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RESUMO

Este trabalho descreve os conceitos e métodos utilizados no desenvolvimento do mo-
dulo de fisica de um sistema de planejamento de radiocirugias estereotixicas de cabeca
utilizando colimadores conicos adaptados a aceleradores lineares. A determinacgao das
doses fundamenta-se em dois conjuntos béasicos de informacao: (a) os padroes de deposigao
de dose de cada cone, obtidos através de dosimetria do feixe com detectores posicionados
em locais selecionados em um simulador de 4gua ou material dosimetricamente equiva-
lente e (b) geometria detalhada e precisa do paciente, obtida através da construcao de um
um modelo anatomico tridimensional a partir de estudos tomogréficos realizados com um
sistema de referéncia estereotéxico fixado & cabega do paciente. O moédulo de fisica im-
plementa métodos para construcao de mapas de dose a partir da informacao dosimétrica,
deteccao do contorno da cabeca do paciente, integracao da dose depositada por arcos ra-
diocirurgicos definidos pelo movimento da mesa e do cabecote do acelerador, visualizacao
das curvas de isodose sobre cortes tomogréficos, célculo e visualizagao de histogramas dose-
volume e emissdo de relatorio com os parametros de irradiagao para cada arco (incluindo
as unidades de monitor calculadas). Planejamentos realizados com o sistema desenvolvido
foram comparados a planejamentos obtidos com um sistema em uso clinico ha varios anos,
com resultados praticamente idénticos. O trabalho apresenta ainda uma introducao sobre
radiocirurgias estereotaxicas e um apéndice com conceitos basicos de interacao da radiagao
com a matéria, numa tentativa de contribuir para o preenchimento da lacuna existente no

que se refere a textos em portugués sobre o tema.



ABSTRACT

This work describes the concepts and methods used in the development of the physics
module in a planning system for stereotactic radiosurgery of the head employing conic
collimators attached to linear accelerators. Dose determination lies on two basic sets of in-
formation: (a) the dose deposition patterns of each cone, obtained through beam dosimnetry
with derectors placed on strategic positions in water simulator or dosimetric equivalent ma-
terial and (b) detailed and precise patient geometry, achieved through a three-dimensional
anatomic model constructed from a tomographic study obtained with a stereotactic frame
fized on patient’s head. The physics module implements methods for construction of dose
distributions based on dosimetric information, patient’s head surface detection, integration
of dose delivered by the radiosurgical arcs defined by couch and gantry rotations, isodose
curves visualization superimposed on tomographic information, generation of dose-volume
histograms and emission of a report containing the arcs parameters (including calculated
monitor units). Plannings realized with the developed system were compared to plannings
from a system on comercial use for many years, showing pratically identical results. The
work presents also an introduction on stereotactic radiosurgery and an appendix with basic
concepts of radiation interactions with matter, in a attempt to reduce the lack of informa-

tion on the subject available in Portuguese.
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APRESENTACAO

Esta dissertacao é fruto do desenvolvimento de um sistema de planejamento radiocirar-
gico, empreitada iniciada no final de 2003, quando ainda me encontrava na graduagao em
Fisica — Bacharelado nesta universidade. No periodo entre 2003 e 2006 trabalhei no de-
senvolvimento do moédulo de Fisica desse sistema, inicialmente sob a orientacao do Prof.
Nelson Canzian da Silva, como bolsista de extensdo da FAPEU. Esta mantinha um con-
trato de consultoria com a Pixeon Ltda., de Florianépolis que, por sua vez, foi contratada
pela Micromar Ltda., de Sao Paulo, para gerenciar a produgao de um software de grande
porte, do qual o mdédulo de radiocirurgia faz parte. Durante este mestrado trabalhei no
modulo a fim de gerar os resultados apresentados neste trabalho e atualmente trabalho
como consultor em sua manutencao e refinamento, com a Micromar Ltda.

Durante o trabalho com a Pixeon tive contato com cientistas da computacao, enge-
nheiros e designers, que faziam parte da equipe que trabalhou no projeto, além da mestre
em Fisica Patricia Soares Morales, que compos comigo a equipe de Fisicos desde o comego
do projeto até o inicio de 2005. Considero a exposi¢dao a este ambiente interdisciplinar e
profissional muito importante para minha formacao.

Muitos dos resultados gerados e/ou exibidos nesta dissertagao foram obtidos com o
ROOT, um sistema de analise de dados orientado a objetos desenvolvido pelo CERN para
a pesquisa em Fisica Nuclear e de Particulas Elementares, mas com amplas possibilidades
de aplicagdo em todas as éareas. (http://root.cern.ch). Diversos scripts em linguagem de
programacao C/C++ foram criados utilizando o ROOT, de modo a testar todos os calculos
do modulo de Fisica. Considero o relativo dominio dessa ferramenta — dada sua vasta gama
de possiveis utilizagoes — também uma. parte importante de minha formacao.

Atualmente, o médulo de Fisica (denominamo-lo MFRC ~ Mddulo de Fisica da Radio-
cirurgia) esta pronto e em fase de manutencao e refinamento. Para que possa ser colocado
em uso clinico, o software que inclui o planejamento radiocirargico (MRA — Micromar Ra-
diosurgery Assistant) devera passar por uma fase de validagao dos resultados da radiocirur-
gia, através da comparagao com medidas dosimétricas em um simulador antropomoérfico.

A orientagdo efetiva durante este mestrado coube ao Prof. Nelson Canzian da Silva e a
co-orientacao ao Prof. Frederico Firmo de Souza Cruz. O contrario consta na capa desta

dissertacao por nada mais que razoes burocraticas.



vi



1. INTRODUCAO

1.1 Radiocirurgia estereotaxica

A radiocirurgia estereotéxica é um método nao-invasivo de tratamento para eliminagao
de lesoes cerebrais — malformagdes arteriovenosas, schwannomas acisticos, meningiomas,
tumores cerebrais metastasicos e gliomas, entre outros. O objetivo é eliminar as células
da lesao através da aplicagao de feixes de radiagdo ionizante, no caso, fétons de alta e-
nergia (MeV). Sendo assim, a radiocirurgia é uma modalidade de teleterapia: um feixe de
radiacao externo é aplicado no paciente. A modalidade teleterapéutica mais comum é a
radioterapia, usada de forma fracionada e com feixes de areas de incidéncia bem maiores
que os radiocirirgicos.

A radiocirurgia foi concebida pelo sueco Lars Leksell para ser aplicada em uma tnica
sessdo, como em uma remocao cirargica da lesao [1]. O paciente retoma sua rotina diaria
logo em seguida da aplicagdo do tratamento, diferentemente do que aconteceria se o mesmo
passasse por uma remocao cirdrgica convencional da lesdo.

Nao sendo fracionada, a radiocirurgia fundamenta-se muito mais na extrema acuracia
na aplicacdo de uma alta dose do que em diferencas radiobiol6gicas na sensibilidade dos
tecidos. Isso nao é o que ocorre na radioterapia convencional, onde o tratamento em
multiplas sessoes é utilizado em funcao da diferente resposta a radiacdo apresentada pelo
tumor e pelos tecidos sadios.

O procedimento apoia-se na estereotaxia (Se¢ao 4.4) como modo de localizacao espacial
precisa de qualquer ponto do volume intracraniano do paciente, técnica sem a qual o
tratamento agregaria um grau de imprecisao intoleravel. Nela, um equipamento que faz
as vezes de referencial de coordenadas é rigidamente acoplado & cabega do paciente, onde
ird permanecer durante os exames de imageamento (tomografia, ressonancia magnética) e
durante o tratamento. A partir do registro que o referencial deixa nas imagens obtém-se
uma correspondéncia entre coordenadas de imagem e localizagao no paciente, com fideli-
dade assegurada pela rigidez da fixagdo do arco estereotaxico. Com base nas imagens é
feito o planejamento e a execucao da radiocirurgia.

A radiocirurgia é isocéntrica. Todo feixe de radiagdo que incide sobre o paciente esta
direcionado a um ponto denominado isocentro, normalmente situado sobre a lesdo a ser

tratada. E essa forma de irradiar que leva a grande disparidade entre a dose absorvida pelo
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tecido tumoral e pelo tecido sadio no entorno — pontos préximos a isocentros acumularao
doses muito mais elevadas que no entorno destes.

Os efeitos colaterais sdo pouco freqiientes, incluindo dor de cabeca e nauseas. Os efeitos
a longo prazo, também pouco freqiientes, incluem déficit cognitivo temporario ou danos
neurolégicos permanentes e a indugao de tumores. Doses de radiagdo excessivas podem
causar sequelas irreversiveis como deméncia severa, leucoencefalopatia e morte associada

ou disturbios menores na memoria recente. |2, p. 201]

1.2 Unidades de tratamento

As primeiras mengoes a radiocirurgia e seu potencial terapéutico datam de 1951 [1].
O neurocirurgiao sueco Lars Leksell utilizou uma fonte de raios X de 280 keV movendo-
se ao longo de um arco acoplado a um referencial estereotéxico, de modo que a regiao
a ser tratada estivesse precisamente localizada no centro geométrico do arco. Leksell e
colaboradores realizaram varios estudos e desenvolvimentos tecnolégicos visando o uso de
diferentes tipos de radiacao (raios X, protons, fons pesados). Em 1967 desenvolveram
o primeiro aparelho de irradiagdo estereotéxica expressamente desenhado para realizar
o tratamento radiocirirgico de alvos intracraniais, a “Gamma Unit I” (Figura 1.1). O
equipamento utilizava um conjunto de fontes de ®®Co distribuidas em um setor esférico de
70 graus por 160 graus que permitia a utilizagao simultanea de 170 feixes independentes que
cruzavam-se em um ponto. O dispositivo de Leksell proporciona grande precisao mecénica
e reprodutibilidade. As unidades gama de Leksell passaram por sucessivos melhoramentos
e até hoje sao comercializadas e utilizadas em véarias institui¢oes de todo o mundo, sendo
conhecidas pelo nome de Gamma Knife.

Aceleradores lineares (ou Linacs, do inglés linear accelerator) de elétrons para radio-
terapia foram desenvolvidos na década de 1950 simultaneamente nos Estados Unidos e na
Gra-Bretanha. Devido & alta energia dos raios X produzidos e versatilidade e seguranca de
operacao, os aceleradores lineares vém paulatinamente substituindo as “bombas” de Césio e
Cobalto no tratamento do cincer com feixes externos. Com a disseminacao da radioterapia
convencional e melhoria da precisao mecénica dos aceleradores lineares de elétrons utiliza-
dos na radioterapia, equipamentos e métodos foram desenvolvidos de modo a adapta-los
para a radiocirugia (Figura 1.2). Na radiocirurgia com aceleradores lineares a dose é apli-
cada na forma de arcos radiocirirgicos: o cabegote do acelerador gira continuamente em
torno do isocentro enquanto emite o feixe de tratamento.

Em ambos os sistemas, o tratamento de lesoes irregulares ou de miltiplas lesdes dis-
tantes entre si € feito adicionando novos isocentros ao tratamento. As duas técnicas sao

tidas como equivalentes quanto & sua eficicia terapéutica. Entretanto, devido & versatili-
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Sistema de

posicio’r!arnenio Fortes de  Canais para
automatll:::l cobalto-60 o feixe

Capacete com
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Suporte do
Meza de tratamento capacete —
com colchonete

/

Paingis de Portas de  Capacete na posigdo  Cobertura
protecéo blindagem  de tratamento plastica

Fig. 1.1: Esquema de uma Gamma-Knife. A cabeca do paciente ¢ posicionada no capacete de
modo que a lesao fique situada no ponto de convergéncia dos feixes radioativos. Feito
o posicionamento, capacete e paciente sdo introduzidos na regido onde ficam as fontes

radioativas. (Fonte: MidMichigan Medical Center).

Fig. 1.2: Acelerador linear com colimador radiocirtrgico adapatado efetua arco radiocirirgico.

Fonte: Micromar Ltda., divulgacao.
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Fig. 1.3: Cyberknife. Fonte: Accuray, divulgacdo (www.accuray.com).

dade dos aceleradores e aos custos e dificuldades da producgao, transporte e manipulacao
de fontes radioativas intensas, a radiocirurgia estereotéxica com aceleradores lineares esta
em franca expansao.

Uma alternativa mais recente é o Cyberknife (Figura 1.3), um sistema robético guiado
via imagem. Um par de imagens de raios X sao geradas e comparadas com radiografias
digitalmente reconstruidas a partir da informacao anatomica tridimensional proveniente de
um conjunto de imagens tomograficas abrangendo a regido tratada (um estudo tomogrd-
fico), em “tempo real”, durante o tratamento. Assim, o sistema nao necessita do referencial
estereotaxico. O protétipo para essa tecnologia foi instalado em 1994 no Stanford Univer-
sity Hospital e foi utilizado no tratamento de pacientes com lesOes cerebrais ou espinais
obtendo resultados satisfatorios [3].

O uso de unidades de %Co (as chamadas “bombas de Co”, Figura 1.2) para radiocirurgia
foi estudado por Poffenbarger e Pogorsak [4] e por Singh et al. [5], mostrando que essas
unidades podem constituir-se numa alternativa para centros onde esse equipamento — devi-

do ao custo muito inferior ao de um Linac — é a tnica fonte de radiacao de megavoltagem.

1.3 Planejamento radiocirirgico

Qualquer procedimento radiocirargico requer um planejamento preliminar. O planeja-
mento radiocirirgico consiste numa avaliagao criteriosa da quantidade de radiagdo a ser
administrada ao paciente e qual a melhor forma de fazé-lo de modo a preservar ao maximo
os tecidos sadios. Para sua elaboragao sao necessirias informacoes anatémicas sobre o
paciente e informagoes dosimétricas do feixe de tratamento produzido pela unidade. As
informagbes anatomicas sdao obtidas por tomografia computadorizada por raios X. A ra-
diografia convencional e a ressonincia magnética sao eventualmente fontes de informacao

complementar mas insuficientes isoladamente: a primeira nao fornece informacao tridimen-
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Fig. 1.4: Unidade de %°Co (“bomba de Co”). Fonte: Italian Hospital, Haifa, Israel, divulgacdo.

sional e a segunda apresenta distor¢oes freqiientemente intoleraveis para a radiocirurgia.
A dosimetria do feixe é feita utilizando-se detectores especializados (filmes sensivies a radi-
agao, camaras de ionizagao ou detectores de estado solido) posicionados estrategicamente
em material simulador, um dispositivo em geral feito de acrilico ou 4gua, que simula o
tecido mole humano. As informagoes dosimétricas obtidas em alguns pontos e de modelos
para a propagacao da radiagdo permitem que se calcule a dose administrada em um ponto

arbitrario do paciente.

Uma determinacao quantitativa da energia depositada pode ser feita utilizando-se teo-
ria de transporte e dados sobre as secoes de choque de interacao da radiacdo com a matéria.
Entretanto, a complexidade das condicoes de contorno em situacoes realistas de tratamento
nao permitem a obtencao de solucoes analiticas para o problema. Métodos Monte Carlo
fornecem boas aproximacoes para a solucao do problema, entretanto o tempo de execucao
ou, inversamente, os recursos computacionais necessarios para este tipo de calculo ainda
sao considerados excessivos no contexto do planejamento rotineiro de tratamentos. Desse
modo, os fisicos tém se valido de féormulas semi-empiricas, interpolacoes dos dados ex-
perimentais e modelos simplificados do sistema para calcular previamente a deposicao de

energia no paciente.

Uma importante etapa do planejamento radiocirirgico, assim como de todo plane-
jamento radioterapéutico, é a visualizacdo dos resultados do planejamento sobrepostos &
informagao anatémica do paciente. As ferramentas para visualiza¢do tendem a ser cada vez
mais versateis e sofisticadas, ampliando as possibilidades de anélise pelo neurocirurgiao.
Esta etapa, que nao é objeto deste trabalho, é suprida por sistemas de armazenamento
e comunicacao de arquivos (PACS - Picture Archiving and Communication Systems) aos

quais o modulo que contém a fisica da radiocirurgia (MFRC) deve ser integrado.
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2. FEIXE RADIOCIRURGICO

Para melhor desenvolvimento de uma intuicao acerca da deposicao de dose do feixe
radiocirurgico, este capitulo apresenta uma revisao bibliografica da definicao de dose e sua
importancia, do processo de geragdao do feixe na radiocirurgia com aceleradores lineares e

feixes conicos, das caracteristicas do feixe produzido e da deposi¢do de dose do mesmo.

2.1 Dose e dano biolégico

Suponha a irradiacdo de um volume V. A dose absorvida por esse volume é a energia
depositada sobre a massa contida no volume. Segundo Attix [6], a energia cedida (energy

imparted) & matéria em V é definida como

€ = (Rin)u — (Rout)u + (Rin)e — (Rout)e + Z Q (2.1)

onde R é a energia radiante (radiant energy), estabelecida como a energia das particulas
(excluindo a energia de repouso) emitida, transferida, ou recebida. Os subscritos in, out, u
e ¢ sinalizam particulas entrando em V', deixando V', particulas nao-carregadas e particulas
carregadas, respectivamente. No caso de uma producao de par em V', apenas a energia
cinética do positron no momento da aniquilacdo é considerada como energia radiante. O
termo ). () denota a energia total de repouso em V', sendo positivo para conversao de
massa em energia e negativo para o contrario.

Por sua vez, a dose absorvida D em um ponto P interno a um volume V define-se como
o valor esperado da energia cedida! em um volume dv em torno de P, dividido pela massa

dm contida nesse volume:

_d<e>
~ dm

D (2.2)

A dose absorvida D é expressa em gray (Gy) no Sistema Internacional de Unidades (1

Gy = 1 J/Kg) e em rad no sistema CGS (1 rad = 1 erg/g), de modo que 1 rad = 1 cGy.

! Em razdo da natureza probabilistica da interacio da radiacio com a matéria, € é uma grandeza
estocéstica e seu valor esperado é a média dos valores medidos quando o nimero de medicoes tende a
infinito. A dose D é uma grandeza ndo-estocastica porque baseia-se ndao no valor de €, mas em seu valor

esperado. [6, cap. 1].
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Fig. 2.1: Um f6ton adentra um volume V' gerando uma série de eventos e depositando neste uma

certa dose.

Exemplo (Figura 2.1): Um foton de energia hv adentra um volume V
contendo uma massa M e sofre produ¢ao de par de forma a gerar um
elétron e um positron com energias cinéticas iguais a T = hv/2 — mec?
(me sendo a massa de repouso do elétron). O elétron perde metade de
sua energia cinética em colisoes antes de deixar V' (portanto, com energia
T/2). O positron perde toda sua energia cinética e é aniquilado por um
elétron do meio, emitindo dois fotons de energias iguais a ht' = m.c?, que

deixam V' (aqui negligenciamos a energia cinética do elétron participante

na aniquila¢ao) sem interagir. Utilizando a defini¢ao da equacao 2.1:

€ = (Rzn)u - (Rout)u + (Rm)c - (Rout)c + Z Q =
= hv—0+40—T/2+ (—2mec® + 2mec?)
= hv—T/2=3hv/4 —mc?/2.

Por fim, o valor médio da dose absorvida em V é igual a

€/M = (3hv/4 — mec?[2) /M

A agdo das radiagoes ionizantes, alterando a composi¢cao quimica do meio extracelular
— produzindo radicais livres, por exemplo — e intracelular — principalmente do nicleo,
danificando o DNA - pode acabar por comprometer sinteses vitais para a sobrevivéncia
de uma célula. A instabilidade genética também pode induzir o aparecimento de um
cancer [6, 7].

Para ilustrar os efeitos das radiacoes ionizantes sobre a satide dos organismos vivos
pode-se observar que uma irradiagdo de 4 Gy (4 J/Kg) sobre todo o corpo de um ser

humano pode leva-lo & morte [6, p. 4] |7, sec. 6.5 |, embora essa quantidade de energia
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consiga elevar a temperatura corporal em apenas 0.001 °C. Por outro lado, uma lampada
incandescente (radiagdo nao-ionizante) pode depositar energia suficiente na pele de uma
pessoa a ponto de aumentar sua temperatura em varios graus, mas sem provocar danos.
E observado que o dano biologico nio estd univocamente ligado & dose absorvida:
radiagoes com alta transferéncia linear de energia (LET — linear energy transfer) oferecem
mais riscos & saude que radiacoes de baixa LET ao depositarem a mesma dose. Torna-se
entao necessaria uma grandeza que estime esse risco a partir da dose absorvida e do tipo

de radiacao. Define-se a dose equivalente H como

H=DQ (2.3)

onde D é a dose absorvida e Q é o fator de qualidade. () é€ adimensional, portanto H tem
dimensao de J/kg. Para diferenciar H da dose D, expressamos H em unidades de sievert
(Sv). Se a dose é expressa em rad, a unidade de dose equivalente torna-se o rem.

Os valores de ) constituem-se em valores experimentais da eficiéncia bioldgica relativa
(RBE — relative biological efectiveness), definida como a razao da dose de raios X ou v pela
dose da radiacao em questdao. Logo, ) para raios X ou <y é igual a 1 para qualquer energia.
@ também vale 1 para elétrons de qualquer energia. Para protons ) pode chegar a 10 e
para néutrons e particulas « a 20. Estes valores foram determinados observando efeitos
estocdsticos (efeitos de longo prazo — meses ou anos) de baixas doses, tendo entao maior
significado no contexto da protegao radiolégica. [6, 7|

Na radiocirurgia, estudos clinicos e radiobiolégicos indicam as doses a serem aplicadas

para eliminar diversas lesoes e as doses toleradas por estruturas sadias.

2.2 Producao do feixe

Um acelerador linear, ou Linac, é essencialmente um acelerador de elétrons. Cada
sistema tem suas caracteristicas, mas todos funcionam basicamente como descrito a seguir.

O feixe de raios X emitido? origina-se da colisdo de elétrons, que apos acelerados até
velocidades proximas a da luz, acabam por colidir com um alvo de alto nimero atémico
(p. ex., tungsténio). Como previsto pela teoria eletromagnética, a brusca desaceleracao
desses elétrons produz um feixe com espectro continuo de raios X. Costuma-se chamar essa
radiacao de radiagao de freamento (ou bremmstrahlung, do correspondente em Alem3ao).
Sobreposto a esse espectro continuo ha um discreto, oriundo dos chamados raios X car-

acteristicos (fotons emitidos por decaimento de estados eletronicos excitados por colisGes

2 para as energias em questdo, da ordem de MeV até dezenas de MeV, muitos descreveriam a radiacio
como . Ambas as nomenclaturas podem ser usadas para essa faixa de energias, porém é costumeiro
denominar a radia¢do produzida por freamento ou transi¢es eletronicas como raios X, enquanto seriam

chamados raios vy fétons oriundos de transi¢oes nucleares.
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no material do alvo). Em seguida esse feixe é colimado, filtrado e colimado novamente (a
primeira colimagao, proxima ao alvo, é fixa e a segunda, que define o campo radioterapéu-
tico, é dinamica). Esse processo encontra-se ilustrado na Figura 2.2.

Visto o tamanho usualmente diminuto das lesdes cerebrais e os altos gradientes de dose
exigidos é necessério em radiocirurgia que se produza feixes estreitos e de baixa penumbra
(discussao sobre a penumbra do feixe na Sec¢ao 2.3.4), de modo que é adaptado um coli-
mador conico no cabegote do acelerador. Os didmetros de projecao do feixe radiocirargico
sobre a superficie irradiada (na distancia fonte-superficie padrao de 100 cm) podem chegar
a 1.5 mm, estando tipicamente entre 5 e 30 mm.

Além dos fotons, o feixe produzido pode apresentar outras particulas ditas contami-
nantes, principalmente elétrons. Verhaegen e Seuntjens [8, sec. 3.7] citam resultados de
outros pesquisadores: a maior parte dos elétrons que atinge o paciente é originada no ar
proximo a superficie enquanto a maior fonte interna ao Linac é o filtro aplainador. Esses
elétrons depositam uma dose que decresce rapidamente com a profundidade e costuma
ser insignificante na profundidade de dose maxima (ver Figura 2.12). Positrons podem ser
gerados por producao de par (breve comentario acerca do processo de produgao de pares no
Apéndice) e depositam sua dose também superficialmente. Como esse é 0 tinico processo
relevante na geracdo de poésitrons, estes sao bem menos numerosos que os elétrons.

A altas energias, o feixe apresenta também néutrons e prétons gerados por interacoes
fotonucleares com componentes do Linac. A contribui¢do de energia cinética dada a protons
devida a eventos (y,p) ¢ menor que 5% da devida & produgao de pares, logo, os eventos
(v,p) sdo comumente negligenciados em consideragoes dosimétricas [6]. Em sua revisao
acerca de modelagem de feixes de raios X de megavoltagem, Verhaegen e Seuntjens sequer
se referem a protons como particulas contaminantes. Estes autores também citam estudos
com feixes de 15 a 18 MV onde mostra-se que néutrons gerados no Linac depositam uma
dose equivalente de ~ 2 — 5 mSv/Gy no eixo central do feixe. Néutrons sdo de dificil
dosimetria, além de poderem ativar tecidos no paciente, componentes do acelerador ou
mesmo a sala de tratamento, sendo sua presen¢a minimizada no projeto de um acelerador.

No caso dos feixes radiocirurgicos, dois fatores contribuem para diminuir a presenga
de particulas contaminantes: 1) A energia nominal do feixe radiocirtrgico nao costuma
passar de 10 MV,? o que diminui em muito a quantidade de interacoes fotonucleares e de

producao de pares; 2) feixes estreitos sao “auto-descontaminantes” pois muitos dos elétrons

3 Altas energias sdo interessantes em radioterapia para obter uma maior homogeneidade na distribuicio
em profundidade da dose e/ou maior mortandade celular com menos dependéncia na oxigenagao [6]. Ambas
caracteristicas perdem importancia em radiocirurgia porque a) a irradiagdo em arcos concentra a dose ao
redor do alvo clinico independentemente da forma da curva de dose profunda (Pike et al. [9] verificaram
variagao irrisoria entre distribui¢ées de dose de arcos utilizando feixes com energias entre 4 e 25 MV); b)

a dose aplicada em uma radiocirurgia ja é bastante elevada (tipicamente entre 10 e 25 Gy).
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Fig. 2.2: Acelerador linear e detalhe do cabegote. No canhdo de elétrons (1), estes sdo arrancados
por aquecimento de um filamento metélico (efeito termidnico) e levados por uma diferenca
de potencial até a regido aceleradora (2), onde uma estrutura de eletrodos ligados a uma
fonte de radiofreqiiéncia os acelera até obterem energias da ordem de MeV. Um magneto
desvia o feixe (3), que atinge o alvo (4), gerando um feixe de raios X. Esse feixe passa pela
colimagao primaéria, fixa (5), um filtro aplainador (6), que minimiza a variacdo da taxa
de dose em funcao da distancia ao eixo do feixe , e passa por um sistema de colimadores
ajustaveis (colimagdo secundéria ou “mandibulas”’/“jaws”) (7), assumindo a forma de um
feixe de projecao retangular. Na ocasido de uma radiocirurgia, para ser obtido o feixe de

tratamento os fotons ainda tém de passar pelo colimador conico ou “colimador terciario”

().

que interagem no meio deixam o campo, que é pequeno [10]. Dados de outros autores
corroboram a diminui¢ao de elétrons contaminantes & medida que o tamanho do campo
diminui |11, 12|. Simulagées com Monte Carlo de feixes radiocirurgicos terminam por
considerar apenas fotons no feixe resultante. [13, 14]

As figuras 2.4 e 2.5 exibem espectros simulados de um feixe radioterapéutico e de feixes

radiocirargicos, respectivamente.

2.3 Deposicao de dose do feixe radiociriirgico

As interacoes relevantes dos fotons com a matéria e suas importancias relativas estao
descritas brevemente no Apéndice, que traz também graficos de secdes de choque. Sao
elas o efeito fotoelétrico, o espalhamento Compton e a producgao de pares. Como o tipo
de interacao sofrida pelos fotons que compdem o feixe depende da energia inicial desses
fotons e das caracteristicas do material absorvedor, precisamos determinar as propriedades
do feixe utilizado e do material irradiado. Tomamos como modelo o feixe com o espectro
exibido na Figura 2.5. O material irradiado sera a cabeca humana, que, como pode-se notar
observando as se¢oes de choque em unidades de massa na Secao A.6, é dgua-equivalente.

Considerando as interagoes relevantes do feixe com o paciente, temos que cada féton
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Fig. 2.3: Esquerda: colimadores radiocirtargicos com varias aberturas conicas. Direita: colimador
é adaptado a Linac para obtencdo do feixe estreito de tratamento. (Fonte: Micromar

Ltda., divulgacao)

transfere sua energia para elétrons (espalhamento Compton, efeito fotoelétrico, produgao
de pares) e/ou positrons (produgao de pares) em poucas interagdes — ou mesmo uma apenas
— nas quais transfere boa parte de sua energia.? Portanto, sio os elétrons, e em bem menor
grau, os positrons, que depositam dose no meio, através de interacoes coulombianas. Por
esse motivo o fotons sao classificados como radiacao indiretamente ionizante.

Dessa forma, o primeiro passo serd investigar o que ocorre com o feixe primério — fétons

—, 4 medida que adentra o meio irradiado.

2.3.1 Atenuacao do feixe primario

Observa-se que, ao adentrar uma camada de matéria, um féton nao interage necessari-
amente, mas apresenta uma probabilidade de fazé-lo. Como resultado, um feixe de fétons
acaba por ser atenuado de forma exponencial e nao possui uma profundidade de penetracao
bem definida.

Essa probabilidade de interagao é expressa através da grandeza se¢do de choque: uma
secao de choque para fotons, o, pode ser definida através de sua relagdo com a quantidade

de interagoes A entre as N particulas de um feixe que incidem sobre um material [15]:

A= No), (2.4)

onde ) é a densidade superficial de espalhadores do meio irradiado. Logo, a secao de choque
tem unidades de drea/espalhador. Cada processo de interagao tem sua secao de choque,
que depende da energia do foton incidente e do material irradiado. A probabilidade de
interagao deve ser igual a A/N = o, i.e., o pode ser pensado como uma drea efetiva para

cada espalhador, onde cada féton que passa por essa area necessariamente ird interagir

4 Para fins de determinacio das caracteristicas da distribuicio da dose podemos negligenciar particulas

advindas de interacoes fotonucleares (protons, néutrons, particulas a...)
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Fig. 2.4: Simula¢ao por método Monte Carlo de espectro de feixe radioterapéutico de um acelerador

Siemens (modo 6 MV) sobre o eixo central por elétron incidente no alvo (a partir de

Verhaegen e Seuntjens [8])
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Fig. 2.5: Simulacao por método Monte Carlo de espectros de feixes radiocirirgicos para colimadores

conicos de 11 e 23 mm de um acelerador linear Siemens Mevatron KD2 (modo 6 MV) (a

partir de Chaves et al. [13])
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1 unidade de area 1 unidade de area

1/2 unidade de area ﬁ

1/4 unidade de area

Fig. 2.6: Um feixe incide em uma certa superficie. Esquerda: a superficie possui A = 1 espalhador
por unidade de area, onde a &area efetiva por espalhador o.sp € de 1/2 unidade de area.
Portanto a chance que cada particula tem de ser espalhada é de 50%. Direita: A = 3,

Oesp = 1/4 de unidade de area. Logo, a probabilidade de interacao é de 3/4=75%.

O\
N\

%

g

Fig. 2.7: Atenuacdo de um feixe de raios X.

(esta é apenas uma representacao do processo; a area efetiva em questdo nao é a area do
atomo ou elétron espalhador). A Figura 2.6 ilustra essa definigao.

Considere um feixe de fétons que incide perpendicularmente em um material atenuador
de espessura L (Figura 2.7), e as se¢oes de choque para os processos possiveis de interagao,

em unidades de massa, dadas por®
o; 9

onde p ¢ a densidade do meio, e o espectro de energias do feixe sendo I(E) (normalizado

para |, g e [(F) = 1). Denominamos a se¢ao de choque total por

min

K -\ %
p(E,Z) Zp(E,Z)

i

5 Para converter uma se¢io de choque escrita em unidades de cm?/atomo para cm? /g, basta multiplicar
a primeira pelo nimero de dtomos por grama do material, Na/A (N4 = 6.02 x 1072* mol™! é o nimero
de Avogadro, A é o nimero de gramas por mol do material). Para converter de cm?/elétron para cm?/g,
multiplica-se pelo nimero de elétrons por grama do material, NaZ/A (Z é a quantidade de elétrons por

atomo do material).
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e a média da secao de choque total no espectro de energias do feixe por

E
m ma:cI E Z dE Emaw
E(z) = Lmn_ ME _ 1(B)2(E, 2)dE.
p I WI )dE Boin p

Da definicao de secao de choque temos que a quantidade de interagoes em uma camada

de espessura dL para os N fotons que adentraram a camada é igual a
dN' = (B, 2)I(E)NpdL,
o

para uma dada energia E’, onde pdl é a densidade superficial e —d N’ representa a variacao
no namero de fotons nio atenuados para essa energia. Integrando —dN' para todas as
energias encontramos a variagao para o feixe total:
Emax Emaw /1/ ﬁ
dN = —dN'dE = ——(E,Z)I(E)Np dL dE = —=(Z)Np dL.
Emin Emin p p
Se integrarmos as atenuacoes da profundidade 0 até uma certa profundidade [, obtemos

a atenuacao do feixe para uma profundidade arbitraria:

N dN
[

onde Ny é a quantidade de fotons nao atenuados na profundidade zero (o ntimero de fotons
do feixe inicial) e N; é a quantidade de fotons nao atenuados na profundidade I. Apods

efetuar a integracao chegamos a

Ny = Noe *o' = Nye P, (2.5)

verificando assim o comportamento exponencial da atenuacao do feixe de raios X. 7 é
o coeficiente de atenuagao linear médio e o; 0os coeficientes parciais de atenuacdo linear,
ambos possuindo dimensdo de (comprimento)~t. u/p ¢ denominado coeficiente de atenu-
acao linear de massa e o;/p coeficientes parciais de atenuacao linear de massa. Estes dois
tltimos coincidem com as se¢des de choque expressas em cm?/g.

Uma informacao importante que pode ser obtida dessa expressao é o livre caminho
médio dos fotons no material atenuador, isto é, a profundidade média atravessada por um
foton do feixe antes de sofrer uma interacdo. Expandindo 2.5 em uma série de poténcias,
(m1)?

Ny = No(1—pi+

+..)

Em termos préaticos, se ul < 0.05 (menos de 5% de atenuagao), a aproximagao

é valida dentro de em torno de um décimo de porcento. A quantidade 1/7 é o livre caminho

medio [6].
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origem do elétron fim da trajetéria

Fig. 2.8: Um elétron percorre determinada trajetoria ¢ em agua. A profundidade de penetragéo p

¢ medida segundo a direcao original do elétron.

Aplicando esse resultado, vemos que os livres caminhos médios para foétons de 100 keV,
1 MeV e 10 MeV em agua sao iguais respectivamente a 5.86, 14.2 e 45.2 cm, aproximada-
mente. Em chumbo, para as mesmas energias temos livres caminhos médios de 0.02, 1.25

e 1.82 cm, respectivamente. Para o ar, 5354, 13068 e 40481 cm.

Ja temos uma parte do problema de entender a deposicao de dose resolvida. Sabemos
que os fotons sao atenuados de forma exponencial e os coeficientes de atenuacao — as
secoes de choque de interacdo em unidades de cm?/g — podem ser encontrados em tabelas®
(graficos de sec¢oes de choque na Se¢ao A.6). Porém, a atenuagao nao é ainda deposigao de

dose, esta sera efetuada pelos elétrons e positrons postos em movimento.

2.3.2 Interacao dos elétrons e pésitrons com a matéria

Fotons costumam sofrer poucas interacoes na matéria, perdendo grande quantidade
de energia em cada uma. Elétrons e positrons, ao contrario, interagem com um ou mais
elétrons ou com o niicleo de praticamente cada atomo pelo qual passam e na maioria dessas
interagoes perdem uma fracao pequena de sua energia, como num processo continuo de
fricgao [6]. Como conseqiiéncias, observa-se um alcance finito dessas particulas na matéria

e a auséncia de uma lei de atenuacao exponencial para um feixe delas.

Essas particulas podem perder energia por processos de colisdo, aniquilacao, ou bremm-
strahlung. Em razao de sua pequena massa, seguem caminhos bastante tortuosos na
matéria e a atravessam muito menos que fétons de mesma energia.

O valor esperado da perda de energia de uma particula carregada por unidade de
comprimento de seu caminho ¢ (Figura 2.8) define o poder de freamento da particula no

meio:

6 Medidos em condicdes de boa geometria ou geometria de feize estreito [6, cap. 3, [16, sec. 2.3
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Fig. 2.9: Perfil de dose profunda (relativo & dose a 50 mm de profundidade) para feixe de 6 MV,
colimador de 23 mm (espectro na Figura 2.5). Adaptado de Chaves et al. [13, fig.12].

drl
poder de freamento = <—> (2.6)
dz E

onde F é a energia cinética inicial da particula. A partir do poder de freamento, que pode
ser encontrado em tabelas, como da base de dados ESTAR [17], do NIST, pode-se estimar
o alcance da particula (o comprimento do caminho ¢) na chamada aproximacao CSDA
(Continuous Slowing Down Approzimation), onde pensa-se na particula como perdendo

sua energia de forma continua:

To rdT\ "
= — dar 2.
acspA /0 <da:> (2.7)

Para elétrons em agua, com energias iniciais de 10 keV, 100 keV, 1 MeV, 6 MeV e 10
MeV, temos alcances de 2.519 x 1074, 1.434 x 1072, 4.375 x 107!, 3.046 e 4.987 cm,
respectivamente [6]. Esse alcance certamente é maior que a profundidade de penetracao p
e, para meios de baixo nimero atomico, como a agua, € comparavel & profundidade maxima

de penetragdo ppq, (Figura 2.10).

2.3.3 Porcentagem de dose profunda (PDP)

Neste momento podemos entender a forma da curva de porcentagem de dose profunda
(PDP) apresentada por um feixe de raios X de alta energia — mais especificamente, um
feixe radiocirurgico. A Figura 2.9 mostra uma curva de PDP (relativa a dose a 50 mm de
profundidade) para um feixe de 6 MV, colimador de 23 mm, cujo espectro encontra-se na

Figura 2.5.
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No

<p> Pmax_ alcance

profundidade (p)

Fig. 2.10: Atenuagao N (p) de feixe de Ny elétrons. Devido a trajetoria tortuosa dessas particulas
na matéria, o alcance (comprimento da trajetoria) ¢ bem maior que a profundidade
média de penetracao < p >. Em materiais de baixo namero atémico, como a agua, o

alcance é comparével & profundidade maxima de penetragdo ppq. (fonte: Attix [6]).

2

A primeira caracteristica que chama a atengao nessa curva é que a dose atinge seu
méximo nao na superficie, onde ha mais fétons, mas a ~13 mm de profundidade. Isso se
deve ao fato de os fotons serem radiagdo indiretamente ionizante — quem deposita dose sao
os elétrons (e positrons, em bem menor grau). Os elétrons gerados proximos a superficie
percorrerao determinada distancia, depositando dose ao longo dela; e assim sucessivemente
para as camadas posteriores, de forma que o méaximo de dose estard na profundidade onde
ha tantos elétrons saindo quanto chegando (mais rigorosamente, onde a energia carregada
pelos elétrons que entram iguala-se a dos que saem. Essa condicao é chamada equilibrio
eletronico e esté ilustrada na Figura 2.11.

A Figura 2.12 apresenta a dose profunda para um feixe de maior energia (18 MV),
radioterapéutico. A profundidade de maximo encontra-se a quase 30 mm, maior que a ob-
servada para o feixe de 6 MV, como esperado — a profundidade de penetragao dos elétrons
tem que aumentar com a energia. Percebe-se também que os elétrons contaminantes nao
podem ser desprezados: a dose depositada por eles “puxa’ o méaximo para uma profundi-
dade menor do que a que se encontraria na auséncia desses elétrons.

Depois da profundidade de méximo, a dose cai em uma forma semelhante a uma ex-

ponencial, como conseqiiéncia da atenuacao exponencial do feixe primério.

2.3.4 Perfil transversal (OAR)

O perfil transversal do feixe (Off-Azis Ratio, no jargao da érea) pode ser separado em 3
regides (Figura 2.13): um platd central, em conseqiiéncia do filtro aplainador no cabegote
do Linac; uma regiao de penumbra, normalmente definida entre os valores de 20 e 80 %
do maximo; e a regiao de transmissao, onde a dose se deve basicamente & componente

espalhada e a fétons transmitidos através do colimador radiocirirgico.
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0 ! profundidade
equilibrio

Fig. 2.11: Um feixe de fétons atinge um material pela esquerda e coloca elétrons em movimento ao
longo do caminho. As setas indicam as trajetorias desses elétrons — desenhadas de modo
a manter a ilustracdo inteligivel —, ao longo das quais dose é depositada. A partir da
chamada profundidade de equilibrio eletronico é atingida uma densidade de trajetérias
uniforme. Logo, nessa profundidade encontra-se a dose maxima. A rigor, o equilibrio
eletronico nunca é atingido, pois como o feixe de fotons é atenuado, a quantidade de

elétrons postos em movimento diminui com a profundidade.
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Fig. 2.12: Simulacdo da dose sobre o eixo central para campo (por “campo” entenda-se a area da
projecdo do feixe sobre a superficie irradiada) 10 x 10 cm? (18 MV, distancia fonte-
superficie de 100 cm). Separadamente estdao mostradas as contribui¢oes devidas a fotons
primaérios, fétons espalhados, elétrons priméarios e positrons primérios (adaptado de Ver-

haegen e Seuntjens [8, fig.19]).
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Fig. 2.13: Regioes do perfil transversal de deposi¢ao de doses de feixe radiocirurgico. Adaptado de
Buatti et al. [2, fig. 77-9]

Foi demonstrado experimentalmente que a queda da curva é essencialmente indepen-
dente da energia do feixe no intervalo de 4 a 25 MeV e que a forma da penumbra é ditada

pela penumbra geométrica. |2, cap. 77|



3. DOSIMETRIA

O sistema computadorizado de planejamento radiocirurgico parte das caracteristicas
da deposicao de dose dos feixes disponiveis pela unidade de tratamento com a qual sera
realizada a radiocirurgia. Essas informagoes sao adquiridas da dosimetria desses feixes, ou
“dosimetria dos cones”, realizada com os detectores adequados em um arranjo simulador

de tecido humano (phantom), normalmente de &dgua ou acrilico.

3.1 Detectores

Uma dosimetria para feixes radiocirirgicos requer uma alta resolugao espacial — em
razao das pequenas dimensoes e elevados gradientes de dose produzidos por esses feixes —
e é critica porque uma radiocirurgia costuma aplicar uma dose muito alta (entre 15 e 21
Gy) [18], em uma tnica sessao.

Diversos artigos e livros descrevem detectores de radiacao ionizante e procedimentos
utilizados em dosimetria em geral [6, 16] e de feixes estreitos [18, 19]. Seguem breves

comentérios acerca dos detectores mais utilizados:

Cdmaras de ionizacao

Uma camara de ionizacao consiste basicamente num material (geralmente gas) sub-
metido a uma diferenca de potencial elétrico. Quando a radiacao produz uma, ioniza-
¢a0 nesse gas, a carga é coletada pelos eletrodos. Conhecida a energia média gasta
por ionizacao do gas, estima-se a energia depositada — a dose. A confiabilidade da
medida depende do cumprimento da condi¢ao de equilibrio de particulas carregadas
(no nosso caso, podemos reduzir a condigao de equilibrio eletronico, descrita na segao
2.3.3) dentro da cAmara. O reduzido tamanho dos campos radiocirtrgicos também
exige que a cdmara tenha um volume milimétrico. A cdmara de ionizagdo pode
ser empregada na medicao das quantidades dosimétricas a serem apresentadas nesse
capitulo, com excecao dos perfis de OAR, onde a necessidade de resolucao espacial

necessaria ¢ maior.

Filmes Radiogrdficos

O filme normalmente é o dosimetro de escolha para obtencdo de perfis de OAR em

razdo da sua alta resolucao espacial. Por outro lado, diversos cuidados devem ser
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Fig. 3.1: Aumentando o tamanho de campo, é adicionado espalhamento tanto dos colimadores

como do maior volume que passsa a ser irradiado. Dados de Muchiutti, 2000 [20].

tomados para garantir a confiabilidade dos dados obtidos [20, 18|.

E observada grande variacdo entre os resultados dados por diferentes detectores na
dosimetria de campos estreitos, sendo que costuma-se considerar entao os valores comuns
entre varios detectores como confiaveis. Das et. al. [18] fizeram comparagoes entre medidas
com diversos detectores e simulacées via Monte Carlo, utilizando tamanhos de cone de
12.5 a 40 mm com um Linac de 6 MV. Concluiu-se que, em geral, camaras de ionizagao
e dosimetros termoluminescentes (TLDs) nao fornecem bons resultados. Os resultados
para filme e detector de diamante foram quase idénticos. Os fatores de campo (definidos
na proxima sec¢ao) entre filme, TLD e diamante variaram (+ 5%) e entre camaras de
ionizacdo variaram em até 10%. Por fim, a cAmara de ionizacio Pinpoint (0.015 cm?)

produziu resultados confidveis.

3.2 Parametros dosimétricos

Em razdo da simetria cilindrica do feixe, da auséncia de blocos, filtros ou bélus, ao con-
trario do que costuma ocorrer na radioteapia, a determinagao experimental de apenas trés
(no minimo) parametros dosimétricos — a serem explicados em seguida — se faz necesséria
para determinar a distribuicdo de dose depositada por cada cone.

Durante todas as medidas os colimadores secundarios devem permanecer fixos de modo
a definir um campo maior que o maior campo radiocirargico. A abertura dos colimadores
secundarios também nao pode ser grande a ponto de o feixe cobrir o colimador cénico,
pois neste caso parte do feixe ndo serd completamente colimado, “vazando” por fora do

colimador.
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el ___&______#ﬁeg__ [orer

A

Fig. 3.2: (a) A SSD (distancia fonte-superficie /source to surface distance) varia continuamente
durante um arco, mas a distancia fonte-isocentro (SID — source to isocenter distance) é
fixa. (b) A TMR em determinada profundidade p é definida como a razdo entre a dose
num ponto a essa profundidade e num ponto de referéncia, localizado na profundidade de

dose maxima p,.y. Ambos os pontos devem estar & mesma SID.
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OF (output factor | fator de espalhamento total) Normalmente um Linac é calibrado na
radioterapia para fornecer um rendimento de 1 cGy/MU (MU = unidades de monitor
ou monitor units)' na profundidade de maxima dose para um campo de referéncia
(por exemplo, 10 x 10 cm? na superficie a uma SSD (source-surface distance / dis-
tancia fonte-superficie) de 1000 mm). Se alterado o tamanho do campo, o rendimento
nessa profundidade sera alterado devido ao espalhamento — maior ou menor — no col-
imador e no paciente ou simulador (Figura 3.1). O OF para o feixe de um colimador
conico pode ser definido como a razao entre o rendimento na profundidade de méaximo

para esse cone e o rendimento nessa profundidade para o campo de referéncia:

oF(s) = -2

TMR (tissue-mazimum ratio / relacdo tecido-maximo) Determinado o rendimento dos
cones na profundidade de méaxima dose, o proximo passo ¢ determinar a dose nas
outras profundidades do eixo central. Porém, ha problemas relacionados & medida
da dose profunda. Primeiro, a dose profunda varia com a SSD, e uma radiocirurgia,
por ser executada em arcos, nao apresenta uma SSD fixa. Segundo, qualquer leve
desalinho da céAmara de ionizacdo em relacdo ao eixo central do feixe durante a
movimentagdo da mesma ao longo das profundidades pode prejudicar grandemente

a coeréncia das leituras, pois os feixes sdo milimétricos [20, 21].

A TMR, criada para o calculo de doses na terapia rotacional, nao representa dire-
tamente a porcentagem de dose profunda (PDP) mas evita os problemas relativos a
determinacao desta tltima porque nao varia com a SSD e nao requer movimentagao

da camara de ionizacao para medicao.

A TMR em um ponto p sobre o eixo central do feixe a uma profundidade d em mate-
rial simulador é igual & dose nesse ponto dividida pela dose num ponto p’ situado na
profundidade de dose méxima d,,, estando ambos os pontos a uma mesma distancia

da fonte (Figura 3.2):

D(p)

(3.2)

As TMRs devem ser obtidas para cada cone — para cada um é necessario um conjunto
de TMRs grande o suficiente para cobrir todas as profundidades possiveis em um
planejamento. Nao dependendo da SSD, essa grandeza depende do tamanho do

campo no ponto.

1 As MU determinam o tempo de irradiacio.
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fonte fonte

SID

Fig. 3.3: O fator de espalhamento de pico (PSF) é definido como a razdo entre a dose no ponto
de maxima dose no simulador e a dose num ponto, em “ar” (ver nota de pé de pagina), a

mesma SID (source to isocenter distance / distancia fonte-isocentro).

OAR (off-azis ratio / razdo de distanciamento do eixo) Medida em dire¢ao perpendicular
a0 eixo central, normalmente em uma ou duas profundidades, é um fator multiplica-
tivo que descreve o decréscimo da dose com o distanciamento do ponto de medida
em relagdo ao eixo central. Assim sendo, varia entre 1 (medida sobre o eixo central)

e 0 (longe o suficiente do eixo a ponto de a dose cair a zero).

Para o calculo de doses é necessario o conhecimento de outras grandezas dosimétricas,
que, contrariamente as recém expostas, podem ser calculadas ou obtidas de tabelas. Elas

encontram-se na segao a seguir.

3.3 C(Calculo de doses

De posse de TMR, OAR, OF é possivel relacionar as doses entre quaisquer dois pontos

intracranianos, com auxilo das seguintes grandezas:

PSF' (peak scatter factor | fator de espalhamento de pico) Constitui-se na razdo das doses

em um ponto p situado na profundidade de maxima dose no simulador e um p' no

ar?, & mesma SID — source to isocenter distance / distancia fonte-isocentro (Figura
3.3):
Dy
PSF(dm, Af+dn) = 5= (3.3)
p/

Como o OF e a TMR, o PSF também depende do tamanho do campo no ponto.
Os valores para o PSF segundo energia do feixe e tamanho do campo encontram-se

tabelados [22], o que nao impede que sejam medidos [23].

2 na verdade, essa medida é feita com o detector envolto em uma capa de material simulador (build-up

cap) com espessura suficiente para que a condi¢ao de equilibrio eletronico seja alcancada.
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ISL (Inverse square law / Lei do inverso do quadrado da distancia) A ISL relaciona a
razao entre a dose em dois pontos no ar com a razao dos quadrados das distancias
desses pontos a fonte, i.e., desprezando o espalhamento no ar, assume uma fonte com
dimensoes pequenas em relagao as distancias envolvidas, portanto, com emissoes cuja

intensidade cai com o inverso do quadrado da distancia.

Assim, a razao entre as doses em um ponto p e um ponto p’ situados a distancias da

fonte I, e Iy (I, > l,y) respectivamente, é dada por

D
ISL =& = ()2 (3.4)

p/

De posse dessas grandezas podemos calcular a dose em um ponto P a uma profundidade

Dp

d e uma SSD igualmente arbitraria. Podemos escrever o

do seguinte modo (Figura 3.4):

&_DPDADBDC

Dr ~ DDy Do Dn (35)
Fazendo uso das fungoes dosimétricas,
— = TMR(dp,Ap) PSF(A ) (—)" ——— .
Dp = DrTM Ap) PSF(A )
P r TMR(dp, Ap) PSF( A)(ZB) PSF(AR)
TMR(dp, Ap) PSF(AA) lc .,
Dp = M F ©
po= rMUO PSF(AR) (s
TM Ap) PSF(A
Dp = r My o MEdrAp) PSF(A4) 1op (3.7)

PSF(Ag)

onde r é o rendimento da méquina, MU sao as unidades de monitor aplicadas, OF é o fator
de campo para o cone utilizado, d indica a profundidade em um ponto, A a o tamanho de
campo e ¢ e I sao as distancias dos pontos C e B a fonte, respectivamente (Figura 3.4).

Para obter a dose em um ponto fora do eixo central, basta multiplicar a expressao 3.7

pela OAR no ponto:

TMR(dp, Ap) PSF(A4)
PSF(Ag)

Sendo a grandeza NPSF definida como o quociente entre o PSF para o campo em

Dp =r MU OF

ISL OAR(P) (3.8)

questao e o PSF para uma campo de referéncia,

NPSF(S) = PSF(S)/PSF(Syey) (3.9)

observa-se que o termo PSF(A4)/PSF(AR) nas equagoes 3.7 e 3.8 ¢ matematicamente
idéntico a NPSF(A4)/NPSF(AR), podendo ser substituido pelo mesmo.
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fonte fonte fonte fonte

Fig. 3.4: Conhecida a dose de referéncia (ponto R), utilizando-se das fung¢oes dosimétricas conheci-
das é possivel relacionar a esta a dose em um ponto P situado em uma posi¢iao e SSD

arbitrarias.

fonte fonte fonte

Fig. 3.5: De posse das funcgoes dosimétricas mostradas neste capitulo pode-se obter um conjunto

de TMRs a partir de um conjunto de PDPs e vice-versa.

Segundo [23], pode-se escrever

PSF(S) = NPSF(S)/NPSF(0) (3.10)

onde NPSF(0) ¢ o NPSF extrapolado para um tamanho de campo nulo.

3.4 Razao Tecido-Méximo (TMR) e Porcentagem de Dose Profunda (PDP)

A partir das funcoes dosimeétricas descritas nesse capitulo pode-se relacionar valores de
TMR com valores de PDP. Essa relacao é tatil no caso de usuério e sistema de planejamento
nao optarem pela mesma grandeza (TMR ou PDP). Se o sistema de planejamento espera
medidas de TMR, o usuario que prefere medir PDPs pode gerar tabelas da TMR, ou
vice-versa.

Com base na Figura 3.5,
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Dp _ DpDaDg D¢

Dr  DiDpDc Dp

Dp _ _ TMR(dp, Ap) PSF(A4) lc
D, = [PPlr) = PSF(AR) )
PN R(p. Ap) — PDP(rR) PSF(AR) Iy

PSF(Ay) lc



4. GEOMETRIA

A partir do momento em que o feixe de tratamento incide sobre a pele do paciente
comeca a produzir ionizagOes significativas, portanto, dose. Assim, é necessario que a
superficie da cabeca seja conhecida para que as regioes de entrada do feixe no paciente sejam
bem determinadas e permitam o célculo correto da deposicao de dose. Para isso recorre-se
a um estudo tomogrdfico, um conjunto de imagens tomograficas abrangendo a regiao de
interesse do paciente (Figura 4.1). A construcdo de uma estratégia de reconhecimento
da superficie requer o entendimento do tipo de informagao contido em uma imagem de
tomografia.

Durante a obtencao das tomografias e durante o tratamento um referencial estereotaxico
encontra-se fixado no cranio do paciente. O posicionamento do paciente e do tumor em

relacao ao acelerador é dado pelas intersecgoes desse referencial com cada corte tomografico.

4.1 Geracao e caracteristicas de imagens tomograficas

Uma radiografia convencional consiste na visualizacdo da atenuacao de um feixe de
raios X por determinado volume, que esta relacionada & espessura de massa (densidade
vezes comprimento) total atravessada pelo feixe até este chegar a cada ponto do filme
radiografico. Apesar de esta informacdo ser concernente a um volume, estd projetada
numa imagem bidimensional, pois a distribuicao das densidades no volume ao longo de
cada raio do feixe pode ser qualquer uma que leve a intensidade observada em cada ponto.
Para reconstruir a distribuicao tridimensional das densidades é preciso irradiar o volume
segundo varias orientacoes. Esta secao baseia-se em Webb [24].

Suponha um feixe de raios X monocromético muito estreito a atravessar um volume de-
terminado. Oposto ao feixe encontra-se um detector dentro de um colimador, de modo que
toda a radiacao espalhada no volume nao possa atingir o detector. Isso define uma geome-
tria de feixe estreito, como abordado na Subsecao 2.3.1. Assim, a intensidade detectada é

dada por

Io(a!) = IY(a)e™ Jam oo (4.1)

onde u(z,y) é a distribuigdo bidimensional do coeficiente de atenuagao linear (no plano

que contém o eixo central do feixe), ¢ e ' definem a posi¢ao da medida, AB é o segmento
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Fig. 4.1: Estudo com 64 cortes tomograficos axiais do cérebro, permitindo conhecimento suficiente

da anatomia do paciente para execucao de uma radiocirurgia.

Fig. 4.2: Para definir as regioes de entrada dos arcos radiocirirgicos, a borda da cabeca do paciente
deve ser extraida das imagens do conjunto tomografico. Da esquerda para a direita:
cabeca de um paciente; determinacao do contorno da regiao de interesse; interseccao de

trés arcos radiocirurgicos.
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seccdo do

\\ SA s L paciente

Fig. 4.3: Um feixe plano de raios X incide sobre um volume de distribui¢do de coeficiente de
atenuacio u(z,y), gerando uma projecdo Ay (z') = —ln(I¢(m’)/Ig(a:')). Para descobrir a

distribuicdo de u(z,y) sdo necessarias varias proje¢oes em vérios angulos ¢.

percorrido no volume e Ig(x’ ) € a intensidade inicial do feixe (ver Figura 4.3). A partir dessa
informacao o objetivo é determinar u(z,y), que esta relacionado a densidade eletronica em
(x,y). Por fim, a densidade eletronica de um composto é NgoZ/A vezes sua densidade de
massa, onde N4 é o numero de Avogadro, Z é quantidade de elétrons por mol do material
e A a massa por mol do material.

Para extrair a exponencial de 4.1, define-se a projecdo Ay(z') do segmento de reta

atravessado pelo feixe:

Aola') = ~tn(T(a)/ 1) = = [ty =
= /_O; /_O:o w(x,y)d(x cosd +y seng — x')dx dy, (4.2)

lembrando que a equacao da reta AB é 2’ = xcosd + yseng. O calculo de projecoes
paralelas Ay(z') para um conjunto de z' de modo a cobrir uma secgao do volume representa
uma projecao do corte completo (a curva Ag(z') sobre o eixo z’ vista na Figura 4.3). Se
forem obtidas diversas projegoes Ay, cada uma a um ¢ diferente, ocorrerd que a cada nova
projegao havera novas integrais de pu(z,y) e a determinacao de pu(z,y) podera ser feita com
maior precisao.

Esse é o principio bésico de funcionamento dos tomografos, sendo que diversos algorit-
mos podem recobrar p(z,y) a partir de um conjunto de A\y. Como todas as projegoes sao

no mesmo plano zy, a imagem tomogréfica obtida é de uma secgao transversal do volume.



32 4. Geometria

Material ‘ g/cm? | elétrons/cm® x 10?* | Nimero de Hounsfield aproximado

Ar <0,01 <0,01 -1000

Pulmao 0,25 0,83 -300

Gordura 0,92 3,07 -90
Agua 1,00 3,33 0
Cérebro (matéria branca) 1,03 3,42 30
Cérebro (matéria cinzenta) 1,04 3.43 40
Misculo 1,06 3,44 50

Osso cortical 1,8 5,59 1000+

Tab. 4.1: Numero de Hounsfield para alguns materiais representativos, com suas respectivas den-

sidades e densidades eletronicas. Tabela extraida de Huda e Slone [25].

A informacao resultante oferece uma discriminagao maior que 1% em p e uma resolucao

espacial de ~ 1 mm.

Normalmente expressa-se as intensidades pos pixels de uma imagem tomografica de

raios X em termos de unidades de Hounsfield ou Nimeros de TC, definidos como

HU, = 1000(#1‘ - ,Uagua)//laguaa (43)

onde p; é o coeficiente de atenuacgao no pixel em questao. A Tabela 4.1 mostra valores

tipicos de numeros de Hounsfield para diversos materiais.

4.2 Janelamento

A alta resolugdo em p de uma imagem tomografica supera em muito a capacidade
do olho humano de distinguir contrastes e tonalidades [26, p. 20 e 29]. Assim, uma
imagem tomografica sera exibida (em uma tela de computador, por exemplo) geralmente
com apenas 256 niveis de cinza (2%, 1 byte por pixel). O procedimento de visualizacio de
uma imagem tomogréfica em 256 intensidades é chamado janelamento, onde escolhe-se um
valor de largura da janela (intervalo de intensidades da imagem original a ser selecionado)
e um valor de nivel da janela (intensidade central desse intervalo). Em seguida é feito
um mapeamento das intensidades selecionadas para 256 niveis de cinza, como ilustrado na
Figura 4.4, resultando em imagens como as da Figura 4.5.

O mapeamento das intensidades selecionadas nas 256 finais pode ser tanto linear quanto
regido por qualquer outra fungdo, tratando-se apenas de um procedimento de visualizacao

da informacao.
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4096 niveis
256 niveis
I —
//——D
largura |
da janela
nivel
da janela

Fig. 4.4: No janelamento, determinado numero e valores de intensidades de uma tomografia
(definidos pelo nivel e largura da janela) sdo mapeados em 256 intensidades. Como néo
é possivel discriminar todos os detalhes de uma imagem tomografica, a liberdade para
realizar diferentes janelamentos da mesma é necessario para detalhar a visualizacao de

diferentes tecidos.

Fig. 4.5: Acima & esquerda: visualizacdo de imagem com mapeamento das 4096 intensidades em
256, equivalente ao que esperaria-se da percepcao de um ser humano que observasse uma
imagem impressa onde as 4096 tonalidades estivessem presentes. As demais imagens

mostram outros 3 janelamentos da mesma tomografia.
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4.3 Extracao dos contornos do paciente nas imagens tomograficas

Numa imagem qualquer, a defini¢cao do que vem a ser fundo e o que vem a ser a imagem
de interesse é arbitraria, i.e., depende de critérios externos a ela. Desse modo, é preciso
criar um critério e aplicd-lo de maneira computacional.

A estratégia empregada para determinar os pontos de contorno das imagens terd por
objetivo determinar um valor limite de nivel de cinza a partir do qual separaremos cada
imagem em “fundo” (pixels com nivel de cinza menor que um valor limite) e “paciente”
(pixels com nivel de cinza maior que o valor limite). Isso é equivalente a gerar uma imagem
em preto (fundo) e branco (paciente). De posse de uma imagem assim, um algoritmo de
baixa complexidade pode determinar o seu contorno. '

Primeiramente, construimos um histograma da imagem original (nao janelada), com os
canais representando os niveis de cinza. Preenche-se o histograma contando a quantidade
de pixels da imagem que tém o nivel de cinza correspondente ao canal. Ao compararmos
a imagem com seu histograma é possivel atribuir valores de nivel de cinza a elementos da
imagem. A Figura 4.6 mostra uma imagem, uma ampliagdo sua e seu histograma.

O primeiro pico — da esquerda para a direita — bem definido do histograma encontra-se
no canal correspondente ao nivel de cinza 0 e possui uma contagem de mais de 40000
pixels. O segundo, situado aproximadamente no canal 1050 possui uma contagem em
torno de 1000 pixels. Portanto, o primeiro é indubitavelmente correspondente ao fundo da
imagem, pois € muito maior que os outros. Observando a escala de cores ao lado da imagem
isso também fica claro. O segundo, recorrendo novamente a escala de cores da imagem, diz
respeito as densidades dos tecidos moles, como cérebro e pele (sabemos que p varia muito
pouco entre esses tecidos — ver Se¢ao A.6). Um pico para o 0sso nao aparece. Comparando
a imagem ampliada e o histograma ampliado verfifica-se que o osso “espalha-se” entre os
niveis 1200 e 3000, aproximadamente, juntamente com contribui¢do dos fiduciais. Isso é
esperado porque o tecido 6sseo compreende uma variada gama de densidades e porque ha
varios pixels que — por situarem-se em interfaces entre osso e outro tecido — possuem um
valor de nivel de cinza que é uma média entre os valores dos dois tecidos.

Também nota-se contagens em niveis de cinza intermediarios entre o fundo e os teci-
dos moles, provavelmente provenientes de pixels situados em interfaces ar/tecido mole e
ar/fiduciais. Escolhemos como valor limite o nivel de cinza médio entre os dos picos de
fundo e tecido mole. No caso dessa imagem tomografica, a imagem binarizada — de onde
serd extraido o contorno — estd mostrada na Figura 4.7, juntamente com seu contorno.

Elaborar um algoritmo capaz de associar estruturas na tomografia com estruturas no

! Parte-se também do principio que a escala de niveis de cinza das imagens em questdo pode estar fora
de um padrao conhecido, pois caso contrario basta utilizar-se dos valores de HU tabelados para os tecidos

para determinar o valor limite, ndo sendo entao necessaria uma estratégia mais elaborada.
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Fig. 4.6: Acima & esquerda: representacdo de uma imagem tomografica. Um retangulo delimita
a area ampliada que aparece na imagem & direita, ilustrando a gama de niveis de cinza
presentes na imagem. Abaixo: histograma dos niveis de cinza da imagem, com a escala
vertical ampliada. O pico no nivel de cinza 0 possui uma contagem de mais de 40000
pixels e o situado aproximadamente em 1050 possui uma contagem em torno de 1000

pixels.
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Fig. 4.7: Determinada uma intensidade limite para separar fundo e paciente, obtém-se uma imagem
binarizada (esquerda) da qual é extraido o contorno (direita). Conhecida a geometria do

referencial estereotéxico utilizado, os contornos dos fiduciais podem ser removidos.

histograma correspondente, como acabamos de fazer, pode nao ser trivial. Até porque
os histogramas de algumas imagens de um estudo podem ser bastante diferentes dos his-
togramas das restantes - por exemplo, secoes proximas ao topo da cabeca do paciente
ou na regiao do anel estereotdxico. Desta andlise elabora-se aqui o seguinte algoritmo:
primeiramente, constréi-se um histograma nao para cada imagem, mas de todas os niveis
de cinza do estudo. Tal histograma certamente terd um pico muito grande & esquerda
porque ha muito mais pixels com valor de cinza relativo ao fundo da imagem (ar) do que
com qualquer outro valor de cinza. Também certamente haverd um segundo pico & sua
direita representando os tecidos moles, pois ha muito tecido mole comparado com qualquer
outra estrutura, excetuando-se o fundo. Escolher como nivel de cinza limite um valor muito
proximo ao pico do fundo pode fazer com que qualquer ruido seja considerado paciente.
Por outro lado, a escolha de um valor de cinza muito proximo do da pele pode excluir
pixels relativos ao paciente, mas que tém baixo nivel de cinza devido a efeitos de médias,
por exemplo (o caso de pixels cuja area abrange fundo e paciente). Na auséncia de outro
critério, escolhe-se como valor limite o nivel de cinza médio entre os dos dois picos. Assim,
os niveis de cinza acima desse valor sao consideradas paciente e os abaixo, fundo. Isso define
uma imagem de duas cores para cada imagem tomografica e a partir destas um algoritmo
de baixa complexidade detecta o contorno de cada uma. As coordenadas estereotaxicas
desses pontos de contorno (breve descri¢ao do célculo estereotaxico encontra-se na proxima
sec¢ao) sao guardadas na memoria do programa de planejamento para permitir a defini¢ao

das regioes de entrada dos arcos radiocirturgicos.
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Fig. 4.8: Esquerda: anel estereotaxico com 3 fiduciais fixo em uma cabega modelo (Fonte: Micro-

mar, divulgacdo). Direita: origem e orientacio do sistema estereotaxico.

4.4 Coordenadas estereotaxicas

O conceito de estereotaxia é fundamental na radiocirurgia porque define um sistema
de coordenadas e um meio para nele localizar qualquer ponto intracraniano; relaciona esse
sistema com o posicionamento da maquina de tratamento (no nosso caso o acelerador
linear) e garante a imobilizagdo do paciente desde a aquisi¢ao do estudo tomogréfico até a
aplicacao da radiocirurgia.

O primeiro passo para tal fim é a fixacao de um anel estereotdrico parafusado no crénio
do paciente. A este anel sao fixados 3 fiduciais radio-opacos (as estruturas em forma de
“N” exibidas na Figura 4.8, & esquerda), portanto claramente distinguiveis em uma imagem
tomografica. A rigidez da fixacdo dos fiduciais é tal que nao permite deslocamentos destes
em relacao ao cranio maiores que 1 mm. Os fiduciais definem o sistema de coordenadas
estereotdzico, de tal forma que todo ponto do volume da caixa craniana esta localizado
nese sistema com uma precisao melhor que 1 mm. A Figura 4.8 (direita) mostra a origem

e orientagdo do sistema estereotaxico.

Em seguida, o paciente é levado a um equipamento de tomografia computadorizada por
raios X, onde obtém-se uma série de imagens, em numero suficiente para que obtenha-se
uma. boa resolucao das estruturas intracranianas e da superficie que o feixe de tratamento
irradiara durante os arcos radiocirirgicos (normalmente obtém-se imagens paralelas com es-
pagamento de 1 mm entre cada). Tal série ¢ chamada estudo tomogrdfico. Das interseccoes
dos fiduciais em cada imagem tomografica pode-se inferir as coordenadas estereotaxicas de

qualquer ponto da mesma. A Figura 4.9 exemplifica duas tomografias de um estudo tal.

A Figura 4.10 ilustra como obter as coordenadas estereotaxicas de um ponto arbitrario

a partir das intersecgoes dos fiduciais no tomograma.

Estas distancias estdo relacionadas com as dimensoes do refencial de modo que:
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Fig. 4.9: Tomografias mostrando secgoes axiais da cabeca de um paciente no qual um anel com
fiduciais esta afixado. A esquerda vé-se um corte na altura dos olhos e & direita um corte
um pouco mais acima. Neste tltimo aparecem os pinos que prendem o anel estereotaxico
ao cranio. Os trés conjuntos de trés pontos vistos dos lados e na frente da cabeca sao
seccoes dos fiducias em “N”, onde as posi¢des dos pontos centrais revelam a orientagao e

posicdo da tomografia em questdo em relacdo ao sistema de coordenadas estereotaxico.

<A

N
v

Fig. 4.10: Um plano tomografico intercepta as barras do referencial estereotéixico, produzindo,
para cada “N”, trés pontos na tomografia. A partir das distancias entre os pontos é
possivel calcular a coordenada z do ponto de interseccao do plano tomografico com a
barra diagonal. Feito isto para cada “N”, obtém-se trés pontos que definem o plano

tomografico no sistema de coordenadas estereotaxico.
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Iy =11, (4.4)

I +l=w (4.5)

No sistema de coordenadas estereotaxico a coordenada vertical z de um ponto da barra
diagonal pode ser escrita em funcao da sua coordenada horizontal y e da altura H e largura

W do referencial como:

z=Hy/W+HJ2=H(W/2-1,)]W. (4.6)

O fiducial da Figura 4.10 é paralelo ao plano XZ (da mesma forma que os 2 fiduciais
laterais sdo paralelos ao plano YZ), logo a coordenada z em qualquer ponto dele é fixa,

dependendo apenas das dimensoes do referencial estereotaxico:

x = constante = L. (4.7)

Substituindo 4.4 e 4.5 em 4.6, temos

z = —H/2+H(W/2 — WlQ/(ll —|-l2))/W = —HZQ/(ll +12). (48)

Repetindo o procedimento para os outros dois fiduciais utiliza-se as coordenadas dos 3
pontos obtidos para determinar a equagao do plano que contém a tomografia.

Desse modo, para os trés conjuntos A, B e C de pontos fiduciais de um tomograma sao
determinadas as coordenadas (xa, ya, za), (XB, VB, zB) € (XC, YC, yc) € a partir deles a
equagao do plano tomografico no referencial estereotaxico.

Este procedimento é realizado para todos os cortes tomograficos disponiveis no estudo.
Um procedimento de minimizagao é utilizado para encontrar uma matriz de transformacao
de coordenadas global, que, aplicada as coordenadas tomogréficas de certo ponto (duas
coordenadas de imagem e outra indexando o corte), fornece as coordenadas estereotaxicas
do mesmo. Uma vez pronta tal matriz, é possivel calcular as coordenadas estereotaxicas
inclusive de pontos nao pertencentes as tomografias originais.

A aquisicao de dados na tomografia é em geral feita em planos aproximadamente per-
pendiculares ao eixo cranio-caudal do paciente, constituindo um conjunto de cortes ditos
axiais. Vistas sagitais (perpendiculares ao eixo latero-lateral), coronais (perpendiculares
ao eixo antero-posterior) ou mesmo cortes arbitrarios podem ser obtidos através da re-
construcao da informagao tomogréfica (interpolagoes). Essas vistas auxiliares sao de suma

importancia para o planejamento.
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5. CALCULO DE DOSES

Como definida no Capitulo 2, a dose absorvida por um material em determinado volume
é a energia depositada nele sobre a massa contida no mesmo. No planejamento radiocirir-
gico se deseja conhecer ndo a dose no volume total intracraniano, mas sua distribuicao
espacial, com resolucdo de ~1 mm?, a fim de garantir que o tecido sadio e estruturas criti-
cas receberao uma dose toleravel ao mesmo tempo em que a dose prescrita para a regiao
da lesao sera atingida.

A partir dos dados dosimétricos e de consideragoes fisicas e geométricas o sistema
computadorizado de planejamento de radiocirurgias deve ser capaz de efetuar o calculo da
dose para um planejamento arbitrario, onde, diferentemente das condigdes da dosimetria,
as irradiagoes sao feitas em arcos — logo, ndo sdo estaticas — nos quais a distancia fonte-
superficie nao é fixa, a superficie irradiada ndo é plana e a densidade do volume nao é
uniforme.

O MFRC (modulo de fisica da radiocirurgia) se utiliza de um formalismo semi-empirico,
como ocorre na grande maioria dos sistemas de planejamento. Outro modo de calcular
doses consiste na utilizacao de métodos Monte Carlo, onde as interacoes de cada foton e sua
“prole” (as particulas geradas/liberadas a partir das interagoes do foton) sdo acompanhadas,
sorteando-se os processos de interacao a partir de tabelas de se¢oes de choque, assim como
a energia transferida a cada interacao e angulos de saida para cada particula resultante.
Em geral, o feixe priméario de fétons também é simulado. Computacionalmente muito
custoso, esse tipo de célculo nao faz parte da rotina dos planejamentos radiocirurgicos,
sendo usado em pesquisas ou em casos especiais (lesoes proximas a implantes metélicos,
por exemplo). Bielajew [27] apresenta um livro-texto sobre o tema. Aplicagoes podem ser
vistas em Deng et al. [14] e Chaves et al. [13]. Verhaegen e Seuntjens [8] apresentam uma

revisdo sobre a modelagem de feixes de fotons.

5.1 Deposicao de dose de feixe estatico

A Figura 5.1 resume a tarefa de calcular a deposicdo de dose de um feixe estético a
partir dos dados dosimétricos. Para calcular a dose em um ponto P pode-se partir da
equagao 3.8:

TMR(dp, Ap) PSF(Ap)
PSF(Aver)

Dp =r MU OF ISL OAR(P)
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Fig. 5.1: Acima e no meio: a dosimetria de um feixe radiocirargico é efetuada, determinando um
perfil de TMR e um ou dois perfis de OAR, dependendo da dosimetria (além do OF — o rendimento
do feixe na SSD padrao). Abaixo: a aplicagdo de um modelo a esses dados permite a determinagao
da dose em qualquer ponto do espaco — o conhecimento da dose no plano é suficiente se assumida

simetria cilindrica & deposicao de doses do feixe.



5.1. Deposi¢ao de dose de feixe estatico 43

Profundidade TMR

(mm) 9mm | 12mm | 15mm | 18 mm | 2l mm | 24 mm | 27 mm | 30 mm | 33 mm
0 0.396 0.396 0.377 0.365 0.360 0.357 0.359 0.360 0.362
5 0.753 0.753 0.737 0.723 0.713 0.706 0.700 0.702 0.704
10 0.960 0.960 0.953 0.946 0.940 0.935 0.933 0.932 0.931
14 0.997 0.997 0.997 0.995 0.993 0.991 0.989 0.989 0.989
15 1.000 1.000 1.000 0.998 0.997 0.996 0.995 0.995 0.995
16 0.998 0.998 1.000 1.000 1.000 0.999 0.998 0.998 0.998
17 0.996 0.996 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000 1.000
18 0.992 0.992 0.997 0.999 0.999 1.000 0.999 1.000 1.000
19 0.989 0.989 0.995 0.997 0.997 0.998 0.998 0.999 0.999
20 0.985 0.985 0.990 0.992 0.994 0.995 0.995 0.996 0.996
25 0.956 0.956 0.964 0.969 0.972 0.974 0.975 0.976 0.978
30 0.925 0.926 0.935 0.941 0.944 0.947 0.949 0.951 0.953
50 0.810 0.812 0.822 0.830 0.835 0.839 0.842 0.845 0.849
75 0.686 0.690 0.701 0.708 0.714 0.719 0.723 0.727 0.729
100 0.582 0.586 0.596 0.604 0.610 0.615 0.620 0.624 0.626
125 0.493 0.499 0.508 0.517 0.522 0.527 0.531 0.535 0.539
150 0.418 0.427 0.434 0.443 0.447 0.452 0.455 0.460 0.463
175 0.354 0.365 0.371 0.380 0.384 0.389 0.392 0.396 0.399
200 0.300 0.315 0.321 0.327 0.331 0.335 0.338 0.340 0.344

Tab. 5.1: Valores de TMR obtidos em dosimetria, exibidos para colimadores de 9 a 33 mm de diametro

(didmetro do campo na superficie para SSD = 1000 mm). Fonte: Muchiutti, M. L. [20].

As grandezas r, MU, OF, TMR, PSF, ISL e OAR estao definidas no Capitulo 3.
Ap é o tamanho do campo no ponto P, A,.r ¢ o tamanho do campo na profundidade de
méxima dose na SSD da dosimetria e dp é a profundidade do ponto P.

Os dados dosimétricos que o sistema de planejamento conhecerd para poder calcular
doses sdo: para cada colimador, um conjunto de TMRs ou PDPs medidas para vérias
profundidades; um ou mais perfis de OAR; OF; além de tabelas de PSF (essas grandezas
dosimétricas estao definidas no Capitulo 3).

O célculo da ISL nao necessita de nenhuma interpolacao ou consideracao posterior,
bastando calcula-la segundo a defini¢ao na Secao 3.3.

Li [28] reportou variagao nao-desprezivel do PSF com a SSD e com a qualidade do feixe
apenas para campos grandes, de modo que em radiocirurgia pode-se seguir usando os PSFs
tabelados, por exemplo, no Suplemento 25 do BJR [22], interpolados para o tamanho de

campo desejado.

5.1.1 Razao Tecido-Méximo (TMR)

A Tabela 5.1 exibe um conjunto tipico de valores de TMR para diversas profundidades,
obtidos utilizando varios cones.
Como se pode ver pela notacao usada neste trabalho, a TMR é funcao da profundidade

do ponto e do tamanho do campo nele, ndo do colimador utilizado. Sao feitas medigoes
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de TMR com vérios colimadores para poder cobrir um grande intervalo de tamanhos de
campo, minimizando incertezas introduzidas em futuras interpolacoes. Segue exemplo
ilustrando a determinacao de um valor de TMR.

Exemplo dado um feixe a uma SSD de 850 mm, produzido com um coli-

mador cujo tamanho de campo a uma distancia de 1000 mm é de 27 mm.

Utilizando as TMRs medidas segundo a tabela 5.1, qual a TMR a 150 mm

de profundidade?

O campo a 150 mm de profundidade é de 27 mm. Nessa profundidade

os tamanhos de campo presentes mais préximos na tabela s3o: 27.6 mm

(colimador 24 mm) e 24.15 mm (colimador 21 mm), cujos valores de

TMR na tabela s3o 0.447 e 0.452, respectivamente. Interpolando linear-

mente para o tamanho de campo 27 mm, obtemos o valor 0.451 para a TMR.

No momento, o MFRC se vale de interpolacoes lineares para obtencao de valores de
TMR em profundidades arbitrarias. Outra opg¢ao é o ajuste de uma fungao para descrever

a TMR em func¢ao da profundidade d, como a seguinte:

B(d) = A(1 — e~58%)
E(d) = e~*rld=m0)
TMR(d) = B(d) - E(d) (5.1)

onde B(d) permite descrever a por¢ao de build-up e E(d) a por¢ao descendente de um perfil
de TMR. Parametros iniciais iguais a A = 100 (ou 1, dependendo da normalizagao das
TMRs), sp = 0.4, sg = 0.02 e 2y = 15 levam a um bom ajuste para qualquer colimador.
Como esperado, a inclinacao da exponencial decrescente s é bem menor que a da crescente
sp. Espera-se também um valor de zy préoximo ao da profundidade de maxima dose. A
Figura 5.2 exibe o ajuste aplicado a trés perfis, obtidos com colimadores de 6, 24 e 42 mm

de diametro (dados de Muchiutti [20]).

5.1.2  Perfil transversal (OAR)

No momento o sistema aqui descrito lida com dados experimentais correspondentes a
2 perfis de OAR (outros sistemas utilizam apenas um), na inten¢do de diminuir o efeito
de possiveis erros na sua complicada [18, 19| dosimetria. Designamos as profundidades de
medida desses perfis por profundidades de referéncia.

O primeiro passo é determinar OARs em qualquer posicao radial sobre as profundidades
de referéncia. No momento o sistema vale-se de interpolagao linear entre os pontos de cada

perfil de OAR.
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Fig. 5.2: Ajuste de funcdo a perfis de TMR para colimadores de 6, 24 e 42 mm de diametro,

segundo a equagcao 5.1.

Outra alternativa é o ajuste de uma funcao a cada perfil. Baseando-se na discussao de
[29], elaborou-se a seguinte soma de sigmoides para tal ajuste (a Figura 5.3 exibe o ajuste

para dados de [20]):

P(r) =1/(14e %)) —1
S(r) =1/(1 +e b)) —1
OAR(r)=p-P(r)+s-S(r) (5.2)

onde P(r) pode ser pensado como um perfil priméario e S(r) como um perfil secundario.
Assim, o parametro 7, é inicializado como o raio da projegao da abertura conica do coli-
mador na profundidade do perfil. No momento também adiciona-se dois pontos com OAR
nula ao fim do perfil para garantir que a curva ajustada cal a zero corretamente.

Apos determinar as OAR sobre as profundidades de referéncia, o préximo passo é obter
as OARs em todas as outras profundidades. O sistema de coordenadas ilustrado na Figura
5.4 tem origem na interseccao do eixo central com a superficie, eixo r paralelo a superficie
e eixo p sobre o eixo central. Seja um ponto P = (r,p) onde deseja-se determinar a OAR.
Como o feixe é conico, para determinar a OAR nesse ponto é feita uma interpolacdo entre
as OARs nas profundidades de referéncia nos pontos que pertencem a reta que liga P a

fonte:
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OAR colimador 9 mm OAR colimador 27 mm
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Fig. 5.3: Ajuste de soma de duas sigméides (cada uma em linha tracejada e a soma em linha
continua) a perfis de OAR referentes a colimadores de 9 e 21 mm de didmetro, a 20 mm

de profundidade e SSD de 1000 mm (segundo a equacao 5.2).

fonte

SSD

profundidade |p
de referéncia 1 |

profundidade
de referéncia2

p
eixo central

Fig. 5.4: Para levar em conta a geometria conica do feixe, a OAR no ponto (r,p) é interpolada
linearmente entre OAR(r1,prl) e OAR(r2,pr2), que estdo sobre a linha definida por (r,p)

e a fonte (consideramos aqui que foram medidos dois perfis de OAR na dosimetria).

OAR(r,p) = OAR(d) = a+pf.d
. OAR(d2(r2,pr2)) - OAR(dl(rl,prl))
d2 —d1

— OAR(dl,,) — (d1 + d) . (5.3)

Com a mesma relagao sdo extrapolados valores de OAR caso P n#o esteja entre duas
profundidades de referéncia. Na Figura 5.5 os dois primeiros mapas mostram o resultado do
calculo de doses fazendo uso de interpolagao e extrapolagdo das OARs entre as OARs nas

profundidades de referéncia. O primeiro interpola ou extrapola OARs da forma mais sim-
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Fig. 5.5: Nao levar em conta a abertura do feixe ao interpolar OARs entre profundidades pode

levar a erros de 20% no calculo da dose depositada por um feixe estatico.

ples: utiliza OAR(r,prl) e OAR(r, pr2) para determinar OAR(r, p). O segundo interpola
ou extrapola OARs “focalmente” (equagao 5.3). O terceiro exibe a diferenga percentual
entre os dois primeiros, onde obseva-se discrepancias de até 20%. A interpolagao focal foi
a escolhida para uso no sistema de planejamento.

Um tratamento alternativo consiste na aplicacdo de uma funcao bidimensional de OAR
(raio x profundidade), parametrizada através dos perfis medidos [30].

O ultimo aspecto a ser levado em conta é a variagao da OAR com a SSD. Se consider-
armos (E) o 0.1 cm?/g, o livre caminho médio dos fotons no ar é de ~ 1 m. Isso quer
dizer que a quantidade de interagbes a mais ou a menos do feixe com o ar ao modificar
a SSD podem ser desprezadas e nao espera-se degradacao do espectro do feixe, de modo
que a forma do seu perfil deve permanecer inalterada (mesmo na agua a OAR nao varia
significativamente com a profundidade, motivo pelo qual alguns sistemas de planejamento
utilizam apenas um perfil de OAR).

A forma cénica do feixe também deve ser levada em conta. Os perfis de OAR foram
medidos na SSD padrao (SSD,.f), mas durante um arco a SSD varia. Assim, os perfis
de OAR devem ser “esticados” ou “comprimidos” segundo a abertura do feixe conforme a

SSD aumenta ou diminui em relagdo & padrao. Na pratica, podemos manter os perfis de
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SSDref

Fig. 5.6: Esquerda: um ponto P encontra-se & profundidade d e distancia r ao eixo central. As
OARs foram determinadas para uma distancia fonte-superficie igual a SSD,.y, portanto

r deve ser alterado para o valor ' quando da determinacido da OAR em P.

OAR inalterados e comprimir ou esticar o valor da distancia r ao eixo central do ponto P
em questao (Figura 5.6):
SS5Dc; +d

I _
"= T9SD +d (5.4)

onde SSD,.; é a SSD de referéncia e d ¢ a profundidade do ponto P.

5.1.3 Forma e composi¢cao do paciente

Nao ¢ aplicada correcao devida & forma da superficie irradiada, sendo a dose de todo
feixe calculada como se ele atingisse uma superficie plana, tal qual na dosimetria. Pike et
al. [31] avaliaram o erro devido a essa aproximagcao como desprezivel para diametros de
feixe menores que 30 mm e profundidades de célculo da dose de pelo menos 30 mm.

No momento, o sistema também nao oferece correcao devida & composicao do paciente.
Uma correcao ponto a ponto ainda seria muito custosa em tempo computacional, vista a
quantidade de feixes calculados em uma radiocirurgia (como discutido na proxima segao,
cada arco é simulado por dezenas ou até centenas de irradiagoes estéticas). Como visto
nos Capitulos 2 e no Apéndice A, o cérebro é dgua-equivalente, porém, cada feixe ainda
tem que atravessar uma camada de osso correspondente & caixa craniana. Essa camada é
fina e tem densidade varidvel.

Um método de corregao da dose devida a heterogeneidades consiste na determinagao de
uma profundidade efetiva a ser utilizada para nela calcular a PDP. A profundidade efetiva
é definida como a profundidade em material com densidade unitaria que atenuaria o feixe

da mesma quantidade que faria a profundidade real no paciente [32]:
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Fig. 5.7: Num caso simples, onde existem apenas dois valores de densidade, a utiliza¢ao da definicao
de profundidade efetiva nos da pesr = pil + pam + pin. Se ps > p1, entdo pesr > p. Al

é a aresta dos pixels, caso se esteja trabalhando com informacgao tomogréfica.

P
Peff = /0 p(l)dl (5.5)
onde p é a densidade do material, [ é a profundidade e p é a profundidade real do ponto

em questao — denominemo-lo P. Como esperado, se p = 1 de 0 a p, p.sy = p. No caso

computacional, o célculo é discreto (ilustragao na Figura 5.7):

perr =Y pi Al (5.6)

onde Al é a aresta de cada pixel e 7 indexa os pixels atravessados pelo feixe, da superficie
ao ponto em questao.

Por fim, como a distancia do ponto P & fonte ndo mudou, deve-se remover a contribuicao
da ISL correspondente & profundidade adicionada (pesf —p). Em outras palavras, PDP(p)

deve ser igual a PDP(p.s¢) na agua, mas com a ISL avaliada na profundidade p:

SSD +peff>2

PDP(peff)( SSD +p

5.2 Arcos radiocirtirgicos

Os arcos possiveis estao relacionados aos graus de liberdade do acelerador linear e da
mesa de tratamento (a convencao utilizada neste trabalho para os parametros angulares

estd na figura 5.9):

e Isocentro: o cabecote do acelerador linear ir4 girar em torno desse ponto, normal-

mente situado dentro da lesao;

e Abertura angular (A¢): intervalo angular percorrido pelo cabecote durante a rotacao;
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e Angulo inicial (¢): posicao angular em que o cabecote se encontrava ao iniciar a

irradiacao;

e Angulo da mesa (v): posigdo angular da mesa de tratamento durante a execugao do
arco. E fixo fixo para cada arco (em uma radiocirurgia dindmica utiliza-se rotagao

simultanea do cabegote e da mesa);

e Colimador: de abertura conica, o colimador tercidrio ou radiocirirgico determina o

diametro do feixe;

e Peso: dois arcos idénticos (mesmos parametros e sobre a mesma superficie) podem
depositar doses diferentes se forem aplicados com velocidades angulares diferentes.
Um arco executado lentamente aplicard mais dose que outro executado mais rapi-
damente. Esse ajuste corresponde a quantidade de MU (monitor units, ou UM —
unidades de monitor) ajustada para o arco, de forma que um arco de Peso 2 tera o

dobro de MU de um arco idéntico de Peso 1, aplicando o dobro de dose.

Para calcular a dose depositada por uma irradiacdo em arco simulamos a irradiacao
continua efetuada pelo acelerador linear com irradiacoes estaticas — aqui denominadas tiros
— de igual espacamento angular, como se o acelerador “parasse e atirasse” ao longo do arco
(Figura 5.8). Na pratica esta abordagem é utilizada em qualquer sistema de calculo de
doses em radiocirurgia com Linac. A equivaléncia dessa abordagem com a situagdo de
irradiacao continua é uma das razoes pelas quais radiocirurgias a base de Linac e Gamma
Knife sao terapeuticamente equivalentes. Denominamos aqui “pontos de entrada” a origem
desses tiros na superficie irradiada, i.e., os pontos de interseccao entre cada feixe estatico
e a superficie.

Assim podemos escrever a dose devida a um arco em um ponto P como

nt TMR(dp,Ap); PSF(Ap):
Dgreo(P) = r MUgyrco OF, 7
a co( ) ; cone Nt PSF(AR)t

onde n; é a quantidade de tiros usados para simular o arco, dp e Ap s&o respectivamente

ISL, (5.8)

a profundidade do ponto P e o tamanho do campo em P e Ar é o tamanho do campo
no ponto de referéncia para esse colimador (ponto de medida do OF - profundidade de
méaximo & SSD padrao).

A dose total em um ponto P deve ser a soma, das doses depositadas por cada arco nesse

ponto:

Na
Diotar(P) = ZDa
a=1

Na Nt,a TMR(dp, Ap), PSF(Aa):
_ Z Z r MU, OF e nt, PSF(AR);

a=1t=1

ISL,,  (5.9)
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Fig. 5.8: Doses em porcentagem da dose méxima para arco de abertura angular de 100° calculadas
com passos de 20, 10, 5 e 1 graus, respectivamente. Isocentro da rotacdo em z = 0, y =
0. A superficie irradiada é esférica. Precisdo no calculo da dose é ganha & medida que o

passo diminui.

onde n, é o niimero de arcos e as unidades de monitor MU de cada arco sdao determi-
nadas como discutido na Secao 5.3, a seguir.
Para conformar a distribui¢do de dose a lesoes irregulares pode-se utilizar mais de um

1socentro.

5.3 Unidades de Monitor

Como visto, as unidades de monitor para uma irradiagao correspondem & sua duragao,
sendo diretamente proporcionais & dose depositada. No entanto, caso se queira depositar
determinada dose em um ponto P utilizando dois ou mais feixes, sdo infinitas as combi-
nacoes das MU dos feixes que resultam na mesma dose nesse ponto, i.e., pode-se sempre
“enfraquecer” alguns feixes enquanto se “fortalece” outros. O padrao adotado neste tra-
balho requer que as MU sejam ajustadas de modo que todos os cones produzam a mesma

dose na profundidade de méximo. A dose na profundidade de méximo esta relacionada ao
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Fig. 5.9: Esquerda: Para gerar arcos em diferentes planos a mesa de tratamento pode girar em
torno do isocentro. Direita: Um acelerador executa um arco radiocirurgico. O feixe de
rajios X é emitido continuamente a medida que o canhao do acelerador gira 180°. No
planejamento, sdo especificados o angulo inicial (¢ = 0°) e a abertura do arco (A¢ =

180°). Imagens adaptadas de Friedman et al. [33]

OF do cone:

Doz = OF Dyop = OF v MU, (5.10)

onde D,.s é a dose de referéncia (por exemplo, a dose na profundidade de maximo para o
campo radioterapéutico de 10 x 10 ¢m?), que define o rendimento 7 da maquina.

Se D,pq: deve ser a mesma para todos os cones,

(OF MU); = (OF MU);,{i,j =1...na} (5.11)

onde %, 7 indexam os arcos e na é a quantidade de arcos. Seja D a dose prescrita em certo

ponto P. Esta é o resultado da soma das doses de todos os arcos no ponto:

na
D = > D,
a=1
na nt
« TMR(dp,Ap)a, t PSF(AA)a, 1
= FM : — ISL 12
T(;I(O U)atzzl nta PSF(AR)a’t S a,t (5 )

onde nt é a quantidade de feixes estaticos usados para simular o arco. Se (OF MU) é

constante nos arcos, pode ser fatorado:

20 U TMR(dp, Ap)a,t PSF(Ap)a, ¢

D= .
r OF MUaz::1 ; nte PSF(An)u s ISL,, ¢ (5.13)

e determinamos as MU de qualquer arco:
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na nt -1
X TMR(dp, Ap) ot PSF(Ay) ot
MUgzeo = D <r OFurco .Y . D S}; An)os ©21SLat| ,  (5.14)
a=1t=1 s

onde OF,;., refere-se ao OF do cone utilizado no arco.

Caso o ponto escolhido seja o isocentro, pode-se usar o conceito de TMR para realizar

um célculo mais simples. Para um feixe estéatico:

TMR(dZ'SO, Aiso) = Diso/Dmax = Diso/(r OF MU) (515)
Diso = TMR(dise, Aiso)r OF MU (5.16)

onde d;so, Aiso € Djso sdo a profundidade, tamanho do campo e dose no isocentro.

Assim, a dose depositada por um arco no isocentro é

nt
D, =1 OF MUY TMR(diso, Aiso) [0t (5.17)
t=1

a dose por todos os arcos é

Na Nt,a
D = rY (OF MU), Y TMR(diso, Aiso)a, t/M,a
a=1 t=1
Ng MNt,a

= rOF MUY Y TMR(diso, Aiso)a, t/M,a (5.18)
a=1 t=1

e a MU para qualquer arco fica

Na Nt,a -1
MUgzeo = D <r > OF,Y TMR(diso, Aiso)a, ¢ /nt,a> . (5.19)

a=1 t=1
5.4 Sistemas de coordenadas

Para lidar com os graus de liberdade do acelerador linear e da mesa de tratamento
definimos 2 sistemas de coordenadas além do sistema de coordenadas estereotdzico (Segao

4.4): o sistema do arco, definido a partir do sistema estereotaxico, e o sistema de doses.

5.4.1 Sistema do arco

O sistema de coordenadas do arco é definido de forma que sua origem esteja no isocen-
tro, o plano xy desse sistema coincida com o plano do arco e o eixo z seja perpendicular
ao plano do arco. Se ¥ (angulo da mesa)= 0°, o plano do arco é paralelo ao plano xy

estereotaxico, mas para qualquer outro valor isso ndo é mais verdade.
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Fig. 5.10: Um tiro atravessa determinado plano de visualizagdo (um corte tomografico paralelo ao
plano xy, por exemplo) onde encontra-se um ponto P no qual deseja-se calcular a dose.
No sistema do arco o ponto de entrada pode ser descrito por uma coordenada radial
e uma angular (¢) que coincide com a posi¢ido angular do cabegote do acelerador. O
angulo ¥ define a orientagado do plano do arco e coincide com a posi¢ao angular da mesa

de tratamento.

A definicdo do sistema do arco é util para melhor descrever os pontos de entrada. O
sistema de planejamento guarda as coordenadas dos pontos de entrada no sistema do arco,
o que simplifica a descricao deles: todos tém coordenada z nula — estdao no plano do arco
— e podem ser descritos através de coordenadas polares, onde a coordenada angular pode
ser definida de tal forma que coincida com a posi¢ao angular ¢ do cabecote do acelerador

(Figura 5.10).

Como sistema intermediario, definimos o sistema de coordenadas do isocentro, com a
mesma orientacao do sistema estereotaxico, mas com origem no isocentro do arco ??. Logo,
um vetor antes escrito no sistema estereotaxico (T’)sm) pode ser representado no sistema

do isocentro (?iso) através de uma translacao:

ﬁiso = ﬁstac - i3—0>7 (520)

onde 7s0 é o vetor que representa o isocentro no sistema estereotaxico.

A partir do sistema do isocentro podemos definir o sistema do arco como um sistema
rotacionado de ¥ graus em torno do eixo y segundo a regra da mao direita (Figura 5.11).

Desse modo, relacionamos os versores do sistema do arco 4grco, Jarcos Karco com os do

isocentro %;so, Jisos Kiso POT
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Zstx

Ystx

Fig. 5.11: O sistema do arco é definido por uma rotagdo do sistema do isocentro em torno do eixo

y, segundo a regra da mao direita.

ponto de
entrada

Fig. 5.12: Corte da distribuicao tridimensional de dose de um feixe radiocirtrgico. Esta pode ser
gerada através da rotagdo da distribuicao bidimensional (plano da dosimetria) em torno
do eixo central do feixe. Pode-se definir um sistema de coordenadas de doses que tem
origem no ponto de entrada, com o eixo de profundidade apontado para o isocentro. O
eixo de raio necessita apenas ser perpendicular ao de profundidade em funcao da simetria

cilindrica assumida.

Larco cos¥V (0 —sen¥ iso
Jarco | = 0 1 0 | Fiso (5.21)
%amo sen¥ 0 cos¥ Ez 50

5.4.2 Sistema de doses

Para um tiro, definimos o sistema das doses como o que tem origem no ponto de entrada,
eixo de profundidade na dire¢ao do isocentro (logo, coincidente com o eixo central do feixe)
e eixo de raio podendo ser qualquer um perpendicular a este (pois assumimos a deposi¢ao
de doses do feixe estatico como tendo simetria cilindrica). A definicdo desse sistema se
justifica porque as coordenadas de raio e profundidade coincidem com as utilizadas para
localizar um ponto no simulador durante a dosimetria, bastando substitui-las na equagao

3.8 para calcular a dose devida a um feixe (com as devidas corre¢oes discutidas nas segoes
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ponto de entrada

Fig. 5.13: O vetor @ representa o ponto de entrada em um sistema com origem em ISO = (X4,
Yiso, Ziso). O vetor T representa o ponto P do plano de visualizacio, aonde deseja-se

saber a dose.

anteriores). A Figura 5.12 ilustra o sistema de doses.

Em resumo, calcular a dose em um ponto P consiste em conhecer suas coordenadas
no sistema de doses, pois nessas coordenadas serdao determinados os valores das grandezas
dosimétricas. Logo, precisamos descrever a série de transformagoes que relacionam o sis-

tema estereotaxico ao sistema de doses:

¢ Uma translacao levando a origem ao ponto de entrada;
e Uma rotagdo para orientar o sistema no plano do arco;

e Uma rotacao para que um dos eixos coincida com o eixo central.

Essa estratégia é muito custosa computacionalmente. Um trabalho vetorial consegue
extrair as coordenadas de P no sistema das doses com uma rapidez muito maior. A Figura
5.13 ilustra esse célculo.

Podemos definir um vetor 7 cujo moédulo é a propria coordenada radial de P e portanto
7 =P —a@, onde @ é um numero real e '@ ¢é simplesmente a projecio de ¥ em € na

direcao de @. Desse modo,

P=7—(7 9 ¢, (5.22)

onde € = @/|€|. A coordenada de raio rgys de P, que ¢ o médulo de 7, ¢ dada por

Tdose = |7 - (ﬁ : /e\) : ?| (523)

e a coordenada de profundidade zgyse €:
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Zdose = |?—a?\
= |[e—(7-¥) €
= |2|1-7- %) (5.24)

5.5 Normalizacao

O modo mais usual de exibir as doses calculadas é mostra-las em pontos de um corte
do paciente, normalmente em curvas de isodose (linhas sobre as quais o valor da dose é o
mesmo). Para que as doses calculadas sejam exibidas de forma inteligivel ao usuério é de
extrema importancia que estejam expressas em termos de porcentagem da dose méaxima

no volume.

A primeira vista resolver o problema de determinar a maxima dose gobal é simples:
basta percorrer o volume até encontra-la. Contudo, o tempo necessario para calcular a dose

3 ¢ muito elevado, de modo que o sistema de

em todo o volume com uma precisao de 1 mm
planejamento nao faz o calculo em todo o volume, mas apenas em planos de visualizacao
(secgoes do paciente) escolhidos pelo usuéario. Como conseqiiéncia, o algoritmo de busca
do méximo nao tem um mapa completo das doses onde fazer a busca, e tem que encontrar
0 maximo enquanto calcula doses.

Na maioria dos casos, a maxima dose estard no isocentro. Para miltiplos isocentros, o
méximo pode estar entre isocentros. Para um feixe estatico o maximo é a propria profun-
didade de maximo. O algoritmo deve levar em conta todas essas possibilidades, lembrando
que um erro na determinagdo da dose maxima pode prejudicar a interpretagdo do plane-

jamento inteiro, visto que as doses estardao expressas em porcentagem desse méaximo. No

momento, o MFRC adota a estratégia de calcular a dose em candidatos a maximos:

e para cada arco, pontos a uma distancia do isocentro de até o raio do colimador, no
plano do arco, compreendidos no intervalo angular do arco e no intervalo angular

oposto, percorridos de mm em mm;

e para arcos menores que 90°, pontos sobre o eixo central de cada tiro, percorridos de

mm em mm;

e Se ha isocentros proximos entre si (distancia menor que a soma dos raios dos coli-
madores de ambos 0s arcos), percorre-se os pontos situados entre esses isocentros, de

mm em mim.
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volume volume

[ [ ] .

0 20 40 60 80 100 % 0 20 40 60 80 100

Fig. 5.14: Em certa configuracdo de doses, uma regiao contendo 5 unidades de volume é escol-
hida, gerando os seguintes histogramas dose-volume. Esquerda: HDV diferencial. Uma
unidade de volume contém dose de 0 a 20% da dose maxima, duas contém de 20 a 40%,
uma contém de 40 a 60 % e uma contém de 80 a 100%. Direita: HDV cumulativo:
gerado a partir do HDV diferencial, mostra que as 5 unidades de volume contém dose

de ao menos 0-20%, 4 contém de ao menos 20-40%, e assim por diante.

5.6 Histogramas Dose-Volume (HDVs)

Uma forma importante de avaliar e comparar planejamentos é através da construcao
de histogramas dose-volume. Um histograma desses consiste na contagem do volume que
contém cada valor de dose (histograma diferencial) ou na contagem do volume que contém
até cada valor de dose (cumulativo). A Figura 5.14 ilustra a constru¢ao de um HDV e a
diferenca entre os dois tipos. A Figura 5.15 exibe dois histogramas dose-volume para um

planejamento de 5 arcos, calculado a titulo de exemplo.

5.7 FEstudo de caso

Este exemplo ilustra os calculos recém descritos: um planejamento radiocirirgico é
realizado considerando um simulador esférico de agua, de raio igual a 100 mm e centrado na
origem do sistema estereotaxico, mesma posi¢ao escolhida para o isocentro. Dois volumes
sao considerados para a criagdo de HDVs: uma esfera de 5 mm de raio (fazendo o papel da
lesdo) e outra de 10 mm de raio, ambas centradas no isocentro. Os dados dosimétricos sao
os de Muchiutti [20]. Os resultados foram gerados com programas escritos na plataforma
ROOT.

Observa-se os altos gradientes de dose obtidos em func¢ao da irradiacdo em arcos, como
mais facilmente se pode reparar através da imagem inferior esquerda na Figura 5.15. Vé-se
o alto gradiente nas trés vistas — axial, sagital e coronal. Os histogramas dose-volume
mostram a esfera menor, que representa a lesdo, nao possuindo doses menores que 94% do

maximo. A maior chega a exibir doses de 32%.
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Fig. 5.15: Um planejamento de 5 arcos (Tabela 5.2) é calculado. Da esquerda para a direita e de
cima para baixo: 1) Os pontos de entrada dos arcos; 2,3,4) As doses em vista axial,
sagital e coronal, respectivamente, todas passando pelo isocentro; 5) Mesma vista de
2), com visualizacdo escolhida de modo a realgar os altos gradientes de dose em torno
do isocentro; 6) Histogramas dose-volume cumulativos para duas esferas centradas no

isocentro, de raios 5 e 15 mm.
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1 ¢ | A¢ | colimador | peso

0 |-50 1 100 15 mm
45 | -50 | 100 15 mm
90 | -50 | 100 15 mm
135 | -50 | 100 15 mm
180 | -50 | 100 15 mm

—_ = e e

Tab. 5.2: Parametros dos arcos correspondentes & figura 5.15



6. RESULTADOS

A homologagdo de um sistema de planejamento requer a comparagao deste com uma
dosimetria de planejamentos. Neste trabalho comparamos os resultados do novo sistema
com um disponivel no mercado — o MSPS, da MEVIS Informética Médica Ltda., comer-
cializado pela Micromar Ltda.—, enquanto tal dosimetria nao é realizada.

Os dados dosimétricos sdo de Muchiutti [20], para colimadores de 9, 12, 15, 18, 21, 24,

27, 30 e 33 mm de diametro, adaptados a um acelerador linear Saturno 41, modo 6 MV.

6.1 Feixe estatico

6.1.1 Perfil transversal (OAR)

A Figura 6.1 mostra curvas de “isoOARs” — curvas ao longo das quais a OAR ¢é a
mesma. Sao medidas de OAR de Muchiutti (pontos ligados por linhas continuas) e dados
advindos do MFRC, avaliados nas posicoes referentes aos valores de OAR medidos (pontos
ligados por linhas tracejadas). Os dados dosimétricos lidos pelo MFRC corresponderam as
medidas de Muchiutti nas profundidades de de 25 e 88 mm a uma SSD de 1000 mm.

O comportamento das OAR provenientes do MFRC é compativel com os dados ex-
perimentais e ambos revelam o carater conico do feixe de tratamento. Nas profundidades
anteriores ao equilibrio eletronico nota-se um comportamento diferente nas medidas de
OAR, que nao é contemplado pelo MFRC. Esse comportamento se deve justamente ao
fato de que nessas profundidades o equilibrio eletronico nao existe em nenhuma regiao do
feixe, portanto, as curvas de “isoOARs” tendem a colapsar-se na superficie para um feixe
aplainado, caracterizando um perfil de OAR na forma de plato.

A Figura 6.2 compara perfis de OAR gerados pelo MRA e pelo MSPS, a uma SSD de
1000 mm. Para que tal comparagao fosse possivel foram necessarios alguns procedimentos:
um estudo tomogréfico estereotaxico artificial foi gerado coputacionalmente, onde as fatias
eram exatamente paralelas ao eixo xy; os dados do MSPS foram coletados de uma ferra-
menta que permite ver uma imagem de um perfil de doses, com resolucao de 256 pixels
na horizontal e 85 na vertical; essas imagens foram lidas por um programa que gerou um
arquivo de dados com as coordenadas estereotéixicas e a dose em cada ponto do perfil; as
coordenadas estereotaxicas foram lidas do arquivo pelo MRA para que o célculo de doses

fosse executado nesses pontos, gerando um novo perfil.
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OARs colimador 9 mm

OARs colimador 12 mm

raio _gmm)

raio (mm)

P PR BT AT i R
0 50 100 150 2

00 250 50 100 150 200 250
profundidade (mm) profundidade (mm)
mm 0.95 B 04
mm 0.9 0.3
= 0.8 0.2
mm 0.7 B 0.1
0.5 0.05
—— Muchiutti  ---- MFRC

Fig. 6.1: Medidas de OAR para varias profundidades utilizando colimadores de 9 e 12 mm. As
linhas cheias representam dados de Muchiutti [20] e as pontilhadas representam resultados

do MFRC, calculados a partir das OAR de Muchiutti nas profundidades de 25 e 88 mm.
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Fig. 6.2: Perfis de OAR a 25 cm de profundidade (prl) e 88 cm de profundidade (pr2) a uma SSD

de 1000 mm gerados pelo MRA e pelo MSPS a partir dos dados de Muchiutti [20].
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Fig. 6.3: Porcentagem de dose profunda, a uma SSD de 1000 mm. A partir das TMRs medidas
por Muchiutti [20], a PDP calculada por Muchiutti; os valores calculados pelo MFRC e

valores exibidos pelo programa MSPS.

6.1.2 Porcentagem de Dose Profunda (PDP)

A Figura 6.3 mostra PDPs calculadas por Muchiutti, pelo MFRC e pelo MSPS a partir
de medidas de TMR obtidas por Muchiutti. A SSD é de 1000 mm. As PDPs do MSPS

foram obtidas através de sua ferramenta de perfil de doses.
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6.2 Planejamentos

A comparagao entre planejamentos gerados pelo MRA (Micromar Radiosurgery Assis-
tant, programa que incorpora o MFRC) e pelo MSPS tem relevancia capital, pois estes
apresentam condigoes de irradiacdo variadas e realistas, além de avaliar o sistema no seu

propésito final.

6.2.1 Planejamento 1

Planejamento com 9 arcos de aberturas angulares iguais a 100 graus, utilizando coli-
mador de diAmetro nominal de 15 mm. As coordenadas ajustadas para o isocentro no MRA
foram iguais as coordenadas do isocentro no MSPS, portanto a localizacdo anatomica dos
dois nao é necessariamente idéntica.

A Figura 6.4 mostra os parametros dos arcos radiocirurgicos, os arcos visualizados com
a ferramenta ROOT e as unidades de monitor calculadas para cada sistema.

Os resultados dos dois sistemas encontram-se na Figura 6.7 (& esquerda os resultados
referentes ao MSPS, a direita os do MRA), em vistas axial, sagital e coronal, de cima para
baixo. As isodoses mostradas, em azul claro, tém o valor de 2400 cGy — 80% da méxima

dose no volume irradiado.

6.2.2 Planejamento 2

Planejamento com 5 arcos de aberturas angulares iguais a 100 graus, utilizando col-
imador de didmetro nominal de 21 mm. Mesmas coordenadas para o isocentro nos dois
sistemas.

A Figura 6.5 mostra os parametros dos arcos radiocirurgicos, os arcos visualizados com
a ferramenta ROOT e as unidades de monitor calculadas para cada sistema.

Os resultados dos dois sistemas encontram-se na Figura 6.8 (& esquerda os resultados
referentes ao MSPS, a direita os do MRA), em vistas axial, sagital e coronal, de cima para
baixo. As isodoses mais internas, em azul claro, tém o valor de 2500 cGy — 80% da méxima,

dose no volume irradiado. As mais externas, em verde, correspondem a 50% do méximo.

6.2.3 Planejamento 3

Planejamento com 5 arcos de aberturas angulares iguais a 140 graus, utilizando col-
imador de didmetro nominal de 33 mm. Mesmas coordenadas para o isocentro nos dois
sistemas.

A Figura 6.6 mostra os parametros dos arcos radiocirurgicos, os arcos visualizados com

a ferramenta ROOT e as unidades de monitor calculadas para cada sistema.
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Os resultados dos dois sistemas encontram-se na Figura 6.9 (& esquerda os resultados
referentes ao MSPS, a direita os do MRA), em vistas axial, sagital e coronal, de cima para
baixo. As isodoses mais internas, em azul claro, tém o valor de 2500 cGy — 80% da méxima,
dose no volume irradiado. As mais externas, em verde, correspondem a 50% do méaximo.
A Figura 6.10 exibe perfis de dose ao longo dos eixos X, y, e z, passando pelo isocentro,

para os dois sistemas.

6.3 Discussao

As unidades de monitor calculadas para os trés planejamentos nao diferiram por menos
de 0.5% entre os dois sistemas e as isodoses mostraram-se praticamente idénticas.

Os perfis de dose relativos ao planejamento 3 — visualmente o menos semelhante entre
os dois sistemas — compartilham alto grau de semelhanca. Os perfis no eixo z discordam
em até 5 % na regiao em torno de 5 % do maximo de dose. Em todos os perfis, nas regioes
de alta derivada até 90 % do méximo de dose, observa-se diferenas de até 5 %. No entanto,
nessas regioes a diferencga horizontal entre as curvas nao passa de 0.5 mm.

Na comparacao das curvas curvas de OAR entre os dois sistemas (Figura 6.2), as
maximas diferencas sao de até: 10 % para o colimador de 9 mm na primeira profundidade
de referéncia e 6 % na 2a profundidade; 8 % para o colimador de 21 mm na primeira
profundidade de referéncia e 7 % na 2a profundidade; 7 % para o colimador de 33 mm na
primeira profundidade de referéncia e 6 % na 2a profundidade. E observado que as curvas
do MRA mostram-se mais estreitas que as do MSPS na por¢ao superior e mais largas na
porcao inferior, o que deve levar a uma “diluicdo” das diferencas entre os perfis de OAR
no momento em que avalia-se a dose de um arco. Isso pode explicar por que as isodoses
nos planejamentos sdao tao proximas para os dois sistemas mesmo com diferencgas razoaveis
entre os perfis de OAR.

As curvas de PDP apresentadas praticamente coincidem com as geradas por Muchiutti

e pelo MSPS.

6.4 Concluséao

A radiocirurgia estereotéxica é um excelente assunto para estimular o estudo das inter-
acoes da radiacdo com a matéria e um desafio razoavel de implementagao computacional.

A coeréncia dos calculos do MFRC com os dados medidos por Muchiutti e a semelhanca
dos resultados dos planejamentos dos dois sistemas é encorajadora no sentido de validar o
MRA com uma dosimetria em simulador antropomorfico.

A Figura 6.11 resume o planejamento de uma radiocirurgia segundo o que foi exposto

neste trabalho.
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‘ 0 | 1) ‘ A¢ | colimador | peso ‘ MUpysps | MUMRA

270 | 60 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
250 | 60 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
230 | 60 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
210 | 60 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
190 | 60 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
170 | 200 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
150 | 200 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
130 | 200 | 100 15 mm 1 426.1 425.7
110 | 200 | 100 15 mm 1 426.1 425.7

Fig. 6.4: Planejamento 1. Esquerda: Pontos de entrada para os 9 arcos do planejamento. Direita:

Parametros dos arcos correspondentes.

‘ 0 | ¢ | A¢ ‘ colimador | peso ‘ MUpsps | MUMRA

30 | 40 | 100 21 mm 1 801.3 800.4
70 | 40 | 100 21 mm 1 801.3 800.4
90 | 40 | 100 21 mm 1 801.3 800.4
120 | 40 | 100 21 mm 1 801.3 800.4
150 | 40 | 100 21 mm 1 801.3 800.4

Fig. 6.5: Planejamento 2. Esquerda: Pontos de entrada para os 5 arcos do planejamento. Direita:

Parametros dos arcos correspondentes.

‘ 0 | ¢ ‘ A | colimador | peso ‘ MUpysps | MUMRA

10 | 110 | 140 33 mm 1 930.2 932.4
0 290 | 140 33 mm 1 930.2 932.4
90 | 110 | 140 33 mm 0.5 465.1 466.2
45 | 110 | 140 33 mm 1 930.2 932.4
315 | 290 | 140 33 mm 1 930.2 932.4

Fig. 6.6: Planejamento 3. Esquerda: Pontos de entrada para os 5 arcos do planejamento. Direita:

Parametros dos arcos correspondentes.
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Fig. 6.7: Planejamento 1. Isodoses de 80% para planejamento de 9 arcos, em vistas axial, sagital
e coronal, de cima para baixo. Esquerda: MSPS (as curvas em azul escuro correspondem
a regioes de interesse tracadas pelo usuario para delimitar a lesdo sobre a imagem, nao

devendo ser confundidas com isodoses). Direita: MRA.
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Fig. 6.8: Planejamento 2. Isodoses de 80% (mais internas) e 50% para planejamento de 5 arcos,

em vistas axial, sagital e coronal, de cima para baixo. Esquerda: MSPS. Direita: MRA.
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Fig. 6.9: Planejamento 3. Isodoses de 80% (mais internas) e 50% para planejamento de 5 arcos,

em vistas axial, sagital e coronal, de cima para baixo. Esquerda: MSPS. Direita: MRA.
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Fig. 6.10: Planejamento 3. Perfis de dose para o MRA e o MSPS sobre linhas que passam pelo

isocentro, paralelas aos eixos x, y e z estereotaxicos, respectivamente.
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DOSIMETRIA
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INTERFACE
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dos arcos

Célculo do maximo global de doses

Célculo de doses no plano ou volume
de interesse
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Fig. 6.11: Diagrama resumindo um sistema de planejamento de radiocirurgias, enfatizando os pon-

tos abordados nesta dissertacao.
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A. INTERACAO DOS FOTONS COM A MATERIA

As interagoes mais provéaveis para fotons sao o efeito fotoelétrico; o espalhamento Comp-
ton (ou incoerente); o espalhamento Rayleigh (ou coerente); a produgao de pares e as
interagoes fotonucleares.

Este capitulo farda uma exposicao breve acerca desse tema que pode ser encontrado
em diversos livros, como os de Attix [6] (principal fonte deste capitulo); Bielajew [27];
Knoll [16] e Eisberg e Resnick [15]. Ao final, sdo expostas se¢oes de choque para alguns
elementos e compostos, retiradas da base de dados XCOM, do NIST [34].

A.1 Interagoes fotonucleares

Em uma interagao fotonuclear um féton com energia de ao menos alguns MeV excita um
nucleo atdémico, que na desexcitagao ejeta um ou mais néutrons e/ou protons. Eventos (y,p)
(foton absorvido e proton emitido), sdo, em principio, importantes porque o proton liberado
podera depositar dose no meio. Porém, a contribuicao dessa interacao é muito pequena na
deposigao de dose (o montante de energia cinética adquirida pelos protons nesse processo
corresponde a menos de 5% da energia cinética ganha pelos pares elétron-positron devida
ao processo de producao de pares), de forma que esse processo é comumente negligenciado
em consideracoes dosimétricas |6, 7.6]. Eventos (y,n) (féton absorvido e néutron emitido)
sao mais importantes por constituerem-se num problema de protecao radiolégica: néutrons
vindos principalmente da regido do alvo do acelerador linear podem ativar componentes
deste ou mesmo tecidos do paciente (além de depositarem dose também).

As secoes de choque para interacoes fotonucleares sao muito menores que as referentes
aos outros processos (e ocorrerem apenas para energias na faixa da chamada ressondncia
de dipolo gigante do nucleo em questao), de modo que costumam ser desprezadas neste
contexto. O leitor perceberd que as secoes de choque exibidas na tultima secao deste
capitulo nao incluem essas interacoes. Da mesma forma, ndo sao consideradas ao longo

deste trabalho.

A.2  Espalhamento Compton

O Espalhamento Compton pode ser entendido como a colisdo de um féton com um

elétron do material atingido pelo feixe. Para tratar esse fendmeno normalmente considera-
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Fig. A.1: A importancia relativa das trés intera¢gbes mais provaveis para fotons. Sobre as linhas,

as secoes de choque em questdo sdo iguais. (Modificado de Knoll [16])

Fig. A.2: O espalhamento Compton pode ser entendido como uma colisdo entre um f6ton de energia

hv com um elétron em repouso, resultando no espalhamento do elétron a um angulo 6 e

do foton a um

angulo ¢.
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Fig. A.3: Representacdo em coordenadas polares da secdo de choque diferencial K-N (Equagao
A.1), mostrando o ntumero de fotons (incidentes pela esquerda) espalhados dentro de um
angulo solido unitario no angulo de espalhamento ¢. As curvas estdo mostradas para as
energias iniciais do féton iguais a 0.1, 0.5, 2 e 10 MeV, da curva mais externa para a mais

interna.

se o elétron participante na intera¢do como inicialmente livre (ndo ligado) e estacionario.
Essa aproximacao justifica-se pelo fato de que & medida que a energia do féton diminui
e o nimero atémico Z do absorvedor cresce — tornando os efeitos da ligagdo dos elétrons
importantes na interacdo Compton —, a interacao por efeito fotoelétrico torna-se a mais
provével, i.e., o espalhamento Compton nas condi¢bes onde os elétrons devem ser consid-
erados ligados praticamente nao ocorre. [6]

Com essas consideracoes, Klein e Nishina, em 1928, obtiveram a seguinte expressao
para a sec¢ao de choque diferencial por elétron para um foton espalhado a um angulo ¢ (ver

Figura A.2):

deo 13 (hV/)2 <hl/ hv'! 9 )
1 ' Al
0,0~ 2 \w) ot T Y (A1)

onde 7y & o raio classico do elétron (2.8179 x 10~ 13em) e hi' representa a energia do foton
espalhado. Esta, obtida por conservacao de momento e energia relativisticos, pode ser

escrita como

hv

! = 1+ (hv/moc?) (1 — cosg)

(A.2)

sendo moc? a energia de repouso do elétron. A representacdo grafica da secio de choque
diferencial K-N (Klein-Nishina) prové uma melhor interpretagdo da mesma (Figura A.3).
Visto o espectro tipico de um feixe radiocirurgico, nota-se que a grande maioria dos fétons
do feixe original é espalhada a angulos pequenos.

Integrando a secao de choque diferencial em todos os angulos sélidos €2 possiveis, temos

a secdo de choque total:
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deo
e0 = d¢Qd¢Q

T deo
= 2
7'('/0 d¢Qsen¢d¢

2{1—1—04[2(1—1—04)_177,(1—!—2@) +ln(1—|—2oz)_ 1+ 3 } (A3)
°l a2 1+ 2a « 2a (1+2a)? ’

= 27r

onde o = hv/mgc?. Observa-se que a secio de choque por elétron nao depende de Z,
o que é esperado pelo fato de o elétron ser tratado como livre. Assim, a se¢do de choque

K-N por dtomo é dada por

W0 =270 (A.4)

e a se¢ao de choque por unidade de massa (o coeficiente de atenuacao de massa) é

o NaZ

= e (g/em?) (45)

onde Ny = 6.022 x 10?3 mol~1 é o nimero de Avogadro, A ¢ o niimero de gramas por
mol do material (para um elemento quimico, o nimero de massa) e p ¢ a densidade do

material, em g/cm?.

A.3 Espalhamento Rayleigh ou Coerente

No espalhamento Rayleigh o féton incidente sofre uma colisdo com um atomo como
um todo, sendo espalhado elasticamente — o 4&tomo move-se apenas o suficiente para que
o momento se conserve. O espalhamento Rayleigh torna-se importante a baixas energias
por sua secao de choque e o angulo de espalhamento serem maiores nessa regiao.

A secao de choque diferencial por 4tomo para o processo é dada por

2
doOR 70

o =3 e’ O)Fa2) (A.6)

onde rq é o raio classico do elétron (2.8179 x 10~'3¢m), ¢ é o angulo da direcio do foton
espalhado com sua diregao original, ¢ = (hv/hc)sin(0/2) é o parametro de transferéncia de
momento, e F(q, Z) é o fator de forma atdémico, que guarda informagao acerca da geometria
do sistema.

A secao de choque total por 4&tomo pode ser aproximada por

aOR = <h£1/>2 (em? [ dtomo) (A7)

ou, em unidades de massa,
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Fig. A.4: Distribuicdo direcional dos elétrons no efeito fotoelétrico. As curvas ndo estdo normal-

izadas entre si. Fonte: Attiz [6].
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Mais importante a baixas energias, o espalhamento Rayleigh tem uma secao de choque

bem menor que a correspondente ao Efeito Fotoelétrico, como pode-se ver nos gréaficos da

secao A.6.

A.4  Efeito Fotoelétrico

O Efeito Fotoelétrico é a interacdo mais importante para fétons a baixas energias e é
descrito como a colisdo de um féton de energia hv com um elétron ligado com energia E;,
ao seu atomo. Como resultado, o foton é absorvido enquanto o elétron sai do atomo a
um angulo 0 (em relagdo a diregdo de incidéncia do féton) e o 4tomo se move apenas o
suficiente para que se conserve o momento. Como o elétron desliga-se do 4&tomo, a interacao
sO é energéticamente possivel se hv > Ej. Da conservacao da energia, a energia cinética

do elétron é

T = hv — |By| — T, (A.9)

onde T, é a energia cinética final do atomo, aproximadamente nula.
A sec¢do de choque em unidades de em?/g (o coeficiente de atenuacio de massa) para

o efeito fotoelétrico pode ser escrita como

% & (h—ZV>3 (A.10)

A probabilidade relativa de espalhamento do elétron para cada angulo pode ser vista

na Figura A.4.
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Suponha que o elétron expulso do d&tomo possuisse uma energia de ligagdo Fy. O dtomo
ionizado agora estd instavel até que um elétron de uma camada mais externa a do elétron
expulso preencha a vacancia recém criada. Suponha que um elétron com energia de ligacao
E5 (|E3| < |E|) preencha a vacancia — criando assim uma nova vacancia, mais externa.
Esse processo s6 é possivel se o excesso de energia |E; — Es| for carregado por um foton
(raios X de fluorescéncia) ou por um ou mais elétrons ejetados do atomo (efeito Auger).
Para materiais de baixo ntimero atémico, pode-se desprezar a ocorréncia de raios X de
fluorescéncia, ocorrendo praticamente apenas o processo Auger sucessivamente para todas

as vacancias criadas. O resultado é um atomo multiplamente ionizado.

A.5 Producao de pares

O processo de producgao de pares constitui-se na conversao de um féton, na presenca
de um campo elétrico, em um par elétron-pésitron. Normalmente esse processo ocorre
préximo a um nidcleo, mas por vezes ocorre em razao do campo elétrico de um elétron

atomico.

Producao de par no campo elétrico nuclear

Neste processo, toda a energia hr do féton absorvido é repartida entre o par elétron-
positron criado e o ntucleo participante. Desprezando a energia cinética adquirida pelo

niicleo,

hv = 2mo? +T- +TF

= 1.022MeV+T" +T% (A.11)

onde moc? é a energia de repouso do elétron e T~ e T sdo as energias cinéticas adquiri-
das pelo elétron e pelo poésitron, respectivamente. A energia minima do foton incidente
para que esse processo ocorra é 2moc? = 1.022 MeV, necesséria a criacio de um elétron e
um positron (esse resultado pode ser verificado imediatamente na equacao acima, no caso
onde T—,TT =0).

A secdo de choque diferencial para a criacdo de um positron de energia T+ ¢ dada por

00Z%P .
d(4k) = hI/ETOCQ (em? [ dtomo) (A.12)
onde
3 1 2\’

= 137 = 137 \meez | = 580 x 107 em’/elétron (A.13)
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e P ¢ um parametro dependente de hr, TT e levemente dependente Z. Analisando o
grafico mostrado por Attix [6, p. 149], seu valor médio P encontra-se em torno de 3.5 para
hv = 10 MeV, um pouco abaixo de 3 para 7.5 MeV, pouco abaixo de 2 para 5 MeV, abaixo
de 1 para 3 MeV, em torno de 0.2 para 2 MeV, e abaixo de de 0.1 para 1 MeV.

Integrando d(,k) obtemos a se¢ao de choque total:

hv—2mgc? P dT+
= d = g0 72 / - %
= [ +dar) = 002 [ e

= 00 Z? /lp d (T—+> =00Z°P (A.14)
0 hv — 2mqc? ' '

O coeficiente de atenuacao de massa é

. A (cm? ) (A.15)

Producao de par no campo elétrico eletrénico

Neste caso o foton da lugar a um par elétron-poésitron ao interagir com o campo de
um elétron atdémico. A energia do foton absorvido é dividida entre o par elétron-positron
criado e o elétron participante, que deve adquirir energia cinética suficiente para deixar o
atomo (surgindo assim, dois elétrons e um positron do local de interacao. Por esse motivo

o processo ¢ também chamado produgao de tripleto):

hv =1.022MeV + T + T, + Ty (A.16)

Pode-se mostrar a partir da conservagdo do momento que a energia minima para que
0 processo ocorra é de 4mgc® = 2.044 MeV.

A segao de choque por dtomo para a producao de tripleto (considerando todos os
elétrons conjuntamente) é pequena comparada a segao de choque para producao de pares

no campo elétrico para 0 mesmo atomo. A razdo é dada aproximadamente por

ati(elétrons) 1
ok(nicleo) — C(hv) Z

onde C(hv) é 1 para hv — oo e decresce vagarosamente até aproximadamente 2 com

hv =5 MeV.

(A.17)

A.6  Dados de secoes de choque

Nas proximas péaginas sdo apresentados graficos de segoes de choque para elementos e
compostos presentes no paciente e no acelerador linear, resumindo o que foi discutido neste

capitulo. Os dados foram obtidos da base de dados XCOM |[34], do NIST. As se¢oes de
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choque aparecem em unidades de cm? /g, coincidindo entdo com os coeficientes de atenuacio
de massa.

Observa-se a baixa contribuicdo do Espalhamento Rayleigh ou Coerente e a auséncia
das secoes de choque para interacoes fotonucleares, desprezadas nessa base de dados. Para
os materiais de baixo ntimero atdémico observa-se uma grande regiao de dominancia do
Espalhamento Compton ou Incoerente, ao contrario do que ocorre nos elementos mais
pesados. Também vé-se a grande semelhanga entre as se¢oes de choque dos tecidos moles
(inclusive o cérebro) e a dgua. Somando-se ao fato de a densidade desses tecidos ser muito
préoxima a da 4gua, entende-se porque eles sao ditos 4dgua-equivalentes no contexto da

dosimetria de radiacoes ionizantes.
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GLOSSARIO

Anel estereotaxico - anel que deve ser parafusado & cabeca do paciente que sera
submetido a uma radiocirurgia, no qual o referencial estereotaxico é fixado.

Eixo central - eixo que passa pelo centro do feixe.

Estereotaxia - técnica de localizacao espacial intracraniana que se vale da fixacdo de
um referencial rigido & cabeca do paciente a ser tratado.

Estudo tomografico - conjunto de imagens tomograficas abrangendo a area do pa-
ciente correspondente a lesdo e a regido pela qual os arcos radiocirturgicos deverdo passar,
constituindo-se, assim, numa descri¢ao tridimensional da regido envolvida no tratamento.

Filtro aplainador - filtro presente nos aceleradores lineares cuja funcao é aplainar o
perfil de dose produzido pelo feixe.

HDV (Histograma Dose-Volume) - histograma que mostra, para determinado vol-
ume de interesse, a freqiiéncia de ocorréncia (em unidades de volume) para cada valor de
dose.

Hounsfield, unidades de (ou valores de CT) - escala na qual se pode representar
o coeficiente de atenuacao p em imagens tomograficas. Convenciona-se HUzgua = 0 e
HU,, = —1000.

ISL (Inverse Square Law - lei do inverso do quadrado da distancia) -

Isocentro - ponto ao redor do qual o cabecote do acelerador linear gira durante um
arco radiocirirgico.

Isodose - curva cujos pontos apresentam todos a mesma dose.

Monte Carlo - método estatistico utilizado em simulacgoes estocasticas, tipicamente
envolvendo a geracao de observagoes de alguma distribuicao de probabilidades e o uso da
amostra obtida para aproximar uma funcdo de interesse. Neste contexto, utiliza-se do
sorteio de secoes de choque para interacoes de fotons e elétrons com o meio irradiado, no
objetivo de determinar a distribuicao da dose depositada nesse meio.

MU (monitor units / unidades de monitor) - ajustadas pelo operador do aceler-
ador linear, determinam o tempo de duracdao de uma irradiacao.

OAR (off-axis ratio / razao de distanciamento do eixo) - grandeza dosimétrica
que descreve o perfil transversal de deposi¢ao de dose do feixe de tratamento. Vale 1 sobre
o eixo central do feixe e 0 a uma distancia suficientemente grande do eixo central, aonde o

feixe nao deposita dose.
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OF (output factor / fator de espalhamento total) - razdo entre a dose na profun-
didade de méaxima dose para o campo em questao e para um campo de referéncia, ambas
medidas em agua.

PDP (Porcentagem de Dose Profunda) - razio entre a dose em certa profundidade
e a na profundidade de méaxima dose, ambas medidas sobre o eixo central.

PSF (peak scatter factor |/ fator de espalhamento de pico) - razdo entre a
dose em ar (com o detector envolto em uma capa de equilibrio eletronico) e a dose na
profundidade de méaxima dose em &gua, com ambas as medidas & mesma distdncia da
fonte.

Referencial estereotaxico - estrutura de material radio-opaco que fixada no anel
estereotaxico define o sistema de coordenadas estereotéxico.

Rendimento - cGy (centi-Gray) por unidade de monitor. Se nao especificados tamanho
de campo e distancia fonte-superficie (SSD), assume-se campo 10 x 10 cm? e SSD de 1000
mm.

SID - source to isocenter distance / distancia fonte-isocentro.

Simulador (phantom) - material simulador de tecido humano (normalmente feito de
agua ou acrilico) para verificagoes dosimétricas.

TLD - thermoluminescent dosimeter |/ dosimetro termoluminescente.

TMR (tissue-mazimum ratio | relacao tecido-maximo) - razao entre a dose em certa
profundidade e a dose na profundidade de méaxima dose, ambas medidas em agua e a

mesma distancia fonte-superficie (SSD).
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