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Resumo

A prototerapia (PT) está a tornar-se cada vez mais uma ferramenta para trata-

mento de tumores não metastizados. Isto é devido à capacidade que a PT tem de

depositar uma grande quantidade da energia do feixe no final do seu alcance, o pico

de Bragg (BP1). Apesar de demonstrar resultados clinicamente promissores, a PT

pode ainda ser sujeita a diversas melhorias, pois existem diversos fatores que podem

comprometer a posição do BP. Tendo isto em conta, vários procedimentos estão a

ser desenvolvidos em prol da monitorização da deposição da energia da PT dentro

da localização do BP prevista.

Neste trabalho, a técnica a ser avaliada é a O-PGI2. Esta técnica é baseada na

deteção das part́ıculas consequentes das interações nucleares entre os protões dis-

parados no feixe e os núcleos atómicos presentes no doente a ser tratado. Neste

trabalho, o foco será em analisar a habilidade que o O-PGI tem em detetar a posição

da zona de queda distal do BP durante a irradiação de fantomas heterogéneos

(antropomórficos), utilizando cintiladores de YAP3 como detetores de part́ıculas

posicionados entre os colimadores de tungsténio. Foi desenvolvido um método para

deteção do BP em função do perfil de contagens obtidos com a O-PGI. Obteve-

se uma precisão na localização da zona de queda distal do BP de 2mm FWHM

aquando da irradiação de um fantoma antropomórfico na zona da glândula hipófise

com um feixe de protões com 130MeV de energia.

Palavras-Chave

Imagiologia de raios gama ortogonais, radioterapia com protões, colimador multifa-

tias, fantoma antropomórfico.

1BP, do inglês, Bragg’s peak
2O-PGI, do inglês, orthogonal prompt gamma imaging
3YAP, do inglês, yttrium aluminum perovskite
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Abstract

Proton therapy (PT) is becoming more and more a means to handle non-metastatic

tumours. This is due to the capability of PT to deposit most of the energy of the

proton beam in an highly localized region at the end of its range, the Bragg peak

(BP). Despite showing promising results, PT is a procedure that is still subject to

further improvements since many factors may change the position of the Bragg peak.

Due to this fact, several procedures are being developed worldwide, aiming at the

monitoring of the PT energy deposition within the predicted Bragg peak location.

The technique being investigated within this work is the so-called orthogonal prompt-

gamma imaging (O-PGI) concept. O-PGI is based in detecting the by-products of

nuclear reactions occurring between the incoming proton projectiles and patient-

nuclei. In the current work, we are focused on analyzing the ability of O-PGI to

detect the distal edge position during the irradiation of heterogenous phantoms (an-

thropomorphic), using yttrium aluminum perovskite (YAP) scintillators as particle

detectors positioned in between tungsten septa. A 2mm FWHM precision of the

location of the distal edge region of the BP was obtained when irradiating an an-

thropomorphic phantom in the hypophysis gland region, with a proton beam with

130MeV of energy.

Keywords

Orthogonal prompt gamma imaging, proton therapy, multi-slat collimator, anthro-

pomorphic phantom.
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3.3 Redução do número de vóxeis do fantoma . . . . . . . . . . . . . . . 45

xvi
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DNA: Ácido Desoxirribonucleico

DICOM: Digital Imaging and COmmunications in Medicine

FWHM: Largura a meia altura

GEANT4: GEometry And Tracking 4

HU: Hounsfield Units

MATLAB: MATrix LABoratory

MCS: Multiple Coulomb Scattering

MRI: Magnetic Resonance Imaging

NCAT: NURBS-based cardiac-torso-phantom

NURBS: Non-uniform rational basis spline

NS: Nuclear Scattering

O-PGI: Orthogonal Prompt Gamma Imaging

PET: Positron Emission Tomography

PG: Prompt Gamma

PGS: Prompt Gamma Spectroscopy

PGT: Prompt Gamma-ray Timing

PMMA: Polimetiacrilato

PT: Prototerapia

RAM: Random Access Memory

RVS: Range Verification System

RT: Radioterapia

TOF: Time-of-flight

WEL: Water Equivalent Length

YAP: Yttrium Aluminum Peroxide

xix



Lista de acrónimos e abreviaturas

xx



Lista de Tabelas

1.1 Resultados do sistema de deteção MSC vs KEC . . . . . . . . . . . . 22

2.1 Estequiometria dos tecidos e estruturas do fantoma NCAT . . . . . . 24
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Introdução

1 Enquadramento deste trabalho

Este trabalho foi realizado no sentido de comprovar o método imagiológico orthogo-

nal prompt-gamma imaging como uma ferramenta que permita monitorizar o alcance

do feixe utilizado na terapia com protões (ou prototerapia, PT). Noutros estudos

com o mesmo objetivo, anteriores a esta tese, as simulações efetuadas recorreram a

aproximações, com feixes e sistemas de deteção que não representam fidedignamente

aquilo que vai ser utilizado em cenários cĺınicos.

A PT apresenta um grande potencial para tratamento de tumores não metastizados,

evitando danos nos tecidos saudáveis que os rodeiam. Existem, no entanto, ainda al-

guns obstáculos a ultrapassar para que a PT apresente o seu potencial máximo. Um

dos maiores obstáculos inerentes à PT são as incertezas associadas à determinação

do alcance do feixe de protões no corpo do doente. Com esta incerteza surge a

necessidade do desenvolvimento de sistemas in vivo de verificação de alcance dos

protões.

Os desenvolvimentos realizados neste trabalho permitem avançar a resolução espacial

obtida com um sistema de orthogonal prompt-gamma imaging.

2 Objetivos

Com este trabalho pretendeu-se analisar o ńıvel de precisão que o sistema O-PGI

tem na deteção do alcance do feixe em irradiações de 130 MeV na zona da glândula

pituitária. Esta análise foi feita através de simulações de Monte-Carlo efetuadas

com o GEANT4 com um sistema de deteção com a configuração de multi-fatias com

cintiladores de YAP.
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3 Organização desta dissertação

Esta dissertação está dividida em 4 caṕıtulos. No caṕıtulo 1: Motivação para a

imagiologia por raios gama ortogonais é feita uma pequena introdução ao projeto,

onde são mencionadas as taxas de incidência de certos tipos de cancro em Portugal,

na Europa e mundialmente. Posteriormente, é feita uma introdução da PT, com-

parando os efeitos que esta e a radioterapia com raios-X de megavoltagem têm nos

tecidos do corpo humano. Em seguida temos uma secção que explica a interação que

os protões têm com a matéria. Aqui são apresentados os efeitos que a matéria tem na

velocidade dos protões e, consequentemente, na deposição de dose. Seguimos para

o estado da arte, onde são apresentadas algumas das fontes de incerteza de dose,

juntamente com a apresentação de sistemas que monitorizam o alcance da PT. Na

mesma secção são apresentados os mecanismos básicos do sistema de monitorização

por raios gama ortogonais.

Relativamente ao caṕıtulo 2: Simulação da irradiação da cabeça de um fantoma

antropomórfico, nele encontramos uma introdução às fases em que o trabalho foi

dividido, os materiais e métodos utilizados para o desenvolvimento deste projeto,

como o GEANT4 e o fantoma antropomórfico NCAT utilizado para simular o doente.

Posteriormente, são apresentados e discutidos os resultados referentes a cada fase

em que o trabalho foi realizado.

O caṕıtulo 3: Construção de fantomas digitais a partir de tomogramas computor-

izados de doentes retrata a irradiação na cabeça de um fantoma que é o resultado

de uma conversão de fatias de tomogramas computorizados para o GEANT4. Nesta

parte é mencionado como é feita a conversão e uma explicação não exaustiva da

irradiação neste tipo de fantomas.

Finalmente, o caṕıtulo 4: Conclusões e trabalhos futuros, tem como conteúdo as

conclusões obtidas nesta tese bem como sugestões de trabalho futuro.

4 Contributo cient́ıfico

Ao longo deste projeto, houve a oportunidade de apresentar resultados em diver-

sas conferências e jornadas nacionais e internacionais. Assim, parte do trabalho

desenvolvido durante este projeto foi apresentado na LIP Mini School for Parti-

cle Therapy, Lisboa, no 15th International Symposium on Radiation Physics em

Kuala-Lumpur, Malásia, no 2022 Monte Carlo techniques for Medical Applications

2
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na Antuérpia, Bélgica, e nas Jornadas do LIP 2022 em Coimbra. Serão ainda ap-

resentados resultados em Novembro de 2022, na IEEE Nuclear Science Symposium

and Medical Imaging Conference em Milão, Itália. Pelo motivo da maioria destes

encontros cient́ıficos serem internacionais, algumas imagens e/ou tabelas serão ap-

resentadas em inglês, ao longo deste relatório.
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Motivação para a imagiologia por

raios ortogonais na verificação do

alcance de protões

Ao longo dos anos, o cancro tem sido uma doença sujeita aos esforços da comunidade

cient́ıfica para o desenvolvimento de um procedimento que lide com esta doença. Na

Figura 1.1, são representadas as taxas de incidência e as taxas de mortalidade de

diversos tipos de cancro no mundo, Europa e Portugal [1].

Apesar de ser uma área de constante evolução, as metodologias mais utilizadas

são a quimioterapia, a radioterapia e a cirurgia. A radioterapia (RT1) depende

da utilização de part́ıculas altamente energéticas para a destruição de células can-

ceŕıgenas. A radiação utilizada neste processo causa quebras nas cadeias de DNA das

células canceŕıgenas, impedindo a sua divisão celular, erradicando-as tanto quanto

posśıvel [2]. Contudo, existe uma probabilidade de as mesmas recuperarem, re-

tomando as suas funções. Este método possui como alguns dos efeitos secundários:

queimaduras, fatiga, perda de cabelo, enjoos entre outros [3].

Todos estes métodos, apesar de reconhecidos e comumente utilizados têm em comum

como efeito secundário, o comprometimento de tecidos saudáveis. Contrariamente,

a prototerapia (PT2), devido à libertação altamente localizada de energia devido ao

pico de Bragg (BP3), tem efeitos secundários menores nos tecidos vizinhos saudáveis

quando comparado com as metodologias acima mencionadas.

Não obstante, a PT apresenta obstáculos do teor cient́ıfico e financeiro. As cir-

1RT, do inglês, radiation therapy
2PT, do inglês, proton therapy
3BP, do inglês, Bragg peak

5



1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

Figura 1.1: Taxa de incidência e mortalidade de diversos tipos de cancro no mundo,
na Europa e em Portugal [1].

cunstâncias no contexto financeiro baseiam-se no facto do preço de um tratamento

de PT ser o dobro/triplo do preço de um tratamento de radioterapia (RT) normal [4].

Relativamente aos obstáculos do contexto cient́ıfico, a PT, apesar de promissora tem

como barreira, a monitorização do alcance do seu feixe. O único sistema de monitor-
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1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

ização de alcace (RVS4) utilizado no passado em cenários cĺınicos é a tomografia por

emissão de positrões em feixe (PET5) [5], outros estão em desenvolvimento como

poderemos ver posteriormente, no entanto, nesta dissertação, o RVS a ser apresen-

tado é o O-PGI6.

1.1 Prototerapia versus Radioterapia com raios-X de mega-

voltagem

De acordo com MD Anderson Cancer Center et al. [6], a ideia de PT surgiu em 1946,

como resultado do trabalho de Robert R. Wilson, que sugeriu pela primeira vez a

utilização do pico de Bragg para tratamento de tumores profundos.

A prototerapia entrega altas doses de energia a tumores não-metastizados, que de-

vido a razões radiobiológicas é feita de uma forma fraccionada. Como poderemos

ver adiante, a PT necessita de melhorias ao evitar posśıveis casos em que o sucesso

do procedimento é comprometido por diversos fatores, inclusive biológicos devido a

flutuações anatómicas/fisiológicas do doente, entre outros (secção 1.3).

A principal vantagem da PT relativamente aos métodos radioterapeuticos conven-

cionais (raios-X de megavoltagem) é a capacidade que a PT tem de atuar sobre

o tumor presente na zona-alvo, salvaguardando em muito grande parte os tecidos

vizinhos saudáveis. Esta deposição de dose altamente localizada deve-se ao BP.

Na Figura 1.2 é viśıvel a profundidade de deposição de dose na prototerapia e a

forma como esta tem efeito na zona alvo, deixando ilesos os tecidos vizinhos que se

encontram posicionados distalmente relativamente ao pico de Bragg.

1.2 Interação dos protões com a matéria

Para compreender o processo que é o O-PGI é necessário, primeiramente, compreen-

der as interações entre as part́ıculas e as consequências das mesmas nos resultados,

sucesso e eficácia deste procedimento. Inicialmente, será importante referir que a

energia dos feixes de protões utilizados na PT varia entre os 50 e 230 MeV, de-

pendendo da região corporal a ser irradiada, traduzindo este intervalo para WEL7

estaremos a falar de um intervalo aproximadamente entre os 2 e os 30 cm [8].

4RVS, do inglês, range verification system
5PET, do inglês, positron emission tomography
6O-PGI, do inglês, orthogonal prompt gamma imaging
7WEL, do inglês, water equivalent length

7



1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

O corpo humano é uma estrutura heterogénea no que toca à diversidade atómica

presente nos seus tecidos. Durante a PT, os protões presentes no feixe a ser disparado

interagem com os átomos presentes nos tecidos do paciente, sendo, desta forma,

suscet́ıveis a interações de Coulomb e a reações nucleares. Das posśıveis interações

de Coulomb, as inelásticas são a fonte primária de perda de energia por parte dos

protões. A equação de Bethe-Bloch representa a taxa de perda de energia dos protões

em função do poder de paragem dos tecidos e da quantidade de energia libertada

por x de comprimento num determinado meio (Eq. 1.1) [9].

Figura 1.2: Cima: Comparação do ńıvel de profundidade de penetração de dose
entre prototerapia e raios-x convencionais. Baixo: Efeitos da radiação em tecidos
vizinhos, recorrendo à PT (esquerda) e aos Raios-X convencionais (direita). Adap-
tado de [7].
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1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

D(x) = − dE

ρdx
· Φ(x) (1.1)

Na Equação 1.1, D representa a dose depositada no meio, cuja densidade é represen-

tada através de ρ, usando um feixe com fluência Φ em que −dE
dx

é o poder de paragem

dos tecidos presentes no meio. Durante este processo, quando a distância entre as

part́ıculas em colisão é menor que o raio dos átomos alvo e a energia dos protões é

alta o suficiente para ultrapassar a barreira de Coulomb, existe uma probabilidade

de o protão raspar num núcleo, deixando-o intacto, mas num estado excitado. O

núcleo agora num estado excitado, decai numa escala de tempo na ordem dos poucos

nanosegundos [9]. No processo de decaimento, raios gama espontâneos, neutrões en-

tre outras part́ıculas são emitidos do corpo do doente. Para a técnica a ser discutida

nesta dissertação os PG são quem demonstra a maior importância na determinação

do alcance do feixe.

Após esta breve explicação do efeito da densidade dos tecidos na velocidade do

feixe, torna-se importante referir qual a definição de alcance de protões. O alcance é

definido como a distância em que um protão perde a sua energia na totalidade, depois

desta perda de energia, não há mais deposição de dose ao longo do feixe. Segundo

J.M.Verburg et al. [10], considerando o alcance médio R de um protão disparado

a energia E e x como o comprimento do material a ser atravessado obtemos a

Equação 1.2.

R =

∫ E

0

1

−dE
dx

dE (1.2)

O alcance médio determinado nesta equação indica a profundidade em que 50% dos

protões presentes no feixe param. Não obstante, devido a flutuações estat́ısticas e

a todas as interações que ocorrem no processo, nem todas os protões disparados

com o mesmo ńıvel de energia têm o mesmo alcance, gerando incertezas na precisão

de localização do pico de Bragg. Em cenários cĺınicos, o alcance de um feixe é

definido relativamente a um determinado ponto na distribuição de dose, este ponto,

normalmente, localiza-se na zona distal da dose máxima a 80% da mesma. Este

ponto coincide com a média do alcance do feixe.
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1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

1.3 Fontes de incerteza de dose

O crescimento no interesse na prototerapia, baseia-se no facto do procedimento não

comprometer tecidos saudáveis, afetando maioritariamente a zona alvo. Todavia,

para conseguirmos aproveitar o máximo que esta metodologia tem para oferecer

será importante referir quais as fontes de incerteza para podermos ter a noção dos

desafios necessários a enfrentar para que a PT tenha o seu potencial maximizado.

Este procedimento está sujeito a incertezas do caráter f́ısico e biológico, algumas das

quais vão ser descritas nesta secção.

O planeamento de tratamento de doses de prototerapia mais comercializados baseiam-

se em métodos de cálculos de dose anaĺıticos, com os sistemas de planeamento de

tratamento baseados no método Monte-Carlo a tornarem-se cada vez mais popu-

lares e utilizados pela comunidade cient́ıfica. Os cálculos de dose feitos via métodos

anaĺıticos têm o alcance do feixe representado através da água, e, segundo M. Uriet

et al. [11] esta representação não tem em atenção as heterogeneidades presentes no

corpo humano, a geometria dos tecidos/órgãos e as variações de densidade associadas

às transições de tecidos, por exemplo, transição tecido mole para tecido esquelético.

Sawakuchi et al. [12] testaram o efeito que as heterogeneidades nas densidades têm

na zona de queda distal do pico de Bragg. Para tal, foram contabilizadas as múltiplas

dispersões de Coulomb (MCS8) e as dispersões nucleares (NS9). Na Figura 1.4 pode-

mos ver as consequências que as irradiações de 220 MeV nas geometrias represen-

tadas na Figura 1.3 têm na deposição de dose, podendo observar-se um comporta-

mento em que a largura correspondente à zona de queda distal do pico de Bragg

aumenta à medida que a complexidade geométrica aumenta também. Este com-

portamento observado é mais destacado em estruturas regulares. Não obstante,

quando estamos perante estruturas complexas como o crânio, o comportamento do

feixe não é o mesmo. As interfaces de tecidos moles-duros causam algum dese-

quiĺıbrio no alcance do feixe, o efeito destas no alcance do feixe é analisado em H.

Paganetti et al. [13] em que a dispersão de Coulomb na interface tecido mole-tecido

esquelético, na penumbra, gerou uma alteração no alcance do feixe, alterando uma

pequena parte da zona de queda distal do pico de Bragg [14]. O cenário previamente

referido é apresentado na Figura 1.5. Com estas observações é posśıvel afirmar que os

métodos anaĺıticos têm dificuldade na capacidade de prever o efeito que as interações

8MCS, do inglês, multiple Coulomb scattering
9NS, do inglês, nuclear scattering
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1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

Figura 1.3: Representação das heterogeneidades estudadas em [12]. As regiões
marcadas a preto representam osso, enquanto as zonas marcadas a branco, o ar. O
eixo do feixe é na direção z [12].

Figura 1.4: Zona de queda distal do pico de Bragg normalizada, resultante de
uma irradiação de 220MeV a ser disparada em diferentes geometrias. Para estas
simulações, foram tidas em conta as múltiplas dispersões de Coulomb (MCS) e
dispersões nucleares (NS). [12]

de Coulomb têm no alcance do feixe, pois não conseguem replicar na totalidade a

complexidade geométrica de certas zonas do corpo.

Uma das fontes de incerteza associada à determinação do alcance do feixe utilizado

em PT é relativo ao método Monte-Carlo, mais especificamente, à componente f́ısica

envolvida no mesmo. É importante mencionar que este método foi desenvolvido para
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1. Motivação para a O-PGI na verificação do alcance de protões

Figura 1.5: Vista axial da distribuição de dose calculada, recorrendo ao sistema
Monte-Carlo, sendo que a seta vermelha representa a diferença no alcance gerada
pela interface de densidades. Esta imagem foi adaptada de [13].

toda uma variedade de aplicações, culminando num grande leque de part́ıculas e en-

ergias ao dispor do utilizador. Desta forma, torna-se importante os utilizadores

reconhecerem a importância da utilização de modelos matemáticos e configurações

f́ısicas corretas, pois uma das incertezas no alcance da PT geradas através da uti-

lização deste método podem podem ter origem na implementação errada de in-

terações f́ısicas via modelos teóricos e/ou interpolações de dados experimentais [14].

Por exemplo, a equação de Bethe-Bloch fornece informação bastante importante da

deposição de dose da PT em função do meio onde a mesma está a atuar, sendo que

uma das variáveis que apresenta uma grande importância é a energia de excitação

do meio. Segundo ICRU et al. [15], a energia de excitação da água é de 75±3 eV,

em Janni et al. [16], a mesma energia para o mesmo meio é de 80±2 eV. Estas

discrepâncias ao determinar valores das variáveis geram incertezas significativas na

determinação do alcance do feixe que podem ser observadas na Figura 1.6.

Do caráter biológico existem diversas fontes geradoras de incerteza. Estas baseiam-

se em flutuações anatómicas ou flutuações fisiológicas. Alguns dos fatores biológicos
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Figura 1.6: Curvas da profundidade da dose na água para um feixe de protões
com 120 MeV de energia, assumindo as energias de excitação do meio como 67, 75
e 80 eV. Retirado de [10]

que causam estas incertezas são: regressão/progressão do tumor, formação de ede-

mas devido aos efeitos da radiação, falhas no posicionamento do paciente, esvazia-

mento/preenchimento de cavidades anatómicas [17–21].

Nos exemplos apresentados na Figura 1.7, estão representados casos em que as

alterações anatómicas/fisiológicas influenciam a posição do órgão-alvo e a densidade

do seu tecido, e, consequentemente, o alcance do feixe. As alterações anatómicas

são mais frequentes em casos de flutuação de peso, ou mudanças no posicionamento

da estrutura óssea. As alterações do caráter fisiológico exigem mudanças na energia

do feixe utilizado, pois como poderemos ver mais à frente, a densidade dos tecidos

tem influência na velocidade das part́ıculas a serem disparadas, tendo influência,

consequentemente, na dose depositada.

Todos os fatores previamente mencionados causam variações no alcance previsto,

culminando em incertezas relativas à determinação do alcance do feixe utilizado na

PT. Assim, surge a necessidade do desenvolvimento de métodos imagiológicos que

permitam a monitorização deste alcance, ou mais conhecido por RVS.

1.4 Sistemas de verificação de alcance: estado da arte

Nesta secção será descrita a técnica O-PGI bem como outros métodos de RVS.

Primeiramente, será importante referir quais as maiores restrições deste tipo de
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Figura 1.7: Exemplos de variações anatómicas que comprometem a PT. Cima:
regressão/progressão de um tumor na região pulmonar. Canto inferior es-
querdo: falha no posicionamento do paciente. Canto inferior direito: Preenchi-
mento/esvaziamento de cavidades anatómicas [22].

sistemas: O processo de posicionamento do RVS e a recolha de dados deve ter a

mesma duração da permanência do doente no decorrer do tratamento [23].

Em todo o tipo de terapias que recorrem ao uso de part́ıculas carregadas, o feixe

utilizado para dentro do corpo do doente. Desta forma, todas as técnicas RVS

dependem de sinais secundários, sinais estes que são originados a partir do feixe

inicial. Estes sinais são emitidos através corpo do doente, contendo informação

crucial sobre a localização/alcance do feixe primário.

1.4.1 Tomografia por emissão de positrões

Um dos primeiros RVS in-vivo a ser desenvolvido e utilizado em cenários cĺınicos foi o

PET, primeiramente utilizado em 1997. Em Enghardt et al. [5], a irradiação foi feita

com iões estáveis (12C). O feixe que interage com os átomos-alvo produz fragmentos

radioativos de β+. O próprio projétil pode sofrer reações nucleares, tornando-se
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Figura 1.8: Representação da PET incorporada na terapia com iões de 12C. [5]

radioativo, e decaindo através de radiação β+. A radioatividade resultante deste

procedimento existe como consequência de cada irradiação, providenciando uma

opção mais cara que o resto das opções dispońıveis para a PET. Demonstrou-se

também que os maiores emissores de positrões são 11C com 20 minutos de meia-

vida, 15O com 2 minutos de meia-vida e, finalmente, 10C com 19 segundos de meia-

vida. Nos três casos, vemos pelo menos dois casos em que os tempos de meia-vida são

relativamente curtos, traduzindo numa densidade de atividade baixa. Para colmatar

este problema torna-se necessário a incorporação de um sistema PET adaptado à

terapia com iões de 12C (Figura 1.8). Para esta ser bem-sucedida, a PET teria de

começar a funcionar no ińıcio do tratamento, acabando após o mesmo, melhorando,

desta forma, a qualidade das imagens resultantes. Contudo, esta opção demonstra

diversos obstáculos como a sua complexidade técnica e loǵıstica e baixo SNR10.

Na Figura 1.9 é viśıvel o planeamento de uma irradiação na base de um crânio, na

imagem mais à esquerda, os iões de carbono não devem alcançar a porção inicial

do tronco cerebral, na imagem central é retratada a previsão da atividade de β+.

Comparando esta a imagem à direita, conclui-se que existem poucas diferenças entre

o comportamento previsto e o comportamento medido.

Como referido previamente, o O-PGI não é o único RVS que existe, neste secção,

serão descritos os outros RVS desenvolvidos, importante referir que estes ainda não

são utilizados em cenários cĺınicos.

10SNR, do inglês, signal-to-noise ratio
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Figura 1.9: Esquerda: representação da dose fornecida. Centro: atividade prevista
das part́ıculas radiativas. Direita: atividade medida das part́ıculas radioativas. Es-
tas imagens foram obtidas por PET incorporado na terapia com iões de 12C. [5]

1.4.2 Espectroscopia de raios-γ espontâneos

A espectroscopia de raios-gama espontâneos (PGS11) monitoriza o alcance do feixe

de protões via linhas discretas de PG através das interações protónicas com os

isótopos 12C e 16O. Este sistema, quando otimizado determina tanto o alcance dos

protões como a composição da matéria irradiada. O PGS consiste numa montagem

algo complexa, sendo constitúıdo por colimadores pesados (feitos de tungsténio),

diversos detetores de LaBr3:Ce e um sistema de aquisição de dados (Figura 1.10);

1.4.3 Raios-γ espontâneos temporizados

O sistema raios-γ espontâneos temporizados (PGT12) determina o alcance do feixe

através de perfis temporais resultantes dos raios PG. A esquemática deste RVS é ap-

resentada na Figura 1.11. Este sistema em espećıfico faz medidas do TOF13(representa

a diferença entre o instante em que uma part́ıcula é detetada e o instante em que

o protão é disparado) dos PG. Neste processo, a largura do pico temporal revela

11PGS, do inglês, prompt gamma spectroscopy
12do inglês, prompt gamma timing
13TOF, do inglês, time-of-flight
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Figura 1.10: Esquemática da montagem de um PGS que contém um detetor de
raios gama espontâneos, colimadores, e um fantoma que representa água na cama
do doente. [24]

Figura 1.11: Dispositivo de deteção, contém cristais de CeBr3 ligados a um tubo fo-
tomultiplicador (PMT) e um espectrómetro digital U100, culminando numa unidade
PGT com 37 cm de comprimento. [25]

alterações no espectro esperado do sistema PGT. Estas alterações são consequência

de posśıveis causas de erro como cavidades de ar no dispositivo representado na

Figura 1.11. Estas alterações previamente referidas fornecem informações impor-

tantes para a determinação do alcance do feixe no corpo do doente através de cálculos

da cinética das part́ıculas.

As duas metodologias previamente referidas têm em comum o tipo de tecnologia de

deteção utilizado. As diferenças baseiam-se: (1) na energia dos PG no método PGS

e (2) no tempo de deteção em PGT.

1.4.4 Monitorização do alcance via raios-γ ortogonais

Durante a PT, os protões presentes no feixe interagem com os núcleos atómicos dos

tecidos do corpo do paciente. Esta interação deixa os núcleos num estado excitado,
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e como visto na secção 1.2, o decaimento deste núcleo num estado excitado resulta

na emissão de várias part́ıculas a partir do corpo do doente, entre estas, os raios-γ

espontâneos, ou PG. A emissão destas part́ıculas é isotrópica, todavia, para efeitos de

monitorização de alcance, só aquelas que são emitidas perpendicularmente à direção

do feixe é que são detetadas [26]. A esquemática desta técnica está representada na

Figura 1.12.

Figura 1.12: Representação esquemática da técnica O-PGI. [26]

Relativamente às fontes de incerteza, em [26] foi abordado mais diretamente o fator

de alteração de densidade perante a formação de edemas devido aos efeitos da ra-

diação. Para tal, foram irradiados 3 tipos de cérebros: um cuja densidade possui um

valor considerado normal (ρ=1.040 g.cm−3), outro com densidade baixa, hipodenso

(ρ=1.000 g.cm−3) e, finalmente um com densidade alta, hiperdenso (ρ=1.082 g.cm−3).

Após a simulação do tratamento, verificou-se uma diferença de ±2mm no local de

deposição do pico de Bragg entre os três tipos de cérebro (Figura 1.13).

A partir destes resultados podemos averiguar o efeito que a densidade dos tecidos tem

na deposição de dose. Considerando a irradiação no cérebro cuja densidade é normal

como a linha de base, podemos esperar que ao utilizar a mesma energia no feixe nos

3 casos, a dose no caso hiperdenso fique depositada relativamente atrás da baseline,

isto pois é requerida mais energia para o feixe de protões alcançar o alcance da dose

depositada relativa à irradiação em que o tecido alvo possui densidade normal. No

caso do cérebro hipodenso, sendo a densidade menor, o alcance do feixe é superior

àquilo que é esperado. A influência que os tecidos têm nas deposições de part́ıculas
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Figura 1.13: Esquerda: representação do BP para os três tipos de tecidos a serem
estudados. Direita: data points da zona distal de queda para o tipo de cérebro a
ser irradiado [26].

em feixes com part́ıculas carregadas é representada na Equação 1.3 apresentada em

Nikjoo et al. [27]:

− dE

dx
=

4πe4z2nZ

m0υ2
× ln

2m0υ
2

Iavg
. (1.3)

Nesta expressão, ez é a carga da part́ıcula, v a velocidade para atingir um alvo cuja

densidade eletrónica é representada por n, a massa do eletrão no estado fundamental

m0, Z o número atómico do material que está a desacelerar/travar o feixe e Iavg a

média do potencial de excitação. Com a Equação 1.3 conseguimos relacionar a den-

sidade dos tecidos com a capacidade que os mesmos têm em influenciar a travagem

do feixe, com a mesma conseguimos estabelecer uma relação de proporcionalidade

inversa entre a velocidade dos protões e a deposição dos mesmos, assim, à medida

que a velocidade diminui, a deposição aumenta. Em Nikjoo et al. [27] é apresentada

também a Equação 1.4 que fornece informação sobre o efeito que a ionização tem

nas part́ıculas carregadas dos feixes.

dE

dx
= 2κ

{
ln

Emax
kin

I
− β2 − δ

2

}
(1.4)
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κ = 2NAr
2
emec

2Z2Z

A
· 1

β2
(1.5)

Nas Equações 1.4 e 1.5 são apresentadas diversas variáveis como z que representa

a carga das part́ıculas no feixe, Z representa a carga do material absorvente, A o

número de massa do material absorvente, me massa do eletrão, c a velocidade da luz,

NA o número de Avogadro, re o raio clássico do eletrão, β a velocidade da part́ıcula

dividida por c, Emax
kin o máximo de energia transfeŕıvel para um eletrão atómico,

I a energia de excitação média do material alvo, e δ, o parâmetro de densidade.

Recorrendo à equação 1.5 e considerando a carga do protão como 1, ou seja z=1, e

a interação do mesmo ser feita com a água surge a equação 1.6

dE

dX
= 0.16 · 1

β2
ln

Emax
kin [eV ]

100

[
MeV

cm

]
(1.6)

A Equação 1.6 permite-nos concluir que para um feixe de 200MeV, a perda de

energia através da ionização é de 4.2MeV/cm na superf́ıcie do corpo do doente e

20MeV/cm mais perto do final do seu alcance [28].

1.4.4.1 Estat́ısticas sobre monitorização de terapia com protões por raios

gama-ortogonais

Não existem expressões que representem quantitativamente a proporção de PG emi-

tidos para protões disparados. Todavia, existem representações que mostram o

espectro de part́ıculas emitidas como consequência da interação dos protões com

os átomos presentes nos tecidos humanos. Através da Figura 1.14, conclúımos que

os PG não são o único resultado da interação protão-núcleos dos tecidos. Através

da discriminação do TOF podemos distinguir as part́ıculas detetadas, reduzindo o

rúıdo, monitorizando com maior sucesso o alcance do feixe de protões. Para além

disto, exite uma correlação entre as emissões PG e a desexcitação de isótopos, cujo

estado excitado é resultante das interações inelásticas de Coulomb [29].

A Figura 1.15 contém picos que representam a desexcitação de várias espécies

atómicas, 2,32MeV relativo à desexcitação de 14N, 4,44MeV relativo à desexcitação

de 12C, 5,25MeV para 15O e 6,13MeV para 16O. A emissão PG relativa à desex-

citação de 16O é mais energética, pois este isótopo é o emissor PG que existe em

maior abundância nos tecidos do corpo humano, para contextualizar, 1,64×107 PG

são emitidos por grama de 16O por Gy de dose depositada no tecido-alvo [31].
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Figura 1.14: Simulação do espectro temporal das part́ıculas criadas através das
interações dos protões com os tecidos localizados na cabeça. Em análise está a
contagem de part́ıculas por protão por 50 ps [26].

Figura 1.15: Espectro de energia para emissões abaixo dos 10MeV [29].

1.4.4.2 Configuração do sistema de deteção

A escolha da geometria de deteção é um passo importante para a realização deste

trabalho, a escolha do mesmo foi fundamentada por Lin et al. [30]. Nesta referência,

duas diferentes geometrias foram testadas e, posteriormente, comparadas, utilizando

o fantoma de polimetilacrilato (PMMA). As configurações comparadas foram o col-

imador multi-fatias e o colimador knife-edge representados na Figura 1.16.

Na Tabela 1.1 é feita a comparação entre os resultados obtidos para ambas as ge-

ometrias apresentadas na Figura 1.16, foram feitos testes para as irradiações de 50,

100 e 160MeV exibindo resultados para diversas variávies: o pico que é relativo à
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contagem de fotões, o delta que relaciona o ńıvel de energia utilizado com o quão

suscet́ıvel o sistema é para erros na determinação do alcance do feixe, a linha de base

refere-se ao ńıvel de rúıdo causado pela interação dos raios gama com o colimador,

e a variação na determinação do alcance representado por ∆Alcance (as unidades

para o pico e linha de base são: contagens × 10−7/protão/mm). Apesar das semel-

hanças nos resultados evidenciados na Tabela 1.1, o colimador knife-edge torna-se

pouco viável em situações em que ocorrem alterações no alcance do feixe, enquanto

que a configuração multi-fatias é mais suscet́ıvel à contaminação de neutrões nos

resultados. Porém, a configuração de deteção utilizada para o trabalho apresentado

nesta dissertação é a configuração correspondente ao colimador multi-fatias. As

razões que levaram à escolha desta configuração baseiam-se no facto de a mesma

permitir uma diferenciação através do TOF dos PG e dos neutrões, para além disso,

a configuração em causa possibilita a observação e o registo de todo o campo de

visão, podendo, assim, diferenciar os BP posicionados a várias distâncias entre si.

Tabela 1.1: Resultados obtidos para ambas as configurações. Dados de [30].

Configuração Energia(MeV) Pico Delta(mm) Baseline ∆Alcance(mm)
Colimador
multi-
fatias

50 1,62±0,17 12,00±1,41 0,28±0,01 -0,62±0,55
100 1,33±0,15 11,20±3,63 2,46±0,08 0,22±1,82
160 1,30±0,29 6,40±11,78 6,71±0,10 -0,47±1,58

Colimador
knife-
edge

50 4,25±0,10 32,80±2,28 0,46±0,02 5,38±1,52
100 5,81±0,14 35,60±0,89 2,58±0,02 0,82±1,41
160 4,95±0,09 35,60±0,89 7,37±0,01 -1,47±1,41

Figura 1.16: Esquerda: configuração do colimador multi-fatias. Direita: con-
figuração do colimador knife-edge. Retirado de Lin et al. [30].
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2

Simulação da irradiação da cabeça

de um fantoma antropomórfico

Ao longo deste caṕıtulo irá ser discutido o trabalho de simulação da irradiação

da cabeça de um fantoma antropomórfico, e consequente aquisição de perfis de

raios ortogonais com uma câmara multifatia. Importa referir que o estudo aqui

apresentado diz respeito à convergência de dois tabalhos reportados anteriormente:

(1) Cambraia Lopes et al. [26] reportaram resultados de simulação da irradiação

da cabeça de um fantoma antropomórfico, recorrendo a um detetor perfeito para a

detecção dos raios gama ortogonais; (2) Morozov et al. [32] mostraram resultados

de otimização da geometria de uma câmara multifatia usando cristais de cintilação

como detetores, mas irradiando um fantoma homogénio de polimetil metacrilato

(PMMA). Neste estudo, é combinada a irradiação do fantoma antropomórfico (que

ira ser apresentado na secção 2.2) com a deteção da radiação efetuada através da

deposição de energia em cristais de cintilação.

2.1 GEANT4

O GEANT41 é um software de simulação fornecido pelo CERN (European Organiza-

tion for Nuclear Research) baseado, essencialmente, no método Monte Carlo [33–35].

Este software tem como principal função, a simulação de part́ıculas a serem dis-

paradas através da matéria e dentro deste domı́nio demonstra outro tipo de fun-

cionalidades do caráter matemático e estat́ıstico, como por exemplo: (1) materiais

e geometria; (2) interações das part́ıculas com a matéria; (3) gestão de tracking e

de eventos; (4) visualização; e (5) interface para utilizadores [33].

As capacidades estat́ısticas, matemáticas e f́ısicas do GEANT4 torna posśıvel a

1Acrónimo para GEometry ANd Tracking
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obtenção de resultados fidedignos, através da simulação de cenários reais.

Para as simulações realizadas ao longo dete trabalho, foi utilizado o GEANT4,

versão 10.7.0, recorrendo à lista de f́ısica (referência) QGSP BIC HP.

2.2 Fantoma antropomórfico

Para simular o doente, foi utilizado um fantoma antropomórfico, mais especifica-

mente o NCAT2 desenvolvido por Paul Segars em [36], adaptado ao GEANT4 [37].

Este fantoma representa a morfologia de um ser humano do sexo masculino com

cerca de 1,90m de altura, o qual está dividido em vóxeis 4,68× 4,68× 4,68mm3

(cada fatia tomográfica composta por 128 × 128 ṕıxeis). A sua constituição inclui

uma grande de variedade de tecidos moles e estruturas ósseas (cf. Tabela 2.1) com

uma densidade e composição elementar próxima àquela dos tecidos humanos.

Tabela 2.1: Estequiometria dos tecidos e estruturas do fantoma NCAT.

Composição elementar (em % de massa)

Tecido
ρ

H C N O Fe Na P S Cl Ca K Mg
(g/cm3)

Ar 0,00129 – – 70 30 – – – – – – – –
Pulmão 0,30 10,3 10,5 3,1 74,9 – 0,2 0,2 0,3 0,2 – 0,3 –
Reto 0,932 10,6 11,5 2,2 75,1 – 0,1 0,1 0,1 0,2 – 0,1 –

Intestino 0,93 10,6 11,5 2,2 75,1 – 0,1 0,1 0,1 0,2 – 0,1 –
Tecido adiposo 0,95 11,4 59,8 0,7 27,8 – 0,1 – 0,1 0,1 – – –

Água 1,018 11,2 – – 88,8 – – – – – – – –
Fantoma 1,018 11,2 – – 88,8 – – – – – – – –
Bexiga 1,014 10,5 9,6 2,6 76,1 0,2 0,2 0,2 0,3 0,3 – – –
Próstata 1,027 10,5 25,6 2,7 60,2 – 0,1 0,2 0,3 0,2 – 0,2 –

Nodos linfáticos 1,03 10,8 4,1 1,1 83,2 – 0,3 – 0,2 0,4 – – –
Pâncreas 1,04 10,7 14,5 2,2 71,2 – 0,2 0,4 0,2 0,3 – 0,3 –
Cérebro 1,04 10,7 14,5 2,2 71,2 – 0,2 0,4 0,2 0,3 – 0,3 –
Músculo 1,05 10,2 14,5 3,4 71,0 – 0,1 0,2 0,3 0,1 0,4 – –
Rim 1,05 10,3 13,2 3,0 71,6 – 0,2 0,2 0,2 0,2 0,1 0,2 –

Coração 1,05 10,4 13,9 2,9 71,8 – 0,1 0,2 0,2 0,2 – 0,3 –
F́ıgado 1,06 10,2 13,9 3,0 71,6 – 0,2 0,3 0,3 0,2 – 0,3 –
Sangue 1,06 10,2 11,0 3,3 74,5 0,1 0,2 0,3 0,3 0,2 – 0,3 –
Baço 1,06 10,3 11,3 3,2 74,1 – 0,1 0,3 0,2 0,2 – 0,3 –

Cartilagem 1,10 9,6 9,9 2,2 74,4 – 0,5 2,2 0,9 0,3 – – –
Osso trabecular 1,16 8,5 40,4 5,8 36,7 0,1 0,1 3,4 0,2 0,2 4,4 0,1 0,1

Vértebra 1,42 6,3 26,1 3,9 43,6 – 0,1 6,1 0,3 0,1 13,3 0,1 0,1
Osso denso 1,57 5,6 23,5 5,0 43,4 – 0,1 7,2 0,3 0,1 14,6 – 0,1

Crânio 1,61 5,0 21,2 4,0 43,5 – 0,1 8,1 0,3 – 17,6 – 0,2
Costela 1,92 3,4 15,5 4,2 43,5 – 0,1 10,3 0,3 – 22,5 – 0,2

2Acrónimo do inglês NURBS-based cardiac-torso-phantom, sendo o acrónimo NURBS definido
como non-uniform rational basis spline
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2.3 Procedimento de simulação

Devido ao longo peŕıodo de computação das simulações envolvendo o fantoma uti-

lizado neste trabalho, estas foram feitas em duas fases: (1) o fantoma é irradiado

com um feixe de protões, e (2) a radiação resultante da interacção dos protões com o

fantoma é propagada através de uma câmara multi-fatia de raios gama espontâneos

(a qual inclui um colimador de tungsténio e cristais cintiladores).

A Figura 2.1 (que servirá de base às explicações descritas nas próximas secções)

esquematiza o procedimento de simulação utilizado neste estudo.

Figura 2.1: Representação esquemática do procedimento de simulação utilizado
neste estudo.

2.3.1 Irradiação do fantoma com um feixe de protões

2.3.1.1 Cenários morfológicos

Neste estudo, foram consideradas três morfologias diferentes do fantoma antropomórfico.

Assim, foram consideradas 3 densidades diferentes para uma determinada região do

cérebro, a qual está representada na Figura 2.2:
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Figura 2.2: A densidade da zona marcada a cinzento escuro foi alterada, de acordo
com o cenário a ser estudado. Adaptado de Cambraia Lopes et al. [26].

• Foi considerada uma densidade ρ=1,04 g·cm−3. Este cenário é descrito como

“cérebro normal”;

• Foi considerada uma diminuição de 4% na densidade do cérebro, i.e. ρ=1,00 g·cm−3.

Este cenário é descrito como “cérebro hipodenso”;

• Foi ainda considerado um aumento de 4% na densidade, ou seja, ρ=1,08 g·cm−3.

Este cenário é descrito como “cérebro hiperdenso”.

2.3.1.2 Feixe de protões

O feixe utilizado neste estudo consistiu de um feixe de protões com uma energia de

130MeV. De forma a mimicar a radiofrequência de um ciclotrão, foi considerado

um feixe dividido em conjuntos de 310 protões, emitidos com um peŕıodo de 10 ns.

Para cada um dos cenários referidos na secção 2.3.1.1, foram simulados cerca de 108

protões (325mil eventos de 310 protões cada).

A posição do feixe foi ajustada com o objetivo de irradiar a zona da hipófise do

fantoma. Assim, a origem do feixe foi (-120mm; 35,5mm; -823,5mm), tendo este

sido disparado na direção X (cf. Figura 2.1). Foi considerado feixe sem divergência.
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De forma a considerar uma estrutura realista, o feixe foi simulado tendo em conta

uma dispersão lateral com uma largura a meia altura (FWHM3) de 9mm em ambas

as direções X e Y . Também no que se refere à duração de cada bunch, este foi con-

siderado como tendo uma dispersão temporal de 1 ns (FWHM). As Figuras 2.3 e 2.4

mostram uma representação espacial e temporal do feixe.

2.3.1.3 Informação guardada nos ficheiros em modo lista

Todas as part́ıculas que escapam do fantoma em direção ao colimador são guardadas

num ficheiro em modo de lista. Estes ficheiros, serão posteriormente utilizados como

parâmetro de entrada à segunda fase da simulação. Assim, para cada part́ıcula que

chega à superf́ıcie do colimador, é guardada a seguinte informação:

• Número do evento (i.e., bunch) a que corresponde a part́ıcula;

• Energia, em keV;

• Tempo decorrido desde que o protão originário foi disparado, em ns;

• Posição (x, y, z), em mm;

• O momento (px, py, pz) da part́ıcula;

• Tipo de part́ıcula.

2.3.2 Simulação da câmara multi-fatia de raios gama

espontâneos

No trabalho realizado por Morozov et al. [32], foi feita uma otimização da geome-

tria de um colimador multifatia para proceder à seleção dos raios gama espontâneos

que escapam do doente na direção perpendicular à direção do feixe. Para o efeito,

foi irradiado um fantoma homogéneo de polimetilacrilato (PMMA) com um feixe

de protões de 130MeV. A Tabela 2.2 sumariza a geometria do colimador utilizado

neste estudo, a qual foi baseada no estudo reportado em Morozov et al. [32]. As-

sim, foram simuladas fatias de tungsténio com uma espessura de 3,2mm e altura

de 175mm, posicionadas com um espaçamento de 4,35mm entre si. Consequente-

mente, o andamento das fatias de colimador (i.e., a distância entre o centro de 2

fatias consecutivas ) foi de 7,55mm. A dimensão total do colimador, quer na direção

do feixe, quer na direção perpendicular ao feixe, foi de 400mm.

3FWHM, do inglês, full width at half maximum
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Figura 2.3: Representação espacial do feixe utilizado para este estudo.

Figura 2.4: Esquerda: Representação temporal do feixe utilizado para este es-
tudo. Direita: Representação temporal para um único pulso do feixe, com duração
de 10 ns, constitúıdo por 310 protões.
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Tabela 2.2: Parâmetros do colimador multifatia utilizado neste estudo. A escolha
destes parâmetros baseou-se no resultado de otimização desenvolvido por Morozov
et al. [32].

Distância entre o feixe e a superf́ıcie frontal do colimador 250mm
Altura do colimador 175mm
Abertura entre fatias 4,35mm
Espessura das fatias 3,2mm

Peso estimado do colimador 250 kg

Neste trabalho, foi também contabilizada a existência de cristais cintiladores. Para

o efeito, foram introduzidos cristais de YAP4 entre as fatias de colimador. A es-

colha deste tipo de cristais deveu-se às suas propriedades como por exemplo, bom

rendimento de fotões (17 fotões por keV), tempos de subida e de decaimento rápidos

(0,38 ns e 27/140 ns, respetivamente) e ausência de radioatividade intŕınseca [38]. A

altura e espessura (na direção do feixe) dos cristais foram 30mm e 3,8mm, repec-

tivamente. Na direção transversal ao feixe, foram considerados 14 cintiladores por

fatia com uma dimensão de 28,57mm, perfazendo o total de 400mm. Foi consid-

erada tal configuração pelo facto de, do ponto de vista prático, ser dif́ıcil (e caro)

construir fatias de cintilador com uma dimensão de 400mm e altura 30mm.

A simulação contemplou ainda uma camada com uma espessura de 0,27mm de

politetrafluoretileno (PTFE, vulgarmente conhecido pelo nome comercial Teflon) a

envolver todas as faces do cristais de cintilação.

Como já foi referido, como part́ıculas iniciais desta simulação foram usadas aque-

las obtidas na etapa simulada anteriormente (com as propriedades descritas na

Secção 2.3.1.3). Como parâmetro de sáıda desta segunda etapa de simulação, por

cada deposição que ocorre no cristal, é guardada a seguinte informação:

• Número do cintilador onde ocorre a deposição;

• Energia depositada, em keV;

• Tempo decorrido desde que o protão originário foi disparado, em ns;

• Posição (x, y, z), em mm;

• Tipo de part́ıcula.

4YAP, do inglês, yttrium aluminum perovskite
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2.4 Resultados: análise e discussão

Antes de avançar com a anâlise dos resultados, importa referir que o procedimento de

simulação incluiu a obtenção de 11 conjuntos de dados para cada um dos cenários

morfológicos mencionados anteriormente (todos obtidos com uma seed diferente).

Por sua vez, cada conjunto destes foi usado como parâmetro de entrada à simulação

da câmara multifatia (i.e., segunda etapa da simulação) por seis vezes (todas elas

também com uma diferente seed). Assim, no total, foram obtidos 66 perfis de

deposição de energia para cada cenário morfológico estudado.

A análise de resultados e imagens apresentadas ao longo das seguintes secções foram

feitas com recurso rotinas de MATLAB5 especialmente criadas para esse efeito.

2.4.1 Tempos de computação

A principal razão para proceder à separação da simulação em diferentes fases,

prendeu-se com o elevado tempo que é necessário para proceder à simulação da

irradiação do fantoma antropomórfico, uma vez que se encontra dividido em voxeis

(410 fatias com 128 × 128 ṕıxeis, num total de cerca de 6,7 × 106 voxeis). Assim, o

tempo de computação necessário para completar a simulação da irradiação do fan-

toma antropomórfico com um pequeno feixe de cerca de 108 protões, é de cerca de

285 horas. Já no que respeita à simulação do colimador multifatias, esta requer um

tempo de computação total de cerca de 18 minutos. Os tempos de computação foram

determinados com um processador Intel® CoreTM i9-10940X CPU @ 3.30GHz.

2.4.2 Distribuições de dose simuladas

A simulação referente ao fantoma antropomórfico foi ajustada por forma a criar a

distribuição de dose correspondente. Na Figura 2.5 são mostradas as distribuições

de dose superimpostas à imagem morfológica do fantoma antropomórfico obtidas

para o cérebro normal (em cima), para o cérebro hipodenso (em baixo à esquerda)

e para o cérebro hiperdenso (em baixo à direita). A linha representada a tracejado

mostra a posição do pico máximo de deposição de dose no cenário normal. Ainda

que de forma ténue, é visivel uma variação do referido pico de deposição de dose.

Tal variação é mais evidente nos perfis de dose representados na Figura 2.6, onde

é claramente viśıvel uma variação na posição do pico de Bragg que respeita o que

5Acrónimo de MATrix LABoratory ; ferramenta desenvolvida pela MathWorks
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Figura 2.5: Distribuições de dose superimpostas à imagem morfológica do fantoma
NCAT obtidas para o cérebro normal (em cima), para o cérebro hipodenso (em
baixo à esquerda) e para o cérebro hiperdenso (em baixo à direita).

é esperado neste caso, a posição do pico de Bragg no caso hipodenso encontra-se

à frente do pico de Bragg relativo ao caso em que a densidade é normal, a posição

do pico de Bragg do caso hiperdenso encontra-se atrás do pico de Bragg relativo ao

cérebro com densidade normal. Estas diferenças nas posições do BP respeitam o

que é estudado e mencionado secção 1.4, ou seja, o aumento da densidade do tecido

a ser irradiado, diminui a velocidade do feixe a ser disparado, diminuindo o alcance

do mesmo. Após a análise destes perfis unidimensionais, foi verificada uma variação

de ±2mm na posição do pico de Bragg.

2.4.3 Determinação da janela temporal

Uma das diferenças deste trabalho relativamente àquele descrito por Morozov et

al. [32], refere-se ao facto de terem sido considerados eventos de protões com incerteza

temporal (cf. Secção 2.3.1.2), o que têm implicação na escolha da janela temporal
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Figura 2.6: Perfis de dose obtidos para os diferentes casos morfológicos estudados.

para proceder à seleção dos raios gama de interesse.

Na Figura 2.7 é evidente a diferença no mapa bidimensional e perfil temporal de

deposição induzido pela incerteza temporal do feixe. À esquerda são apresentados

os dados obtidos com incerteza temporal (este trabalho), enquanto que à direita

são mostrados os resultados obtidos sem a referida incerteza temporal (resultados

obtidos por Morozov et al. [32]). Analisando os mapas de deposição de energia vs.

tempo de cada ciclo (i.e., em intervalos de 10 ns) representados na parte superior da

figura, é evidente o espalhamento que ocorre na região do pico de interesse quando

considerada uma incerteza temporal de 1 ns FWHM. Transpondo esta análise para

os perfis correspondentes representados na parte inferior da figura, é claro o alarga-

mento do pico na região de interesse: este passa de cerca de 1,5 a 3,0 ns para cerca

de 1,0 a 3,5 ns, quando é tida em conta a incerteza temporal do feixe. Em ambos os

casos, é v́ısivel a ocorrência de uma radiação de fundo a partir dos 4 ns resultante

de interações que envolvem os neutrões, e por isso, são detetados mais tarde, com o

doente (fantoma), com o colimador e com os próprios cristais cintiladores. Em am-

bos os casos, é evidente a necessidade de utilizar a discriminação baseado no tempo

de vôo (TOF6).

Em [32], foi considerada uma janela temporal para a discriminação TOF entre 1,0 e

3,0 ns. No entanto, uma vez que o feixe aqui simulado apresentou incerteza temporal

(cf. Figura 2.4) na duração dos eventos, esta poderá não ser a janela temporal mais

adequada para obter os perfis ao longo deste estudo. Para tal, foi adotada uma

6TOF, do inglês, time-of-flight
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Figura 2.7: Mapa de deposição de energia durante um procedimento PT vs tempo
dos eventos e ı́ndice dos cintiladores, obtido durante este trabalho (em cima, à
esquerda). Mapa de deposição de energia durante um procedimento PT vs tempo
dos eventos e ı́ndice dos cintiladores, obtido para o trabalho realizado em [32] (em
cima, à direita). Mapa de deposição de energia vs tempo dos eventos, obtido
durante este trabalho (em baixo, à esquerda). Mapa de deposição de energia vs
tempo dos eventos, obtido para o trabalho realizado em [32] (em baixo, à direita).

abordagem de tentativa e erro, tendo sido testados diversos intervalos de TOF. As

Figuras 2.8 e 2.9 resumem alguns dos resultados obtidos.

Na Figura 2.8 são apresentados os 66 perfis de deposição de energia nos cristais cor-

respondentes a cada uma das janelas temporais analisadas. Como se pode verificar,

para intervalos cuja a janela temporal tenha um ı́nicio mais cedo, terão uma maior

contribuição no parte incial do perfil (i.e., à entrada do fantoma). No entanto, con-

siderar intervalos com um ińıcio mais tardio levam a um decréscimo da amplitude

do pico resultante da deposição de energia na região do pico de Bragg. Ainda assim,
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Figura 2.8: Análise de diversas janelas temporais para a determinação de melhor
intervalo TOF correspondente à ocorrência do pico de Bragg.
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Figura 2.9: Sobreposição de diversos perfis relativos a diferentes janelas temporais
de interesse.

para as janelas temporais a começar no instante 1,9 ns, é visivel uma queda signifi-

catica no perfil, para um valor de cerca de 30% da amplitude do pico máximo (cf.

Figura 2.9). Esta queda a cerca de 70% é superior quando comparada com a queda

resultante das janelas temporais com ińıcio mais cedo. Tal comportamento é esper-

ado uma vez que o o pico de Bragg ocorrerá entre 1,9 e 3,5 ns, como se pode verificar

pelos dados mostrados na Figura 2.7 (baixo, esquerda). Pela análise da Figura 2.9,

verifica-se o perfil obtido para a janela 1,9 a 3,2 ns (representado a verde) apresenta

uma queda ligeiramente maior do que a obtida para perfil com uma duração até

3,4 ns (linha a castanho-avermelhado). Por outro lado, a deposição de energia na

região de entrada do fantoma é ligeiramente menor quando comparada com o perfil

obtido para a janela temporal de 1,9 a 3,0 ns (curva a roxo). Analizando o perfil

obtido para a janela temporal de 2,0 a 3,3 ns (curva representada a vermelho), este

possui uma uma deposição de energia menor na entrada do fantoma quando com-

parada com todos os intervalos estudados. Além disso, possui uma queda semelhante

as restantes representadas na Figura 2.9. Por este motivo, considerou-se a janela

de 2,0-3,3 ns como sendo a ótima para proceder à discriminação de TOF durante o

estudo aqui realizado.
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2.4.4 Perfis de deposição de energia nos cintiladores

A Figura 2.10 mostra os perfis de deposição de energia nos cristais cintiladores

obtidos para cada um dos cenários simulados neste trabalho, considerando uma dis-

criminação de TOF com uma janela temporal de 2,0 a 3,3 ns. A linha representada

a preto diz respeito ao perfil obtido para o cérebro dito normal, enquanto que a

curva pontilhada a azul mostra o perfil obtido para o cérebro hipodenso. Já a curva

tracejada a vermelho, representa o perfil correspondente ao cérebro hiperdenso. Em

todos os perfis, o ı́ndice do cntilador foi convertido para a posição do centro corre-

spondente ao respetivo cintilador. Analisando o andamento do perfil, são visiveis

diversas picos relativos à interação que estas part́ıculas têm com o meio até o alcançar

o alvo. Neste caso em espećıfico, como a irradiação a ser estudada é na cabeça, mais

especificamente, na região da glândula pituitária, tais picos devem-se, por exemplo,

da interação das part́ıculas com o osso antes de chegar ao alvo desejado.

Pela análise dos perfis da Figura 2.10, ainda que se verifique uma ligeira variação

na posição da queda do perfil, torna-se dif́ıcil de distinguir de forma ineqúıvoca essa

variação do pico de Bragg induzida pela alteração da densidade do cérebro. No

entanto, utilizando uma regressão linear obtida entre 35 e 70% do pico máximo do

perfil, obtêm-se as retas representadas na Figura 2.11, com os tipos de linhas/cores

a corresponderem aos mesmos cenários representados na Figura 2.10. Como se pode

verificar, é claramente viśıvel o desvio do pico de Bragg para a esquerda (cérebro

hiperdenso) ou para a direita (cérebro hipodenso), conforme o esperado.

Figura 2.10: Perfis O-PGI obtidos para os três cenários morfológicos estudados.
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Figura 2.11: Regressões lineares obtidas a partir dos pontos localizados na zona
de queda distal do pico de Bragg (entre 35 e 70%), para cada cenário morfológico.

2.4.5 Análise automática da zona de queda distal do pico

de Bragg

Por forma a tentar extrair de uma forma automática a região da queda distal do

pico de Bragg (BP), foi desenvolvido um algoritmo de processamento dos perfis de

deposição de energia (obtidos após a discriminação TOF com uma janela entre 2,0

e 3,3 ns). Tal algoritmo resume-se nos seguintes passos:

1. O perfil é normalizado ao seu máximo;

2. Aplica-se um filtro da mediana ao perfil (foi escolhida uma janela de 3 amostras);

3. Faz-se uma estimativa grosseira do fundo do perfil (i.e., valor do perfil após

ocorrer o pico de Bragg); para tal, considera-se todo o perfil desde o final até

ao ponto em que a diferença entre duas amostras consecutivas é superior a um

determinado limiar (escolhido pelo utilizador – neste caso, foi escolhido 0,25);

4. Com estas amostras é efetuada uma regressão linear; essa regressão linear é

então extráıda do perfil de deposição resultante do passo (2);

5. É determinado um intervalo (em termos de percentagem) na região de queda

distal (neste caso, considerou-se o perfil na região de queda entre 35 e 70% do

valor máximo do perfil).

6. Por último, é efetuada uma regressão linear com os pontos resultantes do

passo anterior e é extráıdo a possição correspondente a um determinado valor

do perfil, definido pelo utilizador (neste caso, 50% do valor máximo).
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Refira-se que o motivo pelo qual se começou a análise do perfil do fim para o ińıcio

(conforme referido no passo 3), prendeu-se com o facto de se tratar de um fantoma

antropomórfico, o qual apresenta heterogeneidades que correspondem a picos nos

perfis. A Figura 2.12 exemplifica a extração do ponto de queda distal, obtido a partir

de um perfil correspondente a uma irradiação do cenário normal, com o algoritmo

desenvolvido neste estudo. O perfil de dose é representado pelo tracejado a vermelho,

sendo o perfil O-PGI a linha a azul. A reta pontilhada a preto representa a zona

de queda distal do pico de Bragg extráıda e a posição correspondente a 50% do

máximo do perfil traduz-se no ponto carregado a preto.

Figura 2.12: Exemplo do ponto de queda distal determinado pelo algoritmo de
extração automática. Os resultados foram obtidos com um perfil do cenário normal.

2.4.6 Obtenção de distribuições gaussianas a partir de

histogramas dos pontos de queda distal

Por fim, foram obtidos histogramas da posição dos pontos extráıdos para a posição

da zona de queda distal do pico de Bragg (BP) para cada um dos cenários estudados.

O histograma obtido para cada cenário foi ajustado a uma curva gaussiana, com

recurso à ferramenta cftool7 do MATLAB. Para a análise de cada curva gaussiana,

considerou-se então a média (µ) e o desvio padrão (σ). A largura a meia-altura

(FWHM) correspondente, foi obtida por FWHM≈ 2,355σ.

A Figura 2.13 apresenta os histogramas e as distribuições gaussianas obtidas para

cada um dos cenários considerados. Os parâmetros do ajuste da cada gaussiana

estão sumarizados na Tabela 2.3.

7Curve fitting toolbox
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Figura 2.13: Histogramas e respetivas distribuições gaussianas obtidas para os
diferentes cenários morfológicos estudados.
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Tabela 2.3: Parâmetros do ajuste gausseano obtido para cada cenário estudado.

Tipo de tecido Média (µ, mm) Desvio padrão (σ, mm) FWHM (mm)
Normal 27,32 0,67 1,59

Hipodenso 29,18 0,63 1,48
Hiperdenso 25,91 0,83 1,96

Os resultados apresentados foram obtidos para 66 conjuntos de amostras para cada

cenário estudado. Analisando a média (i.e., µ) de cada ajuste gaussiano verifica-

se que o valor no caso normal está cerca de 1,9mm à esquerda do obtido para

o caso hipodenso e cerca de 1,3mm à direita do caso hiperdenso, o que vai ao

encontro daquilo que seria o expetável. Os valores obtidos para o desvio padrão

(σ) e, consequentemente, para o FWHM permitem a determinação de uma variável

bastante importante para este trabalho, a precisão. Como é posśıvel de visualizar

na Tabela 2.3, a precisão de localização da zona de queda distal do pico de Bragg

em casos com densidade normal, hipodenso ou hiperdenso é de 1,59mm, 1,48mm e

1,96mm, respetivamente.

Apesar de promissores, os resultados apresentados na Figura 2.13 apresentam al-

gumas imperfeições que indicam que ainda há trabalho a ser realizado no futuro.

Olhando com atenção para o histograma obtido para o caso hipodenso verifica-se

que, apesar da média se encontrar nos cerca de 29mm, há o aparecimento de um

segundo pico na zona dos cerca de 33mm. Estes outliers formam o que parece ser

uma segunda distribuição gaussiana. Importa referir que estes valores retratam a

média da posição da zona de queda distal do pico de Bragg. Estes resultados con-

traditórios podem estar relacionados com o facto do pico de Bragg estar a acontecer,

por exemplo, em frente a uma fatia de colimador e, devido a flutuações estat́ısticas,

o algoritmo possa considerar uma ou outra fatia de cintilador como sendo a posição

onde ocorre a referida queda distal. Importa ainda referir que o algoritmo de ex-

tração proposto é muito dependente do utilizador. Ou seja, é necessária a definição

de inúmeros parâmetros de entrada, sendo muito dif́ıcil obter uma configuração

ótima, pois a alteração de um parâmetro requer o ajuste dos restantes. Por este

motivo, como trabalho futuro, será aconselhável estudar novos métodos de extração

da posição da queda distal de forma robusta e independente.

Em jeito de conclusão final do trabalho realizado ao longo deste caṕıtulo, pode-

se afirmar que não é expectável que a detecção da radiação feita por cristais de

cintilação comprometa a potencial aplicação da técnica O-PGI em contexto cĺınico.
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3

Construção de fantomas digitais a

partir de tomogramas

computorizados de doentes

Ao longo deste caṕıtulo irá ser descrito o procedimento adotado para proceder

à implementação de um fantoma digital no GEANT4, a partir de um conjunto

de imagens morfológicas de tomografia computorizada (CT1). Irá também ser de-

scrita a metodologia utilizada para reduzir o número de vóxeis do fantoma. Por

último, será apresentado um exemplo de irradiação do fantoma com um feixe fino

de protões e adquirido o respetivo perfil de raios espontâneos ortogonais. À semel-

hança do caṕıtulo anterior, para a realização desta tarefa foi utilizado o GEANT4,

versão 10.7.0, recorrendo à lista de f́ısica (referência) QGSP BIC HP.

As imagens CT utilizadas neste estudo foram fornecidas ao grupo de trabalho pelo

MDACC2. Estas dizem respeito ao planeamento de um tratamento de radioter-

apia com protões de um doente pediátrico, com 5 anos. Consiste de 169 fatias

tomográficas com 2 mm de espessura e 512×512 ṕıxeis por fatia, cobrindo uma área

de 400mm×400mm. A dimensão do ṕıxel é de 0,78125mm em ambas as direções.

3.1 Tomografia computorizada

As imagens morfológicas do tipo CT resultam de um procedimento em que um

feixe de raios-X estreito atinge um doente, rodando simultaneamente em torno do

mesmo [39]. De tal procedimento, e após serem aplicadas técnicas de reconstrução,

resultam imagens ou tomogramas semelhantes àqueles apresentados na Figura 3.1.

1CT, do inglês, Computed tomography
2MD Anderson Cancer Center, Houston, Texas, EUA

41
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Figura 3.1: Exemplos de imagens CT: cabeça (esquerda) e toráx (direita).

De modo sucinto, as imagens CT proporcionam informação acerca da atenuação

dos fotões nas densidades do doente, expressa em termos de unidades Hounsfield

(HU3) [40]. As unidades Hounsfield apresentam uma relação linear com o coefi-

ciente de atenuação do tecido para uma determinada energia (tipicamente entre 50

e 150 keV), de acordo com Raysearch Laboratories et al. [40]

HU = 1000× µ− µH2O

µH2O − µair

, (3.1)

onde µH2O e µair representam o coenficiente de atenuação linear da água e ar, re-

spetivamente, e µ, diz respeito ao coeficiente de atenuação linear de um determinado

tecido. Como se pode inferir da equação 3.1, a escala HU é definida como sendo

-1000 para o ar e 0 para a água.

Este tipo de imagens é habitualmente guardado no formato DICOM4, o qual se torna

útil em cenários cĺınicos. Os ficheiros guardados neste formato possuem centenas de

atributos relativos à execução do procedimento imagiológico em causa e podem ser

facilmente manipuladas por diversos sistemas sem perda da capacidade de análise

de informação [41].

A partir de um conjunto de fatias morfológicas de posições consecutivas, é posśıvel

proceder à reconstrução tridimensional parcial ou total do doente. A t́ıtulo de

exemplo, a Figura 3.2 representa a visualização 3D do doente utilizado neste estudo,

a qual foi obtida com a aplicação Volume Viewer do MATLAB.

3HU, do inglês, Hounsfield units
4DICOM, do inglês, Digital Imaging and Communications in Medicine
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Figura 3.2: Reconstrução tridimensional do doente utilizado neste estudo a partir
das 169 imagens tomográficas correspondentes.

3.2 Conversão de informação morfológica para volumes em

GEANT4

Como foi referido na secção anterior, as imagens CT estão definidas por meio de

números Hounsfield, pelo que é necessário converter informação proveniente das

imagens morfológicas para um formato compat́ıvel com o GEANT4. De forma

genérica, este procedimento divide-se em duas etapas:

1. Conversão de HU para um valor de densidade;

2. Atribuição de um material a cada vóxel, com base no valor da densidade.

Para atingir a primeira etapa do processo, é necessário recorrer a uma curva de

conversão entre HU e densidade. Tipicamente, esta curva é dependente do equipa-

mento utilizado para a aquisição da CT e pode ser diferente, mesmo para máquinas

da mesma referência de um mesmo fabricante. Existem na literatura alguns estudos

que visam criar curvas de calibração emṕıricas [42,43].
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A curva de calibração utilizada neste estudo, a qual foi obtida com a respetiva

máquina CT utilizada para adquirir as imagens morfológicas do doente, encontra-se

descrita na Figura 3.3 e na Tabela 3.1.

Já no que respeita à atribuição de um tipo de tecido a cada voxel, foram utilizados

os dados estequiométricos definidos pelo sistema de planeamento utilizado, os quais

se encontram resumidos na Tabela 3.2 [40].

A Figura 3.4 resume então os passos do procedimento adotado para a conversão de

imagens CT expressas em HU para um volume voxelizado em GEANT: (1) os valores

Tabela 3.1: Conversão de unidades Hounsfield (HU) para densidade.

HU ρ (g/cm3)
-1000,0 0,001
-999,0 0,001
-742,7 0,27
-42,7 0,96
-11,1 0,99
0,0 1,00
3,3 1,002
18,5 1,025
27,6 1,04
95.8 1,11
272,8 1,19
1337,1 1,90
2500,0 2,77
3071,0 4,51

Figura 3.3: Curva de calibração de HU para densidade utilizada neste estudo.
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Tabela 3.2: Estequiometria dos tecidos e estruturas do fantoma constitúıdo por
imagens de tomografia computorizada. Tabela adaptada de [40].

Composição elementar (em % de massa)

Tecido Índice ρ(g/cm3)
H C N O P Ca Al Fe Outros

Ar 0 0,00121 – – 75,5 23,3 – – – – 1,3
Pulmão 1 0,5 10,3 10,5 3,1 74,9 0,2 – – – 1,0

Tecido adiposo 2 0,95 11,4 59,8 0,7 27,8 – – – – 0.3
Músculo 3 1,05 10,2 14,3 3,4 71,0 0,2 – – – 0,9

Cartilagem 4 1,1 9,6 9,9 2,2 74,4 2,2 – – – 1,7
2/3 cartilagem, 1/3 osso 5 1,35 7,97 11,41 2,87 64,47 4,97 6,99 – – 1,31
1/3 cartilagem, 2/3 osso 6 1.6 6,35 12,92 3,53 54,54 7,73 13,99 – – 0,93

Osso 7 1,85 4,72 14,43 4,19 44,61 10,49 20,99 – – 0,54
Osso denso 8 2,1 4,72 14,43 4,19 44,61 10,49 20,93 – – 0,54

1/3 osso, 2/3 alumı́nio 9 2,4 1,57 4,81 1,39 14,87 3,49 6,99 66,67 – 0,21
Alumı́nio 10 2,7 – – – – – – 100 – –

Alumı́nio denso 11 2,83 – – – – – – 100 – –
Ferro 12 7,87 – – – – – – – 100 –

de HU de cada ficheiro são lidos pelos GEANT4 (parte superior da figura); (2) o

valor HU referente a cada vóxel é convertido para densidade, de acordo com a curva

de calibração mostrada na Figura 3.3 (parte central da figura); e (3) é atribuido um

tipo de material (cf. Tabela 3.2) a cada vóxel, de acordo com a sua densidade (parte

inferior da imagem). Note-se que o código de cores utilizado tem como finalidade

apenas mostrar as diferentes estruturas. A Figura 3.5 mostra o resultado final da

conversão da informação morfológica presente 169 fatias tomográficas em volumes

do GEANT4.

3.3 Redução do número de vóxeis do fantoma

Como já foi referido anteriormente, o fantoma criado no âmbito deste trabalho

foi obtido a partir de 169 fatias tomográficas de 512×512 ṕıxeis cada. Assim, o

fantoma, na sua dimensão original, irá ser composto na sua totalidade por mais

de 44 milhões de vóxeis. Além do elevado tempo de computação requerido, existe

também uma grande demanda ao ńıvel da mémoria RAM5. A t́ıtulo de exemplo, o

tempo e memória RAM necessários para simular um feixe com x protões é de x horas

e xGb, respetivamente, usando o fantoma na sua configuração original. É, portanto,

necessário manipular o fantoma por forma a reduzir o número de vóxeis, levando à

diminuição do tempo de computação e da demanda de memória necessários.

5Memória de acesso aleatório, RAM, do inglês, random access memory
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Figura 3.4: Resumo do procedimento de conversão de imagens CT para volumes
voxelizados no GEANT4.
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Figura 3.5: Resultado da conversão das imagens tomográficas em volumes de
GEANT4.

3.3.1 Manipulação da dimensão do vóxel

A primeira abordagem consistiu no aumento do tamanho de cada vóxel, obtido

através do agrupamento de vóxeis vizinhos. Assim, em múltiplos de 2, os vóxeis

vão sendo agrupados, considerando-se que a nova densidade do vóxel é a média da

densidade dos vóxeis originais. Tal procedimento é resumido na Figura 3.6. Quando

é aplicado um agrupamento de dois vóxeis (o procedimento é feito em ambas as

direções), cada vóxel na nova imagem passa a ser a concatenação de 4 vóxeis da

imagem original. Ou seja, o tamanho do vóxel passa a ser o dobro em cada direção

(1,5625mm) e o número de vóxeis por tomograma passa a ser 256×256, sendo o

número total de vóxeis reduzido a 1/4 (cerca de 11 milhões de vóxeis). No caso de

serem agrupados 4 vóxeis em cada direção, cada vóxel na nova imagem passa a ser a

concatenação de 16 vóxeis da imagem original (sendo a densidade obtida pela média

dos 16 vóxeis originais). Ou seja, o tamanho do vóxel passa a ser o quádruplo em

cada direção (3,125mm) e o número de vóxeis por tomograma passa a ser 128×128,

sendo o número total de vóxeis reduzido por um fator de 16 vezes (cerca de 2,77

milhões de vóxeis). E assim sucessivamente.

Apesar da facilidade de implementação, este método apresenta duas desvantagens.

Por um lado, o facto de se considerar a média da densidade pode levar ao aparec-

imento de falsos materiais. Por exemplo, da média das densidades de vóxeis de ar

com vóxeis de osso, podem originar-se vóxeis de tecido adiposo, os quais não são
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Figura 3.6: Exemplo do procedimento de redimensionamento do tamanho do vóxel:
agrupamento de 2 vóxeis (em cima) e de 4 vóxeis (em baixo), em cada direção.

representativos da estrutura original ali localizada. Por outro lado, o aumento do

tamanho do vóxel leva a uma diminuição no detalhe das estruturas da imagem,

como se pode verificar na Figura 3.7. À medida que o tamanho do vóxel aumenta, é

evidente a diminuição na capacidade de distinguir as estruturas, bem como a perda

de detalhes da imagem.
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Figura 3.7: Efeito da manipulação do tamanho do vóxel na resolução da imagem.
Em cima, é mostrada a imagem original (à esquerda) e a imagem com as dimensões
originais depois de convertida em vóxeis no GEANT4 (à direita). Em baixo, são
apresentados os resultados após duplicar (à esquerda) e quadriplicar (à direita) o
tamanho do vóxel.

3.3.2 Fantoma adaptado para um volume ciĺındrico

Outra abordagem para proceder à diminuição do número total de vóxeis, consistiu

em converter o volume total do fantoma para uma forma ciĺındrica (ao invés da forma

paralelipipeda original). Tal procedimento foi efetuado através da manipulação da

área de interesse de cada fatia tomográfica para que esta apresente uma secção de

forma circular. A Figura 3.8 exemplifica o resultado proveniente deste procedimento.
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Para mais fácil visualização, os vóxeis de ar em torno do doente foram representados

a verde. É evidente a redução do número de vóxeis por fatia quando se considera

uma secção circular (à direita), comparativamente à geometria original (à esquerda).

Quantitativamente, o número de vóxeis é reduzido a cerca de 46,7%, passando

este a ser de cerca de 20,5 milhões (ao invés dos mais de 44 milhões de vóxeis na

configuração original).

Este procedimento permitiu então reduzir o número de vóxeis, mantendo o seu

tamanho original. Além disso, a conversão da geometria para uma forma circular

permite uma maior liberdade na implementação de tal volume na simulação, uma

vez que a área de cada fatia tomográfica é menor. Tal situação permite simular, por

exemplo, a configuração de um sistema PET, o qual deverá consitir do posiciona-

mento de um anel em torno doente (i.e., fantoma), evitando-se assim a sobreposição

de volumes. No entanto, ainda assim, o tempo de simulação e a necessidade de

memória RAM é elevada para este número de vóxeis.

3.3.3 Supressão dos vóxeis de ar em torno do fantoma

Um último procedimento utilizado para reduzir o número de vóxeis (que fui imple-

mentado em conjunto com o método descrito na secção 3.3.2), consistiu em descartar

os vóxeis de ar do volume de interesse. Uma vez que o cilindro limitador do fantoma

é já composto por ar, aquando da contrução do volume voxelizado (i.e., fantoma),

apenas são colocados nas respectivas posições, os vóxeis correspondentes a materiais

Figura 3.8: Cada fatia tomográfica foi manipulada para ter uma secção circular.
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que não são ar. Evita-se, portanto, o posicionamento de milhões de vóxeis extra,

principalmente em torno do doente.

A Figura 3.9 mostra o resultado do fantoma voxelizado, quando são suprimidos

os vóxeis de ar. Comparando com a imagem à direita da Figura 3.8, é viśıvel a

diminuição da área preenchida com vóxeis de ar.

A Tabela 3.3 resume as caracteŕısticas das diferentes configurações resultantes de

cada geometria de fantoma considerada. Como se pode verificar, considerando uma

geometria circular conjuntamente com a supressão dos vóxeis de ar, há uma redução

de cerca de 91% no número de vóxeis total, passando de cerca de 44 milhoes para

pouco mais de 4 milhões. Esta redução de vóxeis leva, como esperado, a uma menor

demanda na memória RAM necessária para a realização da simulação. Além disso,

é requerido apenas 41,8% do tempo necessário para a simulação do fantoma de

com a geometria original. Note-se que o teste de desemenho foi obtido através da

Figura 3.9: Resultado da supressão de vóxeis de ar, na construção do fantoma
voxelizado.

Tabela 3.3: Comparação do desempenho de simulação para cada configuração de
fantoma.

Configuração Geometria Sem vóxeis
original circular de ar

Número total de vóxeis (em milhões) 44,04 20,57 4,01
Memória RAM (Gb) 36,1 18,0 4,0

Tempo de simulação (segundos) 371 244 155
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simulação de 100 mil protões, a irradiar a cabeça do fantoma na direção vertical (no

sentido da nuca para a testa do fantoma, i.e., de baixo para cima na orientação da

Figura 3.9).

A Figura 3.10 mostra os perfis de deposição de energia ao longo do fantoma para

cada uma das geometrias consideradas. Como se pode verificar, tanto a geometria de

secção circular como a geometria (circular) com supressão dos vóxeis de ar, mostram

um perfil de deposição de energia coincidente àquele obtido para a configuração de

geometria original. Assim, e como seria de esperar, verifica-se que é posśıvel reduzir

o tempo e a mémória RAM necessários para a simulação de um feixe de protões,

sem implicações nos perfis de deposição de energia ao longo do fantoma.

Figura 3.10: Perfis de deposição de energia ao longo do fantoma para cada geome-
tria considerada.

3.4 Irradiação do fantoma obtido a partir de tomografia

computorizada

O fantoma voxelizado foi então irradiado por forma a obter os perfis de raios or-

togonais com uma câmara multifatia. Para tal, o fantoma foi irradiado com um

feixe de protões com energia de 130 MeV na região central da cabeça, conforme o

feixe representado na Figura 3.11. O feixe foi disparado na direção horizontal e foi

composto por 108 protões. As caracteristicas temporais e espaciais do feixe foram

semelhantas às descritas na secção 2.3.1.2 (caṕıtulo 2).
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Figura 3.11: Posição do feixe utilizado para irradiar o fantoma voxelizado.

Foi também consideração uma simulação em duas fases: (1) foi simulado o fantoma

constrúıdo a partir da CT do doente (sendo adquiridas todas as part́ıculas que sáıram

do doente em direção ao colimador), e (2) foi simulada a câmara multifatia composta

por colimador de tungsténio e cristais de YAP. A configuração da câmara multifatia,

bem como a distância entre o feixe e a superf́ıcie do colimador foi semelhante à

descrita na secção 2.3.2. A sequência de simulação, bem como a informação gravada

nos ficheiros em modo lista para cada uma das etapas da simulações foi em tudo

semelhante ao descrito no caṕıtulo 2 desta tese.

De forma a verificar a capacidade do sistema em detectar uma variação na posição

do pico de Bragg aquando da irradiação do fantoma obtido a partir da CT do

doente, foi simulado um segundo feixe de protões com uma energia de 127MeV. A

Figura 3.12 mostra os perfis de deposição de energia para um feixe de 127 (linha a

azul) e 130MeV (linha tracejado a vermelho). Como se pode verificar, a variação

de 3MeV na energia do feixe induz uma alteração de alguns miĺımetros na posição

do pico de Bragg.

Finalmente, na Figura 3.13 são mostrados os perfis de deposição de energia nos

cintiladores de YAP obtidos para cada um dos feixes simulados: a linha tracejada a

vermelho representa o perfil obtido para os 130MeV; a linha a azul mostra o perfil

para os 127MeV. É claramente viśıvel o desvio induzido pela variação da energia do

feixe. Procedendo a uma regressão linear obtida entre 30 e 70% do pico máximo do

perfil (na região de queda distal), obtêm-se as retas representadas na parte inferior

da figura. Como se pode verificar, torna-se ainda mais evidente o desvio do pico de

Bragg para a esquerda, quando se considera um feixe de menor energia.
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Figura 3.12: Perfis de energia depositada para os feixes de diferentes energias.

Figura 3.13: Perfis de energia depositada para os feixes de diferentes energias.
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Sumarizando, ao longo deste caṕıtulo, foi apresentado um trabalho de conversão

da CT de um doente num fantoma composto por vóxeis no GEANT4. Foram ap-

resentados alguns métodos de redução do número de vóxeis, de modo a acelerar a

śımulação e reduzir a memória RAM necessária. Conseguiu-se uma redução de cerca

de 91% dos vóxeis, o que permitiu reduzir o tempo de simulação a menos de metade

do original.

Através da simulação de um feixe realista (com dispersão espacial e temporal) e con-

siderando a energia depositada em cristais de YAP, foi posśıvel detetar claramente

a variação da posição do pico de Bragg resultante da alteração da energia do feixe

utilizado para irradiar o fantoma.
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4

Conclusões e trabalho futuro

Neste caṕıtulo apresentam-se as conclusões deste trabalho, juntamente com algumas

noções e passos importantes a dar para o poder melhorar num futuro próximo.

Este trabalho representa um avanço na técnica O-PGI devido ao facto de, pela

primeira vez, se ter tido em conta a deposição de energia dos raios γ nos cintiladores

que constituem o sistema O-PGI. Teve-se em conta uma dispersão temporal do

feixe de protões de 1 ns FWHM, e uma taxa de repetição do feixe de 100MHz. A

dispersão lateral do feixe foi de 9mm FWHM. Estes parâmetros correspondem a

uma irradiação reaĺıstica entregue por um feixe acelerado por um ciclotrão. Como

trabalho futuro neste âmbito propõe-se o estudo de uma irradiação entregue por um

sincrotrão (mesma dispersão lateral, mas diferente temporização do feixe de protões,

viz. taxa de repetição de cerca de 10MHz para a mesma dispersão temporal e

lateral).

Foi também desenvolvido neste trabalho um método para adaptação de uma tomo-

grafia computorizada (formato DICOM) de um doente a ser tratado com PT para

um formato aceite pelo GEANT4.

Desenvolveu-se também um algoritmo de extração da zona de queda distal do pico de

Bragg. Este algoritmo foi aplicado a uma configuração geométrica de um sistema O-

PGI previamente otimizado [26,32]. Não se efetuou, nos dois estudos mencionados,

a extração automática do pico de Bragg tendo em conta a temporização ótima

na janela TOF a implementar no sistema O-PGI. Este último ponto foi efetuado

neste trabalho, tendo-se conclúıdo que a janela temporal ótima se encontra entre

2,0 e 3,3 ns. De mencionar, neste âmbito, que o algoritmo de extração da zona de

queda distal do BP necessita ainda de intervenção do utilizador, algo que poderá

ser melhorado num futuro próximo através da implementação de um algoritmo de

extração automática.
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Como resultado da aplicação deste algoritmo, obtiveram-se precisões na determinação

do BP de 1,59mm, 1,48mm FWHM e de 1,96mm FWHM para os casos normais,

hipodenso e hiperdenso, respetivamente. Estes resultados demonstram um bom

ponto de partida para uma posśıvel melhoria do algoritmo, tornando-o mais au-

tomático e menos dependente do utilizador. A diferença das médias de posição da

zona de queda distal do BP entre os tipos de tecido é de ±2mm em que a queda

distal em casos hipodensos se encontra à frente 2mm da zona de queda distal em

casos normais, e este encontra-se à frente ±2mm da zona de queda distal em ca-

sos hiperdensos, concluindo que será posśıvel localizar o pico de Bragg com uma

resolução ligeiramente inferior a 2mm.

Finalmente, importa mencionar que não foi tida em conta a leitura eletrónica dos

sinais de cintilação dos cristais do sistema O-PGI. Num futuro próximo seria ideal

fazer esta otimização, para a qual será necessário ter em conta a colecção e conse-

quente distribuição espacial dos fotões óticos emitido por ditos cintiladores. Pensa-

se, neste campo, utilizar um cristal de YAP com tempo de subida inferior a 1 ns e

tempo de descida entre 27 (89%) e 140 ns (11%).
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