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Resumo

A terapia com protoes é uma técnica promissora para o tratamento do cancro, devido
a sua capacidade de permitir uma elevada conformidade na deposi¢ao de dose. No
entanto, tal conformidade depende de diferentes variaveis, tais como: composi¢ao
do tecido, densidade e heterogeneidades. Estas dependéncias levam a incertezas
no alcance do feixe de particulas, tornando a terapia com protoes sub-6tima na
pratica clinica. O objetivo do LIP é desenvolver um sistema de monitorizagao in
vivo, baseado na técnica orthogonal prompt gamma tmaging. Esta técnica faz uso de
raios gama ortogonais espontaneos, produzidos através de reagoes entre os protoes
e os nucleos, dentro do corpo. Estudos de simulagao, e resultados experimentais,
baseados no uso de fantomas, para feixes de protoes de 130 MeV, mostraram que
esta é uma técnica promissora na melhoria da terapia com protoes. Neste projeto, foi
realizado um estudo de simulagao para analisar a precisao com que é possivel obter,
com este sistema de detecao, a posicao da borda distal do pico de Bragg, usando
feixes de protdes de elevadas energias (200 MeV, normalmente usados em irradiagoes
pélvicas). Foi também realizada um estudo de otimizagao da geometria do colimador.
O uso de feixes mais energéticos leva a criacao de um maior nimero de neutroes.
Estes neutroes criam raios gama secundérios, ao interagirem com o colimador e
outras estruturas na sala de tratamento, tornando a detecao de sinais um desafio
dificil. Um estudo de simulagao, usando um fantoma de PMMA, e considerando que
nao existe incerteza temporal e espacial do feixe, foi implementado. Os raios gama
espontaneos, gerados no fantoma, foram colimados, com um colimador multi-fatia de
tungsténio, e detetados usando uma combinacao de cintiladores YAP, instalados nas
aberturas do colimador. Discriminacao de tempo de voo e de energia mostraram ser
cruciais na melhoria da relagao sinal ruido, sendo que a discriminacao TOF foi a que
teve uma maior preponderancia, permitindo uma reducao de 55% da componente de
ruido. O processo de otimizagao da geometria do colimador revelou a existéncia de

uma regiao 6tima para uma altura de 200 mm, espessura dos 2,0-3,2 mm e abertura
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Resumo

dos 5,4-5,8 mm, sugerindo que a posicao da borda distal do pico de Bragg pode ser
determinada com uma precisao de 1,53 mm FWHM. Trabalhos futuros envolverao
a conclusao do estudo de otimizacao, para a altura de 220 mm, bem como o estudo

da aplicacao de uma camada de parafina para atenuacao de neutroes.

Palavras-Chave

Imagiologia por raios gama espontaneos, colimador multi-fatia, discriminagao de

tempo de voo, protoes de elevada energia.



Abstract

Proton therapy is a promising technique for cancer treatment due to its distinct
ability to allow high conformity in dose deposition. However, such conformality
is dependent of different variables such as tissue composition, density, and hetero-
geneities. These dependencies lead to uncertainties in particle range, turning proton
therapy sub-optimal in clinical practice. LIP’s goal is to develop an in vivo mon-
itoring system based on the orthogonal prompt gamma imaging technique. This
technique makes use of orthogonal prompt gamma rays, produced in proton-nuclear
reactions within the body. Previous simulations and phantom-based experimental
results, using 130 MeV proton beams, have shown to hold promise in improving pro-
ton therapy. In this work was performed a simulation study to analyze the precision
which is possible to reach with this detection system in determination of the position
of the distal edge of the Bragg Peak, when using high energy proton beams (200
MeV, typically used in pelvic irradiations). An optimization study of the collima-
tor’s geometry was also performed. By using higher proton beam energies, a higher
number of neutrons will be created. Such neutrons create secondary gamma-rays by
interacting with the collimator and other structures in the treatment room, turning
the detection of signals a difficult challenge. A simulation study using a PMMA
phantom and considering no time and space beam uncertainties was implemented.
PG generated in the phantom were collimated with a tungsten multi-slat collimator
and detected using a combination of YAP scintillators, installed in the collimator
apertures. Time of flight and energy discrimination showed to be crucial for the im-
provement of signal-to-background ratio, with TOF discrimination being the most
predominant, allowing a 55% reduction in the noise component. The optimization
process of the collimator’s geometry revealed the existence of an optimal region for
a height of 200 mm, a septal thickness of 2.0-3.2 mm and an aperture of 5.4-5.8 mm,
suggesting that the position of the distal edge of the Bragg peak can be determined

with an accuracy of 1.53 mm FWHM. Future work will involve the conclusion of the
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Abstract

optimization study, for the height of 220 mm, as well as the study of the application

of a paraffin layer for neutron attenuation.

Keywords

Prompt gamma imaging, multi-slat collimator, time-of-flight discrimination, high

energy protons.
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Introducao

Neste capitulo é apresentada a motivacao, o contexto em que se insere e os obje-
tivos deste projeto de tese. E também descrita a forma como esta dissertacao esta

organizada.

O desenvolvimento exponencial das sociedades modernas durante o ultimo século
permitiu uma forte evolucao da qualidade de vida das populagoes, afetando, natu-
ralmente, a esperanca média de vida. Entre 1970 e 2019, a esperanca média de
vida em Portugal subiu de 67,1 anos para 81,1 anos [1]. Contudo, este aumento
da esperanca média de vida, aliada a inversao da piramide populacional verificada
em grande parte nos paises desenvolvidos, tornaram-se um dos principais fatores
responsaveis pela crescente incidéncia de doengas oncolégicas no mundo [2] (ver
figura 1). Em 2018, previsoes da Organizacao Mundial de Satide apontavam para que
um em cada 5 homens e uma em cada 6 mulheres pudesse vir a desenvolver cancro

durante a sua vida, sendo esta, a segunda maior causa de morte em Portugal [3].

Torna-se, por isso, essencial desenvolver meios cada vez mais eficazes de tratamento

e diagnoéstico destas doencas.

Existem vérias modalidades terapéuticas para o tratamento de doengas oncologicas,

sendo a cirurgia, quimioterapia e radioterapia, as mais utilizadas [4].

A radioterapia é uma modalidade que utiliza radiacao ionizante, habitualmente
raios-X, para destruir as células cancerigenas. Apesar da forte evolugao dos sis-
temas capazes de otimizar a conformidade e homogeneidade da deposicao de dose
(i.e. energia depositada por unidade de massa, em unidades de J/kg, ao que cor-

responde o Gy) no alvo, o facto de os raios-X serem capazes de atravessar o corpo
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Figura 1: Projecao do nimero total de novos casos de cancro em 2040 de acordo
com o Indice de Desenvolvimento Humano (HDI') [3].

humano, afetando 6rgaos saudaveis e nao saudaveis que por eles sao atravessados,
é um fator limitativo desta técnica. E neste ponto que a terapia com protoes con-
trasta com a terapia convencional. A elevada concentracao de deposicao da dose nos
tecidos, numa zona bem definida (pico de Bragg), seguida de uma grande queda,
permite focar a dose no tumor, reduzindo os danos causados aos tecidos saudaveis

circundantes (figura 2).

A terapia com protoes revela ser uma técnica promissora para o tratamento de tu-
mores, complementando as técnicas convencionais de radioterapia existentes. De
facto, projecoes indicam que pelo menos 10% da populacao que necessita de trata-

mento de radioterapia externa podera beneficiar da terapia com protoes.

De acordo com o World Market Report and Directory, sétima edicao, sumarizado
no Linkdin [5], existem 20 salas de radioterapia por dez milhoes de habitantes,
enquanto que, para a terapia com protoes, existem apenas 280 salas de tratamento,
o que corresponde a 0,4 salas por dez milhoes de habitantes. Isto significa que sao
necessarias mais 2800 salas de prototerapia, instaladas em todo o mundo, de forma
a que se consiga dar uma resposta eficaz ao crescente aumento do niimero de casos

onde a terapia com protoes tem um papel preponderante.

'HDI, do inglés, human development index.
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Figura 2: Perfil de deposicao de dose, ao longo da profundidade de penetragao,
para feixes de raios-X e de protoes [10].

A terapia com protoes tem no alcance finito do feixe de protoes a sua grande van-
tagem. Contudo, a este alcance esta subjacente uma elevada incerteza, o que torna
os planos de tratamento em terapia com protoes sub-6timos na pratica clinica [6]. O
alcance do feixe de protoes, no corpo humano, estd dependente da composicao dos
tecidos, densidade e heterogeneidades. As causas para estas incertezas estao rela-
cionadas, entre outras razoes, com a conversao de dados de tomografia computori-
zada de raios-X em dados de interagoes de protoes [7] e mudancas morfolégicas,
anatomicas e fisiolégicas no corpo do doente durante o tratamento, como regressao
tumoral [8] ou o preenchimento de cavidades vazias devido & inflamacao [9]. Estas
dependéncias levam a criagao de altas margens de seguranca nos planos de trata-

mento, limitando os beneficios que esta técnica pode oferecer.

E entdo necessdrio criar instrumentacao e técnicas de andlise de dados que per-
mitam abordar adequadamente estas variagoes, de forma a que se possa tirar o
maximo proveito deste tipo de terapia. Varias abordagens tém sido propostas para
a monitorizagao in vivo da deposicao de dose e do alcance do feixe de protoes nos
tecidos. Uma das técnicas baseia-se no uso de raios gama espontaneos (PG?), que
resultam da interacao entre os protoes e os nicleos dos atomos, evitando assim o
uso de emissoes atrasadas e o consequente desvanecer da atividade, que é o principal

problema dos sistemas PET? j4 em uso [11].

2PG, do inglés, prompt gamma.
3PET, do inglés, positron emisson tomography.



Introducao

Com o objetivo de melhorar os tratamentos de radioterapia, através da otimizacao
do tratamento em tempo quase real, o LIP* tem seguido uma linha de investigacao
chamada de: Imagiologia por raios gama espontaneos ortogonais (O-PGI®) (o seu

principio de operagao sera explorado seccao 3.7).

A viabilidade desta técnica, que usa raios gama espontaneos emitidos perpendicu-
larmente a direcao do feixe, tem sido estudada através de varias simulacoes de Monte
Carlo [9,12].

O objetivo deste trabalho é realizar um novo estudo de simulagao, utilizando a
ferramenta de simulacio GEANT4S, para avaliar o desempenho da técnica O-PGI
quando sao utilizados feixes de protoes com energias de 200 MeV (energias tipicas

usadas na irradiacao pélvica).

O LIP tem como objetivo final demonstrar, sem sombra de duvida, a comunidade
médica, a utilidade da técnica O-PGI numa variedade de tumores como: cabeca e
pescoco, pélvis (tumor ésseo ou préstata), pulmao, tumores pedidtricos, entre outros

(ver figura 3).

Types of cancers treated with proton therapy

Brain I e e -I Base of Skull

Central Nervous | — I Naso/Oropharynx (H&N)

System
Lung | | Esophagus
Liver | | Breast
Pediatric | | Pancreas
Recurrent Cancer | | Prostate

Figura 3: Tipos de cancro tratados com terapia com protoes [3].

4Laboratério de Instrumentacio e Fisica Experimental de Particulas
50-PGI, do inglés, orthogonal-prompt gamma imaging.
6Acrénimo para GEometry And Tracking 4.



Introducao

Organizacao da tese

Este documento, intitulado Simulacdo de uma camara multi-fatia de raios gama
para determinacao do alcance do feixe de protoes em irradiacao pélvica divide-se em

6 capitulos.

No capitulo 1, Terapia com protoes, é apresentado o racional da aplicagao de protoes
no tratamento de cancro, os desafios da implementacao deste novo método de tera-
pia, bem como uma andlise comparativa, entre os protoes e os ioes de carbono, no

tratamento de cancro.

No capitulo 2, Interacao da radiacao com a matéria, sao analisados os principais

mecanismos que regem as interacoes da radiacao com a matéria.

No capitulo 3, Sistemas de monitorizacao do feixe de particulas, sao apresentados
os principais sistemas para monitorizagao do feixe de particulas no doente. Por fim,

¢ definido o conceito O-PGI, bem como os principais objetivos deste projeto de tese.

No capitulo 4, Métodos, sao apresentadas as metodologias usadas na elaboragao

deste projeto de tese.

No capitulo 5, Discussao de resultados, sao reportados os resultados do estudo de
simulacao, onde foi avaliada a capacidade do sistema O-PGI em determinar a posicao
da borda distal do pico de Bragg, usando feixes de protoes de 200 MeV, bem como

do estudo de otimizacao da geometria do colimador multi-fatia.

No capitulo 6, Consideragoes finais, sao destacados os principais resultados e con-

clusoes deste estudo, bem como os objetivos para estudos futuros.
Comunicacgoes cientificas resultantes deste estudo

1. LIP Mini-School on Charged Particle Therapy Applications, Lisboa, 2-9 de
dezembro, 2021.

2. International Conference on Monte Carlo Techniques for Medical Applications,
Antuérpia, 11-13 de abril, 2022.

3. Dia da Investigagao do DF, Coimbra, 27 de abril, 2022.
4. Jornadas do LIP 2022, Coimbra, 8-9 de julho, 2022.
5. 2022 IEEE NSS MIC RTSD, Milao, 5-12 de novembro, 2022.

Algumas imagens, e correspondentes tabelas, poderao encontrar-se descritas em

inglés, uma vez que foram usadas em apresentacoes internacionais.


https://indico.lip.pt/event/
https://mcma2022.com
https://indico.cern.ch/event/1151833/
https://indico.lip.pt/event/1183/
https://mcma2022.com
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Terapia com protoes

Este capitulo tem como objetivo apresentar os fundamentos por detras da aplicagao
de protoes na hadroterapia, discutindo a sua evolucao ao longo dos anos, os seus
requisitos e desafios. Também é apresentada uma andlise onde sao comparadas as

vantagens e desvantagens dos feixes de protoes e ioes de carbono.

A possibilidade da aplicacao clinica da terapia com ioes, usando protoes e ioes de
carbono, foi apresentada pela primeira vez, em 1946, por R.R Wilson [13]. Em-
bora o potencial clinico desta forma de terapia seja conhecido hé varias décadas,
nunca houve um avanco profundo nesta area, como aconteceu com a radioterapia

convencional, que utiliza feixes de raios-X.

A necessidade de grandes aceleradores de particulas, devido as elevadas energias
exigidas neste tipo de terapia, de sistemas eficazes de alocacao de dose, entre outros
fatores, deram origem a complicados desafios de implementacao e elevados custos fi-
nanceiros, que dificultaram a tarefa de trazer este tipo de terapia para uma realidade

clinica [14].

Avancos tecnolégicos recentes, nomeadamente no desenvolvimento de aceleradores
de particulas capazes de atingir energias mais elevadas, na definicao do volume alvo
a ser irradiado, através de imagens de CT' com resolucoes cada vez melhores, e na
criacao da radioterapia de intensidade modulada (IMRT?), que permite uma melhor
conformidade na entrega da dose, permitiram que as propriedades da terapia com

ioes fossem reexploradas para o tratamento do cancro.

LCT, do inglés, computed tomography
2IMRT, do inglés, intensity-modulated radiation therapy.



1. Terapia com protoes

Na terapia com ioces, podem ser usados diferentes tipos de particulas como fonte
de radiacao ionizante, em particular, protoes e ioes de carbono. Nao h&, no en-
tanto, uma ideia concreta de qual destas particulas permite melhores resultados

terapéuticos [14].

O que torna este tipo de terapia tao promissora é o facto de os protoes e os ioes
pesados possuirem uma elevada transferéncia linear de energia (LET?) e de pararem
no corpo humano, contrariamente aos fotoes, que atravessam todo o corpo humano,

ionizando érgaos saudaveis e nao saudaveis.

Tanto os protoes como os ioes de carbono depositam grande parte da sua energia
imediatamente antes de serem absorvidos pelo material alvo, permitindo concentrar
uma grande quantidade de dose num espacgo bem definido, a que chamamos pico de
Bragg, que é seguido por uma grande queda na deposigao de dose (ver figura 1.1).
A posicao do pico de Bragg pode ser ajustada de forma a atingir a profundidade

desejada, alterando a energia do feixe incidente.

Estas caracteristicas permitem reduzir a quantidade de dose a qual os 6rgaos sauda-
veis, que rodeiam o tumor, sao expostos. Podemos, portanto, aumentar a eficiéncia
da entrega da dose, reduzindo a dose integral entregue ao doente, até um fator de

3, limitando os efeitos secundérios do tratamento [6].
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Figura 1.1: Perfis de dose em funcao da profundidade, para feixes de radioterapia
com fotdes, protoes e ides de carbono. [15].

3LET, do inglés, linear enegy transfer.



1. Terapia com protoes

Um exemplo pratico desta grande vantagem pode ser visto na figura 1.2, onde sao
apresentados os planos de tratamento de protoes e IMRT, para irradiagao cranio-
espinhal. Pode-se verificar, claramente, que para o tratamento com protoes ha uma
conformidade muito maior na entrega de dose ao volume alvo e uma consequente
preservacao dos tecidos circundantes saudaveis, que nao acontece para o plano de

tratamento convencional.

No entanto, esta elevada conformidade na deposicao de dose depende de diversos
fatores, que afetam a precisao com que podemos medir a posicao do pico de Bragg.
Propriedades fisicas dos tecidos, possiveis alteragoes anatéomicas e movimentos do
doente durante o tratamento sao fatores que tém de ser tidos em consideracao na
elaboracao dos planos de tratamento. Estas dependéncias levam a criacao de ele-
vadas margens de seguranca no plano de tratamento, limitando os beneficios que

esta técnica apresenta, quando comparada com os tratamentos convencionais.

Figura 1.2: Comparacao representativa de planos de IMRT e de terapia com
protoes relativos a uma irradiacao cranioespinhal. Secc¢ao transversal axial e sagital
representativa de um plano de IMRT (a e b) e de irradiacao com protoes (c e d). A
prescrigao de dose para a irradiacdo cranioespinhal é 23,4 Gygrpg [16].



1. Terapia com protoes

proton  dual ion
in operation L] L]
under construction @ ®

being planned

Figura 1.3: Centros de terapia com hadroes, em operacao ou em fase de construcao,
na Europa, em 2016 [17].

A comunidade internacional tem reunido esforgos para a implementacao deste tipo
de terapia, existindo ja varios centros de terapia com protoes e ides de carbono
espalhados pelo mundo. Na figura 1.3 pode ser vista a distribuicao geografica dos

centros de terapia com ioes na Furopa.

Pode-se verificar que os centros de terapia com protoes tém sido escolhidos em
detrimento dos centros de terapia com ioes de carbono. As razoes por detras deste

facto serao exploradas na secgao seguinte.

Protoes vs ioes de carbono

Nao existe uma ideia concreta sobre qual o tipo de particula mais adequada para
a terapia de hadroes, embora tenhamos verificado um aumento superior do niimero
de instalacoes de terapia com protoes em comparacao com o nimero de instalagoes
de i6es de carbono, nos ultimos vinte anos. Tal facto deve-se principalmente as ca-
racteristicas bioldgicas mais complexas dos ioes de carbono bem como aos complexos

desafios de implementacao das suas instalagoes [15].

Apesar desta opcao pelos protoes, seguidamente é feita uma andlise das diferentes
caracteristicas dos feixes de protoes e ioes de carbono, que fazem com que ambas

sejam preferiveis para a terapia com hadroes.
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1. Terapia com protoes

Os protoes, sendo particulas mais leves do que os ioes de carbono, sao mais facilmente
dispersos. Esta dispersao reflete-se num alargamento da largura do pico de Bragg.
Com o aumento da profundidade de penetracao, da-se o aumento da dispersao e o

consequente alargamento do pico e diminuicdo da sua amplitude (ver figura 1.1) [15].

O perfil de dose-profundidade é influenciado pela fragmentacao nuclear das particulas
do feixe. Estas reacoes nucleares entre as particulas do feixe e os nicleos alvo levam
a producao de particulas mais leves, com maior poder de penetracgao, criando uma

cauda de dose na borda distal do pico de Bragg.

Na figura 1.4, pode-se verificar que os protoes nao apresentam cauda de dose, ao
contrario dos ioes de carbono. Isso deve-se ao facto de os protoes serem particulas
mais leves do que os ides de carbono e, por isso, menos sujeitas a fragmentacoes
nucleares. Algumas das particulas de fragmentagao, que compoem a cauda da dose,
sao isotopos de carbono mais leves, emissores de positroes. Estas fontes radioativas

sao usadas para verificagao do alcance do feixe usando sistemas de dete¢ao PET [15].

A dispersao também afeta o perfil lateral de dose, podendo as consequéncias deste
efeito serem vistas na figura 1.5. O feixe de particulas, ao atravessar os diferentes

materiais presentes na sala de tratamento, sofre multiplos efeitos de dispersao, o que

All pencil beams are o=5mm at skin (FWHM = 12 mm)

300 [ 100
Carbon E=195 MeVinuc
—_
250[
80

_ Proton E=103 MeV
£ 200 | '
' arbon E=281 MeVinuc 60 —
S =
o]
2 150} 2
w
= = Proton E=147 MeV S
= 40 O
% 100} Carbon E=392 MeVinuc
-

— ”

50}

= Proton E<204 MeV
l

0 50 100 150 200 250 300 350 400
Depth [mm]

0

Figura 1.4: Representacao da penetracao das caudas de fragmentacao para feixes
de ides de carbono com energias de 195 MeV, 281 MeV and 392 MeV e feixes de
protoes com energias de 103 MeV, 147 MeV and 204 MeV [18].
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1. Terapia com protoes
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Figura 1.5: Dispersao lateral para diferentes feixes terapéuticos. O feixe atravessa
as janelas de saida e monitores, e entra no corpo do doente a uma distancia de 1,40
m da saida [15].

leva ao alargamento da sua largura lateral. Este efeito de alargamento é apresentado
para um feixe, com 5 mm de largura, que atravessa uma janela de saida, monitor de
feixe e um fantoma de agua. O alargamento da largura lateral do feixe de protoes é
3,5 vezes maior do que o do feixe de ides carbono, quando considerado um mesmo
intervalo. Isto explica-se pelo facto de os protoes serem particulas mais leves do que

os ides de carbono, estando por isso sujeitos a um maior efeito de dispersao [15].

De forma a explorar os rendimentos das particulas secundarias produzidas por feixes
de protoes e de ioes carbono, sao apresentados os resultados de um estudo de simu-
lacao, onde feixes de protoes e de ides de carbono foram usados na irradiacao de um
fantoma de agua. A energia de cada feixe foi escolhida de forma a que o alcance do

mesmo fosse igual para ambos os casos [11].

Na figura 1.6, encontra-se representada a distribuicao espacial das particulas que

saem do alvo, bem como o perfil de dose relativa, para ambos os feixes.

Pode-se concluir que, de entre todas as particulas emitidas pelo fantoma, os fotoes
gama espontaneos (particulas que resultam diretamente da interagao entre protoes e
os nicleos) sao as que apresentam um perfil de emiss@o mais bem correlacionado com

o perfil de deposicao de dose. Esta é a razao pela qual estas particulas sao de especial

12



1. Terapia com protoes
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Figura 1.6: Espetro das particulas secundarias, com energias maiores que 1 MeV,
que emergem de um fantoma de dgua (cilindro com 15 cm de diametro, 40 cm de
comprimento) irradiado por um feixe de protoes com energias de 160 MeV (esquerda)
e um feixe de ides de carbono MeV /u (direita) [11].

interesse para monitorizagao do alcance do feixe de particulas [19]. A produgao de
fotoes gama espontaneos secundarios é superior para os ides de carbono, o que
pode ser um fator limitativo para este tipo de feixe, uma vez que estas particulas
secundarias nao contém qualquer informagao sobre o percurso do feixe nos tecidos,

originando uma componente de background, de fotoes gama [11].
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Interacao da radiacao com a

matéria

Neste capitulo sao analisados os principais mecanismos que regem as interagoes da
radiagdo com a matéria. Sera, particularmente, focado nas interacoes de protoes,
neutroes e radiacao eletromagnética, uma vez que sao as que tém maior relevancia

em terapia com protoes.

As quatro principais categorias de radiacao, as quais se dividem em particulas carre-

gadas ou nao carregadas, sao:
e Particulas carregadas: ioes leves e pesados!; eletroes;
e Particulas nao carregadas: neutroes; raios-X e raios gama.

As particulas carregadas, devido as suas propriedades elétricas, interagem princi-
palmente com os eletroes atémicos do alvo por meio de forcas Coulombianas [21].
As particulas neutras interagem com a matéria por meio de forgas Coulombianas e

através de colisoes com os nucleos alvo.

2.1 Radiacao de particulas carregadas

Particulas carregadas interagem com a matéria através de forcas Coulombianas. Es-

tas interagoes dao-se principalmente com os eletroes atémicos, mas também, embora

1Tdes com peso superior ao dos protdes sdo chamados de pesados em radiobiologia, contraria-
mente & terminologia usada em fisica nuclear, devido & sua elevada eficdcia bioldgica relativa [20].
Particulas com eficicia bioldgica relativa superior a &~ 1.1 sdo consideradas pesadas (tabela 2.2).

15



2. Interagao da radiacao com a matéria

lonisation Excitation
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-O-- ii
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Figura 2.1: Processo de ionizagao (esquerda) e excitagao (direita) do atomo [22].

com menor frequéncia, com os nucleos atémicos. As particulas perdem a sua energia
através de processos de excitagao, ionizagao ou perdas radiativas [21]. Se a energia
perdida pela particula nao for suficiente para quebrar a ligacao entre o eletrao e o
nucleo, estamos perante uma excitacao. O eletrao orbital, quando excitado, vai para
niveis de energia mais elevados e, ao retornar ao seu estado fundamental, emite a
energia correspondente ao nivel de transicao, através de radiagao eletromagnética ou
um eletrao de Auger (ver figura 2.1 - direita). Ionizac¢ao ocorre quando as particulas
tém energia suficiente para quebrar a energia de ligacao dos eletroes atémicos. Nesta
situagao, é produzido um par de ides: um eletrao e um iao carregado positivamente.
O eletrao é ejetado com uma energia cinética igual a energia depositada menos a
energia de ligacao. Em certos casos, o eletrao é emitido com uma energia de tal
forma elevada, que tem a capacidade de promover novos processos de ionizagao (ver

figura 2.1 - esquerda).

2.1.1 Poder de paragem

O poder de paragem, ou taxa de perda de energia, S, de uma particula num de-
terminado material absorvedor, é simplesmente o quociente entre a perda média de
energia, E, e o comprimento do percurso da particula, x, no material. Beth e Bloch

definiram a seguinte expressao para o poder de paragem [23]:
1dE s Z 1 1. 2m.c®v*B* Trnan 0

2 -1 2
Tpd FwAm [zt o P g Mee )

encontrando-se cada uma das varidveis e constantes definidas na tabela 2.1.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

No que ao projétil diz respeito, podemos verificar que a perda de energia é propor-
cional ao quadrado da sua carga, inversamente proporcional ao quadrado da sua
velocidade e independente da sua massa. Analisando agora a influéncia das pro-
priedades do material absorvedor no poder de paragem, podemos verificar que este
¢ inversamente proporcional ao nimero de massa do material absorvedor e direta-

mente proporcional a sua densidade de eletroes.

Tabela 2.1: Variaveis e constantes da equacao de Beth - Bloch.

Simbolo Definigao

Cfl—f perda de energia por unidade de comprimento
A massa atémica do meio
N, numero de Avogadro
K 47rNar§mec2
Zeff carga efetiva da particula incidente
7 nimero atémico do meio
3 quociente entre a velocidade da particula

e a velocidade da luz
meC energia de repouso do eletrao
energia cinética maxima que pode ser transmitida

Tmac a um eletrao livre numa colisao
I energia de excitagao média
) correcao de densidade

Me, Te massa e raio do eletrao, respetivamente
vy fator de Lorentz

2.1.2 Ionizacao Especifica

Ionizacao especifica, IE, é o nimero de pares de ioes produzidos por unidade de
comprimento. E proporcional ao quadrado da carga elétrica da particula ionizante,
inversamente proporcional ao quadrado da sua velocidade e é expressa em pares de
ides/mm [21].

2
[Eoco—= (2.2)

02
Particulas mais carregadas criam campos de Coulomb mais fortes. A medida que
estas particulas interagem com o material, elas sofrem uma diminuicao da sua energia
cinética, permitindo que o campo de Coulomb atue por um periodo de tempo mais
longo. De facto, esta relacao entre a diminuicao da energia cinética e o aumento
da producao de ioes esta explicita na equacao de Bethe-Bloch, através do forte

denominador de velocidade, no fator cinematico. Isto significa que, o momento em

17



2. Interagao da radiacao com a matéria
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Figura 2.2: Ionizagao especifica (pares de ides/mm) em funcdo da distancia ao
alcance da particula [24].

que as particulas estao no final do seu alcance, quase a perder a totalidade da sua
energia cinética, coincide com o momento em que ha uma maior taxa de ionizagao,
ou seja, maior producao de pares de ioes. Este perfil de producao de pares de ioes, em
funcao da profundidade, é chamado de curva de Bragg, correspondendo o méaximo

de ionizagao ao pico de Bragg (ver figura 2.2).

2.1.3 Transferéncia linear de energia

A transferéncia linear de energia é a quantidade de energia que uma particula ioni-
zante transfere para um material, por unidade de distancia [25]. E proporcional ao
quadrado da carga elétrica da particula e inversamente proporcional ao quadrado
da sua energia (ver tabela 2.2). A medida que a energia diminui, a LET atinge
um valor maximo, devido a diminuicao da velocidade. Acresce, como resultado da

captura eletrénica, uma diminuicao de z.sf (ver equagao 2.1).

Embora as diversas particulas, que se encontram presentes na tabela 2.2, tenham
a capacidade de ionizar atomos, a sua eficacia bioldgica (capacidade de destruir
células) nao é a mesma. Esta estd dependente da LET. A eficicia bioldgica relativa
(RBE?) aumenta com o aumento da LET, até cerca de 200 keV/pm, a partir do

qual comeca a descer, devido ao fenémeno de overkill.

2RBE, do inglés, relative biological effectivenes. Corresponde ao racio entre a dose de referéncia
(normalmente de raios gama ou raios-X), e a dose do tipo de radiagdo considerada, que causa o
mesmo nivel de efeito bioldgico.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

Tabela 2.2: Valores de LET e RBE, aproximados, para diferentes tipos de radiagao.
Adaptado de [25].

Tipo de radiacao LET (keV/pm) RBE
Raios-X Linac (6-15 MeV) 0,3 ~ 0,8
Particula beta (1 MeV) 0,3 0,9
Raios gama 0,2 0,8-0,9
Raios-X de 250 kVp (padrao) 2 1
Protoes de 150 MeV 0,5 ~ 1,1
Neutroes 0,5-100 1-2
Particulas Alfa 50-200 5-10
[6es de carbono 40-90 2-5

2.1.4 Dispersao do alcance

O alcance, R, de um feixe de particulas carregadas monoenergético, corresponde a
posicao a partir do qual metade das particulas iniciais ja pararam. Devido a natureza
estocastica dos processos de ionizacao, e aos diferentes percursos das particulas que
constituem o feixe, provocado pela dispersao de Coulomb, o alcance do feixe de

particulas corresponde ao valor médio da seguinte distribuicao gaussiana [26,27]:

Glz) = \/2;_0 exp & ;Uf) (2.3)

(2.4)

2 _
o, =4m

ZlefNA 1—p3%/2
77 15 |

onde x é na direcao do feixe, N a densidade volumétrica de eletroes no material
absorvente e Ax define o ponto onde se esta a calcular a dispersao. Os restantes

parametros estao definidos na tabela 2.1.

2.1.5 Dispersao lateral

As particulas sao frequentemente desviadas do seu percurso ao interagirem com
outras particulas, num processo chamado de dispersdao. A dispersao pode ser de dois
tipos: eldstica ou ineldstica [21]. Estamos na presencga de dispersao elastica quando
a energia cinética total das particulas envolvidas na colisao permanece inalterada.
Dispersao inelastica ocorre quando hé perda da energia cinética total das particulas

envolvidas na colisao.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

2.1.6 Interacoes radiativas — Bremsstrahlung®

As particulas carregadas interagem, principalmente, com os eletroes atémicos. Con-
tudo, também interagem, embora com uma frequéncia muito inferior, com os ntcleos
atémicos. As particulas carregadas, ao interagirem com os ntcleos atémicos por
meio de interacoes inelasticas, sofrem uma forca Coulombiana atrativa, sendo con-
sequentemente submetidas a uma forga centripeta. Esta aceleragao leva a uma perda
da energia cinética por parte da particula incidente e a um aumento da probabilidade
de emissao de energia eletromagnética na forma de um fotao (ver figura 2.3). O fotao
é emitido com uma energia que pode ir de 0 até a energia cinética total da particula
incidente. Esta probabilidade é proporcional ao quadrado do nimero atémico do
material alvo e inversamente proporcional a massa da particula incidente. Por esta
razao, este é um processo de pouca importancia para particulas mais pesadas, como
os protoes, mas nao para os eletroes. Na verdade, este é o processo utilizado na
producao de raios-X para fins de radioterapia. Sao usados eletroes, como projéteis,

que resultam na produgao de um espectro continuo de energias de raios-X [21].

Projectile electrons

High-energy

bremsstrahlung

x-ray Low-energy
bremsstrahlung
X-ray

Figura 2.3: Perda de energia radiativa via bremsstrahlung [28].

2.2 Interacao de protoes

Os protoes interagem com a matéria através dos seguintes mecanismos: interagoes
Coulombianas, com eletroes atémicos ou com nicleos atémicos, reagoes nucleares e
Bremsstrahlung. Este tltimo processo, como explicado anteriormente, é de pouca

importancia para os protoes devido a sua massa e, por isso, nao sera considerado.

3Radiacdo de travagem, em alemao.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

Y (c)

Figura 2.4: Ilustracdo esquemadtica dos mecanismos de interacao de protoes: (a)
perda de energia por meio de interagbes de Coulomb ineldsticas, (b) deflexdo da
trajetéria de protoes por dispersao eldstica repulsiva de Coulomb com o nicleo, (c)
remocao do protao primério e criagao de particulas secundarias através de interagoes
nucleares nao eldsticas (p: protao, e: eletrao, n: neutrao, : raios gama) [23].

2.2.1 Dispersao de Coulomb inelastica

O protao, ao passar préximo a um atomo, estabelece uma forca de Coulomb com os
eletroes atémicos, que leva a colisdo entre ambos (ver figura 2.4.a). Estas colisoes sao
ineldsticas, pelo que o protao perde parte da sua energia, que é usada para remover
o eletrao do atomo. No entanto, a sua direcao de propagacao permanece inalterada,
uma vez que a massa de repouso do protao é muito maior do que a do eletrao. Esta

perda de energia determina qual o alcance do feixe de protoes no doente [23].

2.2.2 Dispersao de Coulomb elastica

Os protoes, ao passarem proximos ao nucleo de um atomo, devido a sua carga
positiva, sofrem uma forga repulsiva que altera a sua dire¢ao de propagagao (ver
figura 2.4.b). Uma vez que estas colisdes s@o eldsticas, os protdes mantém a sua
energia. Este tipo de interagoes tém um interesse pratico, pois permitem determinar

a nitidez penumbral lateral [23].
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2. Interagao da radiacao com a matéria

2.2.3 Reacoes nucleares nao elasticas

Quando um protao tem energia suficiente para romper a barreira de Coulomb dos
nicleos, ocorre uma colisao entre os dois. Esta colisao leva a remocgao de protoes
do feixe, particulas constituintes do nicleo do atomo, e a emissao de particulas
secundarias, como protoes (o protao incidente estd aqui incluido uma vez que dexa de
ser possivel identificd-1o), neutroes, ides pesados e raios gama (ver figura 2.4.c). Este
tipo de interacoes é de extrema importancia, pois sao responsaveis pela producao
de raios gama espontaneos, que podem ser utilizados para a verificacao in vivo do

alcance do feixe de protdes dentro do doente [23].
2.3 Interacao de neutroes

Devido a sua carga neutra, os neutroes nao interagem com a matéria através de forgas
Coulombianas. Isto significa que nao tém capacidade para excitarem ou ionizarem
diretamente os atomos, razao pela qual os neutroes tém uma elevada capacidade de
penetragdo na matéria [21]. Em vez disso, eles interagem com os nicleos atémicos,

produzindo particulas secundarias com capacidade de excitacao e ionizacao.

Os neutroes interagem com a matéria através de dois principais processos: dispersao
e absor¢ao [29]. Nos processos de dispersao, o neutrao, que permanece livre apés a
colisao, sofre uma alteragao na sua energia cinética, bem como da sua direcao. Ja
o nucleo alvo mantém a sua constituicao inicial, podendo ou nao ser excitado. Na

absorcao de neutroes, o neutrao ¢ retido pelo niicleo e novas particulas sao emitidas.

Os processos de dispersao podem ser de dois tipos: eldsticos ou ineldsticos [29].
Quando os neutroes interagem com nucleos alvo de massa igual ou aproximada a
sua massa, transferem parte da sua energia para o ntcleo, sofrendo uma alteragao
da sua energia cinética e da direcao de propagacao. Como ha conservacao da energia
cinética total, este é um processo de dispersao elastica. A perda média de energia

nestes processos ¢ dada pela seguinte expressao [29]:

2EA (2.5)

(A+1)2 '
onde E corresponde a energia do neutrao incidente e A ao niimero de massa do ma-
terial alvo. Podemos verificar que, uma forma de reduzir a velocidade dos neutroes,
¢ usar alvos com nimero de massa o mais baixo possivel. Ao contrario, quando

a massa dos neutroes ¢é inferior a massa do nicleo alvo, eles interagem com este,
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2. Interagao da radiacao com a matéria

levando a um rearranjo interno do nucleo e a excitacao do mesmo. Ao voltar ao
estado fundamental, é emitido um neutrao com energia inferior a do neutrao inci-
dente, e a restante energia é emitida na forma de radiacao eletromagnética. Como
nao ha conservacao da energia cinética total das particulas envolvidas na interagao,
este ¢ um processo de dispersao inelastico. De realcar que, para que este tipo de
processos possa ocorrer, a energia cedida ao ntcleo tem de ser suficiente para que

este passe a um estado excitado, caso contrario, nao ocorre dispersao inelastica.

Além da dispersao, os neutroes também podem ser capturados pelos nicleos. Esta
captura leva ao rearranjo interno do nicleo alvo, a libertacao de energia na forma
de radiacao eletromagnética, nomeadamente raios gama, e a emissao de particulas
carregadas como protoes, deuterdes e particulas alfa [29]. Este tipo de interacao
tem um impacto negativo nas técnicas de verificacao in vivo do alcance do feixe de
protoes, uma vez que levam a producao de raios gama secundarios que nao contém

nenhuma informacao sobre o trajeto do feixe, degradando a relacao sinal-ruido.

2.4 Interacoes de raios gama e raios-X

A radiagao eletromagnética, de origem nuclear (raios gama) ou de origem atémica
(raios-X), interage com a matéria de diferentes formas, consoante a interacao seja
com eletroes atémicos ou com nticleos. Assim, o efeito fotoelétrico, a dispersao de
Compton e a dispersao de Rayleigh sao os processos que podem resultar da interacao
da radiacao eletromagnética com os eletroes atémicos. Ja a producao de pares pode

ocorrer da interagao desta com os nucleos.

T T TN T T IR ARLLL I T TTTH
120 -
100 ~1
v [~ Photoelectric effect Pair production
3 8O dominant dominant -
s L
F=]
"_“ 60 i~
° Compton effect
N 40} dominant
20 -
0 IR AN Lo
0.01 0.05 0.1 05 1 5 10 50 100
hy in MeV

Figura 2.5: Importancia relativa dos trés principais tipos de interacoes para raios
gama e raios-X. As linhas mostram os valores de Z e hrv para os quais os dois efeitos
vizinhos tém a mesma importancia [30].

23



2. Interagao da radiacao com a matéria

Scattered
lower energy

Characteristlc radlation photon

emitted .

Incoming high-energy photon

hell electron
fiils vacant K-shall shell electro

spaee

|
|

[ ] Outer-shell electron / Ejectsd outsr
Incoming photon \

Ejected K-
shell
photoelectron

Incoming high-
energy photon

~ A
\
M

4 Pesitron

&
. Electron

pair emitted

0 ~
\, " \_/

[
®

\

\

0
\

Figura 2.6: Representacao do efeito fotoelétrico (topo-esquerda), efeito de Comp-
ton (topo-direita), produgao de pares (baixo) [31].

2.4.1 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico é um processo que consiste na absorcao de um fotao, por um
eletrao orbital, e a consequente ejecdo, ou nao, do mesmo (ver figura 2.6) [21].
Quando um fotao, com energia cinética Fj, é absorvido por um eletrao orbital, toda
a sua energia é transferida para o eletrao. Essa energia é usada para quebrar a
energia de ligagao, Ej, entre o eletrao e o ntcleo. Se esta energia for maior do que
a energia de ligacao, um fotoeletrao é ejetado, caso contrario, o eletrao ¢ apenas
excitado, retornando, eventualmente, ao seu estado fundamental. No caso em que
o eletrao ¢ removido, a energia absorvida remanescente ¢ transformada em energia

cinética, . , do fotoeletrao. Podemos, entao, escrever a seguinte equacao:
E = Ey— L. (2.6)

O atomo que perde o eletrao fica ionizado e num estado excitado, acabando por
emitir radiacao secundaria, como por exemplo raios-X caracteristicos, ao retornar

ao seu estado fundamental.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

Z3
ik

ocorrer efeito fotoelétrico é proporcional ao nimero atoémico do material absorvedor

A seccao transversal deste processo é proporcional a pelo que, a probabilidade de

e inversamente proporcional a energia do fotao incidente (ver figura 2.5).

2.4.2 Dispersao de Compton

A dispersao de Compton é uma interacao ineldstica entre um fotao, com energia
cinética Fj, e um eletrao orbital, com energia de ligacao Ej, que resulta na ionizagao
do dtomo (ver figura 2.6). Este processo ocorre, principalmente, com os eletroes de
valéncia, uma vez que sdo os que possuem menor energia de ligacao [21]. Parte da
energia do fotao é transferida para o eletrao, que é usada para quebrar a ligagao
entre ele e o d&tomo. O eletrao é entao ejetado, numa direcao aleatéria, com energia
cinética E., enquanto o fotao dispersado é emitido com uma energia menor, F,., e
com um angulo de dispersao f. Usando a conservacao de energia e do momento,

podemos escrever a seguinte equagao:

Ey=FE.+ E, + E,.. (2.7)

Para que estas interagoes ocorram, ¢ necessario que a energia dos fotoes incidentes
seja maior que a energia de ligacao dos eletroes. E por isso que a dispersao de
Compton é dominante na faixa de energia usada em diagnéstico (26 keV - 30 MeV)

(ver na figura 2.5).

Como a transferéncia de energia depende da direcao do eletrao dispersado, que é
aleatéria, nao é possivel obter informacao sobre o fotao incidente a partir do eletrao
dispersado. No entanto, podemos usar a seguinte equacao, que nos da a energia do

fotao dispersado em funcao da energia do fotao incidente e do angulo de dispersao:

Eo

B 1+ £ % (1—cosf)

ESG

(2.8)

Devido a maior probabilidade de ocorréncia da dispersao de Compton em relacao
ao efeito fotoelétrico, na faixa de energia de diagnodstico, a diminuicao da energia
dos eletroes dispersos, levard a degradacao do contraste da imagem e da relagao

sinal-ruido, quando consideradas energias mais elevadas.
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2. Interagao da radiacao com a matéria

2.4.3 Dispersao de Rayleigh

Este efeito difere da dispersao de Compton, na medida em que envolve a interagao

e excitacdo, nao apenas de um eletrao atémico, mas de todo o atomo [21].

O atomo absorve um fotao, reemitindo-o posteriormente com a mesma energia, mas
numa direcao diferente, sendo o angulo de dispersao inversamente proporcional a

energia do fotao. Trata-se, portanto, de uma colisao elastica.

Estes eventos de dispersao ocorrem, apenas, para faixas de baixa energia, o que leva

a incapacidade dos fotoes de ionizar atomos.

2.4.4 Producao de pares

Este processo de interagao difere dos apresentados anteriormente, uma vez que os
fotoes interagem, nao com os eletroes atémicos, mas com os nicleos atémicos [21].
Como podemos ver na figura 2.5, este tipo de interacoes ocorre principalmente para
altas energias (> 1,022 Mev).

O fotao, ao passar préximo ao nicleo atomico, é submetido ao forte campo elétrico
nuclear, acabando por ser aniquilado. A energia do fotao é transformada num
par eletrao-positrao, com capacidade de ionizacao, tendo cada um, uma energia
de repouso de 0,511 MeV (ver figura 2.6). Para que este processo possa ocorrer, é
necessario, de acordo com a conservacao da energia e do momento, que a energia
do fotao incidente seja maior ou igual a totalidade da energia de repouso das duas
particulas emitidas, ou seja, 1,022 MeV. Apds sucessivas interagdes com o meio, o
eletrao perde toda a sua energia, acabando por se combinar com um atomo ionizado
do meio. O positrao, apds ser emitido, sofre miltiplas interagoes com os atomos do
meio, perdendo energia através da ionizacao dos mesmos. Apds atingir o equilibrio
térmico, o positrao une-se a um eletrao do meio, acabando por se aniquilarem um
ao outro. Este processo resulta na conversao da energia de repouso em dois ou trés
fotoes gama, pelas leis de conservagao do momento linear. Na primeira situagao, que
¢ muito mais frequente, dois fotoes gama sao emitidos em sentidos quase opostos,
com uma energia cinética de 511 keV. Este tipo de interagoes formam o principio

fisico base dos sistemas de imagem PET, descrito no préximo capitulo.
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Sistemas de monitorizacao do feixe

de particulas

Neste capitulo sdo apresentados os principais sistemas, j& em uso (sec¢ao 3.1), ou em
fase de desenvolvimento (secgao 3.2-3.6), para monitorizacao do feixe de particulas
no doente. Por fim, é apresentado, com mais detalhe, o projeto O-PGI, desenvolvido
pelo grupo de OR-Imaging (Orthogonal Imaging) do LIP, bem como os principais

objetivos deste projeto de tese (secgao 3.7).

Ao longo dos tltimos anos, a comunidade cientifica tem feito diversos esforcos com o
objetivo de implementar sistemas que permitam a verificacao, in vivo, da deposigao

de dose e do alcance do feixe de protoes nos tecidos.

A monitorizacao do feixe de protoes pode ser feita através da detecao de raios gama.
Os fotoes podem ser emitidos a partir da aniquilacdo entre eletroes e positroes (que
resultam da fragmentagao de niicleos alvo) (1), ou emitidos quase instantaneamente,
a partir de reagoes nucleares (2). Podemos assim definir dois grupos de sistemas:

sistemas PET, que utilizam fotoes (1), e sistemas PG, que utilizam fotdes (2).

Os raios gama usados nos sistemas PG sao gerados a partir de nicleos excitados
com tempos de decaimento muito baixos, inferiores a 1 ns. Tal facto permite su-
perar alguns problemas enfrentados pelos sistemas PET, como por exemplo, a baixa
estatistica e o eshorratamento das imagens devido ao metabolismo dos 6rgaos irri-
gados pelo sangue, possibilitando a criacao de sistemas de monitorizagao, em tempo

real, do feixe de protoes.
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3. Sistemas de monitorizacao do feixe de particulas

Tabela 3.1: Modalidades de sistemas PG, classificados de acordo com os recursos
que exploram. As marcas de verificacao entre parénteses significam que as medigoes
de TOF ou energia nao sao obrigatérias. Adaptado de [11].

Propriedades Sistemas com Imagem Sistemas sem imagem
Colimagao fisica Colimagao eletrénica PGT PGPI PGS
Posigao v v - - -
Energia (V) ) ) W) v
TOF W) W) A v W)

Fazendo uso da detecao de raios gama, Min et al. foram capazes de determinar a
posi¢ao do pico de Bragg com uma precisao entre 1 a 2 mm [19]. Embora sejam
valores aceitaveis para aplicacgoes clinicas, nao existe, ainda, instrumentacao que faca
uso deste tipo de radiacao. As razoes por detrds desta lacuna estao relacionadas com
a falta de instrumentacao, dentre a ja existente em medicina nuclear, que apresente
uma relacao sinal ruido aceitavel para a detecao de raios gama de alta energia, na

de presenca uma forte componente de ruido devida aos neutroes.

Dentro dos sistemas PG, existe uma variedade de técnicas que se distinguem pelo
uso, ou nao, de diferentes recursos, tais como: a distribuicao espacial de raios gama
espontaneos, espetro de energia e tempo de voo (TOF!). Temos sistemas que per-
mitem a criagdo de imagem, Imagiologia por raios gama espontaneos (PGI?), através
de colimagao fisica ou de colimacao eletronica, usando camaras de Compton, e
sistemas que nao o permitem, como os sistemas de Temporizagao de raios gama
espontaneos (PGT?), Espectroscopia de raios gama espontaneos (PGS?), e Integral
de pico de raios gama espontaneos (PGPI®). Todos os sistemas PG encontram-se

sumarizados na tabela 3.1.

3.1 Tomografia por emissao de positroes

A tomografia por emissao de positroes é uma técnica amplamente utilizada em
medicina nuclear para imagiologia e diagndstico. Os doentes sao injetados com mar-
cadores radioativos que irao conectar-se a um recetor especifico. Quando estes mar-
cadores radioativos sofrem decaimento 37, eles emitem um par eletrao-positrao. Os

positroes emitidos, ao interagirem com eletroes atomicos, aniquilam-se, produzindo

ITOF, do inglés, time of flight.

2PGlI, do inglés, prompt gamma imaging.
3PGT, do inglés, prompt gamma timing.
4PGS, do inglés, prompt gamma spectroscopy.
SPGPI, do inglés, prompt gmma peak integral.
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3. Sistemas de monitorizacao do feixe de particulas

um par de raios gama. Estes raios gama sao emitidos em direcoes opostas, com
energias de 511 keV [32].

Um sistema de detecao, baseado num anel de detetores gama, deteta os eventos
de coincidéncia, permitindo a criacao de linhas de resposta. A sobreposicao de

multiplas linhas de resposta permite a reconstrugao da imagem (ver figura 3.1).

No entanto, esta conhecida técnica de imagem, nao se restringe a detecao de fontes
radioativas. Na verdade, pode ser usada como um sistema de verificacao de alcance
em terapia com protoes, conforme proposto, pela primeira vez, por Maccabee et
al. em 1965 [33]. A fonte alternativa de emissores de positroes ¢ formada quando
os feixes incidentes interagem com os ntcleos do tecido, provocando reagoes de
fragmentacao nuclear e a consequente emissao de positroes. Os raios gama, emitidos
a partir da aniquilagao destes positroes com os eletroes atémicos do tecido, permitem

a monitorizacao in vivo do alcance do feixe no doente.

Esta é a caracteristica que diferencia este método de todos os outros apresentados
posteriormente: o facto de nao fazer uso de raios gama espontaneos. KEsta carac-
teristica traz, no entanto, alguns problemas a este método, como: o longo periodo
de aquisicao de dados, devido a falta de estatistica suficiente, resultante dos lon-
gos tempos de vida, até varios minutos, dos emissores beta, o consequente washout
biolégico, devido aos longos periodos de aquisicao de dados, e os problemas rela-
cionados com possiveis movimentos do doente durante o processo de aquisicao de

imagem, que pode durar até 30 minutos [34].

Figura 3.1: Diagrama esquemaético do principio de funcionamento dos sistemas
PET [32].
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Esta técnica comegou a ser implementada no meio clinico para controlo de terapia
in-beam e in-situ, por Enghardt et al., utilizando feixes de ides de carbono [35,36].
Evidéncias que suportam a viabilidade dos sistemas PET para monitorizacao do
feixe em terapia de protoes foram demonstradas pela primeira vez por Parodi e
Enghardt [37], através de estudos de simulagao, e posteriormente confirmadas com

estudos experimentais [38].

Apesar de ser uma técnica bem estabelecida em medicina nuclear, os seus desafios
intrinsecos impuseram uma adaptacao tecnologica desta técnica para que pudesse

ser plenamente explorada na hadroterapia.

Vérios sistemas de detecao baseados em PET tém sido desenvolvidos e empregues
em aplicacoes clinica nos ultimos vinte anos. Na verdade, esta ¢ a técnica mais bem
estabelecida para fins de verificacao do alcance de particulas em hadroterapia. Um
destes sistemas de detecao surgiu com o projeto INSIDE® [39]. A ideia proposta para
o sistema de detecao consiste em utilizar duas cabegas PET planares para detegao
de raios gamas, e um perfilador de dose. O objetivo das cabecas PET é reconstruir
o mapa da atividade 87, e do perfilador é rastrear e recuperar informacoes relativas

a energia das particulas carregadas e raios gama espontaneos.

Este sistema foi instalado no Centro Nacional Italiano de hadroterapia Oncolégica
(CNAO) em Pavia, onde foram feitos varios testes experimentais usando feixes de
protoes. Os resultados mostraram que o sistema PET foi capaz de monitorizar o
alcance do feixe durante o tratamento, reconstruir o mapa de atividade induzida e

obter a posigao do pico de Bragg com uma resolugao milimétrica [40].

No primeiro ensaio clinico, relatado em 2018, um doente com carcinoma de glandula
lacrimal foi tratado usando um wn-beam PET baseado num fotodetetor de silicio. O
tratamento foi monitorizado durante duas sessoes consecutivas, realizando recons-
trucao dinamica da distribuicao da atividade durante a irradiagao, que foi posterior-
mente comparada com resultados simulados. Uma concordancia do alcance dentro
de 1 mm foi obtida, o que é um forte indicador da adequacao deste sistema de

detegao para verificacdo de alcance durante os tratamentos [41].

6 Acrénimo para Innovative Solutions for Dosimetry in Hadrontherapy.
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3.2 Temporizacao de raios gama espontaneos

O tempo de voo dos raios gama espontaneos é uma propriedade que pode ser explo-

rada para verificacao do alcance do feixe de particulas.

Este método, proposto por Golnik et al. [42], é baseado na relacao entre o tempo de
voo e o alcance das particulas. Na figura 3.2 podemos ver claramente esta relagao.
Com o aumento da energia do feixe, ha um claro deslocamento, para a esquerda,
dos espetros de tempo de voo de PG que emergem do alvo de PMMA. Tal acontece,
uma vez que o uso de energias mais elevadas leva a producao de particulas com

maior energia cinética e, portanto, menores tempos de voo.

O sistema de detegao, que pode ser visto na figura 3.3, consiste apenas num detetor.
Contudo, este precisa de ter uma boa resolucao temporal que lhe permita distinguir

os diferentes perfis espectrais de tempo de voo [43].

As distribuicoes de tempo de voo sao registadas usando um sinal de radiofrequéncia
do ciclotrao como ponto inicial (momento em que o feixe entra no corpo do doente)
e o sinal do sistema de dete¢ao como ponto final (momento em que os raios gama
espontaneos atingem o sistema de detegao). Este intervalo de tempo é a soma do
tempo de transito da particula dentro do doente e o tempo de voo, até ao detetor,
dos raios gama. Esta é a razao pela qual o detetor é colocado no sentido inverso,

para que os dois tempos de transito possam ser somados.

| PMMA target 250 mm |
0.009
0.008 -
0.007
0.006 -
0.005 -
0.004
0.003 f
0.002
0.001F

— 160 MeV
~—— 100 MeV
— 65 MeV

cts/proton/ns

L

23 24 25

21
TOF[ns]

22

Figura 3.2: Espetros de tempo de voo (TOF) de PG que emergem de um alvo
de PMMA, usando feixes de protdes come energias 65 MeV, 100 MeV e 160 MeV.
A origem do tempo corresponde a um ponto fixo localizado a 2 m a montante do
alvo [44].
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Figura 3.3: Diagrama esquemadtico de um sistema PGT. Adaptado de [43].

O tempo de transito da particula é a componente que contém informagoes sobre o
alcance do feixe e, portanto, é a que tem maior impacto no intervalo de tempo total.
Como as particulas do feixe nao param todas no mesmo ponto, havera diferentes
tempos de transito e, consequentemente, diferentes tempos de voo dos raios gama,
o que se traduz num alargamento e deslocamento do espectro de tempo de voo.
Este espectro PGT é entao comparado com o espectro PGT modelado, através de

simulacoes de Monte Carlo, de forma a obter o alcance do feixe [42].

Nenhuma avaliacao experimental das potencialidades e limitacoes desta técnica foi
feita, até que Hueso-Gonzalez et al. realizaram o primeiro teste, utilizando alvos

heterogéneos, numa instalagao clinica de terapia com protoes [45].

O objetivo deste estudo foi avaliar a dependéncia da estrutura temporal do feixe
de protoes com a energia, a capacidade do sistema em detetar variagoes de alcance
devido a heterogeneidades, e a dependéncia da precisao do alcance com a quantidade
de estatistica obtida. Foram detetadas diferencas no alcance de 2 milimetros, uti-
lizando feixes de protoes com energias de 230 MeV e um unico detetor. Concluiu-se
que, para que se possa levar esta técnica para uma realidade clinica, é necessario
um monitor de fase de feixe que meca a forma temporal do feixe para cada fracao
de tratamento, bem como uma maior taxa de detegao e aquisicao de dados capaz

de lidar com a taxa de raios gama esperada numa fragao real de tratamento.

3.3 Integral de pico de raios gama espontaneos

O principio de funcionamento do método PGPI é semelhante ao do PGT. Contudo,
além do uso da média e largura das distribuigoes estatisticas de tempo, também faz

uso do integral de pico dos espectros do PGT.
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Este novo método foi proposto por Krimmer et al. [44] e possui um sistema de
detecao semelhante ao apresentado na figura 3.3. Eles realizaram um estudo experi-
mental para avaliar como ¢é que este método se comporta numa situacao de utilizagao
de feixes clinicos. A montagem experimental consistiu num sistema de dete¢ao com-
posto por detetores de LaBr3 e BaF, e um alvo de PMMA. Foi usado um feixe de
protoes, de 65 MeV, que atravessa uma roda moduladora, num ciclotrao clinico. A
roda moduladora permite alterar a energia do feixe e, consequentemente, o alcance
do feixe dentro do fantoma. Os resultados revelaram uma relagao entre o integral de
pico dos raios gama espontaneos e a energia do feixe, que esta dependente da posi¢ao
da roda do modulador. Também se conclui que, usando 10® protoes e detetores que
cubram um angulo sélido de 25 msr, é possivel detetar pequenos desvios percentuais
nas taxas de contagem de raios gama espontaneos, o que corresponde a mudancas

de 3 mm no alcance do feixe no alvo.

Simulacoes de Monte Carlo foram realizadas para avaliar o comportamento do sis-
tema de detecao quando considerada uma combinagao de sinais de multiplos dete-
tores. As simulacGes mostraram que, com a configuracao de multiplos detetores, é

possivel detetar deslocamentos do alvo [44].
3.4 Espectroscopia de raios gama espontaneos

O método PGS, proposto por Verburg et al. [46], é uma técnica que faz uso do perfil
do espetro de energia e dos racios de intensidade das linhas caracteristicas dos raios

gama espontaneos para determinacao do alcance do feixe de particulas.

O sistema de detecao, que pode ser visto na figura 3.4, é composto por um colimador
e um detetor espectroscopico, com boa resolucao de energia, posicionados na regiao

da posic¢ao do pico de Bragg [43].

cycloron 7\,

AT

Figura 3.4: Diagrama esquematico de um sistema PGS. Adaptado de [43].
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O espectro de energia de PG, proveniente de diferentes alvos, pode ser visto na
figura 3.5 . Aqui, podemos identificar as linhas espectrais correspondentes a desex-

citacao de dtomos especificos como O'% a 6,2 MeV e C'* a 4,4 MeV.

Na figura 3.6, encontram-se representados espetros de PG, prevenientes de um fan-
toma de PMMA, correspondentes a irradiagoes por um feixe de protoes de diferentes
energias. Verifica-se que quanto menor a energia do feixe incidente, maior é a magni-
tude das linhas espectrais caracteristicas, e que esta mudanga de magnitude depende
da linha espectral. Ha uma clara dependéncia das seccoes eficazes de emissao de

PG, de transicoes discretas, com a energia do feixe na regiao observada.

Medindo os récios de intensidade das linhas discretas de PG, podemos entao tirar
conclusoes sobre a energia residual e do alcance residual do feixe. Esta técnica
também permite determinar, previamente, a concentracao de nucleos alvo. Esta
informacao ¢ 1til na previsao do alcance do feixe e na caracterizacao do tumor,

permitindo a otimizagao do plano de tratamento [46].

Verburg et al. [46] desenvolveram e testaram um sistema de detegdo baseado num
cristal cintilador LaBrs, coberto por quatro cristais BGO (BizGezOq2) para reduzir
o ruido de Compton e de raios gama induzidos por neutroes, e num sistema de

leitura composto por dois tubos fotomultiplicadores (PMT7). O objetivo consistiu

i Beam: p (148.21 MeV)

Events / 10° ions / MeV
A
A
A

Figura 3.5: Espetro de energia de PG que emergem de um fantoma de dgua (azul),
fantoma de PMMA (vermelho) e um alvo de dgua + titanio (preto), usando feixes
de protoes com energias de 148,2 MeV. As linhas verticais indicam a posicao dos
picos identificados [47].

“PMT, do inglés, photomultiplier tube.
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Figura 3.6: Espetro de energia de PG, para energias superiores a 1 MeV, que

emergem de um fantoma de PMMA, irradiado por feixes de protoes com energias
de 30, 65 e 160 MeV [11].

em avaliar a capacidade de identificar e quantificar as linhas discretas de raios gama
presentes no espectro de energia. O sistema foi capaz de detetar as linhas carac-
teristicas de raios gama. Discriminacao TOF foi usada para reduzir o ruido de raios
gama produzido pelos neutroes. Esta é uma discriminag¢ao muito importante quando
se consideram feixes com energias mais elevadas, uma vez que levam a criagao de
mais neutroes, que por sua vez geram mais raios gama secundarios, que nao contém
nenhuma informacao sobre o alcance do feixe. A capacidade de realizar anélise
de eventos com base na energia e tempo de voo, auxiliada pelo uso de colimagao

espacial, é o que faz com que esta seja uma técnica promissora.

Posteriormente, o grupo apresentou um estudo experimental, onde utilizou, pela
primeira vez, espectroscopia de raios gama espontaneos para verificagao do alcance
do feixe de protoes. Foi usado um modelo aprimorado do sistema de detecao usado
no estudo anterior, composto por um cristal de brometo de lantanio(III) dopado
com cério, coberto por um escudo ativo anti-Compton, feito de quatro cristais BGO
e um colimador de tungsténio [48]. A determinacdo do alcance do feixe e da con-
centragao de diferentes isétopos no fantoma foi feita usando modelos baseados em
medicoes de seccoes eficazes diferenciais. Os resultados mostraram que, um tnico
sistema de detecao colocado numa posicao fixa, proxima a posicao de alcance do
feixe, permite recuperar, com boa precisao, esta mesma posicao. Sendo assim, nao
se torna necessario fazer varias medigoes simultaneas em diferentes posigoes. O
prototipo desenvolvido permitiu atingir uma precisao de 1 mm de desvio padrao

para verificacao de alcance absoluto e 0.4 mm para verificacao relativa.
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Hueso-Gonzalez et al. [49] desenvolveram um protétipo clinico, composto por oito
cristais cintiladores LaBrs e um colimador de tungsténio. Este sistema foi usado
num teste experimental, onde um fantoma de dgua foi irradiado com um feixe de
protoes com uma energia de 230 MeV. Um modelo, baseado em simulagoes de Monte
Carlo, foi criado para prever a resposta do detetor. Este modelo foi posteriormente
comparado com as medigoes e o alcance do feixe foi determinado, minimizando a
discrepancia entre ambos. O prototipo foi capaz de determinar a posicao do alcance
do feixe com uma precisao de 1,1 mm com um grau de confianca de 95% e desvio
padrao de 0,5 mm, utilizando uma entrega de dose de 0,9 Gy e uma corrente de
feixe de 2 nA.

O grupo pretende estender o estudo a um fantoma de cabeca antropomorfico, antes

de prosseguir com os ensaios clinicos em doentes com tumores cerebrais.

3.5 PGI: Camaras de Compton

As camaras de Compton foram inicialmente desenvolvidas para aplicacoes em as-
tronomia, onde eram usadas para detetar fluxos de raios gama, na gama de energias
do 1-10 MeV [50]. Everett et al. [51] viram o potencial deste instrumento para

rastrear o percurso de particulas, propondo-o para imagiologia médica.

Esse tipo de camaras utiliza duas ou trés camadas de detetores, que nos dao in-
formacoes sobre a energia depositada, a posicao de interacao e a cinemadtica de
Compton. Juntando todas estas informacgoes, torna-se assim possivel determinar a

posicao da fonte de raios gama.

Se considerarmos o modelo com dois detetores [52], os raios gama emitidos pela fonte
interagem com os eletroes do primeiro detetor, sofrendo dispersao de Compton. O
fotao disperso, que sai do primeiro detetor, interage uma segunda vez com o segundo

detetor, onde pode ser absorvido ou disperso novamente.

Ao usar estes eventos de coincidéncia para recuperar a fonte raios gama, indepen-
dentemente do modelo que estejamos a considerar, a energia do fotao gama incidente
precisa de ser estimada. No modelo com dois planos, tal pode ser feito se a ener-
gia do fotao gama for previamente conhecida, se o fotao dispersado for absorvido
no segundo detetor, ou usando algoritmos de reconstrucao espectral. Conhecendo
a energia inicial do fotao gama e a energia depositada nos detetores, é possivel

determinar o angulo de dispersao de Compton, dado pela seguinte equagao:
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mec’E,
Eo(Eo — E)

cosf=1—

(3.1)

onde E; corresponde a energia depositada na primeira interacao, e Ey a energia

inicial do fotao gama.

Com as informacoes relativas ao angulo de dispersao de Compton e a posicao de
interacao, dada pelo detetor, é possivel restringir a posicao da fonte de raios gama
a superficie de um cone. A posicao exata pode, entao, ser determinada usando a
intersecao de diferentes superficies, que resulta de diferentes interagoes [43]. No
entanto, quando sao emitidos raios gama mais energéticos, existe uma maior proba-
bilidade de estes sofrerem dispersao no segundo detetor, em vez de serem absorvidos.
Este problema pode ser superado com o uso de camaras de Compton compostas por

trés camadas de detetores [53].

Informagoes relativas a uma terceira interacao, permitem que a energia inicial do

fotao gama seja determinada usando a seguinte equagao:

1 4m, E?
Ey=F +—(Ey—|F24+ —°72_ 2
0 1+2( ? 2 1—(:0382) (32)

onde E5 corresponde a energia depositada no segundo detetor, e 0 ao angulo de

dispersao de Compton da segunda interacao.

A posicao da fonte de raios gama pode entdo ser determinada usando o método
descrito anteriormente. Uma ilustracao do processo de reconstrucao da imagem

pode ser vista na figura 3.7, para ambas as configuragoes.

Os resultados de um estudo experimental de uma camara de Compton, realizado
por Munioz et al. [54], revelaram que: quanto menor a distancia entre a fonte e a
primeira camada de detetor, melhor é a resolucao da posicao da fonte e, quanto maior
a distancia entre as duas camadas, menor é a incerteza nas imagens reconstruidas.
O facto de ser necessaria uma pequena distancia entre a fonte e o primeiro detetor
para se ter a melhor resolucao possivel, implica uma diminuicao da eficiéncia de
detecao. Podemos entao concluir que, um equilibrio entre resolucao e eficiéencia de

detecao precisa de ser estabelecido, de acordo com a aplicagao pretendida.

A configuracao da camara de Compton composta por duas camadas de detetores
apresenta melhor eficiéncia, devendo ser utilizada em aplicagoes onde a energia ini-

cial dos raios gama ¢ conhecida ou se a faixa de energia dos fotoes dispersados for
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Figura 3.7: Diagrama das interacoes detetadas em ambas as configuracoes de
camaras de Compton. Esquerda: modelo de dois planos, um fotao gama incidente é
disperso no primeiro plano e absorvido no segundo. Direita: modelo de trés planos,
o fotao gama incidente sofre dispersao de Compton nos dois primeiros planos sendo
detetado no terceiro. A superficie do cone decorrente do evento de coincidéncia é
representada em ambos os casos [54].

baixa, para que haja absor¢ao total no segundo detetor. Em aplicagoes onde estas
condigoes nao se verifiquem, devem ser usadas camaras de Compton com trés ca-
madas de detetores. Esta configuracao permite uma melhor resolugao. Contudo, tal
é alcancado a custa da reducao, de uma ordem de grandeza, da eficiéncia de detegao,

quando comparada com a configuragao de duas camadas [53].

Barrientos et al. [55] realizaram um estudo experimental onde analisaram o desem-
penho de uma camara de Compton multi-camada na reconstrucao de fontes radioa-
tivas. Este estudo foi realizado usando uma camara de Compton com duas e trés
camadas de detetores. Os resultados mostraram uma precisao de 3,49 mm FWHMS
para a configuracao de duas camadas e 4,81 mm FWHM para a configuracao de trés
camadas, para raios gama de 1275 keV. A precisao obtida foi melhor do que estudos
anteriores [54]. Embora exista uma evolugdo do desempenho destas camaras, que
mostra que é possivel utiliza-las para monitorizacao do tratamento em hadroterapia,

os resultados, até ao momento, sao insuficientes para aplicagoes clinicas.

SFWHM, do inglés, full width half mazimum.
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3.6 PGI: colimacao fisica

O principio de funcionamento deste tipo de sistemas de monitorizacao é baseado
no uso de colimadores e detetores sensiveis a posicao. O colimador direciona as
particulas que escapam do corpo humano, nomeadamente raios gama espontaneos,
para os detetores, permitindo a reconstrucao do percurso do feixe com base na sua
distribuicao espacial. As informacoes de tempo e energia sao usadas para reduzir o

ruido de raios gama, permitindo uma melhor selegao do sinal de interesse [11].

Min et al. [19] apresentaram, pela primeira vez, uma solugdo baseada no uso de
um colimador multi-camadas, para monitorizar o feixe de particulas na matéria. O
sistema foi estudado, numa primeira fase, por meio de simulacoes de Monte Carlo,
utilizando a ferramenta de simulacio MCNPX?. Na segunda fase, foi implementado
um teste experimental do sistema, utilizando feixes de energia de 100 — 200 MeV.

A estrutura do sistema de detecao desenvolvida pode ser vista na figura 3.8.

O uso do colimador visa limitar o nimero de neutroes e raios gama indesejados que

atingem os cintilantes, aceitando apenas particulas emitidas numa diregao especifica.

Mais tarde, outras geometrias de detetores foram desenvolvidas, nomeadamente coli-
madores pin-hole [56], colimadores knife-edge ou aplicando imagiologia ortogonal

com colimadores de fenda unica, multi-fatia ou multi-orificio.

Figura 3.8: Representagao esquematica do um colimador multi-camadas. O orificio
de colimacao esta localizado proximo da posi¢ao do pico de Bragg para detetar a
sua borda distal [19].

9 Acrénimo para Monte Carlo N-Particle eXtended.
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Bom et al. [57] desenvolveram estudos de simula¢ao de Monte Carlo, com o objetivo
de avaliar a capacidade de determinar o alcance das particulas usando sistemas
baseados num colimador knife-edge, combinado com um detetor sensivel a posigao.

Um exemplo de um colimador com este tipo de geometria pode ser visto na figura 3.9.

Os resultados obtidos mostraram que é possivel obter precisées de 1o, inferiores a
1 mm, na determinacao da posicao do pico de Bragg com este tipo de sistema. Os
colimadores knife-edge tém a grande vantagem de permitirem o acesso unilateral ao
doente, ao contrario dos sistemas PET, para além de permitirem obter uma melhor

eficiéncia na detecao de fotoes do que os colimadores pin-hole [57].

Richter et al. realizaram, pela primeira vez, e com sucesso, um ensaio clinico de
tratamento de cancro usando feixes de protoes e um sistema de detecao baseado
numa camara knife-edge [58]. O sistema de detegao utilizado foi um protétipo nao
comercial, desenvolvido pela IBA', composto por um colimador knife-edge e um
conjunto de 40 cintiladores individuais, otimizados para detetar raios gama com

energias de 3 a 6 MeV. O protétipo desenvolvido pode ser visto na figura 3.10.

Outras abordagens foram propostas, onde a imagiologia ortogonal é aplicada usando
colimadores de fenda tunica, multi-fatia ou multi-orificio. Neste tipo de abordagem,
o colimador é colocado num plano paralelo a direcao do feixe, permitindo que apenas
as particulas emitidas perpendicularmente a direcao do feixe sejam detetadas pelos

cristais cintiladores.

Um estudo do desempenho de uma camara de fenda tnica, na determinacao do al-
cance do feixe de protoes num fantoma de PMMA (polimetilmetacrilato), usando
energias de 160 MeV, foi desenvolvido por Roellinghoff et al. [59]. O uso de coli-

madores com este tipo de geometria permite estender o campo de visao do detetor

8cm
profon beam

Figura 3.9: Exemplo da geometria de um colimador knife-edge [60].

10Ton Beam Applications.
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slit collimator
(360° rotatable)

Linear stages for left-right
and up-down movements

1 for forward

Fixation feet

Figura 3.10: Trolley da camara knife-edge (esquerda) e a sua aplicagdo durante o
tratamento do doente (direita) [58].

sem distorcer a imagem. Podemos, assim, ter acesso a todo o perfil de dose deposi-
tada no tecido, sem ter que ajustar a posicao do colimador durante o tratamento,
de forma a alinha-lo com a posi¢ao do pico de Bragg. Esta é uma grande vantagem

em comparagao com os colimadores knife-edge [59].

Min et al. [61] realizaram um estudo com o objetivo de criar uma camara multi-fatia
para detecao de raios gama espontaneos (ver figura 3.11). Simulagdes de Monte
Carlo, usando a ferramenta de simulacao MCNPX, foram realizadas com o objetivo
de otimizar o sistema de detecao e de reduzir o ruido de raios gama. O prototipo,
composto pelo colimador, também colocado paralelamente ao plano do feixe, e por
um unico cristal cintilador CsI(T1), foi desenvolvido e testado, utilizando um fantoma

de agua irradiado por feixes de protoes com energias de 80-220 MeV.

Slit Width (SW)
Collimator
Scintillator
Thickness (t)
¥ Septal Thickness (ST)

slit Length (SL)

Proton beam

Figura 3.11: Simulacao do sistema de detegao usando um colimador multi-fatia,
com incorporacao de cristais cintiladores CsI(TI) [61].
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Smeets et al. [62] desenvolveram um estudo experimental, onde compararam o de-
sempenho de dois modelos de camaras, um usando um colimador multi-fatia e o
outro, um colimador knife-edge, de forma a avaliar qual dos modelos apresenta as

melhores vantagens em aplicagoes clinicas.

Os resultados mostraram que o colimador knife-edge permite recuperar, com melhor
precisao, a posi¢ao do pico de Bragg do que o colimador multi-fatia. Sendo assim, o
colimador knife-edge deve ser o escolhido para o desenvolvimento de camaras, onde
o objetivo final seja, apenas, obter informagoes sobre a posicao do pico de Bragg.
Em relacao a entrada do feixe no fantoma, os resultados mostraram que o colimador
multi-fatia permite a recuperacao da trajetoria inicial do feixe com melhor precisao
do que o colimador knife-edge. Esta vantagem revelada pelo colimador multi-fatia é
de especial importancia uma vez que, informacgoes sobre o percurso inicial do feixe
permitem tirar conclusoes sobre possiveis discrepancias entre a posicao do pico de

Bragg observado e o previsto no plano de tratamento.

O desempenho demonstrado pelo colimador multi-fatia, auxiliado pelo facto de o
seu campo de visao poder ser estendido para obter uma imagem de todo o percurso
do feixe, sem comprometer a uniformidade, fazem deste tipo de colimador o ideal
para ser aplicado em camaras que visam obter imagens de todo o trajeto do feixe
no corpo do doente. No entanto, o desenvolvimento deste tipo de camaras implica

um maior custo, peso e o desenvolvimento de colimadores de maiores dimensoes.

O desenvolvimento de um estudo de simulacao, utilizando um sistema de detecao
composto por um colimador multi-orificio para verificagao do alcance do feixe, foi
realizado por Lee et al. [63]. Neste estudo, um fantoma composto por agua, foi
irradiado por feixes de protoes mono-energéticos, com energias de 80, 150 e 200 MeV.

A geometria do sistema de detegao pode ser vista na figura 3.12.

Os resultados mostraram que, para os feixes com energias de 80 e 150 MeV, a posigao
do pico de Bragg é claramente identificada pelo sistema de detecao, enquanto que,
para os feixes com energias de 200 MeV, o sistema nao consegue deteta-la. Isto
deve-se ao elevado ruido de raios gama, especialmente resultantes de interacoes dos

neutroes e a maior dispersao do feixe de protoes no final do seu percurso.

Além do uso de colimadores, técnicas de discriminacao, baseadas no tempo de
voo das particulas, também podem ser utilizadas para reduzir o elevado ruido de
neutroes e, assim, melhorar a precisao deste tipo de camaras. Biegun et al. [64]

demonstraram que esta técnica permite obter uma reducao significativa do ruido de
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Figura 3.12: Representacao do sistema multi-orificio para medi¢ao de PGs [63].

neutrdes, mesmo em casos onde energias mais elevadas sao usadas (e.g., 200 MeV),

onde a produgao de neutroes ¢ maior.

Cambraia Lopes et al. [9] comprovaram a eficiéncia desta técnica através do desen-
volvimento de um estudo de simulacao utilizando colimadores multi-fatia e feixes
de protoes com energias de 130 MeV e 200 MeV. A discriminagao de tempo de
voo mostrou ser de fundamental importancia na verificacao do alcance de feixes de

protoes com energias de 200 MeV, como era esperado.

3.7 Imagiologia por raios gama espontaneos ortogonais

A técnica para monitorizacao in vivo do alcance do feixe de protoes durante um
tratamento, abordada neste projeto de tese, é a chamada imagiologia por raios
gama espotaneos ortogonais (O-PGI). Esta insere-se no grupo das técnicas de PGI

que fazem uso de colimacao mecanica.

O principio de funcionamento deste método, baseia-se no uso de PGs, emitidos
perpendicularmente a direcao do feixe, e detetados através um sistema de detecao

composto por um colimador multi-fatia de tungsténio (ver figura 3.13).

A escolha da geometria do colimador esta relacionada com o facto de esta permitir
obter uma melhor resolucao espacial e um maior campo de visao do que as restantes
geometrias [65]. Os raios gama, ao atravessarem o colimador e interagirem com
os cristais cintiladores, emitem fotoes éticos que sao detetados por sensores de luz.
A distribuicao espacial destes fotoes permite a reconstrucao do percurso do feixe
dentro do corpo humano, e consequentemente, a determinacao da posicao do pico
de Bragg. Discriminacao TOF é também usada para melhorar a relacao sinal-ruido,

que é afetada pela producgao de raios gama secundarios.
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Figura 3.13: Diagrama esquemético do principio de operacao do sistema O-PGI.

O trabalho desenvolvido nesta tese surge como continugao de estudos, baseados
em simulagoes de Monte Carlo, que tém como objetivo avaliar a viabilidade da
técnica O-PGI para monitorizagao in vivo da deposicao de dose no corpo humano.
Cambraia Lopes et al. [9], reportaram os primeiros resultados de estudos de sim-
ulacao, que tinham como objetivo otimizar as dimensoes do colimador em situagoes
de irradiacao de cabeca (130 MeV) e pélvica (200 MeV). Foi também avaliada a
capacidade do sistema de detetar desvios no alcance do feixe, provocados por al-
teragoes fisioldgicas/morfolégicas, usando um fantoma antropomérfico. Desvios de
4+ 2 mm no alcance do feixe de protoes foram detetados, para o caso de irradiacao
com 130 MeV. Contudo, este estudo foi realizado considerando detetores perfeitos,
colocados atras do colimador. Mais tarde, foram implementadas simulacoes mais
realistas, considerando cristais cintiladores como detetores de particulas, num caso
de irradia¢do de um fatoma homogéneo, com um feixe de protoes de 130 MeV [12].
O objetivo deste estudo foi analisar a precisao que é possivel obter, com o sistema
O-PGI, na determinagao da posi¢ao da borda distal do pico de Bragg. Foram obtidas
precisoes de 2,1 mm FHWM na posicao da borda distal.

O objetivo deste projeto de tese é estender este ultimo estudo, usando feixes com
energias de 200 MeV. O facto de serem usados feixes de protoes mais energéticos,
levara a producao de um maior nimero de neutroes. Estes neutroes, ao intera-
girem com o colimador, um material muito denso, levarao a producao de raios gama

secundarios, que tornam a detecao de sinais de PG um desafio dificil.
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Métodos

Neste capitulo sao apresentados os métodos implementados neste estudo, come-
cando pela apresentagao do caso de estudo (secgao 4.1), em seguida, a estrutura da
simulagao (seccao 4.2) e processo de otimizagao (secgao 4.3) , e por fim, o proce-
ssamento de dados usado para recuperar a posicao da borda distal do pico de Bragg

(seccao 4.4).

4.1 Caso de estudo

O caso de estudo investigado neste trabalho consistiu na irradiacao de um fantoma
de PMMA com um feixe de protoes com energia de 200 MeV. Este caso corres-
ponde a um pior cenario, quando comparado com um caso real, uma vez que se
considera um fantoma homogéneo com uma densidade superior a do tecido humano
(Ppmma = 1,18 g/cm?®, precido humano = 0,97 g/em?). O facto de se considerar um
material mais denso, faz com que o ruido de raios gama seja maior (ver equagao 2.1),
afetando o desempenho do sistema de dete¢ao. Neste estudo foi feita a otimizacao da
geometria do colimador e a avaliagao da capacidade do sistema O-PGI, em extrair

a posicao da borda distal do pico de Bragg.

4.2 Estrutura da simulacgao

1. Ferramenta de simulagao

Para a implementagao das simulacoes de Monte Carlo, foi usada a ferramenta de si-
mulacao GEANT4, versao 10.7.0 [66-68]. Foi utilizada a lista de fisica QGSP_BIC_HP,
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que engloba os modelos de alta precisao para ambos os processos eletromagnéticos
e transporte de neutroes. A escolha da lista de fisica esta relacionada com o facto
de esta ser a que permite uma melhor concordancia entre o espetro de PG simulado
e o obtido através de experiéncias [69]. O corte de producao foi definido a 0,5 mm,

para a regiao fantoma, e a 0,05 mm, para o restante da configuragao.

2. Estrutura do feixe

O feixe de protoes foi simulado considerando um feixe tnico ideal (sem dispersao
temporal e da estrutura lateral do feixe). A energia escolhida para o feixe foi de
200 MeV (energias tipicas usadas na irradiacao pélvica). Cada dataset foi simulado
usando aproximadamente 10® protoes (322581 bunchs', de 310 protoes, cada um com
uma duragao de 0 ns, e periodo de repeticio de 10 ns), uma vez que este nimero

corresponde a quantidades de dose usadas em tratamentos tipicos [70].

3. Fantoma simulado

O fantoma escolhido foi um cilindro de PMMA, com 300 mm de comprimento e
200 mm de diametro. Este foi irradiado ao longo do seu eixo, com um feixe emitido

a 1 mm da superficie.

4. Geometria do sistema de detegao

A camara simulada foi composta por fatias de tungsténio intercaladas com linhas de
cristais YAP? (ver figura 4.1-esquerda). Numa primeira abordagem, as dimensoes
escolhidas para os parametros do colimador foram: 200 mm de altura (h), 2,4 mm
de espessura (s) e 5,1 mm de abertura (a), 450 mm de comprimento (diregao x) e 500
mm de largura (dire¢ao y). Esta escolha foi feita com base no estudo de otimizagao,
realizado por Cambraia Lopes et al., para o caso de irradiacao pélvica, usando
detetores perfeitos. Foi considerada uma distancia de 250 mm entre a superficie
frontal do colimador e o eixo do feixe de protoes. Entre as laminas do colimador, foi
colocado um pacote de cristais cintiladores semelhante ao da figura 4.1-direita. As
dimensdes das fatias dos cristais cintiladores foram: 4,55 mm de comprimento (sl),
500 mm de largura (diregao y) e 30 mm de altura (sh). Ao todo, foram consideradas

60 fatias de cristais cintiladores. Uma vez que nao sao comercializados cristais

1O feixe de protdes entregue por um ciclotrao é dividido em conjuntos de protdes (i.e. bunches).
O valor de 310 protdes por bunch foi determinado com base na literatura [70].
2Acrénimo para, Yittrium aluminum perovskite.
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Figura 4.1: Representacao esquematica da camara O-PGI, vista na diregao y (es-
querda). Representagdo esquemadtica do pacote de cristais cintiladores, vista na
direcao y (direita). As estruturas a vermelho representam as fatias de cristais cinti-
ladores, as estruturas a preto representam as laminas do colimador e as estruturas
a verde representam o revestimento de PTFE.

cintiladores com 500 mm de largura, cada uma das fatias foi dividida em 18 seccoes
iguais, com 27,7 mm de largura. Cada um dos cristais cintiladores foi revestido
por uma camada de politetrafluoretileno (PTFE, também conhecido pelo seu nome

comercial Teflon), com 0,275 mm de espessura (p).

5. Abordagem a simulagao

De forma a minimizar o tempo de computacao, o procedimento de simulacao foi
dividido em duas etapas: priemiro foi simulada a interacao do feixe de protoes com
o fantoma (ver figura 4.2), posteriormente foi simulada a deposi¢ao de energia nos
cristais cintiladores (ver figura 4.3). Esta divisdo permite que os dados obtidos
aquando da irradiacao do fantoma, a qual tem uma duracao de cerca de 12 horas,
sejam utilizados como entrada a simulacao da camara de detecao, que tem uma

duracao consideravelmente menor (apenas cerca de 50 minutos de duragao).

Na primeira fase, a informacao relativa as particulas emitidas pelo fantoma, e que
foram detetadas por um detetor perfeito (i.e., uma eficiéncia de detegao de 100 %),
colocado a 5 mm da superficie do fantoma, paralelamente ao plano do feixe, foi
guardada num ficheiro binario. O detetor perfeito era composto por vacuo, e tinha
400 mm de comprimento, 400 mm de largura e 0,1 mm de altura. A informacao
relativa ao tipo de particula, tempo, momento, energia e posicao foi guardada num

ficheiro binério.
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Figura 4.2: Simulacao da 1? fase, correspondente a irradiacao do fantoma, por um
feixe de 10 de protoes. A azul encontra-se representado o detetor perfeito, e a azul
ciano, o fantoma.

Figura 4.3: Simulacao da 2? fase, correspondente a deposigao de energia nos cristais
cintiladores. As particulas que anteriormente chegaram ao detetor perfeito sao agora
usadas na interagao com o colimador. A azul encontra-se representado o colimador
e a vermelho os pacotes de cristais cintiladores.
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O ficheiro bindrio resultante da primeira fase foi usado como entrada para a si-
mulacao da geometria da camara. Novamente, a informacao relativa ao tipo de
particula, tempo, posicao e energia depositada no cristal cintilador, foi guardada

num ficheiro binario.

4.3 Otimizacao da geometria do colimador

A otimizacao da geometria da camara foi realizada com recurso a métodos de forca
bruta. Foram, entao, otimizados trés parametros do colimador: espessura e altura
da fatia e espagamento entre fatias (i.e., abertura do colimador). A largura das fatias
manteve-se constante nos 500 mm. O numero de fatias de colimador/cintilador foi
ajustado para que o sistema tivesse sempre 450 mm na diregao do feixe (i.e., dire¢ao
x na figura 4.1). A distancia entre a superficie frontal do colimador e o eixo do feixe
de protdes (b, na mesma figura) manteve-se constante nos 250 mm. Restringiu-se
o valor da espessura da fatia (s, na figura 4.1) ao intervalo de 1,6-4,8 mm, com
andamento de 0,4 mm; o valor da abertura (a) ao intervalo de 2,2-5,8 mm, com
andamento de 0,4 mm; e da altura (h) ao intervalo de 160-240 mm, com andamento

de 20 mm. No total, foram avaliadas 450 configuracoes geométricas diferentes.

Considerando que sao obtidos 120 datasets para cada configuracao, e assumindo
uma distribuicao gaussiana das posicoes da borda distal do pico de Bragg extraidas,

o erro padrao obtido serd de ~ 9% do desvio padrao:

SE = (4.1)

A geometria considerada 6tima, sera aquela que apresentar menor valor de sigma.
Toda a andlise de dados foi feita no MATLAB [71].

4.4 Extracao da borda distal do pico de Bragg

A abordagem aqui apresentada, para extracao da borda distal do pico de Bragg® faz
uso da informacao relativa a deposicao de energia, tempo e posicao de cada nodo de
interacao. Uma vez que parte desta informacao é acessivel apenas em situacoes de

simulagao, este método nao pode ser usado com dados experimentais.

30 termo borda distal do pico de Bragg serd, doravante, denominado de edge.
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Os resultados relativos a segunda fase da simulacao permitem obter perfis espaciais
de deposicao de energia nos cristais cintiladores, semelhantes ao perfil representado
a esquerda na figura 4.4. A este perfil foi aplicado um filtro mediana®, para elimi-
nar os outliers, e discriminacao temporal e em energia, com as seguintes janelas de
aceitacao: 1,5-3,5 ns e 1-200 MeV, respetivamente. Este tipo de discriminacao per-

mite minimizar a contribuicao dos eventos que nao correspondam a PGs ortogonais.

Uma vez feita esta discriminagao de eventos, torna-se possivel extrair a posicao da
edge a partir do perfil O-PGI (ver figura 4.4-direita). Primeiro é determinada a
posicao correspondente ao valor maximo do perfil. De seguida, avanca-se desde esta
posicao em direcao a maiores posicoes de cristais cintiladores, até ser ultrapassado

um determinado limite, o qual corresponde a uma dada fracao do pico do perfil®.

A partir dos pontos vizinhos (i.e., o ponto que fica imediatamente abaixo e o ponto
imediatamente acima deste limite, representados a vermelho e verde, respetiva-
mente, na figura 4.4), é feito um ajuste linear. A posicao da edge (circulo a azul da
mesma figura) é determinada a partir da posigao, na reta, correspondente ao valor
de threshold.

—— 0-PGl profile (normalized) |
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Scintillator index Scintillator position

Figura 4.4: Energia depositada durante a irradiagao do fantoma em funcao do
indice do cintilador: dados em bruto (esquerda) e com discrimina¢ao em tempo e
energia, e apds a aplicagao de um filtro mediana (direita). Os pontos representados
a vermelho e verde correspondem ao limite inferior e superior, respetivamente, do
ajuste linear. A azul estd representada a posicao extraida da edge.

4E um filtro nao-linear, particularmente eficaz na eliminagao do ruido ”sal e pimenta”. O valor
de um pixel é substituido pela mediana dos valores de pixeis de uma vizinhanga predefinida [72].
5A fracdo do pico do perfil serd, doravante, denominada de threshold.
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Discussao de resultados

Ao longo deste capitulo serao apresentados e discutidos os resultados obtidos no

ambito do estudo realizado neste trabalho.

5.1 Interacao do feixe com o fantoma

De forma a ter uma quantidade de dados que permita uma correta avaliacao da
capacidade da camera O-PGI em determinar a posicao da borda distal do pico de
Bragg, foram implementadas um total de 30 simulagoes da primeira fase, usando
6 posigoes diferentes do fantoma ao longo da diregao X (direcao do feixe), dos 0
aos b mm, com andamento de 1 mm. Este deslocamento do fantoma permite simu-
lar situagoes em que o plano de tratameto esteja comprometido devido a possiveis

movimentagoes do paciente durante o tratamento.

Na tabela 5.1 é apresentada uma comparacao da estatistica das particulas secundarias
que emergem do fantoma, em direcao ao colimador e perpendicularmente a diregao
do feixe, para uma irradiagao de 130 MeV [12] e 200 MeV (este estudo). Na figura 5.1
sao apresentados os espetros de energia das particulas secundarias resultantes da
irradiagao com um feixe de 200 MeV. Estes dados correspondem a simulacao de
um dataset (10® protoes), que demorou 12horas a ser concluida num processador
Intel(R) Core(TM) i9-10940X CPU @ 3.30GHz.

Entre as diversas particulas que emergem do fantoma, os protoes e eletroes sao os
que apresentam um menor rendimento, pelo que a sua contribuicao para a deposicao
de energia nos cristais cintiladores é insignificante. Os raios gama e neutroes sao as

particulas mais abundantes, as quais apresentam uma maior contribui¢ao no sinal
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Tabela 5.1: Rendimento e energia média das particulas secundérias que escapam
o fantoma na direcao perpendicular a do feixe, bem como o racio entre raios gama
(7) e neutrdes (n), para irradiagdo de 130 [12] e 200 MeV (este estudo).

Numero Energia média RaAcio
Particula (por particula primaéria) (MeV) ~v/n
Raios gama 2,46x1072 2,7
Neutroes 1,58x1072 13,7
130 MeV Eletroes 430104 2,3 1,56
Protdes 5,0x1075 2,7
Outros 4,0x107° -
Raios gama 6,25x10~2 2,4
Neutroes 5,18x1072 23,2
200 MeV Eletroes 9,78x10~* 2,19 1,21
Protoes 6,63x1074 39,2
Outros 8,08x107° -

medido. Os resultados mostram, como esperado, um menor racio entre raios gama e
neutroes para a irradiacao com 200 MeV, comparativamente aos 130 MeV. O uso de
feixes de maior energia significa uma maior producao de raios gama mas, ao mesmo
tempo, de neutroes. Os neutroes, ao interagirem com o fantoma, sofrem diversos
processos de dispersao de onde resulta radiagao secundaria que nao contém qualquer
informagao acerca do percurso do feixe no fantoma. A producao desta radiacao
secundaria é ainda mais significativa na posterior interacao com o colimador, uma
vez que este é feito de tungsténio, um material com uma elevada densidade (19,3
g/cm?) (ver equagao 2.5). A detecdo destes raios gama secunddrios corresponde a
uma componente de ruido do sinal de interesse, afetando a precisao do sistema de

detecao na determinacao da posi¢ao da edge.

No espetro de energia presente na figura 5.1 (em cima a esquerda) fica evidenci-
ado o extenso espetro de neutroes que acaba por coincidir com o espetro total das
particulas que emergem do fantoma, a partir dos &~ 18 MeV. Na parte inferior da
figura encontra-se representado o mesmo espetro, mas numa escala de energia infe-
rior. Aqui é possivel verificar as linhas espectrais correspondentes a desexcitagao de
atomos especificos, tais como O¢ a 6,2 MeV e C'* a 4,4 MeV.

5.2 Deposicao de energia nos cristais cintiladores

Para uma primeira andlise dos resultados relativos a segunda fase de simulacao, foi

utilizada uma geometria de colimador considerada tima em irradiagoes pélvicas [9]*.

1De realcar que este estudo foi realizado considerando detetores de radiacdo perfeitos, tendo a
geometria 6tima sido obtida a partir de equagoes matematicas.
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Figura 5.1: Espetro de energia das particulas que emergem do fantoma em diregao
ao colimador, para irradiagao com feixe de 200 MeV. Em cima a esquerda encontra-
se representado o espetro total de energia (0-200 MeV) (escala logaritmica), e a
direita, o mesmo espetro no intervalo de 0 a 40 MeV. Em baixo estd representado
o espetro de energia (escala linear) no intervalo de 0 a 12 MeV. A escala de energia
esta dividida em bins de 0,05 MeV.

Na figura 5.2 esta representado o mapa de cores da energia depositada em cada cristal
cintilador ao longo do periodo do bunch, correspondente a um dataset. Podemos aqui
identificar a componente relativa os PGs (~1,5-3,5 ns) e o largo espetro que resulta

da interagao dos neutrées com o colimador (a partir de 3,5 ns).

Os primeiros PGs a serem detetados apresentam um atraso de 1,5 ns. Verifica-se
que este atraso é tanto maior quanto maior é o indice do cristal cintilador. A razao
para que isto aconteca esta relacionada com a geometria do colimador, uma vez que
os PGs detetados nos cristais de maior indice sao gerados por protoes com tempos

de voo (dentro do fantoma) mais longos.

Para uma melhor andlise deste mapa de cores, na figura 5.3 estao representadas a
projecao do mesmo ao longo do indice dos cristais cintiladores (esquerda) e ao longo

do tempo (direita). Os neutrdes, sendo particulas com massa, apresentam tempos
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Figura 5.2: Energia depositada durante a irradiacao do fantoma em funcao do
tempo (decorrido desde o inicio do bunch) e do indice do cristal cintilador.
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Figura 5.3: Energia depositada durante a irradiagao do fantoma em funcao do
indice do cristal cintilador (esquerda) e do tempo desde o inicio do bunch (direita).

de voo mais longos do que os raios gama. Estes tempos de voo mais longos fazem
com que os produtos da interacao dos neutroes, com o fantoma e o colimador, sejam
detetados mais tardiamente, constituindo um largo espetro temporal de deposi¢ao
de energia. De facto, este espetro pode mesmo estender-se ao bunch seguinte, como
¢é sugerido pela figura 5.3 - direita. O perfil inicial do espetro temporal revela ser
uma continuagao do perfil final do bunch anterior. O largo espetro provocado pelos
neutroes corresponde a uma forte componente de ruido que se sobrepoe a compo-
nente de PGs (& 2,2 vezes superior). Esta sobreposigao reflete-se negativamente

no perfil espacial de deposicao de energia, ja que este nao apresenta, em algum mo-
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mento, uma tendéncia linear decrescente reveladora da existéncia do pico de Bragg?.

A componente de ruido, presente no perfil espacial, pode ser reduzida através de

dois métodos: discriminacao temporal e discriminacao em energia.

O perfil temporal de deposicao de energia indica que aplicando uma janela tempo-
ral em volta do intervalo 1,5-3,5 ns é possivel eliminar a componente relativa aos
neutroes®, aceitando apenas a componente de PGs. A aplicacao deste tipo de fil-
tragem torna-se possivel devido aos tempos de resposta dos cristais YAP, que sao de
uma ordem de grandeza muito inferior & do intervalo considerado (tempos de subida
de 0.38 ns e tempos de descida de 40 ns (89%) ns e 140 ns (11%) [73]). Os curtos
tempos de decaimento sao essenciais para que se possa evitar o chamado pileup (i.e.,

empilhamento) de eventos.

De forma a avaliar qual o intervalo que permite uma melhor selegao da componente
de PGs, foram estudadas diferentes janelas temporais na discriminacao temporal. Os
resultados deste estudo encontram-se representados na figura 5.4. Podemos verificar
que este tipo de filtragem permite reduzir em cerca de 55 % a componente de ruido
presente no perfil espacial de deposicao de energia, realcando a presenca da edge
(localizada a ~280 mm de profundidade). A janela temporal dos 1,6 aos 3,3 ns
revela ser a que permite uma maior redugao do nivel de background (ver figura 5.4
- direita). Contudo, este mesmo intervalo implica uma maior redugao da amplitude
do perfil espacial de deposigao de energia (ver figura 5.4 - esquerda). Sendo assim, a
janela temporal considerada 6tima para a selecao da componente de PGs encontra-se
entre os 1,5 e os 3,5 ns, uma vez que permite um melhor equilibrio entre a redugao
da amplitude do perfil espacial de deposicao de energia e a reducao do nivel de
background. Esta janela temporal foi testada para diferentes perfis, os quais estao
representados figura 5.5. Os resultados mostram que a janela temporal escolhida é

eficaz na reducao do nivel de background, independentemente do perfil considerado.

O segundo método de filtragem envolve a discriminagao de eventos com base na
energia depositada nos cristais cintiladores. Uma vez que o GEANT4 funciona a
base de tracking, uma mesma particula pode ter diferentes nodos de interagao onde
deposita energia. Por forma a proceder a discriminacao em energia, foi desenvolvida

uma rotina de processamento que permite fazer o agrupamento dos diferentes nodos

?De notar que o fantoma é homogéneo. Assim, o aparecimento de uma queda relevante na
energia depositada corresponderd necessariamente a regiao do pico de Bragg.
3Doravante, esta componente serd denominada de background.
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Figura 5.4: Perfil espacial de deposicao de energia, apds aplicacao da discriminagao
temporal, usando diferentes janelas temporais, e do filtro mediana (intervalo de
3 pixeis, a esquerda). Direita: o mesmo perfil, normalizado, apds a aplicacao do
mesmo tipo de filtragem.

de interacao. Todos os nodos que se encontrem num mesmo cristal e que tenham uma
diferencga temporal entre si inferior a 0,1 ns sao considerados como sendo pertencentes
a um mesmo evento. Por fim, todos os eventos que contenham uma energia que nao

se encontre dentro da janela de energia considerada sao rejeitados.

Numa primeira andlise foi avaliado o impacto da aplicacdo de diferentes limites
inferiores da janela de energia na reducao do nivel de background do perfil espacial
de deposicao de energia. Os resultados desta analise encontram-se na figura 5.6.
A aplicacao deste tipo de filtragem implica uma reducao da amplitude do perfil
espacial de deposi¢ao de energia, sendo esta redugao tanto maior quanto maior o
limite inferior da janela de energia (ver tabela 5.2). Contudo, uma maior redugao

da amplitude do perfil nao implica uma igual reducao do nivel de background.

De forma a entender qual a influéncia da aplicacao de diferentes janelas de energia
na redugao do nivel de background do perfil espacial de deposicao de energia, na
figura 5.7 sao comparados cada um dos perfis presentes na figura 5.6 normalizados
com o perfil espacial de deposicao de energia sem aplicacao do filtro de energia,
também ele normalizado. Podemos verificar que, quanto maior o limite inferior da
janela de energia, maior é a redugao do nivel de background (ver tabela 5.2) e maior

a deterioragao do perfil espacial de deposigao de energia.

A escolha do limite inferior da janela de energia tem de ser feita de forma a permitir
uma reducao significativa do nivel de background, mas que ao mesmo tempo nao

tenha um grande impacto na reducao da amplitude do perfil espacial de deposicao
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Figura 5.6: Perfil espacial de deposicao de energia, apés aplicagao do filtro de
energia, usando diferentes janelas de discriminacao. A todos os perfis foi ainda
aplicada a discriminacao temporal e um filtro mediana.

Tabela 5.2: Valor maximo de amplitude, reducao de amplitude e racio pico-
background, para cada um dos perfis presentes na figura 5.6.

Janela de Amplitude Reducgao Racio
energia (MeV) mdxima (MeV) de amplitude (%) pico-background

energia total 2,11 - -

E >0,25 1,82 13,7 1,79

E >0,50 1,65 21,8 1,96

E >0,75 1,50 28,9 2,04

E >1,00 1,38 34,6 2,17

E >1,25 1,27 39,8 2,33

E >1,50 1,16 45,0 2,44

de energia. Sendo assim, foi escolhido o 1 MeV como limite inferior da janela de
energia, uma vez que permite um equilibrio entre a reducao da amplitude do perfil

e a reducao do nivel de background.

Uma vez definido o limite inferior da janela de energia, foi avaliado o impacto da
aplicacao de um limite superior na discriminacao em energia. Na figura 5.8 estao
representados diferentes perfis relativos a distribuicao espacial de energia, aos quais
foi aplicada discriminagao temporal e em energia, usando diferentes janelas de ener-
gia’. A partir do limite superior de 10 MeV, a reducao da amplitude do perfil
espacial de deposicao de energia é semelhante ao caso em que apenas se consideram

eventos com energias superiores a 1 MeV (ver tabela 5.3).

4De acordo com a figura 5.1, o espetro de energia de PGs estende-se até ~30 MeV, razio pela
qual foram testados tetos superiores da janela de energia até este valor.
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Figura 5.8: Perfil espacial de deposicao de energia apds aplicacao do filtro de
energia, usando diferentes janelas de discriminacao. A todos os perfis foi aplicada
discriminacao temporal e um filtro mediana.

Tabela 5.3: Valor miaximo de amplitude, reducao de amplitude, e racio pico-
background, para cada um dos perfis presentes na figura 5.8.

Janela de Amplitude Redugao Racio

energia (MeV)

maxima (MeV)

de amplitude (%)

energia total 2,11 - -

E>1 1,38 34,6 2,17
1 <E <5 1,12 46,9 2,33
1 <E <10 1,36 35,6 2,33
1 <E <15 1,37 35,1 2,33
1 <E <20 1,37 35,1 2,33
1 <E <25 1,41 33,2 2,27
1 <E <30 1,41 33,2 2,27

pico-background

Novamente, a redugao que se verifica na amplitude do perfil nao implica uma igual
redugao no nivel de background. Por esta razao, sao apresentados na figura 5.9 os
perfis presentes na figura 5.8 sobrepostos ao perfil da distribuicao espacial de energia,
apenas com discriminagao temporal (ambos os perfis encontram-se normalizados).
De acordo com os dados da tabela 5.3, a aplicacao de um limite superior na janela
de energia traduz-se numa insignificante reducao do nivel de backgrond. Por esta

razao, foi estabelecida a seguinte janela de energia: 1-200 MeV.
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Figura 5.9: Perfis presentes na figura 5.8, normalizados, sobrepostos ao perfil
espacial de deposicao de energia, normalizado, sem discriminagao em energia.
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Na figura 5.10 é apresentado o perfil O-PGI apds a aplicacao dos filtros anterior-
mente discutidos e do filtro mediana, sobreposto ao perfil de deposicao de energia
no fantoma. Nesta imagem fica evidente a elevada correlacao existente entre o perfil
de emissao de PGs e o perfil de deposicao de energia no fantoma. Torna-se assim
possivel determinar o alcance do feixe de protoes no fantoma a partir do perfil O-PGI.
Os feixes de protoes caracterizam-se por nao apresentarem cauda de dose, contudo,
o perfil O-PGI apresenta uma componente de background a partir de ~320 mm. Tal
componente corresponde a energia depositada por parte de particulas secundérias

com maiores tempos de voo dentro do fantoma (e.g., neutroes).
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Figura 5.10: Perfil O-PGI, apds discriminagao em tempo e energia e a aplicagao
de um filtro mediana, sobreposto a deposicao de energia no fantoma.

5.3 Otimizacao

Uma vez obtido o perfil O-PGI, foi feito o estudo de otimizagao da geometria do
colimador usando o método da forca bruta, descrito na seccao 4.3. Neste estudo
foram avaliados 3 parametros: abertura, espessura e altura do colimador, perfazendo

um total de 450 configuragoes.

Mesmo fazendo a divisao da simulacao em duas fases distintas, a simulacao de
120 datasets por configuracao, como inicialmente previsto, implicaria um total de

~ 2700000 horas de computacao. Devido a limitacao dos recursos computacionais e
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de tempo, nao foi possivel obter esta quantidade de estatistica. Como alternativa,
foram realizadas 12 simulagoes da primeira fase considerando 6 diferentes posicoes
do fantoma na direcao X, desde os 0 aos 5 mm, com andamento de 1 mm. Para cada
posicao do fantoma foram realizadas 2 simulacoes com seeds diferentes. Cada ficheiro
da primeira fase foi usado uma vez como parametro de entrada para a segunda fase

de simulacao. No total foram considerados 12 datasets por configuracao.

Nas figuras 5.11 a 5.13 sao apresentados os mapas de cores do valor do desvio padrao
(std) da posicao extraida da edge, corrigida para cada deslocamento do fantoma,
em funcao da abertura e da espessura do colimador, para cada uma das alturas
consideradas: 160, 180, 200, 220 e 240 mm. O valor do desvio padrao corresponde a
dispersao da amostra, nao considerando que esta segue uma distribuicao gaussiana.
A amostra é composta apenas por 12 valores, o que nao ¢é suficiente para obter um
perfil gaussiano. Por esta razao nao é usado o desvio padrao de uma distribuicao
gaussiana na analise aqui apresentada. O valor do desvio padrao foi determinado
usando o comando std, do MATLAB [74]. A posigao da edge foi determinada usando
o método descrito na secgao 4.4, tendo sido usado, para cada uma das alturas,

diferentes valores de threshold.

As conclusoes que se seguem, relativas as imagens aqui apresentadas, resultam de
uma analise puramente visual dos resultados. Para todas as alturas, o valor de
threshold que permite uma menor incidéncia de cores quentes (i.e. maiores valores

de desvio padrao) no mapa de cores é o 0,65.

Analisando, para as diferentes alturas, o mapa de cores com threshold de 0,65;
verificamos que para as alturas de 160 e 180 mm existe uma elevada incidéncia
de cores quentes quando comparado com as restantes alturas. Para estas mesmas
alturas, a regiao relativa as cores frias (i.e. regiao de menores valores de desvio
padrao) é menos homogénea, apresentando valores mais elevados quando comparada
a mesma regiao das restantes alturas. Por estas razoes, as alturas de 160 e 180 mm

nao sao consideradas 6timas.

O mapa de cores relativo a altura de 240 mm (com threshold de 0,65) mostra que,
embora exista uma menor incidéncia de cores quentes do que nos respetivos mapas
das alturas de 200 e 220 mm, a regiao correspondente as cores frias apresenta valores
de desvio padrao superiores aos que se encontram nas respetivas zonas destas alturas.

Por esta razao, a altura de 240 mm também nao é considerada 6tima.
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Figura 5.11: Mapa de cores do desvio padrao (std) relativo a posigao da borda
distal do pico de Bragg, em funcao da espessura e abertura do colimador, para uma

altura de 160 mm (a) e 180 mm (b).
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Figura 5.12: Mapa de cores do desvio padrao (std) relativo a posigao da borda
distal do pico de Bragg, em funcao da espessura e abertura do colimador, para uma
altura de 200 mm (a) e 220 mm (b).

65



5. Discussao de resultados

(a) 240 mm

edge threshold = 0.55

edge threshold = 0.6

25 25

05
16 20 24 28 32 36 4 44 48 16 20 24 28 32 36 4 44 4.8

Septa (mm) Septa (mm)
edge threshold = 0.65 edge threshold = 0.7

05

25 25

05 05

16 20 24 28 32 36 4 44 48 16 20 24 28 32 36 4 44 4.8
Septa (mm) Septa (mm)

Figura 5.13: Mapa de cores do desvio padrao (std) relativo a posi¢do da borda
distal do pico de Bragg, em funcao da espessura e abertura do colimador, para uma
altura de 240 mm.

Comparando os mapas de cores relativos as alturas de 200 mm e 220 mm, com
threshold de 0,65, ambos apresentam uma regiao de cores frias homogénea, com
valores de desvio padrao reduzidos. Contudo, esta homogeneidade é maior para a

altura de 220 mm.

Ambas as alturas podem ser consideradas 6timas, pelo que é necessario um estudo
com uma amostra maior que permita retirar melhores conclusoes. Devido aos ele-
vados tempos de computacao, nao foi possivel fazer um estudo mais pormenorizado
para as duas alturas, tendo sido feito apenas para a altura de 200 mm. A razao pela
qual se optou por esta altura estd relacionada com as conclusoes apresentadas por

Cambraia Lopes em [9], que considera os 200 mm como altura 6tima.

Para este novo estudo foram realizadas 30 simulagoes da primeira fase, considerando
as mesmas 6 diferentes posi¢oes do estudo anterior. Para cada posicao do fan-
toma foram realizadas 5 simulacoes com seeds diferentes. Cada um dos ficheiros
da primeira fase foi usado trés vezes como parametro de entrada para a segunda

fase de simulagao. No total foram considerados 90 datasets por configuracao, o que
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corresponde a um erro padrao de &~ 10% do desvio padrao.

Uma vez que uma amostra com 90 valores permite obter um perfil gaussiano, a es-
colha da geometria 6tima foi feita com base no valor do desvio padrao da distribuicao

gaussiana. O ajuste gaussiano foi feito usando o comando fit do MATLAB [75].

Na figura 5.14 é apresentado o mapa de cores do valor do desvio padrao (o) da
posicao extraida da edge, corrigida para cada deslocamento do fantoma, em fungao

da abertura e da espessura do colimador. O valor de threshold usado foi de 0,65.

Podemos identificar a regiao 6tima, destacada a roxo, que contem menores valores
de sigma. Esta regiao sugere que a posicao da borda distal do pico de Bragg pode

ser determinada com uma precisao de 1,53 mm FWHM.

edge threshold = 0.65
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16 20 24 28 32 36 4 44 48
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Figura 5.14: Mapa de cores do desvio padrao (o) relativo a posicao da borda
distal do pico de Bragg, em funcao da espessura e abertura do colimador. A roxo
encontra-se destacada a regiao étima.
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Consideracoes finais

Neste capitulo final sao sumarizadas as principais conclusoes deste trabalho. Sao

também enumeradas algumas tarefas a realizar futuramente.

O conceito de imagiologia por raios gama espontaneos ortogonais (O-PGI) tem vindo
a ser desenvolvido pelo LIP, com o objetivo de auxiliar a monitorizacao, in vivo, do
alcance do feixe de protoes durante o tratamento. Este baseia-se na detecao de raios
gama espontaneos (PGs) emitidos perpendicularmente a diregao do feixe, através

de um colimador multi-fatia.

Neste trabalho, foram apresentados os resultados de um estudo de simulacao real-
izado em GEANT4, onde foi avaliada a capacidade da camara O-PGI em detetar
a posicao da borda distal do pico de Bragg usando feixes de protoes de 200 MeV

(energias tipicamente usadas na irradia¢ao pélvica).

No primeiro estudo, onde foi analisada a interagao do feixe com o fantoma (secgao
5.1), os resultados corresponderam as expectativas, na medida em que o racio
gama/neutrao para este estudo (1,21), foi inferior ao récio obtido para o estudo
onde foram usados feixes de 130 MeV [12] (1,51). O facto de serem usados feixes
de protoes de maiores energias faz com que, tanto o nimero de fotoes gama como
o numero de neutroes, seja maior. Contudo, este aumento do nimero de neutroes
leva a um aumento da producao de raios gama secundarios, aquando da interagao
dos neutroes com o colimador, os quais nao contém qualquer informacao acerca do

percurso do feixe dentro do fantoma, aumentando o ruido do sinal medido.
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De forma a eliminar a componente de background, foram aplicados dois tipos de
discriminagao: temporal e em energia (secgao 5.2). Ambos os filtros mostraram ser
cruciais na eliminacao de ruido, sendo que a discriminacao TOF foi a que teve maior

preponderancia, permitindo uma reducao de ~ 55% da componente de ruido.

Relativamente ao estudo de otimizagao, o estudo preliminar (usando apenas 12
datasets) mostrou ser importante na exclusao das alturas de 160 mm, 180 mm e
240 mm, como possiveis alturas 6timas. Contudo, nao foi capaz de identificar qual
a altura 6tima entre os 200 mm e os 220 mm. Devido aos elevados tempos de
computacao, so foi possivel realizar o estudo com 90 datasets para uma altura de
200 mm. Os resultados relativos aos 200 mm de altura sugerem que é possivel extrair
a posicao da borda distal do pico de Bragg com uma precisao de 1,53 mm FWHM.

Para trabalho futuro, fica a extensao deste estudo para a altura de 220 mm.

A otimizacao da geometria do colimador permite o aumento da precisao do sistema
de detecao. Contudo, a aplicacdo de um atenuador de neutroes entre o fantoma e o
colimador, pode contribuir para este efeito. Um destes atenuadores pode ser a para-
fina, permitindo a atenuacao do sinal de neutroes e, consequentemente, a diminuicao
do ruido de raios gama provocado pela interagao dos neutroes com o colimador. O
facto de os neutroes atravessarem um material com um ntimero atémico reduzido faz
com que sofram uma maior perda de energia em cada interacao, acabando por ser
absorvidos pela parafina, antes de interagirem com o colimador (ver equagao 2.5).
Para trabalho futuro, fica o estudo dos efeitos da aplicacao da camada de parafina,

uma vez determinada a geometria étima do colimador.
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