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Resumo

A prototerapia (PT) estd a tornar-se cada vez mais uma ferramenta para trata-
mento de tumores nao metastizados. Isto é devido a capacidade que a PT tem de
depositar uma grande quantidade da energia do feixe no final do seu alcance, o pico
de Bragg (BP'). Apesar de demonstrar resultados clinicamente promissores, a PT
pode ainda ser sujeita a diversas melhorias, pois existem diversos fatores que podem
comprometer a posicao do BP. Tendo isto em conta, varios procedimentos estao a
ser desenvolvidos em prol da monitorizagao da deposi¢ao da energia da PT dentro

da localizacao do BP prevista.

Neste trabalho, a técnica a ser avaliada é a O-PGI?. Esta técnica é baseada na
detecao das particulas consequentes das interagoes nucleares entre os protoes dis-
parados no feixe e os nucleos atémicos presentes no doente a ser tratado. Neste
trabalho, o foco sera em analisar a habilidade que o O-PGI tem em detetar a posicao
da zona de queda distal do BP durante a irradiacao de fantomas heterogéneos
(antropomorficos), utilizando cintiladores de YAP? como detetores de particulas
posicionados entre os colimadores de tungsténio. Foi desenvolvido um método para
detecao do BP em funcao do perfil de contagens obtidos com a O-PGI. Obteve-
se uma precisao na localizacao da zona de queda distal do BP de 2mm FWHM
aquando da irradiacao de um fantoma antropomérfico na zona da glandula hipofise

com um feixe de protoes com 130 MeV de energia.

Palavras-Chave

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

tias, fantoma antropomérfico.

IBP, do inglés, Bragg’s peak
20-PGI, do inglés, orthogonal prompt gamma imaging
3YAP, do inglés, 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
130 MeV of energy.

Keywords

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

pomorphic phantom.
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Introducao

1 Enquadramento deste trabalho

Este trabalho foi realizado no sentido de comprovar o método imagiolégico orthogo-
nal prompt-gamma imaging como uma ferramenta que permita monitorizar o alcance
do feixe utilizado na terapia com protoes (ou prototerapia, PT). Noutros estudos
com o mesmo objetivo, anteriores a esta tese, as simulagoes efetuadas recorreram a
aproximacoes, com feixes e sistemas de detecao que nao representam fidedignamente

aquilo que vai ser utilizado em cenarios clinicos.

A PT apresenta um grande potencial para tratamento de tumores nao metastizados,
evitando danos nos tecidos saudaveis que os rodeiam. Existem, no entanto, ainda al-
guns obstaculos a ultrapassar para que a PT apresente o seu potencial maximo. Um
dos maiores obstaculos inerentes a PT sao as incertezas associadas a determinagao
do alcance do feixe de protoes no corpo do doente. Com esta incerteza surge a
necessidade do desenvolvimento de sistemas in vivo de verificacao de alcance dos

protoes.

Os desenvolvimentos realizados neste trabalho permitem avangar a resolucao espacial

obtida com um sistema de orthogonal prompt-gamma imaging.

2 Objetivos

Com este trabalho pretendeu-se analisar o nivel de precisao que o sistema O-PGI
tem na detecao do alcance do feixe em irradiagoes de 130 MeV na zona da glandula
pituitaria. Esta andlise foi feita através de simulagoes de Monte-Carlo efetuadas

com o GEANT4 com um sistema de detegao com a configuragao de multi-fatias com
cintiladores de YAP.
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3 Organizacao desta dissertacao

Esta dissertacao esta dividida em 4 capitulos. No capitulo 1: Motivagcao para a
imagiologia por raios gama ortogonais é feita uma pequena introducao ao projeto,
onde sao mencionadas as taxas de incidéncia de certos tipos de cancro em Portugal,
na Europa e mundialmente. Posteriormente, é feita uma introducao da PT, com-
parando os efeitos que esta e a radioterapia com raios-X de megavoltagem tém nos
tecidos do corpo humano. Em seguida temos uma secgao que explica a interacao que
os protoes tém com a matéria. Aqui sao apresentados os efeitos que a matéria tem na
velocidade dos protoes e, consequentemente, na deposicao de dose. Seguimos para
o estado da arte, onde sao apresentadas algumas das fontes de incerteza de dose,
juntamente com a apresentacao de sistemas que monitorizam o alcance da PT. Na
mesma sec¢ao sao apresentados os mecanismos basicos do sistema de monitorizagao

por raios gama ortogonais.

Relativamente ao capitulo 2: Simulacao da irradiacao da cabe¢a de um fantoma
antropomorfico, nele encontramos uma introducao as fases em que o trabalho foi
dividido, os materiais e métodos utilizados para o desenvolvimento deste projeto,
como o GEANT4 e o fantoma antropomérfico NCAT utilizado para simular o doente.
Posteriormente, sao apresentados e discutidos os resultados referentes a cada fase

em que o trabalho foi realizado.

O capitulo 3: Construcao de fantomas digitais a partir de tomogramas computor-
izados de doentes retrata a irradiacao na cabeca de um fantoma que é o resultado
de uma conversao de fatias de tomogramas computorizados para o GEANT4. Nesta
parte é mencionado como é feita a conversao e uma explicacao nao exaustiva da

irradiagao neste tipo de fantomas.

Finalmente, o capitulo 4: Conclusoes e trabalhos futuros, tem como conteudo as

conclusoes obtidas nesta tese bem como sugestoes de trabalho futuro.

4 Contributo cientifico

Ao longo deste projeto, houve a oportunidade de apresentar resultados em diver-
sas conferéncias 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, Malésia, no 2022 Monte Carlo techniques for Medical Applications
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na Antuérpia, Bélgica, e nas Jornadas do LIP 2022 em Coimbra. Serao ainda ap-
resentados resultados em Novembro de 2022, na IEEE Nuclear Science Symposium
and Medical Imaging Conference em Milao, Italia. Pelo motivo da maioria destes
encontros cientificos serem internacionais, algumas imagens e/ou tabelas serao ap-

resentadas em inglés, ao longo deste relatorio.
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Motivacao para a imagiologia por
raios ortogonais na verificacao do

alcance de protoes

Ao longo dos anos, o cancro tem sido uma doenca sujeita aos esforgos da comunidade
cientifica para o desenvolvimento de um procedimento que lide com esta doenca. Na
Figura 1.1, sao representadas as taxas de incidéncia e as taxas de mortalidade de

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

Apesar de ser uma area de constante evolugao, as metodologias mais utilizadas
sdo a quimioterapia, a radioterapia e a cirurgia. A radioterapia (RT') depende
da utilizacao de particulas altamente energéticas para a destruicao de células can-
cerigenas. A radiagao utilizada neste processo causa quebras nas cadeias de DNA das
células cancerigenas, impedindo a sua divisao celular, erradicando-as tanto quanto
possivel [2]. Contudo, existe uma probabilidade de as mesmas recuperarem, re-
tomando as suas funcoes. Este método possui como alguns dos efeitos secundarios:

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

Todos estes métodos, apesar de reconhecidos e comumente utilizados tém em comum
como efeito secundario, o comprometimento de tecidos saudaveis. Contrariamente,
a prototerapia (PT?), devido a libertagiao altamente localizada de energia devido ao
pico de Bragg (BP?), tem efeitos secunddrios menores nos tecidos vizinhos sauddveis

quando comparado com as metodologias acima mencionadas.

Nao obstante, a PT apresenta obstaculos do teor cientifico e financeiro. As cir-

IRT, do inglés, radiation therapy
2PT, do inglés, proton therapy
3BP, do inglés, Bragg peak
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Figura 1.1: Taxa de incidéncia e mortalidade de diversos tipos de cancro no mundo,
na Europa e em Portugal [1].

cunstancias no contexto financeiro baseiam-se no facto do preco de um tratamento
de PT ser o dobro/triplo do preco de um tratamento de radioterapia (RT) normal [4].
Relativamente aos obstéculos do contexto cientifico, a PT, apesar de promissora tem

como barreira, a monitorizacao do alcance do seu feixe. O tnico sistema de monitor-
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1. Motivagao para a O-PGI na verificagao do alcance de protoes

izagao de alcace (RVS?) utilizado no passado em cendrios clinicos é a tomografia por
emissao de positroes em feixe (PET®) [5], outros estao em desenvolvimento como

poderemos ver posteriormente, no entanto, nesta dissertacao, o RVS a ser apresen-
tado é o O-PGIS.

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

utilizagao do pico de Bragg para tratamento de tumores profundos.

A prototerapia entrega altas doses de energia a tumores nao-metastizados, que de-
vido a razoes radiobioldgicas é feita de uma forma fraccionada. Como poderemos
ver adiante, a PT necessita de melhorias ao evitar possiveis casos em que o sucesso
do procedimento é comprometido por diversos fatores, inclusive bioldgicos devido a

flutuagoes anatémicas/fisioldgicas do doente, entre outros (secgao 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 saudaveis. Esta deposicao de dose altamente localizada deve-se ao BP.
Na Figura 1.2 é visivel a profundidade de deposicao 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 Interacao dos protoes com a matéria

Para compreender o processo que é o O-PGI é necessario, primeiramente, compreen-
der as interacoes entre as particulas e as consequéncias das mesmas nos resultados,
sucesso e eficacia deste procedimento. Inicialmente, serd importante referir que a
energia dos feixes de protoes utilizados na PT varia entre os 50 e 230 MeV, de-
pendendo da regiao corporal a ser irradiada, traduzindo este intervalo para WEL"

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

4RVS, do inglés, range verification system

SPET, do inglés, positron emission tomography
60-PGI, do inglés, orthogonal prompt gamma imaging
"WEL, do inglés, water equivalent length



1. Motivagao para a O-PGI na verificacao do alcance de protoes

O corpo humano é uma estrutura heterogénea no que toca a diversidade atémica
presente nos seus tecidos. Durante a PT, os protoes presentes no feixe a ser disparado
interagem com os atomos presentes nos tecidos do paciente, sendo, desta forma,
suscetiveis a interagoes de Coulomb e a reacoes nucleares. Das possiveis interagoes
de Coulomb, as inelasticas sao a fonte primaria de perda de energia por parte dos
protoes. A equacao de Bethe-Bloch representa a taxa de perda de energia dos protoes
em funcao do poder de paragem dos tecidos e da quantidade de energia libertada

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

Tumor
—

100%
+—— Bragg-Peak

REELHENE coONVENTIONAL
Dose X-RAYS

0%
(v 10 20 30 40
Penetration Depth (cm)

PROTONS CONVENTIONAL
RADIATION

Sinuses -.qt____.

Skull Bone —=——

Normal Brain ——%

Brain Stem "‘/

These images show the areas exposed fo radiation during treatment

MORE
RADIATION

LESS
RADIATION

Figura 1.2: Cima: Comparacao do nivel de profundidade de penetragao de dose
entre prototerapia e raios-x convencionais. Baixo: Efeitos da radiacao em tecidos
vizinhos, recorrendo a PT (esquerda) e aos Raios-X convencionais (direita). Adap-
tado de [7].



1. Motivagao para a O-PGI na verificagao do alcance de protoes

D(z) = —[% - ®(z) (1.1)

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

tada através de p, usando um feixe com fluéncia ® em que —7> ¢ o poder de paragem
dos tecidos presentes no meio. Durante este processo, quando a distancia entre as
particulas em colisao é menor que o raio dos atomos alvo e a energia dos protoes é
alta o suficiente para ultrapassar a barreira de Coulomb, existe uma probabilidade
de o protao raspar num nucleo, deixando-o intacto, mas num estado excitado. O
nicleo agora num estado excitado, decai numa escala de tempo na ordem dos poucos
nanosegundos [9]. No processo de decaimento, raios gama espontaneos, neutroes en-
tre outras particulas sao emitidos do corpo do doente. Para a técnica a ser discutida
nesta dissertacao os PG sao quem demonstra a maior importancia na determinagao

do alcance do feixe.

Apos esta breve explicacao do efeito da densidade dos tecidos na velocidade do
feixe, torna-se importante referir qual a definicao de alcance de protoes. O alcance é
definido como a distancia em que um protao perde a sua energia na totalidade, depois
desta perda de energia, nao ha mais deposicao de dose ao longo do feixe. Segundo
J.M.Verburg et al. [10], considerando o alcance médio R de um protao disparado
a energia I/ e x como o comprimento do material a ser atravessado obtemos a

Equagao 1.2.
Eo

O alcance médio determinado nesta equacao indica a profundidade em que 50 % dos
protoes presentes no feixe param. Nao obstante, devido a flutuacoes estatisticas e
a todas as interagoes que ocorrem no processo, nem todas os protoes disparados
com o mesmo nivel de energia tém o mesmo alcance, gerando incertezas na precisao
de localizagao do pico de Bragg. Em cenarios clinicos, o alcance de um feixe é
definido relativamente a um determinado ponto na distribuicao de dose, este ponto,
normalmente, localiza-se na zona distal da dose méaxima a 80 % da mesma. Este

ponto coincide com a média do alcance do feixe.
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1.3 Fontes de incerteza de dose

O crescimento no interesse na prototerapia, baseia-se no facto do procedimento nao
comprometer tecidos saudaveis, afetando maioritariamente a zona alvo. Todavia,
para conseguirmos aproveitar o maximo que esta metodologia tem para oferecer
serda importante referir quais as fontes de incerteza para podermos ter a nogao dos
desafios necessarios a enfrentar para que a PT tenha o seu potencial maximizado.
Este procedimento esta sujeito a incertezas do carater fisico e bioldgico, algumas das

quais vao ser descritas nesta secgao.

O planeamento de tratamento de doses de prototerapia mais comercializados baseiam-
se em métodos de calculos de dose analiticos, com os sistemas de planeamento de
tratamento baseados no método Monte-Carlo a tornarem-se cada vez mais popu-
lares e utilizados pela comunidade cientifica. Os cédlculos de dose feitos via métodos
analiticos tém o alcance do feixe representado através da agua, e, segundo M. Uriet
et al. [11] esta representagao nao tem em atencao as heterogeneidades presentes no
corpo humano, a geometria dos tecidos/dérgaos e as variagoes de densidade associadas

as transicoes de tecidos, por exemplo, transicao tecido mole para tecido esquelético.

Sawakuchi et al. [12] testaram o efeito que as heterogeneidades nas densidades tém
na zona de queda distal do pico de Bragg. Para tal, foram contabilizadas as multiplas
dispersoes de Coulomb (MCS?®) e as dispersoes nucleares (NSY). Na Figura 1.4 pode-
mos ver as consequéncias que as irradiagoes de 220 MeV nas geometrias represen-
tadas na Figura 1.3 tém na deposicao de dose, podendo observar-se um comporta-
mento em que a largura correspondente a zona de queda distal do pico de Bragg
aumenta a medida que a complexidade geométrica aumenta também. Este com-
portamento observado é mais destacado em estruturas regulares. Nao obstante,
quando estamos perante estruturas complexas como o cranio, o comportamento do
feixe nao é o mesmo. As interfaces de tecidos moles-duros causam algum dese-
quilibrio no alcance do feixe, o efeito destas no alcance do feixe é analisado em H.
Paganetti et al. [13] em que a dispersao de Coulomb na interface tecido mole-tecido
esquelético, na penumbra, gerou uma alteracao no alcance do feixe, alterando uma
pequena parte da zona de queda distal do pico de Bragg [14]. O cendrio previamente
referido é apresentado na Figura 1.5. Com estas observagoes é possivel afirmar que os

métodos analiticos tém dificuldade na capacidade de prever o efeito que as interagoes

8MCS, do inglés, multiple Coulomb scattering
9NS, do inglés, nuclear scattering
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A
5cm
¥
1x1 2x2 Ix3

Figura 1.3: Representacao das heterogeneidades estudadas em [12]. As regides
marcadas a preto representam osso, enquanto as zonas marcadas a branco, o ar. O
eixo do feixe é na direcao z [12].
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Figura 1.4: Zona de queda distal do pico de Bragg normalizada, resultante de
uma irradiacao de 220 MeV a ser disparada em diferentes geometrias. Para estas
simulagoes, foram tidas em conta as multiplas dispersdes de Coulomb (MCS) e
dispersoes nucleares (NS). [12]

de Coulomb tém no alcance do feixe, pois nao conseguem replicar na totalidade a

complexidade geométrica de certas zonas do corpo.

Uma das fontes de incerteza associada a determinacao do alcance do feixe utilizado
em PT é relativo ao método Monte-Carlo, mais especificamente, a componente fisica

envolvida no mesmo. E importante mencionar que este método foi desenvolvido para
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M 1 Gy(RBE)
M 3 Gy(RBE)
W 5 Gy(RBE)
7 Gy(RBE)
B 9 Gy(RBE)
M 11 Gy(RBE)
M 13 Gy(RBE)
15 Gy(RBE)

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

toda uma variedade de aplicacoes, culminando num grande leque de particulas e en-
ergias ao dispor do utilizador. Desta forma, torna-se importante os utilizadores
reconhecerem a importancia da utilizacao de modelos matematicos e configuragoes
fisicas corretas, pois uma das incertezas no alcance da PT geradas através da uti-
lizacao deste método podem podem ter origem na implementacao errada de in-
teragoes fisicas via modelos tedricos e/ou interpolagoes de dados experimentais [14].
Por exemplo, a equagao de Bethe-Bloch fornece informagao bastante importante da
deposicao de dose da PT em funcao do meio onde a mesma esta a atuar, sendo que
uma das variaveis que apresenta uma grande importancia é a energia de excitacao
do meio. Segundo ICRU et al. [15], a energia de excitagao da dgua é de 75+3eV,
em Janni et al. [16], a mesma energia para o mesmo meio é de 80+2¢eV. Estas
discrepancias ao determinar valores das varidveis geram incertezas significativas na

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

Do caréter biolégico existem diversas fontes geradoras de incerteza. Estas baseiam-

se em flutuagoes anatémicas ou flutuagoes fisiologicas. Alguns dos fatores bioldgicos

12
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Figura 1.6: Curvas da profundidade da dose na dgua para um feixe de protoes
com 120 MeV de energia, assumindo as energias de excitacao do meio como 67, 75
e 80eV. Retirado de [10]

que causam estas incertezas sao: regressao/progressao do tumor, formacao de ede-
mas devido aos efeitos da radiacao, falhas no posicionamento do paciente, esvazia-

mento/preenchimento de cavidades anatémicas [17-21].

Nos exemplos apresentados na Figura 1.7, estao representados casos em que as
alteragoes anatémicas/fisioldgicas influenciam a posi¢ao do 6rgao-alvo e a densidade
do seu tecido, e, consequentemente, o alcance do feixe. As alteracoes anatémicas
sao mais frequentes em casos de flutuacao de peso, ou mudancas no posicionamento
da estrutura dssea. As alteragoes do carater fisiologico exigem mudancas na energia
do feixe utilizado, pois como poderemos ver mais a frente, a densidade dos tecidos
tem influéncia na velocidade das particulas a serem disparadas, tendo influéncia,

consequentemente, na dose depositada.

Todos os fatores previamente mencionados causam variagoes no alcance previsto,
culminando em incertezas relativas a determinacao do alcance do feixe utilizado na
PT. Assim, surge a necessidade do desenvolvimento de métodos imagiologicos que

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

1.4 Sistemas de verificagcao de alcance: estado da arte

Nesta seccao serd descrita a técnica O-PGI bem como outros métodos de RVS.

Primeiramente, serda importante referir quais as maiores restri¢oes deste tipo de
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Figura 1.7: Exemplos de variacoes anatémicas que comprometem a PT. Cima:
regressao/progressao de um tumor na regidao pulmonar.  Canto inferior es-
querdo: falha no posicionamento do paciente. Canto inferior direito: Preenchi-
mento/esvaziamento de cavidades anatémicas [22].

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

mesma duracdo da permanéncia do doente no decorrer do tratamento [23].

Em todo o tipo de terapias que recorrem ao uso de particulas carregadas, o feixe
utilizado para dentro do corpo do doente. Desta forma, todas as técnicas RVS
dependem de sinais secundarios, sinais estes que sao originados a partir do feixe
inicial. Estes sinais sao emitidos através corpo do doente, contendo informacao

crucial sobre a localizacao/alcance do feixe primadrio.

1.4.1 Tomografia por emissao de positroes

Um dos primeiros RVS in-vivo a ser desenvolvido e utilizado em cenarios clinicos foi o
PET, primeiramente utilizado em 1997. Em Enghardt et al. [5], a irradiagao foi feita
com ioes estaveis (12C). O feixe que interage com os dtomos-alvo produz fragmentos

radioativos de 7. O préprio projétil pode sofrer reacoes nucleares, tornando-se
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Figura 1.8: Representagao da PET incorporada na terapia com ioes de 2C. [5]

radioativo, e decaindo através de radiacao S*. A radioatividade resultante deste
procedimento existe como consequéncia de cada irradiacao, providenciando uma
opcao mais cara que o resto das opcoes disponiveis para a PET. Demonstrou-se
também que os maiores emissores de positroes sao C com 20 minutos de meia-
vida, 'O com 2 minutos de meia-vida e, finalmente, °C com 19 segundos de meia-
vida. Nos trés casos, vemos pelo menos dois casos em que os tempos de meia-vida sao
relativamente curtos, traduzindo numa densidade de atividade baixa. Para colmatar
este problema torna-se necessario a incorporacao de um sistema PET adaptado a
terapia com ides de >C (Figura 1.8). Para esta ser bem-sucedida, a PET teria de
comecar a funcionar no inicio do tratamento, acabando apds o mesmo, melhorando,
desta forma, a qualidade das imagens resultantes. Contudo, esta opcao demonstra

diversos obstdculos como a sua complexidade técnica e logistica e baixo SNR!Y.

Na Figura 1.9 é visivel o planeamento de uma irradiagao na base de um cranio, na
imagem mais a esquerda, os i0es de carbono nao devem alcangar a porgao inicial
do tronco cerebral, na imagem central é retratada a previsao da atividade de 7.
Comparando esta a imagem & direita, conclui-se que existem poucas diferencas entre

o comportamento previsto e o comportamento medido.

Como referido previamente, o O-PGI nao é o tnico RVS que existe, neste seccao,
serao descritos os outros RVS desenvolvidos, importante referir que estes ainda nao

sao utilizados em cendarios clinicos.

10SNR, do inglés, signal-to-noise ratio
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Figura 1.9: Esquerda: representacao da dose fornecida. Centro: atividade prevista
das particulas radiativas. Direita: atividade medida das particulas radioativas. Es-
tas imagens foram obtidas por PET incorporado na terapia com ides de 2C. [5]

1.4.2 Espectroscopia de raios-vy espontaneos

A espectroscopia de raios-gama espontaneos (PGS!) monitoriza o alcance do feixe
de protoes via linhas discretas de PG através das interacoes proténicas com os
isétopos 12C e 0. Este sistema, quando otimizado determina tanto o alcance dos
protoes como a composi¢ao da matéria irradiada. O PGS consiste numa montagem
algo complexa, sendo constituido por colimadores pesados (feitos de tungsténio),

diversos detetores de LaBr3:Ce e um sistema de aquisi¢ao de dados (Figura 1.10);

1.4.3 Raios-vy espontaneos temporizados

O sistema raios-y espontaneos temporizados (PGT!?) determina o alcance do feixe
através de perfis temporais resultantes dos raios PG. A esquematica deste RVS é ap-
resentada na Figura 1.11. Este sistema em especifico faz medidas do TOF'3(representa
a diferenca entre o instante em que uma particula é detetada e o instante em que

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

PGS, do inglés, prompt gamma spectroscopy
12do inglés, prompt gamma timing
BTOF, do inglés, time-of-flight

16



1. Motivagao para a O-PGI na verificagao do alcance de protoes
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Figura 1.10: Esquemética da montagem de um PGS que contém um detetor de
raios gama espontaneos, colimadores, e um fantoma que representa dgua na cama
do doente. [24]

CeBrs PMT U100

37 cm

PGT unit

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

alteragoes no espectro esperado do sistema PGT. Estas alteragoes sao consequéncia
de possiveis causas de erro como cavidades de ar no dispositivo representado na
Figura 1.11. Estas alteracoes previamente referidas fornecem informagoes impor-
tantes para a determinacao do alcance do feixe no corpo do doente através de calculos

da cinética das particulas.

As duas metodologias previamente referidas tém em comum o tipo de tecnologia de
detecdo utilizado. As diferengas baseiam-se: (1) na energia dos PG no método PGS

e (2) no tempo de detegdo em PGT.

1.4.4 Monitorizagao do alcance via raios-y ortogonais

Durante a PT, os protoes presentes no feixe interagem com os nicleos atéomicos dos

tecidos do corpo do paciente. Esta interacao deixa os nucleos num estado excitado,
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e como visto na seccao 1.2, o decaimento deste niicleo num estado excitado resulta
na emissao de varias particulas a partir do corpo do doente, entre estas, os raios-y
espontaneos, ou PG. A emissao destas particulas é isotrépica, todavia, para efeitos de
monitorizacao de alcance, s6 aquelas que sao emitidas perpendicularmente a direcao
do feixe é que sao detetadas [26]. A esquemadtica desta técnica estd representada na
Figura 1.12.

Single-head

y-ray detector  Sliced collimator

Pencil beam
(ion-RT)

Figura 1.12: Representacao esquemadtica da técnica O-PGI. [26]

Relativamente as fontes de incerteza, em [26] foi abordado mais diretamente o fator
de alteracao de densidade perante a formacao de edemas devido aos efeitos da ra-
diacao. Para tal, foram irradiados 3 tipos de cérebros: um cuja densidade possui um
valor considerado normal (p=1.040g.cm™2), outro com densidade baixa, hipodenso
(p=1.000g.cm~3) e, finalmente um com densidade alta, hiperdenso (p = 1.082 g.cm™3).
Apods a simulacao do tratamento, verificou-se uma diferenca de +2mm no local de

deposicao do pico de Bragg entre os trés tipos de cérebro (Figura 1.13).

A partir destes resultados podemos averiguar o efeito que a densidade dos tecidos tem
na deposicao de dose. Considerando a irradiacao 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 atras da baseline,
isto pois é requerida mais energia para o feixe de protoes alcancar o alcance da dose
depositada relativa a irradiacao em que o tecido alvo possui densidade normal. No
caso do cérebro hipodenso, sendo a densidade menor, o alcance do feixe é superior

aquilo que é esperado. A influéncia que os tecidos tém nas deposigoes de particulas
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Figura 1.13: Esquerda: representagao do BP para os trés 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 particulas carregadas é representada na Equacgao 1.3 apresentada em
Nikjoo et al. [27]:

2

dE Aretz’nZ 2mov

—— =——X1In
dx mov? Log

(1.3)

Nesta expressao, ez é a carga da particula, v a velocidade para atingir um alvo cuja
densidade eletronica é representada por n, a massa do eletrao no estado fundamental
my, Z o nimero atémico do material que estd a desacelerar/travar o feixe e I,,, a
média do potencial de excitacao. Com a Equacao 1.3 conseguimos relacionar a den-
sidade dos tecidos com a capacidade que os mesmos tém em influenciar a travagem
do feixe, com a mesma conseguimos estabelecer uma relacao de proporcionalidade
inversa entre a velocidade dos protoes e a deposicao dos mesmos, assim, a medida
que a velocidade diminui, a deposi¢ao aumenta. Em Nikjoo et al. [27] é apresentada
também a Equacao 1.4 que fornece informacao sobre o efeito que a ionizacao tem

nas particulas carregadas dos feixes.

dE Fmaz 5
— —9k{dIn—kn _32_ _ 1.4
=2 {2 (14)
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Z 1
K= 2Nar’m.c*Z* = - = (1.5)

A B
Nas Equacoes 1.4 e 1.5 sao apresentadas diversas varidveis como z que representa
a carga das particulas no feixe, Z representa a carga do material absorvente, A o
nimero de massa do material absorvente, me massa do eletrao, c a velocidade da luz,

N4 o nimero de Avogadro, r, o raio classico do eletrao, 3 a velocidade da particula

dividida por c, EJI%* o méximo de energia transferivel para um eletrao atémico,
I a energia de excitagao média do material alvo, e §, o parametro de densidade.
Recorrendo a equacao 1.5 e considerando a carga do protao como 1, ou seja z=1, e

a interagao do mesmo ser feita com a adgua surge a equagao 1.6

dE 1. EpeeV] [MeV
—— =0.16 - — In —F L.
ax — M0 T g { cm ] (16)

A Equacao 1.6 permite-nos concluir que para um feixe de 200 MeV, a perda de
energia através da ionizagdo é de 4.2 MeV/cm na superficie do corpo do doente e

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

1.4.4.1 Estatisticas sobre monitorizacao de terapia com protoes por raios

gama-ortogonais

Nao existem expressoes que representem quantitativamente a proporcao de PG emi-
tidos para protoes disparados. Todavia, existem representagoes que mostram o
espectro de particulas emitidas como consequéncia da interacao dos protoes com
os atomos presentes nos tecidos humanos. Através da Figura 1.14, concluimos que
os PG nao sao o unico resultado da interagao protao-nicleos dos tecidos. Através
da discriminacao do TOF podemos distinguir as particulas detetadas, reduzindo o
ruido, monitorizando com maior sucesso o alcance do feixe de protoes. Para além
disto, exite uma correlacao entre as emissoes PG e a desexcitacao de isdtopos, cujo

estado excitado é resultante das interacoes ineldsticas de Coulomb [29].

A Figura 1.15 contém picos que representam a desexcitacao de varias espécies
atémicas, 2,32 MeV relativo & desexcitacao de N, 4,44 MeV relativo & desexcitacao
de 12C, 5,25 MeV para %0 e 6,13 MeV para '°O. A emissao PG relativa & desex-
citacao de ®O é mais energética, pois este isétopo é o emissor PG que existe em
maior abundancia nos tecidos do corpo humano, para contextualizar, 1,64x10” PG

sao emitidos por grama de °O por Gy de dose depositada no tecido-alvo [31].
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Figura 1.14: Simulacao do espectro temporal das particulas criadas através das
interagoes dos protoes com os tecidos localizados na cabeca. Em andlise esta a
contagem de particulas por protao por 50 ps [26].
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Figura 1.15: Espectro de energia para emissoes abaixo dos 10 MeV [29].

1.4.4.2 Configuracao do sistema de detegao

A escolha da geometria de detecao é um passo importante para a realizacao deste
trabalho, a escolha do mesmo foi fundamentada por Lin et al. [30]. Nesta referéncia,
duas diferentes geometrias foram testadas e, posteriormente, comparadas, utilizando
o fantoma de polimetilacrilato (PMMA). As configuragoes comparadas foram o col-

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

Na Tabela 1.1 é feita a comparacao entre os resultados obtidos para ambas as ge-
ometrias apresentadas na Figura 1.16, foram feitos testes para as irradiagoes de 50,

100 e 160 MeV exibindo resultados para diversas variavies: o pico que é relativo a
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contagem de fotoes, o delta que relaciona o nivel de energia utilizado com o quao
suscetivel o sistema ¢é para erros na determinacgao do alcance do feixe, a linha de base
refere-se ao nivel de ruido causado pela interacao dos raios gama com o colimador,
e a variagdo na determinagao do alcance representado por AAlcance (as unidades
para o pico e linha de base sdo: contagens x 1077 /protao/mm). Apesar das semel-
hancas nos resultados evidenciados na Tabela 1.1, o colimador knife-edge torna-se
pouco viavel em situacoes em que ocorrem alteragoes no alcance do feixe, enquanto
que a configuracao multi-fatias é mais suscetivel a contaminacao de neutroes nos
resultados. Porém, a configuracao de detecao utilizada para o trabalho apresentado
nesta dissertagao é a configuracao correspondente ao colimador multi-fatias. As
razoes que levaram a escolha desta configuragao baseiam-se no facto de a mesma
permitir uma diferenciagao através do TOF dos PG e dos neutroes, para além disso,
a configuragdo em causa possibilita a observagao e o registo de todo o campo de

visao, podendo, assim, diferenciar os BP posicionados a varias distancias entre si.

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

Configuracao Energia(MeV) Pico Delta(mm)  Baseline  AAlcance(mm)

Colimador 50 1,62+0,17 12,00+1,41 0,2840,01 -0,62+0,55
multi- 100 1,3340,15 11,2043,63 2,46+0,08 0,22+1,82
fatias 160 1,30+0,29 6,40+11,78 6,71+0,10 -0,47+1,58
Colimador 50 4,25+0,10 32,80+2,28 0,46+0,02 5,38+1,52
knife- 100 5,81+0,14 35,60£0,89 2,5840,02 0,82+1,41
edge 160 4,954+0,09 35,60+0,89 7,3740,01 -1,474+1.,41
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Figura 1.16: Esquerda: configuracao do colimador multi-fatias. Direita: con-
figuragao do colimador knife-edge. Retirado de Lin et al. [30].
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Simulacao da irradiacao da cabeca

de um fantoma antropomorfico

Ao longo deste capitulo ird ser discutido o trabalho de simulacao da irradiacao
da cabeca de um fantoma antropomoérfico, e consequente aquisicao de perfis de
raios ortogonais com uma camara multifatia. Importa referir que o estudo aqui
apresentado diz respeito a convergéncia de dois tabalhos reportados anteriormente:
(1) Cambraia Lopes et al. [26] reportaram resultados de simulagao da irradiagao
da cabeca de um fantoma antropomérfico, recorrendo a um detetor perfeito para a
detecgao dos raios gama ortogonais; (2) Morozov et al. [32] mostraram resultados
de otimizacao da geometria de uma camara multifatia usando cristais de cintilagao
como detetores, mas irradiando um fantoma homogénio de polimetil metacrilato
(PMMA). Neste estudo, é combinada a irradiagao do fantoma antropomérfico (que
ira ser apresentado na secgao 2.2) com a detecao da radiagao efetuada através da

deposicao de energia em cristais de cintilacao.

2.1 GEANT4

O GEANT4! é um software de simulagao fornecido pelo CERN (European Organiza-
tion for Nuclear Research) baseado, essencialmente, no método Monte Carlo [33-35].
Este software tem como principal funcao, a simulacao de particulas a serem dis-
paradas através da matéria e dentro deste dominio demonstra outro tipo de fun-
cionalidades do cardter matematico e estatistico, como por exemplo: (1) materiais
e geometria; (2) interagoes das particulas com a matéria; (3) gestao de tracking e

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

As capacidades estatisticas, matematicas e fisicas do GEANT4 torna possivel a

! Acrénimo para GEometry ANd Tracking

23



2. Simulagao da irradiagao da cabega de um fantoma antropomérfico

obtencao de resultados fidedignos, através da simulacao de cendrios reais.

Para as simulagoes realizadas ao longo dete trabalho, foi utilizado o GEANT4,
versao 10.7.0, recorrendo a lista de fisica (referéncia) QGSP_BIC_HP.

2.2 Fantoma antropomorfico

Para simular o doente, foi utilizado um fantoma antropomorfico, mais especifica-
mente o0 NCAT? 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 estd dividido em véxeis 4,68 x 4,68 x 4,68 mm?
(cada fatia tomogréfica composta por 128 x 128 pixeis). A sua constituigao inclui
uma grande de variedade de tecidos moles e estruturas dsseas (cf. Tabela 2.1) com

uma densidade e composicao elementar préxima aquela dos tecidos humanos.

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

Composigao elementar (em % de massa)

Tecido P 3 H C N (6] Fe Na P S Cl Ca K Mg
(g/cm?)
Ar 0,00129 - - 70 30 - - - - - - - -
Pulmao 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 11,4 598 0,7 27,8 - 0,1 - 0,1 0,1 - - -
Agua 1,018 11,2 - - 88,8 - - - - - - - -
Fantoma 1,018 11,2 - - 88,8 - - - - - - - -
Bexiga 1,014 10,5 9,6 26 76,1 02 0,2 0,2 0,3 0,3 - - -
Préstata 1,027 10,5 25,6 2,7 60,2 - 0,1 0,2 0,3 0,2 - 0,2 -
Nodos linfaticos 1,03 10,8 41 1,1 83,2 - 0,3 - 0,2 04 - - -
Pancreas 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 04 02 0,3 - 0,3 -
Miisculo 1,05 10,2 14,5 34 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 02 02 0,1 0,2 —
Coragao 1,05 10,4 139 29 71,8 — 0,1 0,2 0,2 0,2 - 0,3 —
Figado 1,06 10,2 139 3,0 71,6 - 0,2 0,3 0,3 0,2 - 0,3 -
Sangue 1,06 10,2 11,0 3,3 745 0,1 0,2 0,3 0,3 0,2 - 0,3 -
Baco 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 22 744 - 0,5 2,2 0,9 0,3 - - -
Osso trabecular 1,16 8,5 40,4 58 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 01 133 0,1 0,1
Osso denso 1,57 5,6 23,5 5,0 434 - 0,1 7,2 0,3 0,1 14,6 - 0,1
Cranio 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

2Acrénimo do inglés NURBS-based cardiac-torso-phantom, sendo o acrénimo NURBS definido
como non-uniform rational basis spline
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2. Simulagao da irradiagao da cabeca de um fantoma antropomorfico

2.3 Procedimento de simulacao

Devido ao longo periodo de computagao das simulacoes envolvendo o fantoma uti-
lizado neste trabalho, estas foram feitas em duas fases: (1) o fantoma ¢é irradiado
com um feixe de protoes, e (2) a radiagao resultante da interac¢ao dos protoes com o
fantoma é propagada através de uma camara multi-fatia de raios gama espontaneos

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

A Figura 2.1 (que servird de base as explicagbes descritas nas proximas secgoes)

esquematiza o procedimento de simulagao utilizado neste estudo.

h .
collimator

z . 40cm |, vAP scintillator
y| X \\ \&»Multslat

Slit length
(40 cm)

Proton beam
(130 MeV)

175 mm\.

NCAT anthropomorphic
phantom

NOT TO SCALE

Figura 2.1: Representagao esquematica do procedimento de simulacao utilizado
neste estudo.

2.3.1 Irradiacao do fantoma com um feixe de protoes

2.3.1.1 Cenarios morfolégicos

Neste estudo, foram consideradas trés morfologias diferentes do fantoma antropomérfico.
Assim, foram consideradas 3 densidades diferentes para uma determinada regiao do

cérebro, a qual esta 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 cendrio a ser estudado. Adaptado de Cambraia Lopes et al. [26].

e Foi considerada uma densidade p=1,04g-cm™3. Este cendrio ¢ descrito como

“cérebro normal”;

e TFoi considerada uma diminuicao de 4 % na densidade do cérebro, i.e. p=1,00g-cm™3.

Este cenario é descrito como “cérebro hipodenso”;

e Foi ainda considerado um aumento de 4 % na densidade, ou seja, p=1,08 g-cm 3.

Este cenario é descrito como “cérebro hiperdenso”.

2.3.1.2 Feixe de protoes

O feixe utilizado neste estudo consistiu de um feixe de protoes com uma energia de
130 MeV. De forma a mimicar a radiofrequéncia de um ciclotrao, foi considerado
um feixe dividido em conjuntos de 310 protoes, emitidos com um periodo de 10 ns.
Para cada um dos cenérios referidos na seccao 2.3.1.1, foram simulados cerca de 108

protoes (325 mil eventos de 310 protdes cada).

A posicao do feixe foi ajustada com o objetivo de irradiar a zona da hipdfise do
fantoma. Assim, a origem do feixe foi (-120mm; 35,5 mm; -823,5mm), tendo este

sido disparado na diregao X (cf. Figura 2.1). Foi considerado feixe sem divergéncia.
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De forma a considerar uma estrutura realista, o feixe foi simulado tendo em conta
uma dispersao lateral com uma largura a meia altura (FWHM?) de 9 mm em ambas
as diregoes X e Y. Também no que se refere a duracao de cada bunch, este foi con-
siderado como tendo uma dispersao temporal de 1 ns (FWHM). As Figuras 2.3 e 2.4

mostram uma representacao espacial e temporal do feixe.

2.3.1.3 Informacao guardada nos ficheiros em modo lista

Todas as particulas que escapam do fantoma em dire¢ao ao colimador sao guardadas
num ficheiro em modo de lista. Estes ficheiros, serao posteriormente utilizados como
parametro de entrada a segunda fase da simulag@ao. Assim, para cada particula que

chega a superficie do colimador, é guardada a seguinte informacao:

e Nuamero do evento (i.e., bunch) a que corresponde a particula;

Energia, em keV;

Tempo decorrido desde que o protao originario foi disparado, em ns;

Posigao (z,y, z), em mm;

O momento (p,, py, p.) da particula;

Tipo de particula.

2.3.2 Simulagao da camara multi-fatia de raios gama

espontaneos

No trabalho realizado por Morozov et al. [32], foi feita uma otimiza¢ao da geome-
tria de um colimador multifatia para proceder a selecao dos raios gama espontaneos
que escapam do doente na dire¢ao perpendicular a direcao do feixe. Para o efeito,
foi irradiado um fantoma homogéneo de polimetilacrilato (PMMA) com um feixe
de protoes de 130 MeV. 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 175 mm, posicionadas com um espacamento de 4,35 mm entre si. Consequente-
mente, o andamento das fatias de colimador (i.e., a distancia entre o centro de 2
fatias consecutivas ) foi de 7,55 mm. A dimensao total do colimador, quer na diregao

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

3FWHM, do inglés, full width at half mazimum
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Figura 2.3: Representacao espacial do feixe utilizado para este estudo.
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Figura 2.4: Esquerda: Representagao temporal do feixe utilizado para este es-
tudo. Direita: Representacao temporal para um tnico pulso do feixe, com duracao
de 10ns, constituido por 310 protoes.
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Tabela 2.2: Parametros do colimador multifatia utilizado neste estudo. A escolha
destes parametros baseou-se no resultado de otimizacao desenvolvido por Morozov
et al. [32].

Distancia entre o feixe e a superficie frontal do colimador 250 mm
Altura do colimador 175 mm
Abertura entre fatias 4,35 mm
Espessura das fatias 3,2mm
Peso estimado do colimador 250 kg

Neste trabalho, foi também contabilizada a existéncia de cristais cintiladores. Para
o efeito, foram introduzidos cristais de YAP* entre as fatias de colimador. A es-
colha deste tipo de cristais deveu-se as suas propriedades como por exemplo, bom
rendimento de fotoes (17 fotoes por keV), tempos de subida e de decaimento répidos
(0,38 ns e 27/140 ns, respetivamente) e auséncia de radioatividade intrinseca [38]. A
altura e espessura (na diregao do feixe) dos cristais foram 30 mm e 3,8 mm, repec-
tivamente. Na direcao transversal ao feixe, foram considerados 14 cintiladores por
fatia com uma dimensao de 28,57 mm, perfazendo o total de 400 mm. Foi consid-
erada tal configuracao pelo facto de, do ponto de vista pratico, ser dificil (e caro)

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

A simulacdao contemplou ainda uma camada com uma espessura de 0,27 mm de
politetrafluoretileno (PTFE, vulgarmente conhecido pelo nome comercial Teflon) a

envolver todas as faces do cristais de cintilagao.

Como ja foi referido, como particulas iniciais desta simulacao foram usadas aque-
las obtidas na etapa simulada anteriormente (com as propriedades descritas na
Secgao 2.3.1.3). Como parametro de saida desta segunda etapa de simulagao, por

cada deposigao que ocorre no cristal, é guardada a seguinte informacao:

Ntumero do cintilador onde ocorre a deposicao;

Energia depositada, em keV,

Tempo decorrido desde que o protao originario foi disparado, em ns;

Posigao (z,y, z), em mm;

Tipo de particula.

4YAP, do inglés, yttrium aluminum perovskite

29



2. Simulagao da irradiagao da cabega de um fantoma antropomérfico

2.4 Resultados: analise e discussao

Antes de avancar com a analise dos resultados, importa referir que o procedimento de
simulagao incluiu a obtencao de 11 conjuntos de dados para cada um dos cenérios
morfolégicos mencionados anteriormente (todos obtidos com uma seed diferente).
Por sua vez, cada conjunto destes foi usado como parametro de entrada a simulagao
da camara multifatia (i.e., segunda etapa da simulagdo) por seis vezes (todas elas
também com uma diferente seed). Assim, no total, foram obtidos 66 perfis de

deposicao de energia para cada cenario morfoldgico estudado.

A anadlise de resultados e imagens apresentadas ao longo das seguintes sec¢oes foram

feitas com recurso rotinas de MATLAB?® especialmente criadas para esse efeito.

2.4.1 Tempos de computacao

A principal razao para proceder a separacao da simulacao em diferentes fases,
prendeu-se com o elevado tempo que ¢é necessario para proceder a simulacao da
irradiacao do fantoma antropomorfico, uma vez que se encontra dividido em voxeis
(410 fatias com 128 x 128 pixeis, num total de cerca de 6,7 x 10° voxeis). Assim, o
tempo de computagao necessario para completar a simulagao da irradiacao do fan-
toma antropomérfico com um pequeno feixe de cerca de 10% protoes, é de cerca de
285 horas. Ja no que respeita a simulagao do colimador multifatias, esta requer um
tempo de computacao total de cerca de 18 minutos. Os tempos de computagao foram

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

2.4.2 Distribuicoes de dose simuladas

A simulagao referente ao fantoma antropomérfico foi ajustada por forma a criar a
distribuicao de dose correspondente. Na Figura 2.5 sao mostradas as distribuigoes
de dose superimpostas a imagem morfolégica do fantoma antropomérfico obtidas
para o cérebro normal (em cima), para o cérebro hipodenso (em baixo & esquerda)
e para o cérebro hiperdenso (em baixo a direita). A linha representada a tracejado
mostra a posi¢ao do pico maximo de deposi¢ao de dose no cenario normal. Ainda
que de forma ténue, é visivel uma variacao do referido pico de deposicao de dose.
Tal variacao é mais evidente nos perfis de dose representados na Figura 2.6, onde

¢ claramente visivel uma variagao na posicao do pico de Bragg que respeita o que

5Acrénimo de MATriz LABoratory; ferramenta desenvolvida pela MathWorks
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Figura 2.5: Distribuicoes de dose superimpostas a imagem morfolégica do fantoma
NCAT obtidas para o cérebro normal (em cima), para o cérebro hipodenso (em
baixo & esquerda) e para o cérebro hiperdenso (em baixo a direita).

¢ esperado neste caso, a posi¢ao do pico de Bragg no caso hipodenso encontra-se
a frente do pico de Bragg relativo ao caso em que a densidade é normal, a posicao
do pico de Bragg do caso hiperdenso encontra-se atras do pico de Bragg relativo ao
cérebro com densidade normal. Estas diferencas nas posicoes do BP respeitam o
que é estudado e mencionado secgao 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. Apds a analise destes perfis unidimensionais, foi verificada uma variagao

de £2 mm na posi¢ao do pico de Bragg.

2.4.3 Determinacao da janela temporal

Uma das diferencas deste trabalho relativamente aquele descrito por Morozov et
al. [32], refere-se ao facto de terem sido considerados eventos de protoes com incerteza

temporal (cf. Seccao 2.3.1.2), o que tém implicagdo na escolha da janela temporal
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Figura 2.6: Perfis de dose obtidos para os diferentes casos morfolégicos estudados.

para proceder a selecao dos raios gama de interesse.

Na Figura 2.7 é evidente a diferenga no mapa bidimensional e perfil temporal de
deposicao induzido pela incerteza temporal do feixe. A esquerda sao apresentados
os dados obtidos com incerteza temporal (este trabalho), enquanto que a direita
sao mostrados os resultados obtidos sem a referida incerteza temporal (resultados
obtidos por Morozov et al. [32]). Analisando os mapas de deposi¢ao 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 regiao do pico de interesse quando
considerada uma incerteza temporal de 1 ns FWHM. Transpondo esta analise para
os perfis correspondentes representados na parte inferior da figura, é claro o alarga-
mento do pico na regiao de interesse: este passa de cerca de 1,5 a 3,0 ns para cerca
de 1,0 a 3,5ns, quando é tida em conta a incerteza temporal do feixe. Em ambos os
casos, é visivel a ocorréncia de uma radiagao de fundo a partir dos 4 ns resultante
de interagoes que envolvem os neutroes, e por isso, sao detetados mais tarde, com o
doente (fantoma), com o colimador e com os préprios cristais cintiladores. Em am-

bos o0s casos, é evidente a necessidade de utilizar a discriminagao baseado no tempo
de voo (TOF?®).

Em [32], foi considerada uma janela temporal para a discrimina¢ao TOF entre 1,0 e
3,0ns. No entanto, uma vez que o feixe aqui simulado apresentou incerteza temporal
(cf. Figura 2.4) na duracao dos eventos, esta poderd nao ser a janela temporal mais

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

STOF, do inglés, time-of-flight
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Figura 2.7: Mapa de deposic¢ao de energia durante um procedimento PT vs tempo
dos eventos e indice dos cintiladores, obtido durante este trabalho (em cima, a
esquerda). Mapa de deposigao de energia durante um procedimento PT vs tempo
dos eventos e indice dos cintiladores, obtido para o trabalho realizado em [32] (em
cima, a direita). Mapa de deposigao de energia vs tempo dos eventos, obtido
durante este trabalho (em baixo, & esquerda). Mapa de deposi¢ao de energia vs
tempo dos eventos, obtido para o trabalho realizado em [32] (em baixo, a 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 sao apresentados os 66 perfis de deposicao 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 inicio mais cedo, terao uma maior
contribui¢ao no parte incial do perfil (i.e., a entrada do fantoma). No entanto, con-
siderar intervalos com um inicio mais tardio levam a um decréscimo da amplitude

do pico resultante da deposigao de energia na regiao do pico de Bragg. Ainda assim,

33



2. Simulagao da irradiagao da cabega de um fantoma antropomérfico

Time window: 1.0-3.0 ns

I
iS

e o 9o =
N

Deposited energy (<107 eV)
o
N]

(=)

I
IS

-
[N}

—

o
o

e
o

I
~

Deposited energy (<107 eV)
o
N]

(=)

Time window: 1.6-3.0 ns

I
i

3
il

—
[N}

—

e
o

o
o

o
~

Deposited energy (<107 eV)
o
N)

o

Time window: 1.9-3.0 ns

I
kN

3
il

S o o =
B o 0 kN

Deposited energy (<107 eV)
o
IN]

(=}

X (cm)

Time window: 1.0-3.2 ns

=
iS

S =
o =N

Deposited energy (<107 eV)
o
S

=
~

—
[N}

-

o
3

o
o

I
IS

A
I

Deposited energy (x107 eV)
o
[N]

=
n

—
[N}

-

I
o

o
o

o
~

Deposited energy (x107 eV)
o
[N)

o

I
kS

—
[N}

-

o
0

o
o

o
IS

Deposited energy (<107 eV)
o
N

X (cm)

Time window: 1.0-3.4 ns

e o o
> o @

Deposited energy (x107 eV)
o
N

o

Time window: 1.3-3.4 ns
i P

=
kS

e o o =
> o o = N

Deposited energy (x107 eV)
o
N}

(=)

Time window: 1.6-3.4 ns

I
kS

-
[N}

-

3
1
I
I
L

e
=]

o
o

©
IS
¥

Deposited energy (x107 eV)
o
N

o

Time window: 1.9-3.4 ns

I
a

+
il

-
[N}

-

o
=)

o
o

o
'S

Deposited energy (<107 eV)
o
N

o

X (em)

Figura 2.8: Anélise de diversas janelas temporais para a determinacao de melhor
intervalo TOF correspondente a ocorréncia do pico de Bragg.
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Figura 2.9: Sobreposicao de diversos perfis relativos a diferentes janelas temporais
de interesse.

para as janelas temporais a comecar no instante 1,9ns, é visivel uma queda signifi-
catica no perfil, para um valor de cerca de 30 % da amplitude do pico méximo (cf.
Figura 2.9). Esta queda a cerca de 70 % é superior quando comparada com a queda
resultante das janelas temporais com inicio mais cedo. Tal comportamento é esper-
ado uma vez que o o pico de Bragg ocorrera entre 1,9 e 3,5ns, como se pode verificar
pelos dados mostrados na Figura 2.7 (baixo, esquerda). Pela andlise da Figura 2.9,
verifica-se o perfil obtido para a janela 1,9 a 3,2ns (representado a verde) apresenta
uma queda ligeiramente maior do que a obtida para perfil com uma duracao até
3,4ns (linha a castanho-avermelhado). Por outro lado, a deposi¢do de energia na
regiao de entrada do fantoma é ligeiramente menor quando comparada com o perfil
obtido para a janela temporal de 1,9 a 3,0ns (curva a roxo). Analizando o perfil
obtido para a janela temporal de 2,0 a 3,3ns (curva representada a vermelho), este
possui uma uma deposicao 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 2,0-3,3ns como sendo a étima para proceder a discriminacao de TOF durante o
estudo aqui realizado.
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2. Simulagao da irradiagao da cabega de um fantoma antropomérfico

2.4.4 Perfis de deposicao de energia nos cintiladores

A Figura 2.10 mostra os perfis de deposicao de energia nos cristais cintiladores
obtidos para cada um dos cenarios simulados neste trabalho, considerando uma dis-
criminacao de TOF com uma janela temporal de 2,0 a 3,3ns. 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. Ja a curva
tracejada a vermelho, representa o perfil correspondente ao cérebro hiperdenso. Em
todos os perfis, o indice do cntilador foi convertido para a posicao do centro corre-
spondente ao respetivo cintilador. Analisando o andamento do perfil, sao visiveis
diversas picos relativos a interagao que estas particulas tém com o meio até o alcancar
o alvo. Neste caso em especifico, como a irradiagao a ser estudada é na cabeca, mais
especificamente, na regiao da glandula pituitéria, tais picos devem-se, por exemplo,

da interacao das particulas com o osso antes de chegar ao alvo desejado.

Pela analise dos perfis da Figura 2.10, ainda que se verifique uma ligeira variagao
na posicao da queda do perfil, torna-se dificil de distinguir de forma inequivoca essa
variacao do pico de Bragg induzida pela alteracao da densidade do cérebro. No
entanto, utilizando uma regressao linear obtida entre 35 e 70 % do pico méximo do
perfil, obtém-se as retas representadas na Figura 2.11, com os tipos de linhas/cores
a corresponderem aos mesmos cenarios representados na Figura 2.10. Como se pode
verificar, é claramente visivel o desvio do pico de Bragg para a esquerda (cérebro

hiperdenso) ou para a direita (cérebro hipodenso), conforme o esperado.
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Figura 2.10: Perfis O-PGI obtidos para os trés cenarios morfologicos estudados.
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Figura 2.11: Regressoes lineares obtidas a partir dos pontos localizados na zona
de queda distal do pico de Bragg (entre 35 e 70 %), para cada cendrio morfol6gico.

2.4.5 Analise automatica da zona de queda distal do pico

de Bragg

Por forma a tentar extrair de uma forma automatica a regiao da queda distal do

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

deposicao de energia (obtidos ap6s a discriminagao TOF com uma janela entre 2,0

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

1.
2.

O perfil é normalizado ao seu maximo;
Aplica-se um filtro da mediana ao perfil (foi escolhida uma janela de 3 amostras);

Faz-se uma estimativa grosseira do fundo do perfil (i.e., valor do perfil apés
ocorrer o pico de Bragg); para tal, considera-se todo o perfil desde o final até
ao ponto em que a diferenca entre duas amostras consecutivas é superior a um

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

Com estas amostras é efetuada uma regressao linear; essa regressao linear é

entao extraida do perfil de deposigao resultante do passo (2);

E determinado um intervalo (em termos de percentagem) na regiao de queda
distal (neste caso, considerou-se o perfil na regiao de queda entre 35 e 70 % do

valor méximo do perfil).

. Por dltimo, é efetuada uma regressao linear com os pontos resultantes do

passo anterior e é extraido a possi¢ao correspondente a um determinado valor

do perfil, definido pelo utilizador (neste caso, 50 % do valor méximo).
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Refira-se que o motivo pelo qual se comecou a analise do perfil do fim para o inicio
(conforme referido no passo 3), prendeu-se com o facto de se tratar de um fantoma
antropomorfico, o qual apresenta heterogeneidades que correspondem a picos nos
perfis. A Figura 2.12 exemplifica a extracao do ponto de queda distal, obtido a partir
de um perfil correspondente a uma irradiacao do cendrio 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 extraida e a posicao correspondente a 50 % do

maximo do perfil traduz-se no ponto carregado a preto.
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Figura 2.12: Exemplo do ponto de queda distal determinado pelo algoritmo de
extracao automética. Os resultados foram obtidos com um perfil do cendrio normal.

2.4.6 Obtencao de distribuicoes gaussianas a partir de

histogramas dos pontos de queda distal

Por fim, foram obtidos histogramas da posicao dos pontos extraidos para a posi¢ao
da zona de queda distal do pico de Bragg (BP) para cada um dos cendrios estudados.
O histograma obtido para cada cenario foi ajustado a uma curva gaussiana, com
recurso & ferramenta cftool” do MATLAB. Para a analise de cada curva gaussiana,
considerou-se entao a média (u) e o desvio padrao (o). A largura a meia-altura
(FWHM) correspondente, foi obtida por FWHM =~ 2,355 6.

A Figura 2.13 apresenta os histogramas e as distribui¢oes gaussianas obtidas para
cada um dos cendrios considerados. Os parametros do ajuste da cada gaussiana

estao sumarizados na Tabela 2.3.

" Curve fitting toolbox
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Figura 2.13: Histogramas e respetivas distribuicoes gaussianas obtidas para os
diferentes cenarios morfologicos estudados.

39



2. Simulagao da irradiagao da cabega de um fantoma antropomérfico

Tabela 2.3: Parametros do ajuste gausseano obtido para cada cenério estudado.

Tipo de tecido Média (u, mm) Desvio padrao (o, 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
cendrio estudado. Analisando a média (i.e., 1) de cada ajuste gaussiano verifica-
se que o valor no caso normal esta cerca de 1,9mm a esquerda do obtido para
o caso hipodenso e cerca de 1,3mm a direita do caso hiperdenso, o que vai ao
encontro daquilo que seria o expetavel. Os valores obtidos para o desvio padrao
(o) e, consequentemente, para o FWHM permitem a determinagdo de uma varidvel
bastante importante para este trabalho, a precisao. Como é possivel de visualizar
na Tabela 2.3, a precisao de localizacao da zona de queda distal do pico de Bragg
em casos com densidade normal, hipodenso ou hiperdenso ¢ de 1,59 mm, 1,48 mm e

1,96 mm, respetivamente.

Apesar de promissores, os resultados apresentados na Figura 2.13 apresentam al-
gumas imperfeigoes que indicam que ainda hé trabalho a ser realizado no futuro.
Olhando com atencao para o histograma obtido para o caso hipodenso verifica-se
que, apesar da média se encontrar nos cerca de 29 mm, ha o aparecimento de um
segundo pico na zona dos cerca de 33mm. Estes outliers formam o que parece ser
uma segunda distribuicao gaussiana. Importa referir que estes valores retratam a
média da posicao da zona de queda distal do pico de Bragg. Estes resultados con-
traditérios 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 flutuagoes estatisticas,
o algoritmo possa considerar uma ou outra fatia de cintilador como sendo a posigao
onde ocorre a referida queda distal. Importa ainda referir que o algoritmo de ex-
tragao proposto ¢ muito dependente do utilizador. Ou seja, é necessaria a defini¢ao
de intimeros parametros de entrada, sendo muito dificil obter uma configuragao
otima, pois a alteracao de um parametro requer o ajuste dos restantes. Por este
motivo, como trabalho futuro, sera aconselhavel estudar novos métodos de extragao

da posicao da queda distal de forma robusta e independente.

Em jeito de conclusao final do trabalho realizado ao longo deste capitulo, pode-
se afirmar que nao é expectavel que a deteccao da radiagao feita por cristais de

cintilacao comprometa a potencial aplicagao da técnica O-PGI em contexto clinico.
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3

Construcao de fantomas digitais a
partir de tomogramas

computorizados de doentes

Ao longo deste capitulo irda ser descrito o procedimento adotado para proceder
a implementacao de um fantoma digital no GEANT4, a partir de um conjunto
de imagens morfolégicas de tomografia computorizada (CT!). Ird também ser de-
scrita a metodologia utilizada para reduzir o nimero de véxeis do fantoma. Por
ultimo, serd apresentado um exemplo de irradiagao do fantoma com um feixe fino
de protoes e adquirido o respetivo perfil de raios espontaneos ortogonais. A semel-
hanca do capitulo anterior, para a realizacao desta tarefa foi utilizado o GEANT4,
versao 10.7.0, recorrendo a lista de fisica (referéncia) QGSP_BIC_HP.

As imagens CT utilizadas neste estudo foram fornecidas ao grupo de trabalho pelo
MDACC?. Estas dizem respeito ao planeamento de um tratamento de radioter-
apia com protoes de um doente pediatrico, com 5 anos. Consiste de 169 fatias
tomograficas com 2 mm de espessura e 512x512 pixeis por fatia, cobrindo uma area

de 400 mmx400 mm. A dimensao do pixel é de 0,78125 mm em ambas as diregoes.

3.1 Tomografia computorizada

As imagens morfologicas 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 apds serem aplicadas técnicas de reconstrugao,

resultam imagens ou tomogramas semelhantes aqueles apresentados na Figura 3.1.

LCT, do inglés, Computed tomography
2MD Anderson Cancer Center, Houston, Texas, EUA
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3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

Figura 3.1: Exemplos de imagens CT: cabega (esquerda) e toréx (direita).

De modo sucinto, as imagens CT proporcionam informagao acerca da atenuacgao

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

(HU?) [40]. As unidades Hounsfield apresentam uma relagao linear com o coefi-

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

e 150keV), de acordo com Raysearch Laboratories et al. [40]
K= B0

HU = 1000 x ,
HH0 — Hair

(3.1)
onde fi,0 € [air Tepresentam o coenficiente de atenuacao linear da agua e ar, re-
spetivamente, e u, diz respeito ao coeficiente de atenuagao linear de um determinado
tecido. Como se pode inferir da equacao 3.1, a escala HU é definida como sendo

-1000 para o ar e 0 para a agua.

Este tipo de imagens ¢ habitualmente guardado no formato DICOM?*, o qual se torna
util em cenéarios clinicos. Os ficheiros guardados neste formato possuem centenas de
atributos relativos a execucao do procedimento imagiolégico em causa e podem ser
facilmente manipuladas por diversos sistemas sem perda da capacidade de anédlise

de informagao [41].

A partir de um conjunto de fatias morfolégicas de posicoes consecutivas, é possivel
proceder a reconstrucao tridimensional parcial ou total do doente. A titulo de
exemplo, a Figura 3.2 representa a visualizagao 3D do doente utilizado neste estudo,

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

3HU, do inglés, Hounsfield units
4DICOM, do inglés, Digital Imaging and Communications in Medicine
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3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

Figura 3.2: Reconstrucao tridimensional do doente utilizado neste estudo a partir
das 169 imagens tomograficas correspondentes.

3.2 Conversao de informacao morfolégica para volumes em
GEANT4

Como foi referido na seccao anterior, as imagens CT estao definidas por meio de
nimeros Hounsfield, pelo que é necessario converter informacgao proveniente das
imagens morfoldgicas para um formato compativel com o GEANT4. De forma

genérica, este procedimento divide-se em duas etapas:
1. Conversao de HU para um valor de densidade;
2. Atribuigdo de um material a cada véxel, com base no valor da densidade.

Para atingir a primeira etapa do processo, é necessario recorrer a uma curva de
conversao entre HU e densidade. Tipicamente, esta curva é dependente do equipa-
mento utilizado para a aquisicao da CT e pode ser diferente, mesmo para maquinas
da mesma referéncia de um mesmo fabricante. Existem na literatura alguns estudos

que visam criar curvas de calibracao empiricas [42,43].
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3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

A curva de calibragao utilizada neste estudo, a qual foi obtida com a respetiva
maquina CT utilizada para adquirir as imagens morfolégicas do doente, encontra-se

descrita na Figura 3.3 e na Tabela 3.1.

Ja no que respeita a atribuicao 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 entao os passos do procedimento adotado para a conversao de

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

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

HU  p (g/cm?)

-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
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Figura 3.3: Curva de calibracao de HU para densidade utilizada neste estudo.

44



3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

Tabela 3.2: Estequiometria dos tecidos e estruturas do fantoma constituido por
imagens de tomografia computorizada. Tabela adaptada de [40].

Composigao elementar (em % de massa)

. L . 3
Tecido Indice  p(g/cm?) H C N (0] P Ca Al Fe Outros
Ar 0 0,00121 - - 75,5 23,3 - - - - 1,3
Pulmao 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
Misculo 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 11,41 287 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 1443 4,19 4461 10,49 20,93 - - 0,54
1/3 osso, 2/3 aluminio 9 2,4 1,57 4,81 1,39 14,87 3,49 6,99 66,67 - 0,21
Aluminio 10 2,7 - - - - - - 100 — -
Aluminio denso 11 2,83 - - - - - - 100 -
Ferro 12 7,87 - - - - - - - 100

de HU de cada ficheiro sao lidos pelos GEANT4 (parte superior da figura); (2) o
valor HU referente a cada voxel é convertido para densidade, de acordo com a curva
de calibragao mostrada na Figura 3.3 (parte central da figura); e (3) ¢ atribuido um
tipo de material (cf. Tabela 3.2) a cada véxel, de acordo com a sua densidade (parte
inferior da imagem). Note-se que o cédigo de cores utilizado tem como finalidade
apenas mostrar as diferentes estruturas. A Figura 3.5 mostra o resultado final da
conversao da informagao morfoldgica presente 169 fatias tomograficas em volumes
do GEANT4.

3.3 Reducgao do nimero de voxeis do fantoma

Como ja foi referido anteriormente, o fantoma criado no ambito deste trabalho
foi obtido a partir de 169 fatias tomograficas de 512x512 pixeis cada. Assim, o
fantoma, na sua dimensao original, ird ser composto na sua totalidade por mais
de 44 milhoes de voxeis. Além do elevado tempo de computacao requerido, existe
também uma grande demanda ao nivel da mémoria RAM?®. A titulo de exemplo, o
tempo e memoria RAM necesséarios para simular um feixe com x protoes é de x horas
e x Gb, respetivamente, usando o fantoma na sua configuracao original. E, portanto,
necessario manipular o fantoma por forma a reduzir o nimero de véxeis, levando a

diminuicao do tempo de computacao e da demanda de memoria necessarios.

5Memoéria de acesso aleatério, RAM, do inglés, random access memory
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Hounsfield Unit (HU) values

I 000 000 -1000 1000 -1000 708 478 253 33 18 54 502 1003 945 40 B8 189 =] 50 &0
| o 000 000 2000 1000 716 451 10 10 22 M6 796 19 94 907 468 19 53 47 s2
| o 00 00 1000 -1000 66 w5 U3 0 7 1 s3I 16 e B 3} 8T N 40 45
1000 1000 1000 000 -1000 485 w8 55 1 8 42 104 160 973 7@ 20 0 4 I o4
1 1000 000 -1000 1000 997 323 195 a8 4 87 660 171 1006 945 578 156 47 3 w4
| 100 000 1000 -1000 5 84 8 Z; 165 @ um oM 42 108 46 % M 4%
| e e 000 731 s 13 18 10 211 e84 13 sed 773 200 81 44 3 3 47
1000 1000 -1000 1000 585 22 20 12 8 41z L4 108 s 62 188 67 43 43 a4 =2
I 2000 000 1000 a8 560 s 1 ] 4 514 L7TL 1086 9B M8 123 60 45 44 43 49
| 0w 000 1000 E 586 20 3 6 12 7e4  us4 61 B 30 101 65 4 45 48 2
| 00 o o 99 799 2z o 2 20 w5 1215 080 A 25 9§ 67 4 4 % 9
4000 1000 -1000 96 97 152 4 4 30 148 108 1068 598 161 73 S8 49 ;W 4T 89
I om0 000 1000 ] e 9 19 M3 1y 1z sz 43 12 % 49 43 M 51 63
| 2000 1000 -1000 1000 209 21 43 51 S0 LST 1083 w5 37 @ S8 41 3% 4 ST 6
| W0 0 000 000 844 & 24 9 713 1201 1073 8% 2w 73 S2 45 3% 4 ST 6l
000 1000 1000 1000 -760 3 26 1 80 1 78 22 T a1 % a8 s 5
I o0 000 1000 2000 659 s 23 2% 75 1224 1072 6% W0 6 41 3 3 S s 5
| 000 1000 -1000 997 563 7 a3 1067 12 140 61 162 2 49 % 4 4 45 S0
| 100 1000 1000 a1 4TS A1 12 a6 L3 L% 998 Se4 15 53 4 38 41 3B 40 4
1000 1000 -1000 s 25 35 S8 LS8 LSe 95 459 119 S5 46 51 46 3% 40 40
1 00 00 e E 22 7 e um s e84y 08 41 43 53 51 45 43
| w00 oo ss7 47 as 2 20 I 76 1200 104 e 38 B9 0 3 48 4 St 4@ 40
| o e s a2 aF 24 23 167 856 1206 1080 &3 21 Bl 51 47 50 52 S8 S 46
000 a0 409 e s 13 23 21 %1 1210 1064 85 30 75 48 49 49 S5 8 58 51
I oom o  ows 25 2 25 29 142 1188 1058 @9 9 63 I & N % W W 0%
I 00 -1000 .88 365 18 - & 3|2 1088 1130 1052 807 279 61 a1 a7 53 s7 E 58 53
000 1000 905 anz e < 3 47 105 1069 1047 82 27 0 3 3B 4 S1 % 54 55
I % oo s - 3 65 5% 1140 1050 1043 84 2% 63 3 3/ 41 4 B 45 =
| Jrocgog— a1 16 66 583 130 1077 1061 &6 2% 57 34 a1 a1 3% 3% 42 49
I w000 sea =7 287 3 28 @ 627 1172 1068 1050 758 228 5 Fid 2 e 2 2 £
| w0 sz ess 251 14 35 70 674 176 1088 1042 685 1@ S 42 46 44 42 s 2@ 2
R E 3L sl 73 1188 1055 1087 61 16 5 S5 6 54 51 42 36 34
o8 851 822 200 17 a0 116 781 1180 1064 1084 571 144 S5 S 54 58 & 56 5 44
I o5 78 e 489 15 3l 10 85 U4 W83 123 48 122 53 082 5 58 & 6 5 08
| o7 ss 7m a1z 16 3 13 B2 L0 L 950 34 14 55 58 50 55 65 64 65 57
| T s e 450 14 41 14 884 1210 1133 88 2 B4 53 53 55 61 67 67 64 S0
611 403 613 16 s 45 158 9 1276 6L 72 219 69 46 45 48 S5 71 65 5 &5
I e au s s e 43 166 S 1324 1157 606 155 59 43 33 & 54 64 63 57
| a1 3 e 482 13 3 184 6 13 10 su 16 s1 Sl 48 48 51 53 Bl S 5
| o s T w8 3 18 o2 13 107 416 14 60 60 e 60 49 0 52 48 5l
IR w0 4 a7 162 56 103 8w 3 w72 @@ @ & = 5

Density values

I oot 0001 0001 0001 0001 0001 0001 0209 050 0754 0973 0985 1066 1406 1738 1640 1643 1443 1158 1075 1062
| 000l 0001 0001 000L 0001 0001 0001 0293 0SS 087 0%95 0984 1l 150 L1755 L6 1615 123 1119 1065 1050
0001 0001 0001 0001 0001 0001 0067 0392 0613 039 1000 099 1206 1665 1753 1652 1568 1233 1000 1062 1052
I oo o001 0001 0001 0001 0001 0193 0523 069w 092 099 10 1m0 L7S L7I6 LeSs Las L3 1072 1053 1049
I o001 0001 0001 0001 0001 0003 0380 0634 0812 0887 0982 1099 1451 1790 1680 1640 1396 1137 1056 1051 1051
| 0001 0001 0001 0001 0001 0115 0615 0842 0823 1009 0895 Ll 156 1796 1672 160l 1204 L1l 1088 1046 1046
0001 0001 0001 0001 0001 0278 0800 0951 09032 1024 0995 1193 1666 1760 1675 152 1205 1003 1056 1050 1051
I o001 oom 0001 0001 0001 0423 007 092 1027 1015 1009 1286 LTS L7é LeTé L4z LI5S 1070 1085 1085 106
I o001 0001 0001 0001 0027 0448 0803 0912 1026 1000 1056 139 1780 1733 1635 1310 1121 1072 1057 1056 1085
| ©000L 0001 0001 0001 0040 0323 053 0797 1002 0897 1120 1507 1708 L1717 1564 1219 1110 1077 1065 1057 1060
0001 0001 0001 0001 0053 0208 0385 0795 1000 099 1168 1620 1810 1720 1401 1171 1105 1079 1066 1056 1068
I com oom ocor oo oo 0125 o4 osss 09% 1003 12 1708 184 172 1410 119 1065 1070 1061 1050 1089
I oot 0001 0001 0001 0013 0074 0445 092 0995 1026 1307 175 1761 1671 1327 1115 1068 1061 1055 1046 1063
| 000L 0001 0001 0001 0001 0084 0585 0985 0%2 1063 139 17El 1718 1620 1263 1103 1070 1050 1050 1052 1069
0001 0001 0001 0001 0001 0161 0725 1006 0982 1103 1486 1810 1726 158 1211 1085 1064 1057 1047 1053 1060
I oom ooor 0000 0001 0001 028 0822 1oz 0s® 113 15W 1 172 15 1179 LoB¢ L0% 1051 1086 1061 1064
I o001 0001 0001 0001 0001 0340 0803 0996 0983 1185 1660 1425 1724 1475 1158 1072 1083 1046 1040 1062 1062
| 0001 0001 0001 0001 0003 0445 0043 0996 0888 1247 1734 124 1703 1418 110 1064 1081 1048 1082 1061 1087
0001 0001 0001 0001 0030 0533 0082 0684 1015 1309 1765 1802 1676 1361 1137 1065 1056 1050 1053 1050 1052
I ooot ooot 000t 0001 0092 0616 087 088 1647 1377 178l 179 lede 138 1110 1067 105 1063 1088 1048 108
I o001 0001 0085 0158 0241 0716 1011 0983 1089 1449 1795 1752 1622 1200 1113 1050 1055 1065 1063 1057 1085
| 000L 0003 0351 0608 0571 0850 103 098 1118 1515 1800 1745 1503 1254 1101 1062 1050 1060 1066 1066 1060
0001 0065 0503 0066 0887 0060 1034 0083 1142 1581 1812 1720 1564 1226 1003 1063 1050 1062 1064 1070 1068
I ooor ooes oses o4 o2 1008 1017 oesy 1114 lesi 1e 170 1854 1212 1087 lo8 106l 1061 1067 1070 1070
| oom o002 0364 0625 0762 0996 0999 0981 1211 1704 1801 1715 1550 1205 1075 1051 1058 1062 1068 1070 1071
| 000L 0001 0157 033 0643 0992 0997 0997 1266 1735 1763 1711 156 1198 1073 L0S3 1050 1065 1069 1070 1070
0001 0001 009 0225 0636 0997 0998 1046 1323 1746 1722 1708 158 1197 1072 1051 1050 1058 1063 1068 1066
: 000l 000l 0O 013 0672 1006 Owe 1077 139 1760 176
0001 0001 0075 0216 0634 1001 099 1078 1400 1789 1727
1
1
1

1
1
1
1705 1566 1196 1075 1047 1047 1083 1056 1062 1057
1717 1554 1187 1069 1046 1043 1043 1047 1048 1054
0001 0012 0086 0233 0720 1002 0078 1077 1420 1790 1718 1716 1516 1172 1071 1040 1041 1044 1046 1044 1044
0001 0030 0109 0288 075 1018 0073 1082 1460 1793 1713 1704 1467 1154 1064 1054 1056 1056 1084 1047 1041
0001 0084 0148 0287 0785 1024 0075 1103 1499 1800 1713 1708 1431 1142 1067 1067 1068 1066 1063 1054 1048
0002 0154 0184 0291 0806 1023 0076 1117 1831 1796 1718 17Ti0 1382 113 1067 1063 1066 1070 1075 1068 1063
0046 0250 0222 0298 0818 1020 0075 1134 1854 1792 173 1
0127 0363 0277 0323 0835 1021 0073 1139 1 1
0251 0489 0351 0372 0857 1018 0066 1131 1586 1816 1765 1
0307 0605 0395 0300 0851 1005 0082 1138 1616 1850 1783 1
0519 0664 0372 035 085 1003 0964 1142 1632 1891 1781 1
0577 0655 032 032 0845 1017 0967 1141 1635 1899 1749 1
0570 0563 0258 0200 0830 1000 00967 1143 1638 1904 16a8 1
0507 0a 0188 0263 0807 1003 0960 1140 1627 1877 1605 1

692 1333 1120 1065 1064 1080 1070 1079 1077 1071
643 1274 1111 1067 1070 1071 1070 1078 1076 1077
576 1213 1078 1079 1076
402 1168 1081 1058 1057 1060 1071 1083 1077 1060
415 1136 1071 1055 L1051 1054 1066 1076 1075 1069
352 11227 1063 1063 100 1060 1063 1065 1073 1069
280 1116 1072 1072 1078 1072 1061 1062 1064 1060
23 1111 1084 1080 1079 1075 1064 1050 1058 1064

B
§
i
5
§

Material index

BRI~ ~ » o = = o o

Figura 3.4: Resumo do procedimento de conversao de imagens CT para volumes
voxelizados no GEANT4.
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3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

Figura 3.5: Resultado da conversao das imagens tomograficas em volumes de
GEANT4.

3.3.1 Manipulagao da dimensao do véxel

A primeira abordagem consistiu no aumento do tamanho de cada véxel, obtido
através do agrupamento de voxeis vizinhos. Assim, em multiplos de 2, os voxeis
vao sendo agrupados, considerando-se que a nova densidade do véxel é a média da
densidade dos véxeis originais. Tal procedimento é resumido na Figura 3.6. Quando
é aplicado um agrupamento de dois véxeis (o procedimento é feito em ambas as
diregoes), cada véxel na nova imagem passa a ser a concatenagao de 4 véxeis da
imagem original. Ou seja, o tamanho do véxel passa a ser o dobro em cada diregao
(1,5625mm) e o ntimero de véxeis por tomograma passa a ser 256x256, sendo o
nimero total de véxeis reduzido a 1/4 (cerca de 11 milhoes de véxeis). No caso de
serem agrupados 4 voxeis em cada direcao, cada voxel na nova imagem passa a ser a
concatenagao de 16 véxeis da imagem original (sendo a densidade obtida pela média
dos 16 voxeis originais). Ou seja, o tamanho do véxel passa a ser o quadruplo em
cada dire¢ao (3,125 mm) e o nimero de vdxeis por tomograma passa a ser 128x128,
sendo o nimero total de vixeis reduzido por um fator de 16 vezes (cerca de 2,77

milhoes de véxeis). E assim sucessivamente.

Apesar da facilidade de implementagao, 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 voxeis de ar

com voxeis de osso, podem originar-se voxeis de tecido adiposo, os quais nao sao
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Grouping 2 voxels in each direction

New size: 1.5625 mm x 1.5625 mm
256 x 256 voxels per slice

Original size: 0.78125 mm x 0.78125 mm
512 x 512 voxels per slice

Grouping 4 voxels in each direction

- N

-
—— -
A 4

New size: 3.125 mm x 3.125 mm
128 x 128 voxels per slice

Original size: 0.78125 mm x 0.78125 mm
512 x 512 voxels per slice

Figura 3.6: Exemplo do procedimento de redimensionamento do tamanho do véxel:
agrupamento de 2 véxeis (em cima) e de 4 véxeis (em baixo), em cada diregao.

representativos da estrutura original ali localizada. Por outro lado, o aumento do
tamanho do véxel leva a uma diminuicao no detalhe das estruturas da imagem,
como se pode verificar na Figura 3.7. A medida que o tamanho do voxel aumenta, é
evidente a diminuicao na capacidade de distinguir as estruturas, bem como a perda

de detalhes da imagem.
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Original 0.78125 mm x 0.78125 mm

Figura 3.7: Efeito da manipulagao do tamanho do véxel na resolugao da imagem.
Em cima, é mostrada a imagem original (& esquerda) e a imagem com as dimensoes
originais depois de convertida em véxeis no GEANT4 (a direita). Em baixo, sao
apresentados os resultados apds duplicar (a esquerda) e quadriplicar (& direita) o
tamanho do voxel.

3.3.2 Fantoma adaptado para um volume cilindrico

Outra abordagem para proceder a diminuicao do nimero total de voxeis, consistiu
em converter o volume total do fantoma para uma forma cilindrica (ao invés da forma
paralelipipeda original). Tal procedimento foi efetuado através da manipulacao da
area de interesse de cada fatia tomografica para que esta apresente uma seccao de

forma circular. A Figura 3.8 exemplifica o resultado proveniente deste procedimento.
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Para mais facil visualizacao, os véxeis de ar em torno do doente foram representados
a verde. E evidente a reducao do numero de véxeis por fatia quando se considera
uma sec¢ao circular (a direita), comparativamente a geometria original (& esquerda).
Quantitativamente, o nimero de véxeis é reduzido a cerca de 46,7 %, passando
este a ser de cerca de 20,5 milhoes (ao invés dos mais de 44 milhdes de véxeis na

configuragao original).

Este procedimento permitiu entao reduzir o ntimero de voxeis, mantendo o seu
tamanho original. Além disso, a conversao da geometria para uma forma circular
permite uma maior liberdade na implementacao de tal volume na simulacao, uma
vez que a area de cada fatia tomografica ¢ menor. Tal situacao permite simular, por
exemplo, a configuracao de um sistema PET, o qual deverd consitir do posiciona-
mento de um anel em torno doente (i.e., fantoma), evitando-se assim a sobreposi¢ao
de volumes. No entanto, ainda assim, o tempo de simulacao e a necessidade de

meméria RAM é elevada para este nimero de véxeis.

3.3.3 Supressao dos voxeis de ar em torno do fantoma

Um tltimo procedimento utilizado para reduzir o nimero de véxeis (que fui imple-
mentado em conjunto com o método descrito na secc¢ao 3.3.2), consistiu em descartar
os voxeis de ar do volume de interesse. Uma vez que o cilindro limitador do fantoma
é j& composto por ar, aquando da contru¢ao do volume voxelizado (i.e., fantoma),

apenas sao colocados nas respectivas posigoes, os voxeis correspondentes a materiais

Figura 3.8: Cada fatia tomografica foi manipulada para ter uma seccao circular.
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que nao sao ar. Evita-se, portanto, o posicionamento de milhoes de véxeis extra,

principalmente em torno do doente.

A Figura 3.9 mostra o resultado do fantoma voxelizado, quando sao suprimidos
os voxeis de ar. Comparando com a imagem a direita da Figura 3.8, é visivel a

diminuicao da area preenchida com véxeis de ar.

A Tabela 3.3 resume as caracteristicas das diferentes configuracoes resultantes de
cada geometria de fantoma considerada. Como se pode verificar, considerando uma
geometria circular conjuntamente com a supressao dos voxeis de ar, ha uma redugao
de cerca de 91 % no nimero de vixeis total, passando de cerca de 44 milhoes para
pouco mais de 4 milhoes. Esta reducao de véxeis leva, como esperado, a uma menor
demanda na meméria RAM necessaria para a realizagao da simulagao. Além disso,
¢ requerido apenas 41,8% do tempo necessério para a simulacdo do fantoma de

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

Figura 3.9: Resultado da supressao de véxeis de ar, na construcao do fantoma
voxelizado.

Tabela 3.3: Comparacao do desempenho de simulagao para cada configuracao de
fantoma.

Configuragao Geometria Sem voéxeis
original circular de ar
Nimero total de véxeis (em milhoes) 44,04 20,57 4,01
Meméria RAM (Gb) 36,1 18,0 4,0
Tempo de simulagao (segundos) 371 244 155
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simulagao de 100 mil protoes, a irradiar a cabega do fantoma na diregao vertical (no
sentido da nuca para a testa do fantoma, i.e., de baixo para cima na orientacao da

Figura 3.9).

A Figura 3.10 mostra os perfis de deposicao de energia ao longo do fantoma para
cada uma das geometrias consideradas. Como se pode verificar, tanto a geometria de
secgao circular como a geometria (circular) com supressao dos véxeis de ar, mostram
um perfil de deposicao de energia coincidente aquele obtido para a configuracao de
geometria original. Assim, e como seria de esperar, verifica-se que é possivel reduzir
o tempo e a mémoria RAM necessarios para a simulagao de um feixe de protoes,

sem implicagoes nos perfis de deposicao de energia ao longo do fantoma.

x10°

q— | —— With air voxels
Without air voxels

0.8— L

Deposited energy (MeV)

0.4 J

0.2 b e

7.L.l_L.LJ..L.I_L.!-L-i.‘..L.L.L.LJ_A_A_A_AJ_A_A_A_A_E_J..J..J..L.LL.l.J..L.Ll.J..J..L.
—200 -150 -100 -50 0 50 100 150 200
Depth in CT phantom (mm)

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

3.4 Irradiacao do fantoma obtido a partir de tomografia

computorizada

O fantoma voxelizado foi entao irradiado por forma a obter os perfis de raios or-
togonais com uma camara multifatia. Para tal, o fantoma foi irradiado com um
feixe de protoes com energia de 130 MeV na regiao central da cabeca, conforme o
feixe representado na Figura 3.11. O feixe foi disparado na dire¢ao horizontal e foi
composto por 10® protoes. As caracteristicas temporais e espaciais do feixe foram

semelhantas as descritas na secgao 2.3.1.2 (capitulo 2).
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Proton
beam

Figura 3.11: Posicao do feixe utilizado para irradiar o fantoma voxelizado.

Foi também consideracao uma simulacao em duas fases: (1) foi simulado o fantoma
construido a partir da CT do doente (sendo adquiridas todas as particulas que sairam
do doente em diregao ao colimador), e (2) foi simulada a camara multifatia composta
por colimador de tungsténio e cristais de YAP. A configuracao da camara multifatia,
bem como a distancia entre o feixe e a superficie do colimador foi semelhante a
descrita na secgao 2.3.2. A sequéncia de simulacao, bem como a informagao gravada
nos ficheiros em modo lista para cada uma das etapas da simulacoes foi em tudo

semelhante ao descrito no capitulo 2 desta tese.

De forma a verificar a capacidade do sistema em detectar uma variacao na posigao
do pico de Bragg aquando da irradiacao do fantoma obtido a partir da CT do
doente, foi simulado um segundo feixe de protdes com uma energia de 127 MeV. A
Figura 3.12 mostra os perfis de deposigao de energia para um feixe de 127 (linha a
azul) e 130 MeV (linha tracejado a vermelho). Como se pode verificar, a varia¢ao
de 3MeV na energia do feixe induz uma alteracao de alguns milimetros na posicao

do pico de Bragg.

Finalmente, na Figura 3.13 sdao mostrados os perfis de deposicao de energia nos
cintiladores de YAP obtidos para cada um dos feixes simulados: a linha tracejada a
vermelho representa o perfil obtido para os 130 MeV; a linha a azul mostra o perfil
para os 127 MeV. E claramente visivel o desvio induzido pela variacao da energia do
feixe. Procedendo a uma regressao linear obtida entre 30 e 70 % do pico maximo do
perfil (na regido de queda distal), obtém-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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3. Construgao de fantomas digitais a partir de CT de doentes

Sumarizando, ao longo deste capitulo, foi apresentado um trabalho de conversao
da CT de um doente num fantoma composto por voxeis no GEANT4. Foram ap-
resentados alguns métodos de redugao do nimero de véxeis, de modo a acelerar a
simulagao e reduzir a meméria RAM necessaria. Conseguiu-se uma redugao de cerca
de 91 % dos véxeis, o que permitiu reduzir o tempo de simula¢ao a menos de metade

do original.

Através da simulagao de um feixe realista (com dispersao espacial e temporal) e con-
siderando a energia depositada em cristais de YAP, foi possivel detetar claramente
a variacao da posicao do pico de Bragg resultante da alteracao da energia do feixe

utilizado para irradiar o fantoma.
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4

Conclusoes e trabalho futuro

Neste capitulo apresentam-se as conclusoes deste trabalho, juntamente com algumas

nocoes e passos importantes a dar para o poder melhorar num futuro préximo.

Este trabalho representa um avanco na técnica O-PGI devido ao facto de, pela
primeira vez, se ter tido em conta a deposicao de energia dos raios v nos cintiladores
que constituem o sistema O-PGI. Teve-se em conta uma dispersao temporal do
feixe de protoes de 1ns FWHM, e uma taxa de repeticao do feixe de 100 MHz. A
dispersao lateral do feixe foi de 9mm FWHM. Estes parametros correspondem a
uma irradiacao realistica entregue por um feixe acelerado por um ciclotrao. Como
trabalho futuro neste ambito propoe-se o estudo de uma irradiacao entregue por um
sincrotrao (mesma dispersao lateral, mas diferente temporizagao do feixe de protoes,
viz. taxa de repeticao de cerca de 10 MHz para a mesma dispersao temporal e
lateral).

Foi também desenvolvido neste trabalho um método para adaptacao de uma tomo-
grafia computorizada (formato DICOM) de um doente a ser tratado com PT para
um formato aceite pelo GEANTA4.

Desenvolveu-se também um algoritmo de extracao da zona de queda distal do pico de
Bragg. Este algoritmo foi aplicado a uma configuragao geométrica de um sistema O-
PGI previamente otimizado [26,32]. Nao se efetuou, nos dois estudos mencionados,
a extracao automatica do pico de Bragg tendo em conta a temporizagao étima
na janela TOF a implementar no sistema O-PGI. Este ultimo ponto foi efetuado
neste trabalho, tendo-se concluido que a janela temporal étima se encontra entre
2,0 e 3,3ns. De mencionar, neste ambito, que o algoritmo de extracao da zona de
queda distal do BP necessita ainda de intervencao do utilizador, algo que podera
ser melhorado num futuro préximo através da implementacao de um algoritmo de

extragao automatica.
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4. Conclusoes e trabalho futuro

Como resultado da aplicacao deste algoritmo, obtiveram-se precisoes na determinagao
do BP de 1,59mm, 1,48 mm FWHM e de 1,96 mm FWHM para os casos normais,
hipodenso e hiperdenso, respetivamente. Estes resultados demonstram um bom
ponto de partida para uma possivel melhoria do algoritmo, tornando-o mais au-
tomatico e menos dependente do utilizador. A diferenga das médias de posigao 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 a frente 2mm da zona de queda distal em
casos normais, e este encontra-se a frente £2mm da zona de queda distal em ca-
sos hiperdensos, concluindo que sera possivel localizar o pico de Bragg com uma

resolucao ligeiramente inferior a 2 mm.

Finalmente, importa mencionar que nao foi tida em conta a leitura eletréonica dos
sinais de cintilagao dos cristais do sistema O-PGI. Num futuro préximo seria ideal
fazer esta otimizacao, para a qual serd necessario ter em conta a coleccao e conse-
quente distribuicao espacial dos fotoes oticos emitido por ditos cintiladores. Pensa-
se, neste campo, utilizar um cristal de YAP com tempo de subida inferior a 1ns e
tempo de descida entre 27 (89%) e 140ns (11%).
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