861.28

5] 1035.38  866.77  759.73  861.21

Valor médio  1034.74  867.42  759.73  862.50

1 1043.04 875.81  763.28  868.45

2 1043.13 875.51  762.99  870.87

Posigao 2 3 1035.89  879.55  763.80  873.44
4 1035.89 875.89  762.01  875.11

) 1040.27  881.16  771.06  873.38

Valor médio  1039.64  877.59  764.63  872.25

palavras, a cavidade de ar é claramente distinguivel, ainda que haja uma variagao de
apenas cerca de 12% em cerca de 50 mm de PMMA. Importa também referir que neste
novo conjunto de medidas, o comportamento do canal 4 foi semelhante ao dos restantes
canais, o que comprova que o erro ocorrido com o canal 4 nas medidas com o fantoma
pequeno terdo sido devidas a um mau funcionamento momentaneo da eletrénica de

aquisicao do referido canal.
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Figura 6.33: Perfil obtido a partir do deslocamento longitudinal do fantoma de grandes
dimensdes: os quadrados vermelhos mostram o canal 1, os tridngulos verdes representam
o canal 2, cabendo aos losangos azuis e aos circulos pretos a correspondéncia com os
canais 3 e 4, respetivamente.

6.7.4 Imagem obtida a partir de um varrimento bidimensional

Na Figura sdo apresentados os resultados experimentais obtidos a partir do varri-
mento bidimensional na regido da cavidade de ar. Na parte superior sao apresentados
os resultados obtidos diretamente dos dados medidos (a esquerda) e apds ser aplicada
normaliza¢ao dos dados na diregao horizontal (a direita). Como fator de normalizacdo
foi utilizado o valor médio obtido ao longo da primeira coluna da imagem. Em ambas
as imagens é possivel verificar o andamento de decaimento a medida que a radiagao
percorre o fantoma na direcao longitudinal. Além disso, é também claramente visivel a
regido da cavidade de ar. Na parte inferior da imagem é mostrado o resultado obtido
apos ser aplicada uma normalizacdo vertical aos dados medidos. O fator de normalizagao
usado para cada coluna consistiu no valor médio obtido da medida nas duas posi¢oes de
feixe mais altas (i.e., nas posi¢oes Y = 30mm e Y = 25 mm). A implementagao de tal
procedimento permite obter uma imagem com intensidade homogeneizada (i.e., reduzir
o efeito de decaimento da intensidade do feixe ao longo da profundidade do fantoma
na imagem OrthoCT), permitindo uma andlise direta entre as intensidades obtidas no
PMMA e no ar. O erro relativo méximo (calculado de acordo com a equagao foi
inferior a 0.33%. Também no caso deste varrimento bidimensional a cavidade de ar é

claramente identificivel. Ainda assim, como se pode verificar, a sensibilidade do sistema,
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Figura 6.34: Resultados experimentais obtidos a partir do varrimento bidimensional
na regiao da cavidade de ar. Na parte superior sdo apresentados os resultados obtidos
diretamente dos dados medidos (a esquerda) e apés ser aplicada normalizagéo dos dados
na dire¢ao horizontal (& direita). Na parte inferior é mostrado o resultado obtido apds
ser aplicada uma normalizagdo vertical aos dados medidos.

¢é baixa ja que a variacao relativa de contagens entre a regido homogénea do fantoma
(calculada por uma média das intensidades na regido ¥ = Omm e Z = —60 mm na
imagem normalizada verticalmente) e a cavidade de ar (média das intensidades na
regido Y = O0mm e Z = Omm da mesma imagem) é de apenas cerca de 5% (cai de
valores préximos de 1 para valores de cerca de 0.95). Como ja foi referido, tal se deve,
por um lado, & maior influéncia do fundo num fantoma de maiores dimensoes e, por
outro lado, a maior atenuacdo que o sinal de interesse sofre pelo facto de atravessar

uma maior quantidade de material até atingir o detetor.

Importa referir que o passo utilizado no varrimento na direcdo longitudinal foi

22.8 mm, ou seja, a distancia de trés canais do protétipo (3 x 7.6 mm = 22.8 mm). Signi-
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fica isto que o canal 4 nao foi utilizado na obtencéo dos varrimentos bidimensionais. Tal
decisao deveu-se ao facto deste ter apresentado um comportamento anémalo aquando
das medidas obtidas com o fantoma de pequenas dimensoes (secgio . Apesar de
se ter verificado o correto funcionamento do canal 4 na obtencdo do perfil longitudinal
medido no fantoma de grandes dimensoes, optou-se pela nao utilizacao do referido canal
nestes varrimentos por forma a nao haver potenciais conclusoes equivocas induzidas

pelo mau funcionamento do sistema de imagiologia por raios ortogonais aqui testado.

6.7.5 Varrimentos verticais para campos com diferentes tamanhos

Nos resultados descritos na seccdo anterior, os quais foram obtidos para uma irradiacao
com um campo de 5x5mm?, foi possivel distinguir o posicionamento da cavidade de ar
ainda que, devido & influéncia da radiagao de fundo, a sensibilidade apresentada seja
baixa. Serd de esperar que a capacidade de discriminagdo da cavidade de ar aumente
para campos de irradiacdo maiores. No sentido de verificar experimentalmente tal efeito
foram efetuados varrimentos verticais com campos de 5 x 5, 7 x 7 e 10 x 10 mm?
ao isocentro. Para tal, o fantoma foi posicionado verticalmente na cama no doente,
como ¢ mostrado na Figura O varrimento vertical foi efetuado com recurso a
cama do doente do linac e cobriu a zona da cavidade de ar, abrangendo a regido entre
Y = —25mm e Y = +25mm em passos de AY = 10mm (incluindo também a posi¢ao

Y = Omm). O canal 1 abrangeu-se a regido central da cavidade ar, sendo que os

Figura 6.35: Fotografia do posicionamento do fantoma para proceder ao varrimento
vertical com diferentes tamanhos de campo.
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canais 3 e 4 ficaram posicionados ja na regiao do PMMA. As restantes condi¢bes de
irradiagao foram semelhantes as descritas na secgio

Na Figura [6.36] sdo mostrados os perfis verticais obtidos com cada canal para os
diferentes tamanhos de campo. Na primeira linha esta representado o canal 1, na se-
gunda o 2, na terceira o 3 e, finalmente, na ultima o canal 4. J4 na primeira coluna
sao apresentados os resultados referentes & irradiacdo com um campo 5 x 5 mm?, sendo
que na segunda e terceira colunas sao apresentados os resultados referentes a irradiacao
com um campo de 7 x 7 e de 10 x 10 mm?, respetivamente. Cada perfil foi normalizado
ao ponto de aquisigao situado na posigdo mais alta (i.e., Y = 25mm). O erro estatis-
tico relativo méximo obtido foi 0.28%. Como se pode verificar pela andlise dos dados
referentes ao canal 1 (ou seja, regido mais central da cavidade de ar), o aumento do
tamanho do campo de irradiacao leva ao aumento na capacidade de discriminacao da
cavidade de ar: a variacao entre o PMMA e o ar é de cerca de 9% para o campo de
5 x 5mm?, passando para cerca de 15% para o campo de 7 x 7mm? e para cerca de
20% para o campo de 10 x 10 mm?. Tais resultados estdo coerentes com o esperado:

para campos de irradiagdo maiores ha uma menor influéncia do fundo nos perfis obtidos.

6.7.6 Varrimentos obtidos com subtracao do fundo

O aumento do tamanho do campo de irradiacdo nao é dejesavel na técnica OrthoCT
pois leva a uma diminuicdo da resolucao espacial. Assim, foi analisada a influéncia
de uma eventual subtragdo de uma medida do fundo na capacidade da técnica em
detetar variagoes entre o PMMA e o ar. A medida do fundo consistiu em obter espetros
de contagens sem o fantoma posicionado em frente ao detetor. A parte da remocio
do fantoma, os parametros utilizados na irradiacdo foram iguais aos definidos na sec-
cao Foram efetuadas cinco irradiagoes sem o fantoma, tendo-se considerado como
medida de fundo para cada um dos canais o valor obtido da média dos cinco espetros. A
Tabela [6.5] resume os valores obtidos. Obteve-se o valor de p = 761.7727, ;1 = 650.3548,
© = 576.9809 e p = 641.7755 para os canais 1, 2, 3 e 4, respetivamente. Note-se que

os perfis de irradiacdo longitudinal e bidimensional do fantoma utilizados neste estudo

foram os ja definidos anteriormente (nas secgoes el6.7.4]).
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Figura 6.36: Perfis obtidos a partir do varrimento vertical com um campo de 5x5mm?
(2 esquerda), 7x7mm? (ao centro) e 10x10mm? (& direita).

Os célculos de determinagdo dos ganhos relativos dos canais foram repetidos tendo

em conta estas novas consideragoes. Na Tabela [6.0] estao definidos os novos parametros

utilizados na calibracdo do ganho dos canais (quarta e quinta colunas), os quais se obti-

veram pela subtracdo da correspondente medida de fundo ao valor médio de cada canal

em cada posicao do fantoma descrito na Tabela (sumarizados nas duas primeiras
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Tabela 6.5: Resumo dos valores de p obtidos no procedimento de determinagao do valor
de fundo.

Irradiacdo # Canal 1l Canal 2 Canal 3  Canal 4

1 763.0759 644.6952 573.0355 641.6373
760.8200 649.5931 579.9018 641.6308
762.2191 655.7516 571.4580 642.2689
765.4180 647.8250 579.0962 641.6667
757.3306 653.9092 581.4132 641.6748
Valor médio  761.7727 650.3548 576.9809 641.7757

T W N

Tabela 6.6: Resumo dos valores de p obtidos no procedimento de determinacao dos
ganhos relativos de cada canal com subtragdo do fundo

Com fundo Medida Sem fundo
Posicdo 1 Posigao 2 | do fundo | Posicao 1  Posigao 2
Canal 1 1034.74 1039.64 | 761.7727 | 272.9673 277.8673
Canal 2 867.42 877.59 650.3548 | 217.0652  227.2352
Canal 3 759.73 764.63 576.9809 | 182.7491  187.6491
Canal 4  862.50 872.25 641.7757 | 220.7243  230.4743

colunas da Tabela [6.6]). Aplicando célculos semelhantes aos descritos nas secgdes
e[6.7.2) vem que

G1 =1.2013G2, G1 =1.3896G3, G; =1.1019G, . (6.8)

Ou seja, mantendo o valor do canal 1 como referéncia, é necessario multiplicar o valor
obtido com os canais 2, 3 e 4 por 1.2013, 1.3896 e 1.1019, respetivamente por forma a

calibrar os referidos ganhos relativos.

As Figuras e mostram os novos resultados dos varrimentos obtidos com
subtracao do fundo. O perfil obtido a partir do deslocamento longitudinal do fantoma
encontra-se representado na Figura [6.37; os quadrados vermelhos mostram o canal 1, os
tridngulos verdes representam o canal 2, cabendo aos losangos azuis e aos circulos pretos
a correspondéncia com os canais 3 e 4, respetivamente. Os perfis referentes aos canais 2,
3 e 4 foram multiplicados pelos correspondentes valores de calibragdo dos ganhos. Todos
os pontos do perfil foram normalizados ao ponto na posi¢do mais proximal, o qual foi

obtido com o canal 1 (Z = —60mm). O erro relativo méximo obtido foi de &,+ = 0.32%.
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Figura 6.37: Perfil longitudinal obtido apés a subtragdo do fundo: os quadrados verme-
lhos mostram canal 1, os tridngulos verdes representam o canal 2, cabendo aos losangos
azuis e aos circulos pretos a correspondéncia com os canais 3 e 4, respetivamente. A
capacidade em discriminar a cavidade de ar aumentou em comparacao a medida obtida
sem subtracéo do fundo.

Note-se que neste caso o erro foi calculado de acordo com

Ert = /€2 + 53,1;7 (6.9)

onde ¢, foi obtido de acordo com a equacéao e g, diz respeito ao erro resultante da
medida de fundo e que é dado por

o
7i X \/N1+N2+J\Ef)3+N4+N5 ’

Erb = (6.10)

sendo z e & o valor médio da média e do desvio padrao obtido a partir dos cinco perfis
da medida do fundo, respetivamente, e N1, No, N3, N4 € N5 sdo o niimero de amostras

de cada conjunto de dados medido.

Na Figura[6.38|sao apresentadas as imagens obtidas a partir do varrimento bidimen-
sional na regido da cavidade de ar: resultados obtidos diretamente dos dados medidos
(em cima, a esquerda), apds ser aplicada normalizagao dos dados na dire¢ao horizontal
(em cima, a direita) e depois de ser efetuada a normalizacao vertical dos dados medi-
dos (em baixo). Os fatores de normalizacdo utilizados foram similares aos descritos na

seccao O erro relativo maximo obtido foi de &+ = 0.33%.
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Figura 6.38: Resultados obtidos a partir do varrimento bidimensional apés subtracao do
fundo. Em cima sdo apresentados os resultados obtidos diretamente dos dados medidos
(& esquerda) e apds ser aplicada normalizagdo na dire¢do horizontal (& direita). Em
baixo é mostrado o resultado obtido apés ser aplicada a normalizagao vertical aos dados
medidos. A subtragdo do fundo aumenta a capacidade em detetar a cavidade de ar.

A anilise de ambas as figuras permite verificar que a capacidade em discriminar
a cavidade de ar aumentou. Por exemplo, no varrimento longitudinal verificou-se um
decréscimo médio de cerca de 45% em relagao ao ponto méximo. Tal variacao foi de cerca
de 12% no cenério sem subtracao do fundo. J4 no varrimento bidimensional normalizado
verticalmente, a variacio relativa de contagens entre a regiao homogénea do fantoma
(calculada por uma média das intensidades na regido ¥ = 0mm e Z = —60mm na
imagem normalizada verticalmente) e a cavidade de ar (média das intensidades na regiao
Y =0mm e Z = 0mm da mesma imagem) ¢ de cerca de 23% (cai de valores préximos
de 1 para valores de cerca de 0.77), resultado que é claramente superior ao valor de

5% obtido no cendrio de irradiacado sem subtracao do fundo. Verifica-se portanto que a
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subtragao da medida do fundo nos perfis permite aumentar a capacidade da imagiologia

por raios ortogonais em discriminar entre matéria/ar.

6.8 Consideracoes finais do capitulo

Ao longo deste capitulo foi descrito o protétipo desenvolvido e construido no Ambito
deste trabalho, bem como apresentados resultados de testes realizados em ambiente
radioterapéutico. Os testes experimentais foram realizados no linac TrueBeam™ ins-
talado no CHUC, o qual foi operado a 6 MV na modalidade sem filtro aplanador. O
fundo proveniente da cabeca do linac tem implicacbes no correto funcionamento do
detetor ja que este oculta o sinal proveniente do alvo a estudar. Importa referir que este
fundo assume ainda mais importancia nestas medidas de imagiologia por raios ortogo-
nais uma vez que sao utilizados campos tteis muito pequenos, de apenas 5 x 5 mm?.
Apesar de ser impossivel de anular, conseguiu-se reduzir fortemente a influéncia deste
nos perfis obtidos. Para tal foram utilizados cerca de 315 quilogramas de material de

blindagem (Cerrobend™

e chumbo). A obtengdo de perfis com subtragao do fundo
permitiu aumentar a capacidade em discriminar uma cavidade de ar situada no centro
de um fantoma cilindrico de PMMA com 180 mm de didmetro. Com este trabalho fica
demonstrado que é possivel obter uma imagem bidimensional da morfologia do alvo na
regido de interesse sem a necessidade de rotacdo do linac em torno do mesmo.

No entanto, devido a quantidade de material de blindagem utilizado, a potencial
implementacao de tal técnica em ambiente clinico constituird um grande desafio tec-
nolégico, o qual podera ser facilmente ultrapassado com novos desenvolvimentos dos
fabricantes no sentido de eles préprios reduzirem a radiacao do fundo dispersa na cabeca
do linac.

Importa referir ainda que as imagens bidimensionais foram adquiridas com um
tempo de irradiacdo de 45 segundos por cada posicao vertical de feixe. No entanto, a
leitura dos sinais em modo de integragdo de corrente permitira aumentar a estatistica
dos dados coletados, j4 que esta integra um sinal correlacionado com a energia de todos
os eventos que chegam ao detetor. De facto, verificou-se por simulagao (Capitulo 3) que
10 mGy providenciam uma estatistica suficiente para a obtengdo de imagens OrthoC'T.

Assim, no modo de integragdo de corrente, imagens semelhantes as mostradas, por
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exemplo, na Figura [6.38 seriam obtidas com uma tempo de irradiagio total de apenas
1.3 segundos. Tais calculos baseiam-se no facto do linac TrueBeam™ providenciar cerca
de 10mGy a cada 100ms e das referidas imagens terem sido obtidas a partir de 13

posicoes verticais de feixe.
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Consideracoes finais

O conceito OrthoC'T, inserido no campo da imagiologia por raios ortogonais, tem vindo
a ser investigado no LIP em parceria com outras entidades portuguesas. Este baseia-se
na dete¢do da radiacdo que interage com o doente e é dispersa perpendicularmente a di-
recao do feixe incidente, sendo que estd correlacionada com a sua estrutura morfolégica.
Tal conceito permite obter imagens do tipo on-board (i.e., na imagiologia do doente
quando este se encontra ja deitado e imobilizado, prestes a receber um tratamento de
radioterapia) ou auxiliar, eventualmente, na monitorizagao do préprio tratamento em

tempo real.

Neste trabalho foram apresentados resultados de simulacao (obtidos com o GEANT4)
da potencial aplicagdo da técnica OrthoC'T no auxilio de irradiagées do pulméo e da
cabeca. Em ambos os casos, foram obtidas imagens que mostram uma elevada con-
cordancia visual com as estruturas do fantoma, bem como com a sua morfologia e
forma/localizagdo do tumor. Além da baixa dose (inferior a 10 mGy), as imagens foram
obtidas irradiando apenas a regiao de interesse ja que com a OrthoCT néao é necessaria
a rotacao da fonte de raios X em torno do doente. A titulo de exemplo, a realizacdo de
uma tomografia computorizada de feixe cénico (CBCT) convencional ao térax induz
uma dose no coragao de 67 mGy [75]. O posicionamento em repouso de um detector
de OrthoCT foi também estudado no ambito desta tese. Este pode potencialmente
permitir a combinagdo da CBCT com a OrthoCT, sendo esta utilizada diariamente,

com a CBCT a ser aplicada em escalas temporais maiores. Note-se que mesmo simu-
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lando um sistema realista (incluindo um colimador multi-fatia e cristais cintiladores)
e considerando a aquisicdo dos fotoes em modo de integracdo de corrente, a técnica

continua a providenciar resultados bastante promissores.

A potencial aplicabilidade da técnica em tempo real também foi estudada. Para
tal, foi simulada uma irradiacdo da hipdéfise a partir de sete angulos de incidéncia.
Mesmo simulando um sistema de detecdo realista e doses claramente subterapéuticas
(a dose maxima de cada feixe foi de 2.8 mGy, ao que correspondeu uma dose total de
7mGy na hipo6fise), foi possivel obter imagens visualmente bem correlacionadas com
a dose depositada no fantoma, o que evidencia o potencial da técnica na aquisicio
de informacao do tratamento em tempo real. Note-se que a estatistica mostrada para
um tnico feixe pode ser obtida em menos de 100 ms apés o inicio da irradiagdo. Tal
baseia-se no facto de, por exemplo, um linac TrueBeam™ operado a 600 MU /min (i.e.,

com filtro aplanador) debitar aproximadamente 10 mGy a cada 100 ms.

Importa referir que a técnica aqui estudada necessita da utilizacdo de feixes finos

irea d do de 5x5mm?. C impl do d bc-

com uma area de seccao de 5xXbmm<“. Consequentemente, a implementacao desta téc
nica em tempo real requer que o tratamento seja efetuado em modo de varrimento
com feixes finos. Embora estes ndo sejam habitualmente utilizados, existem ja alguns
estudos que referem a utilizacdo de feixes finos desta ordem de grandeza em irradiacoes
da cabega [IT1]. Assim, para que esta técnica se torne 1til na verificacdo do tratamento
em tempo real, seria necessaria inovagdo ao nivel da forma de administracao do feixe

do linac, com o tratamento a ser efetuado em modo de varrimento.

Ainda no campo da simulacéo, foi também analisada a eventual utilizacdo de agentes
de contraste na imagiologia por raios ortogonais por forma a torna-la til na obtencéao
de imagens de regides de tecidos moles, como por exemplo, a préstata. Os resultados
mostram que a administracdo de 100 mL de agente de contraste iodado é insuficiente
para permitir a distingdo entre tecido prostatico sdo e tecido tumoral. De resto, num
estudo realizado por Lopes et al. [I2] neste ambito, verificou-se que a técnica necessi-
taria de uma quantidade de agente de contraste superior a 600 mL para permitir tal

distincao o que, tendo em conta possiveis efeitos secundéarios, é de todo impraticavel.
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De acordo com a literatura, o uso de marcadores fiduciais permite uma verificagdo
precisa do posicionamento da préstata, tendo sido realizados estudos por forma a avaliar
o impacto da utilizacdo de tais marcadores na imagiologia por raios ortogonais. Os
resultados obtidos com um fantoma heterogéneo desenvolvido especialmente para estas
simulagoes sdo bastante promissores. Utilizando colimacao matemaética, foi claramente
possivel detetar o posicionamento de trés marcadores esféricos de ouro com 2.0 mm de
didmetro e marcadores cilindricos com 1.6 mm de didmetro e 3.0 mm de comprimento.
Foi também possivel detetar desvios de 3 mm dos marcadores. Refira-se que, embora
o estudo apresentado neste trabalho se tenha baseado na irradiacdo da prostata, os
marcadores fiduciais tém aplicabilidade em irradiacées de outros 6rgdos, como por
exemplo figado, rim ou pancreas [125]. O sistema de colimacao simulado nos cenérios
de irradiacdo do pulméao e da cabeca nao deverd ter uma resolucao suficiente para
detetar a posicao e desvio dos marcadores fiduciais devido as suas pequenas dimensoes.
Nesse sentido, devera ser realizado um novo estudo de simulagao para proceder a oti-
mizagdo de uma geometria de colimador que permita visualizar o posicionamento de

tais marcadores.

Por ltimo, foi desenvolvido e construido um detetor protétipo de pequenas dimen-
soes. Trata-se de um sistema com quatro fatias de cristais de oxiortosilicato de gadolinio
(GSO) separadas por chumbo. No que respeita ao sistema utilizado para coletar a luz
de cintilagdo proveniente do GSO, foram utilizados tubos fotomultiplicadores (PMT,
um para cada fatia de cristais), tendo a transicao da luz de cintilagao entre as fatias de
cristais e a drea ativa dos PMT sido efetuada através de guias de luz de acrilico cons-
truidos para o efeito. Os testes experimentais foram realizados num linac TrueBeam™
operado a 6 MV na modalidade sem filtro aplanador. Através do varrimento longitu-
dinal e vertical foi possivel discriminar uma cavidade de ar situada no centro de um
fantoma cilindrico de polimetilmetacrilato (PMMA) com 180 mm de didmetro, tendo

portanto sido demonstrado que é possivel obter imagens bidimensionais da morfologia

do alvo na regido de interesse sem a necessidade de rodar o linac em torno do mesmo.

O principal desafio tecnolégico consistiu na radiacao de fundo (fora do campo de
interesse) proveniente da dispersdo nas estruturas da cabega do linac, a qual tem impli-

cacoes no correto funcionamento do detetor. A influéncia de tal fundo foi fortemente
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Capitulo 7. Consideragoes finais

reduzida através da utilizagdo de material de blindagem (cerca 315 quilogramas). A
potencial implementagdo da técnica OrthoC'T' em ambiente clinico poderé ser facilitada
se os principais fabricantes de linacs procederem a desenvolvimentos no sentido de eles

préprios reduzirem a radiacdo do fundo dispersa na cabeca do linac.

O prototipo aqui desenvolvido e estudado teve como objetivo proceder a prova de
conceito experimental da técnica OrthoCT. De facto, a acontecer uma implementagao
deste conceito no futuro, tal devera ser efetuado com recurso a um detetor de painel
plano (em inglés, flat-panel detector), j& que este permite a ficil e compacta construgao
de um sistema (pelo que ndo deverd ser necessiria a utilizacio de tanta quantidade de
material de blindagem). Além disso, permitira ja a aquisi¢ao de eventos em modo de
integracao de corrente, o que vai ao encontro das necessidades requeridas pela técnica.
Este tipo de detetor é construido com cristais de iodeto de césio (Csl) acoplados. Assim,
falta ainda perceber se o simples acoplamento de cristais de GSO diretamente aos
cristais de Csl serd suficiente para a construgdo de um sistema OrthoCT baseado num
detetor de painel plano. Depois de se proceder a tal estudo, deverdo ser contatados os
principais fabricantes de linacs para indagar de possiveis interesses em colaboracoes,
sendo o passo seguinte o fabrico de um colimador multi-fatias adaptado a um detector

deste tipo.
Em suma, os resultados aqui apresentados, tanto de simulacdo como experimentais

dao conta da exequibilidade de um sistema deste tipo, o qual podera ser uma mais-valia

no auxilio a tratamentos de radioterapia.
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Apéndice A

Simulacao com o GEANTA4

0] GEANT@ ¢ uma ferramenta de simulagdo desenvolvida pelo CERN (FEuropean
Organization for Nuclear Research) para simular o transporte e interagoes da radiagio
na matéria, oferecendo uma enorme variedade de processos fisicos numa larga escala de
energias [99]. Esta destaca-se pela a utilizacdo de técnicas modernas de programacao
C++ orientada a objetos e pelo seu acesso livre, apresentando uma vasta gama de
aplicagoes na drea da fisica médica [135].

A simulagdo GEANT4 baseia-se no método de Monte Carlo, o qual consiste num
conjunto de procedimentos matematicos e estatisticos que possibilitam a representagao
de sistemas naturais ou artificiais aleatérios e que podem ser descritos em termos de
funcoes de densidade de probabilidade. Em termos matemaéticos, as grandezas estimadas
por Monte Carlo estdo sujeitas a incertezas estatisticas que dependem do ntimero de
particulas ou histérias simuladas. Dependendo da precisdo desejada, os tempos de
simulacdao com este método podem ser demasiado longos.

Devido ao longo periodo de computagdo das simulagoes envolvendo o fantoma
antropomorfico utilizado neste trabalho, as simulac¢oes foram realizadas em duas fases:
(1) simulacdo do fantoma com a anatomia/morfologia pretendidas, sendo gravados
diversos parametros referentes aos fotoes detetados em ficheiros em modo de lista
(tarefa realizada no GEANT4 versao 9.3); (2) esses ficheiros servem de pardmetro
de entrada a uma segunda simulagdo (GEANT4 versao 9.4) onde é implementado o
colimador e o sistema de detecdo realista. Desse modo, é possivel proceder a otimizagao

da geometria do detetor sem a necessidade de repetir a simulagdo referente ao fantoma.

! Acrénimo para GEometry ANd Tracking
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A. Simulag¢do com o GEANT4

A.1 Fantoma antropomorfico

O fantoma antropomdrfico utilizado nas simulagoes foi o fantoma NCATP| desenvolvido
por Segars [103], adaptado ao GEANT4 [136]. Este representa a morfologia de um
homem com cerca de 1.90m de altura. Trata-se de um volume definido em voéxeis
com dimensdes 4.68 x 4.68 x 4.68mm? (cada fatia tomografica tem uma dimensdo
de 128 x 128 pixeis) e a sua constitui¢do inclui uma diversidade de tecidos moles e
estruturas ésseas com estequiometrias e densidades préximas das dos tecidos humanos

reais. As estruturas presentes no fantoma encontram-se definidas na Tabela

A.2 Geracgao de eventos primarios

Por forma a poupar tempo de computacao, as simulagdes aqui descritas ndo contem-

plaram a cabega do linac. Assim, foram adaptados ao GEANT4 espetros de energia de

2 Acrénimo do inglés NURBS-based cardiac-torso-phantom, sendo o acrénimo NURBS definido como
non-uniform rational basis spline.

Tabela A.1: Estequiometria dos tecidos e estruturas presentes no fantoma NCAT.

Composigao elementar (em % de massa)

Tecido P H C N O F Na P S C Ca K Mg
(g/cm®)
Ar 0.00129 - - 70 30 - — - - - - - -
Pulmao 0.300 10.3 105 3.1 749 - 0.2 0.2 0.3 0.2 - 0.3 —
Reto 0.932 10.6 11.5 2.2 751 - 0.1 0.1 0.1 0.2 — 0.1 -
Intestino 0.932 10.6 11.5 2.2 751 — 0.1 0.1 0.1 0.2 — 0.1 —
Tecido adiposo 0.950 11.4 59.8 0.7 27.8 - 0.1 - 0.1 0.1 - - -
Agua 1.018 1.2 — - 888 - - - - - - - -
Fantoma 1.018 11.2 - - 88.8 - - - - - - - -
Bexiga 1.014 10.5 9.6 26 761 02 02 0.2 0.3 0.3 - - -
Proéstata 1.027 10.5 256 2.7 60.2 — 0.1 0.2 0.3 0.2 — 0.2 —
Nodos linfaticos 1.030 10.8 4.1 1.1 83.2 — 0.3 - 02 04 — — —
Pancreas 1.040 10.7 145 22 712 - 0.2 0.4 0.2 0.3 - 0.3 -
Cérebro 1.040 10.7 145 2.2 712 - 0.2 0.4 0.2 0.3 — 0.3 -
Miisculo 1.050 10.2 14.5 34 71.0 — 0.1 0.2 0.3 0.1 0.4 — —
Rim 1.050 10.3 13.2 3.0 716 — 0.2 0.2 0.2 0.2 0.1 0.2 —
Coragao 1.050 10.4 139 29 71.8 - 0.1 0.2 0.2 0.2 - 0.3 -
Figado 1.060 10.2 139 3.0 716 - 0.2 03 03 0.2 - 0.3 -
Sangue 1.060 10.2 11.0 33 745 01 0.2 03 03 0.2 - 0.3 -
Bago 1.060 10.3  11.3 3.2 74.1 - 0.1 03 0.2 0.2 - 0.3 -
Cartilagem 1.100 9.6 9.9 2.2 744 - 0.5 2.2 09 0.3 - - -
Osso trabecular 1.159 8.5 404 58 36.7 0.1 0.1 3.4 0.2 0.2 4.4 0.1 0.1
Vértebra 1.420 6.3 26.1 3.9 436 - 0.1 6.1 0.3 0.1 13.3 0.1 0.1
Osso denso 1.575 5.6 235 5.0 434 - 0.1 7.2 0.3 0.1 14.6 — 0.1
Créanio 1.610 5.0 21.2 4.0 435 — 0.1 8.1 0.3 — 17.6 — 0.2
Costela 1.920 3.4 15.5 4.2 435 - 0.1 10.3 0.3 — 22.5 — 0.2
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A. Simulacdo com o GEANT4

feixes de fotoes provenientes de linacs reportados na literatura. O grafico a esquerda
na Figura [A ]| apresenta os espetros de 6 MV e 18 MV implementados na simulagdo, os
quais foram adaptados do trabalho de Verhaegen e Seuntjens [102]. Na iniciagdo de um
novo evento, é gerado um nimero aleatério (entre 0 e 1) de forma a atribuir a energia
inicial ao evento com base no espetro de energia de um linac. No entanto, caso fosse
utilizado diretamente o espetro de energia nao seria possivel atribuir uma e uma sé
energia ao evento. Por esse motivo foi calculada a funcdo de distribuicdo cumulativa a

partir dos dados referentes a cada espetro, a qual é caracterizada por

Fx(x)=P(X <z)= > plx), (A1)
@<z

onde P(X < x) representa a probabilidade da varidvel aleatéria X ter um valor igual
ou inferior a x, a qual é obtida pela soma da probabilidade de ocorréncia de cada valor
z; < z. No grafico a direita na Figura sdo mostradas as funcoes de distribuicao
cumulativa referentes ao espetro de 6 MV (vermelho) e 18 MV (preto). Como se pode
verificar, a partir destas curvas ja é possivel obter uma energia distinta para cada valor
gerado entre 0 e 1. Desse modo, a curva de distribuicdo cumulativa é dada como para-

metro de entrada as simulacoes.

6f " 1.0[
9 5; [ Varian 18 MV
> 0.8¢ 1
~ H — >
8 4 Varian 6 MV % 0.6 ]
T3 ] 3
SO © 04 1
g 27 5 a
51 1 0.2 1
3 11 I
@) [ Varian 18 MV i
O L L L L 1 L L L 1 L L n T 0.0’ L L 1 L L L L 1 L L L L L n n
0 5 10 15 0 5 10 15
Energy (MeV) Energy (MeV)

Figura A.1: Espetros de energia utilizados na simulagdo: 6 MV (curva a vermelho) e
18 MV (curva a preto) [102]. A direita sdo mostradas as respetivas funcoes de distribui-
¢ao cumulativa. A partir destas curvas é possivel obter uma energia distinta para cada
valor gerado entre 0 e 1.
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A. Simulag¢do com o GEANT4

As coordenadas iniciais do fotdo sdo geradas aleatériamente dentro de um campo
de interesse. Quanto ao momento do fotao, este é ajustado de acordo com a direcédo

que se pretende dar ao feixe inicial.

A.3 Calculo da dose depositada

A medida que os fotdes vio interagindo libertam energia, depositando dose no fantoma.
Considere-se que o fotdo efetua o trajeto de um ponto A com coordenadas (x,,v,,%2,)
para um ponto B com coordenadas (z,y,,2,). Considere-se também que E4 e Ep
(Ep < E4) representam a energia do fotdo no ponto A e no ponto B, respetivamente,
sendo F = E4 — Ep a energia perdida pelo fotdo na referida trajetéria. A dose (D) em

unidades Gy depositada no meio foi entao calculada de acordo com

E
© 1602 x 10719 x p x 6.25 x 106’

D (A.2)

onde p é a densidade do tecido (no qual estd inserido o ponto A da trajetéria) e os
fatores 1.602 x 1071 e 6.25 x 10% surgem da conversdo da energia de unidades de
eletrao-volt para joule e do calculo da massa de tecido a partir da densidade do mesmo.
Note-se que na simulacio GEANT4 quando o fotdo atinge uma interface de dois tecidos,
ocorre uma mudanca de trajetéria, mesmo que este continue com a mesma energia e
direcdo do ponto inicial da trajetoria. De modo a obter distribuicoes homogéneas, a
dose é considerada como tendo sido depositada num ponto entre A e B calculado

aleatoriamente. A dose é guardada numa matriz tridimensional com véxeis de 1 mm?.

A.4 Informacao guardada nos ficheiros em modo lista

Para cada fotdo que chega ao volume de detecdo (seja o detetor perfeito ou os cristais
de cintilagao) sdo guardados diversos pardmetros (definidos na Tabela por forma a
ser efetuada a posterior andlise dos dados obtidos a partir da simulacdo com o fantoma
antropomoérfico. No caso da simulacdo com o colimador, as varidaveis apresentadas
acrescem mais quatro: as trés coordenadas onde ocorre a interagdo do fotdo com o

cristal de cintilagdo e a energia depositada pelo fotdo no cristal.
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Tabela A.2: Variaveis guardadas nos ficheiros em modo lista.

Ntumero da Designagéo da

L ) Descrigao
variavel variavel
1 oriEvtNb Ntumero do evento original
2 totEvtDetected Numero de eventos detetados
3 nbEvtsDetectedDet  Numero de eventos detetados num detetor perfeito especifico
4 particle Tipo de particula detetada
5 oriEnergy Energia do fotdao do feixe inicial
6-8 (z1,91,%1) Coordenadas em que o fotdo atinge o detetor perfeito
9-11 (pr1,py1,p21) Momento com que o fotdo chega ao detetor perfeito
12 time Tempo de voo do fotéo
13 Energy Energia com que o fotdo chega ao detetor perfeito
14-16 (z0,Y0,20) Coordenadas do fotdo inicial

A.5 Lista de fisica utilizada na simulacao

A lista de fisica utilizada nas simulagoes foi a emstandard opt3. A Figura resume

as propriedades desta lista para fotoes, eletroes e positroes.

A.6 Validacao das distribuicoes de dose obtidas no ambito

da imagiologia por raios ortogonais com o GEANT4

De modo a proceder a validacao das distribui¢bes de dose obtidas nas simulagoes foi
simulado (com a versao 9.3) o perfil de dose depositado num fantoma homogéneo [137].
O fantoma consistiu de um cilindro de dgua com 400 mm de didmetro e 400 mm de
comprimento. Foram simulados seis feixes de fotdes divergentes com seccbes transver-
sais de 20%20, 30x30, 40x40, 50x50, 60x60 e 100x100 mm? ao isocentro, tendo sido
utilizado o espetro de 6 MV similar ao ja apresentado anteriormente. Os perfis de dose
obtidos por simulacao foram entdo comparados com medidas efetuadas num fantoma
de agua irradiado por um linac TrueBeamTMﬂ Os perfis de dose experimentais foram
obtidos com recurso a cimaras de ionizacdo. A Figura compara os perfis de dose
obtidos por simulagdo (tracejado a vermelho) e medidos experimentalmente (linha a
preto) para os diferentes tamanhos de campo. Como se pode verificar, as diferencas
entre ambos os perfis sdo pequenas apds a regido de build-up, o que permite ter um

bom grau de confianca nos resultados obtidos por simulacdo no Ambito deste trabalho.

3Medidas realizadas no 4&mbito da instalacio de um linac TrueBeam™ no CHUC.
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phot: for gamma SubType= 12
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
PhotoElectric : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

compt: for gamma SubType= 13
Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
Klein-Nishina : Emin= 0 eV Emax= 10 TeV

conv: for gamma SubType= 14
Lambda tables from 1.022 MeV to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
Bethe-Heitler : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

msc: for e- SubType= 10
Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
RangeFactor= 0.04, step limit type: 1, lateralDisplacement: 1, skin= 3, geomFactor= 2.5
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
UrbanMsc92 : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

eloni: for e- SubType= 2
dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins
Lambda tables from threshold to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
finalRange(mm)= 1, dRoverRange= 0.2, integral: 1, fluct: 1, linLossLimit= 0.01
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
MollerBhabha : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

eBrem: for e- SubType= 3
dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins
Lambda tables from threshold to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
LPM flag: 1 for E > 1 GeV
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
eBrem : Emin= 0 ev Emax= 1 GeV
eBremRel : Emin= 1 GeV Emax= 10 TeV

eloni: for e+ SubType= 2
dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins
Lambda tables from threshold to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
finalRange(mm)= 1, dRoverRange= 0.2, integral: 1, fluct: 1, linLossLimit= 0.01
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
MollerBhabha : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

eBrem: for e+ SubType= 3
dE/dx and range tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins
Lambda tables from threshold to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
LPM flag: 1 for E > 1 GeV
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
eBrem : Emin= 0 eV Emax= 1 GeV
eBremRel : Emin= 1 GeV Emax= 10 TeV

annihil: for e+ SubType= 5
Lambda tables from 100 eV to 10 TeV in 77 bins, spline: 1
===== EM models for the G4Region DefaultRegionForTheWorld ======
eplus2gg : Emin= 0 eV Emax= 10 TeVv

Figura A.2: Resumo dos processos de interagdo considerados na lista de fisica emstan-
dard_opt3 para fotdes, eletrbes e positroes. As restantes particulas ndo tém relevancia
nas gamas de energias utilizadas neste trabalho.
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Figura A.3: Comparacao dos perfis de dose obtidos por simulagéo (tracejado a vermelho)
e medidos experimentalmente (linha a preto) para os diferentes tamanhos de campo.

A simulacio da irradiacdo com campos de 30 x 30 e 100 x 100 mm? foi repetida desta
vez com a versdao 9.4 do GEANTA4, por forma a comparar os resultados obtidos com as
duas versoes utilizadas nas simulagGes realizadas no ambito da imagiologia por raios
ortogonais. Como se pode verificar pela andlise dos perfis representados na Figura[A.4]
existe uma sobreposigdo total entre a curva obtida com a versdo 9.3 (linha a preto)
e a curva obtida com a versdo 9.4 (tracejado a vermelho), ndo havendo praticamente
nenhuma diferenca percentual entre as mesmas, o que permite concluir que ambas as

versdes do GEANT4 sdo equivalentes.

De modo a analisar o comportamento da lista de fisica em meios heterogéneos,
foi também feita uma comparacao entre o perfil de dose simulado e medido experi-
mentalmente num fantoma de polimetilmetacrilato (PMMA). O fantoma simulado foi
um cilindro com 180 mm de didmetro e 300 mm de comprimento, o qual possui uma
cavidade cilindrica de ar no centro com 40 mm de didmetro e 20 mm de comprimento.
Foi simulado um feixe divergente de 6 MV com 30x30 mm? ao isocentro. O perfil ex-

perimental foi obtido com um fantoma semelhante ao descrito na parte da simulacao,
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irradiado com um linac TrilogyTMﬁ instalado no IPO-Porto e operado a 6 MV. O perfil
longitudinal foi medido com recurso a filmes Gafchromic® EBT3 [I37]. A Figura
compara os perfis de dose obtidos por simulagao (tracejado a vermelho) com os obtidos
experimentalmente (linha a preto). A boa concordancia entre os dois perfis permite,

uma vez mais, concluir que as distribui¢oes de dose obtidas com o0 GEANT4 sio fidveis.

Scem x Scm 10cm x 10 cm

100 100
80 80
¥ 60 60
a8 , a ,
e 40 g 40
20 [ = Version 9.3 20 [ = Version 9.3
ol = - \/e‘rsw'or‘w 9.‘4 ol ~ ‘-\/e‘rS\'or‘w 9.‘4

0 5 10 15 20 25 30 O 5 10 1520 25 30
Depth in water (cm) Depth in water (cm)

Figura A.4: Comparagdo dos perfis de dose obtidos por simulagdo com o GEANT4
versao 9.3 (linha a preto) e versao 9.4 (tracejado a vermelho) para um campo de 3x3 e
10 x 10 cm®.
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Figura A.5: Comparagao dos perfis de dose obtidos por simulagao (tracejado a vermelho)
e experimentalmente (linha a preto) para o fantoma heterogéneo de PMMA.

4Comercializado pela Varian Medical Systems, Palo Alto, Califérnia, Estados Unidos da América
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Apéndice B

Filtro da mediana

O filtro da mediana diz respeito a uma técnica de filtragem digital e é frequentemente
utilizada na remocao de ruido de imagens. Este tipo de filtragem é bastante utilizada
pois apresenta excelentes capacidades de reducao de ruido, ao mesmo tempo que preserva
as arestas e contrastes da imagem original [I3§]. O filtro da mediana é particularmente
efetivo na reducgao de ruido impulsivo, também designado por ruido “sal e pimenta”
(salt-and-pepper, em inglés).

O filtro da mediana consiste num filtro de ordem estatistica, sendo o valor de
um dado pixel na imagem original substituido pela mediana dos pixeis da sua vizi-
nhanca [138]. A mediana, £, de um conjunto de amostras é tal que metade dessas
amostras sdo menores ou iguais a &, sendo que a outra metade dos valores sdo maiores
ou iguais a £. A Figura resume o processo de implementacio pratica deste tipo
de filtragem. Este é aplicado através do deslizamento de uma janela com uma deter-
minada dimensao ao longo da imagem a qual se pretende aplicar filtragem. Para um
determinado pixel da imagem, os valores da vizinhanga contidos nessa janela (neste
caso, com dimensoes 3x3 pixeis) sdo ordenados por ordem crescente, procedendo-se de
seguida ao cdlculo do valor da mediana. Por fim, o valor do pixel (na imagem filtrada)
¢é entao substituido pelo valor da mediana obtido. Note-se que, por exemplo, para uma
janela de 3x3 pixeis, a mediana corresponde ao 5° valor mais alto; j& para uma janela
de 5x5 pixeis, a mediana ¢é igual ao 13° valor mais alto e assim sucessivamente. No
caso do numero de amostras ser par, o valor da mediana é dado pela semi-soma dos
dois elementos médios (por exemplo, para uma janela de 4x4 pixeis, a mediana é dada

pela semi-soma do 8° e 9° valores mais altos).
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B. Filtro da mediana

A Figura [B.2]ilustra a potencialidade do filtro da mediana na redugao do ruido: a
esquerda, estd representada uma imagem que apresenta uma forte contaminacao com
ruido do tipo sal e pimenta; a direita ¢ mostrada a imagem obtida apds aplicar um filtro
da mediana com uma janela de 3x3 pixeis. Como se pode verificar, a filtragem aplicada

permitiu mitigar a influéncia do referido ruido sem introduzir grandes alteragdes na

nitidez da imagem.

Pixel i,j

Original image
3x3 sliding window

Filtered image

Figura B.1: Processo de implementacao pratica de um filtro da mediana.

27|22 |30
42 60 | 29 |28
27|25 |28 Pixel ij

22 |25 |27 |27 | 28 | 29 |30 | 42 | 60

Median value

Figura B.2: Potencialidade do filtro da mediana na reducdo do ruido. Esquerda: A
imagem apresenta uma forte contaminagdo com ruido do tipo sal e pimenta. Direita
Correspondente imagem obtida apds aplicar um filtro da mediana com uma janela de
3x3 pixeis. A filtragem aplicada permitiu mitigar a influéncia do referido ruido sem

introduzir grandes alteragdes na nitidez da imagem.
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Apéndice C

Campos simulados na irradiacao

da cabeca

A posicdo e momento iniciais de cada campo simulado na irradiacdo da cabeca com
sete beamlets foram definidos da seguinte formas:

//beam 0 = 0 degrees
px =0.; py=-1.; p_z =0.;
particleGun->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (0.,-1.,0.));
x_0 = G4UniformRand()*20.-10.;
y_0 = 150.;
z_0 = -G4UniformRand()*5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector (x_0*mm, y_O*mm, z_0*mm)) ;

//beam 1 = 75 degrees

p_x = -cos(15.%3.1415/180.); p_y = -sin(15.%3.1415/180.); p_z = 0.;
particleGun->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_x,p_V,P_2));
x_ 0 = 120.;

y_0 = (tan(15.%3.1415/180.)*120.+30.+ (G4UniformRand()*20.)) ;

z_0 = -G4UniformRand()*5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector (x_0*mm, y_O*mm, z_0*mm)) ;

//beam 2 => 120 degrees
p_x = —cos(30.%3.1415/180.); p_y = sin(30.*3.1415/180.); p_z = 0.;

particleGun->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_x,p_VY,P_2));

x_0 = 120.;
y_0 = (-tan(30.%3.1415/180.)*120.+30.4 (G4UniformRand () *20.)) ;
z_0 = —-G4UniformRand () *5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector (x_0*mm, y_O*mm, z_0*mm)) ;
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C. Campos simulados na irradiacdo da cabeca

//beam 3 = 150 degrees

p_x = —-cos(60.*3.1415/180.); p_y = sin(60.*3.1415/180.);

b_z =

0.;

’

particleGun—->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_x,p_V,P_2));

x_0 = 120.;
yv_0 = (-tan(60.*3.1415/180.)*120.+30.+(G4UniformRand()*20.)) ;
z_0 = -G4UniformRand () *5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector

//beam 4 = 210 degrees

p_x = cos(60.*3.1415/180.); p_y = sin(60.%3.1415/180.);

(x_0*mm,

y_0*mm,

p_z = 0.;

z_0*mm) ) ;

i

particleGun—->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_x,p_y,pP_2z));

x_0 = -120.;
yv_0 = (-tan(60.*3.1415/180.)*120.+30.+ (G4UniformRand () *20.)) ;
z_0 = —-G4UniformRand () *5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector

//beam 5 = 240 degrees

p_x = cos(30.*%3.1415/180.); p_y = sin(30.*3.1415/180.);

(x_0*mm,

y_0*mm,

p_z = 0.;

z_0*mm) ) ;

i

particleGun->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_xX,p_y,P_2));

y_0*mm,

p_z =

0.;

z_0*mm) ) ;

i

x_0 = -120.;
y_0 = (-tan(30.%3.1415/180.)*120.+30.+ (G4UniformRand () *20.)) ;
z_0 = —-G4UniformRand()*5.-821.;
particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector (x_0*mm,
//beam 6 = 285 degrees
p_x = cos(15.%3.1415/180.); p_y = -sin(15.*3.1415/180.);
particleGun->SetParticleMomentumDirection (G4ThreeVector (p_xX,p_y,P_2));
x_0 = -120.;
y_0 = (tan(15.*3.1415/180.)*120.+30.+(G4UniformRand () *20.)) ;

z_0 = —-G4UniformRand()*5.-821.;

particleGun->SetParticlePosition (G4ThreeVector
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Apéndice D

Homogeneidade de varrimentos

com feixes finos

A implementacao pratica de um sistema do tipo OrthoCT requer que seja efetuado
um varrimento (uni ou bidimensional) com feixes finos. Tal varrimento deve ser o mais
homogéneo possivel, de modo a minimizar eventuais artefactos na imagem obtida por
raios ortogonais. Nesse sentido, foi estudada a capacidade do linac em providenciar
tais varrimentos homogéneos [I112), T13]. Na parte superior da Figura ¢ mostrada
uma fotografia da configuracao experimental utilizada no teste de homogeneidade dos
varrimentos. No caso do estudo aqui apresentado, a irradiacao foi realizada com o

linac TrueBeam™

, instalado no IPO-Porto. Como alvo de irradiacao, foi utilizado um
fantoma semelhante ao esquematizado na parte inferior da figura. Este consistiu em 22
fatias quadradas de dgua sélida (com dimensdes 30x30 cm? e uma espessura de 1cm).
Todas as fatias foram empilhadas e alinhadas, resultando num fantoma com uma altura
total de 22cm. O linac foi operado a 6 MV, com uma taxa de dose de 600 MUs/min
(i.e., o filtro aplanador foi utilizado). A distancia fonte-superficie (SSD) utilizada foi
de 85 cm. Como dosimetro, foi utilizada uma porcao de filme Gafchromic® EBT3 com

dimensoes de 10 cmx 2 cm, posicionado entre a 15% e a 16® fatias de dgua sélida, o que

corresponde ao isocentro do linadT}

10O procedimento de calibragdo, digitalizacio e calculo de dose inerente & dosimetria com filmes
Gafchromic® EBTS3 foi similar ao descrito em [I12].
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D. Homogeneidade de varrimentos com feixes finos

300 mm

VNN
N

Solid water
slices

/ Isocenter

15
16
17

220 mm

" EBT3 film

20
21
22

Figura D.1: Montagem experimental implementada para medir a homogeneidade dos
varrimentos obtidos com o linac: o linac TrueBeam™ irradia um fantoma de agua
solida com um filme Gafchromic® EBT3 posicionado no seu isocentro.

A Figura[D.2|mostra o esquema do procedimento implementado experimentalmente,
de modo a obter um varrimento homogéneo, a partir da irradiacdo de nove feixes finos.
Cada feixe foi definido pelos dois pares de folhas centrais do ML(ﬂe teve uma seccao de
5x5mm?. O espacamento introduzido entre dois feixes consecutivos foi de 0.2mm (ou
seja, a distdncia entre os centros de dois feixes consecutivos foi de 5.2mm). Os restantes
pares de folhas do MLC estiveram fechados durante a irradiacdo. A juncéo entre folhas
do mesmo par foi desviada cerca de 50 mm do centro (cf. Figura , de modo a mini-
mizar a influéncia da radiacdo de fuga entre as folhas do MLC nos perfis medidos. A

Tabela[D.Il resume as caracteristicas de cada um dos feixes finos utilizados neste estudo.

20 linac TrueBeam™ instalado no IPO-Porto consiste no modelo STX. As folhas da regido central
do MLC tém uma espessura de 2.5 mm cada.

178



D. Homogeneidade de varrimentos com feixes finos

BEV at isocenter: BEV at isocenter:
central irradiation remaining irradiations
«50mm
' 1st5 mmx 5 mm '
| beamlet
N BN
LI H 1 T
1 E 1 E 1 1
1 nth5mmx5mm|_— [
— beamlet —
1 E 1 1 1
1 1 1 1
o L
1 Xign = +2.5mm | Xigh = +2.5+ (n-1) x5 + (n-1) x o mm
;(leﬁ =-25mm ;(,eﬁ =-25+(n-1)x 5+ (n-1) x 6 mm

Figura D.2: Esquematizagcao do procedimento implementado para a obtencao de varri-
mentos com feixes finos. A esquerda estd representado o beamlet ao isocentro. A direita
é mostrada a configuracdo genérica para os restantes beamlets.

Tabela D.1: Parametros dos feixes finos utilizados no varrimento.

Namero do Intensidade do feixe Intensidade relativa  Posicdo do MLC

feixe (MUs) (unidades arbitérias) (mm)

1 511.7 1.12 [2.5:2.5]

2 467.6 1.02 2.7,7.7]

3 463.0 1.01 [7.9:12.9]
4 458.4 1.00 [13.1;18.1]
5 458.4 1.00 [18.3;23.3]
6 463.0 1.01 [23.5:28.5)
7 472.2 1.03 [28.7:33.7]
8 472.2 1.03 [33.9:38.9)
9 493.4 1.08 39.1;44.1]

A Figura mostra a imagem obtida apds digitalizacao do filme Gafchromic® EBT3
(& esquerda, em cima), bem como a distribuigdo bidimensional de dose obtida no re-
ferido filme (a esquerda, em baixo). A direita da figura é mostrado o perfil obtido ao
longo da regido central da distribuigdo de dose bidimensional. A Tabela [D.2] resume
os pardmetros estatisticos obtidos para uma andlise ao perfil transversal (apresentado
na Figura , na regiao compreendida entre ~10mm e ~50 mm. O desvio do valor
méximo e minimo, em relagdo ao valor de dose médio (i.e. 262.5cGy), foi de 7.4 cGy

(2.8%) e -5.4cGy (-2.1 %), respetivamente. Através da andlise dos resultados obtidos,
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D. Homogeneidade de varrimentos com feixes finos
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Figura D.3: Varrimentos experimentais obtidos pela irradiacdo do filme Gafchro-
mic® EBT3 com nove feixes pequenos. Cada feixe foi pesado pelos respetivos fatores

descritos na Tabela

Tabela D.2: Resumo dos pardmetros estatisticos obtidos na analise ao perfil transversal
do varrimento efetuado neste estudo.

Média Desv~10 Desvio Padrao
padrao relativo
262.5cGy  2.95 0.0112 269.9cGy 257.1cGy

Méximo Minimo

verifica-se j4 um perfil transversal de dose relativamente homogéneo, com variacoes
inferiores a 2.8 %. Note-se que, caso se considere apenas a regiao do perfil compreendida
entre ~27mm e ~50 mm, essa variagio maxima (em relacdo a média) é de cerca de
1.55 %. Ainda assim, pela metodologia utilizada e pelos resultados obtidos, poderd po-
tencialmente obter-se perfis ainda mais homogéneos, o que devera ser possivel através da
conjungao de dois fatores: (1) utilizando diferentes espagamentos entre feixes finos con-
secutivos, num mesmo varrimento; e/ou (2) variando as intensidades relativas de cada

um dos feixes finos. Tais questoes deverao ser consideradas num futuro estudo a realizar.
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Apéndice E

Fantoma implementado no

estudo com marcadores fiduciais

Adipose tissue

Phantom
Bladder
Prostate

Lung

244

Cartilage

Values given
inmm

NOT TO
SCALE

366

Figura E.1: Esquema do fantoma implementado no estudo com marcadores fiduciais, o
qual foi baseado na vista axial da regido pélvica do fantoma NCAT. A estequiometria
e densidade das estruturas implementadas (distinguidas por cores) foram similares as
descritas na Tabela (Anexo [A). O fantoma tem um comprimento de 400 mm. No
que diz respeito as estruturas internas (& parte da bexiga e da préstata que foram
consideradas esféricas), estas tém um comprimento de 300 mm. As dimensoes descritas
no esquema sao dadas em milimetros.
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Apéndice F

Especificacoes do PMT XP5602

photomultiplier tubes XP5602
preliminary product specification

Low profile, high pulse height resolution, 8-stage, 60 mm (2.4") round tube

Applications :  For gamma-cameras and 511 keV coincidence acquisition based
systems, where a good gain stability at high count rate steps is
required.

Description:  Window : Material : lime glass

Photocathode : bi-alkali
Refr. indexat420 nm:  1.54

Multiplier : Structure : box & linear focused
Nb of stages : 8

Mass : 1109

Photocathode characteristics

Spectral range : 290-650 nm
Maximum sensitivity at : 420 nm

Sensitivity © :
Luminous : 100 HA/Im
) Blue : min.: 10 typ.: 12.5 HA/ImF
Radiant, at 420 nm : typ.: 100 mA/W

Characteristics with voltage divider A

Gain slope (vs supp. volt., log/log) : 5.6
For an anode blue sensitivity of : 3 ANlmF
& Supply voltage: max.: 1200 typ.: 1000 \Y

min.: 800

Gain : typ.: 2.4x10°
M Anode dark current @ : max.: 20 typ.: 1 nA
® Pulse height resolution Co @ : max.: 9.3 typ.: 8.7 %
Pulse height resolution ¥Cs @ : typ.: 7.0 %

Mean anode sensitivity deviation @

long term (16 h) : 1 %
after change of count rate : 1 %
under 511 keV first step operation ® : -2 %
vs temperature between 0 and +40°C at 420 nm : -0.3 %lK
Anode sensitivity change for magnetic field of 0.056 mT : 2 %
For a supply voltage of : 1000 \
Linearity (2%) of anode current up to : 10 mA
Anode pulse rise time © : 5.5 ns
Anode pulse duration at half height : TBD ns
Signal transit time : TBD ns
Center to edge difference (C.E.D.) @ : TBD ns
Capacitance anode to all : 5 pF
06/11/2002
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F. Especificagoes do PMT XP5602

photomultiplier tubes XP5602
preliminary product specification

Recommended voltage divider
Type A for maximum gain

K G D1 D2 D3 D4 D5 D6 D7 D8 A
2 2 1 1 1 1 1 1 1 1 (total : 12)

K : photocathode G : focusing electrode  Dn : dynode A :anode

Limiting values

Anode blue sensitivity ® : max.: 30 AllmF
Supply voltage : max.: 1500 \2
Continuous anode current @ : max.: 0.2 mA
Voltage between : D1 and photocathode : min.: 160 max.: 500 \
consecutive dynodes : max.: 300 \
anode and D8 ® : min.: 30 max.. 300 \
Ambient temperature  short operation (< 30 mn) : min.: -30 max.: +80 °C
continuous operation & storage :  min.: -30 max.. +50 °C
Notes [ Characteristic measured and mentioned on the test ticket of each tube.

@ Luminous sensitivity is measured with a tungsten filament lamp with a colour temperature of 2856 + 5 K. The
blue sensitivity, expressed in A/lmF (“F" as in Filtered) is measured with a tungsten filament lamp with a color
temperature of 2856 + 5 K. Light is transmitted through a blue filter Corning CS no.5-58, polished to half stock
thickness. The radiant sensitivity is measured with a tungsten filament lamp with a colour temperature of 2856 + 5K.
Light is transmitted through an interference filter. Radiant sensitivity at 420 nm, expressed in mA/W, can be
estimated by multiplying the blue sensitivity, expressed in pA/imF, by 7.5 for this type of tube.

@ Dark current is measured at ambient temperature, after the tube has been in darkness for approximately 1 min.
Lower value can be obtained after a longer stabilisation period in darkness (approx. 30 min.).

@ Pulse amplitude resolution for Cs and ¥Co is measured with a Nal(Tl) cylindrical scintillator with a diameter of
51 mm and a height of 51 mm. The count rate used is ~ 10*c/s.

@ The mean pulse amplitude deviation is measured by coupling a Nal(TI) scintillator to the window of the tube. Long
term (16h) deviation is measured by placing a "¥'Cs source at a distance from the scintillator such that the count rate
is ~ 10* c/s, corresponding to an anode current of ~ 300 nA. The mean pulse amplitude deviation after change of
count rate is measured with a ™Cs source at a distance from the scintillator such that the count rate can be
changed from 10* to 10° c/s, corresponding to an anode current of ~1 pA and 0.1 pA respectively. Both tests are
carried out according to ANSI-N42-9-1972 of IEEE recommendations.

® Measured with a pulse light source, with a pulse duration (FWHM) of approximately 1 ns., the cathode being
completely illuminated. The rise time is determined between 10 % and 90 % of the anode pulse amplitude. The
signal transit time is measured between the instant at which the illuminating pulse of the cathode becomes
maximum, and the instant at which the anode pulse reaches its maximum. Rise time, pulse duration and transit
time vary with respect to high tension supply voltage Vhtas (Vht)-%.

® The voltage corresponding to this maximum anode blue sensitivity is equal to 1.5 times the voltage indicated on
the test ticket of the tube.

@ A value less than 10 pA is recommanded for applications requiring good stability.
® When calculating the anode voltage, the voltage drop across the load resistor should be taken into account.
® Center to edge difference is measured at 22 mm from the center of the photocathode.

® The tube is operated under the following conditions (the deviation is specified for the first step from low to high
rate):  Gain ~ 3x10% tube coupled to a Nal(Tl) cylindrical scintillator (@ 76 mm x h 76 mm) , 511 keV events.

The lower rate is 400 cps, corresponding to a anode current of ~ 100 nA.

The higher rate is 40.000 cps, corresponding to a anode current of ~ 10 pA and lasts 40mn.

PAGE 2/3 06/11/2002
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F. Especificagoes do PMT XP5602

photomultiplier tubes

XP5602

preliminary product specification

e @& 59,540.5
@ 56 nin
o — —
Phatocothode

F=(34.5) —=

8l11.5

—= & 31.B
e 5 52,7 mox =

ref. 99901808

sp : short pin

nc : not connected

ic : internal connection

n : plane of symmetry of the multiplier

K: cathode G : focusing electrode
Dn : dynode A : anode
PAGE 3/3

Typical gain curve

Gain
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A
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Typical spectral characteristics
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XP5602

Accessories

Socket : FE2019
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