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RESUMO

O planejamento radioterdpico ¢ o processo de determinar a maneira mais apropriada de
irradiar o paciente. Entre as etapas mais importantes do processo de planejamento esta a
aquisicdo de imagens do paciente e a avaliagdo da distribuicdo de dose. Os sistemas
computacionais baseados em métodos Monte Carlo estdo se tornando a técnica mais avangada
para avaliacdo de dose, fornecendo resultados mais realisticos. As imagens do paciente sdo
predominantemente obtidas por Tomografia Computadorizada (CT), que fornecem, ndo so6
informagdes relevantes sobre a anatomia, como também permitem obter uma distribui¢ao
espacial das densidades e composi¢gdes quimicas dos 6rgaos e tecidos através de métodos de
conversdao de numeros CT. A relagdo entre numero CT e densidade ¢ estabelecida por uma
curva de calibragdo obtida empiricamente a partir de imagens CT de um fantoma fisico que
possui varios materiais com densidades diferentes. As composi¢des quimicas sdo atribuidas a
grupos determinados segmentando-se a escala de numeros CT. Contudo, estes métodos de
conversao de nuimeros CT ndo levam em consideragdo a qualidade das imagens. Neste
trabalho sdo avaliadas as influéncias de alguns pardmetros de qualidade de imagem CT
(resolucdo de baixo contraste, exatiddo dos nimeros CT e ruido) na distribuicdo de dose em
planejamento radioterapico. Para isso, diversas etapas foram realizadas, entre elas: construcao
de um fantoma fisico; aquisicao de um conjunto de imagens CT deste; desenvolvimento de
um software em linguagem de programacdo C#; e simulacdes Monte Carlo no cddigo
GEANT4 de irradiagdes do fantoma utilizando as suas imagens (ap6s a conversdo de numeros
CT) e uma representacdo computacional do mesmo. Essencialmente, a analise dos resultados
foi realizada comparando-se as distribuigdes de dose resultantes das simula¢des. Nessas

comparagdes, foram encontrados muitos erros acima dos 5%, limiar estabelecido pela ICRU



24 (1976). Isso resulta da inexatiddo na distribuicao espacial de densidades e composi¢des
quimicas e, portanto, a qualidade das imagens CT influencia consideravelmente a distribui¢ao
de dose. A conversdo para densidade ¢ afetada pelo ruido e pela exatidao de nimeros CT, ¢ a
conversao para composicao quimica, pelo ruido e pela amostragem de nimeros CT de objetos
com densidades proximas. A resolucdo de baixo contraste ndo demonstrou um efeito

perceptivel.

Palavras-chave: Imagens Digitais, Tomografia Computadorizada, Planejamento
Radioterapico, Fantomas, Métodos Monte Carlo, GEANTA4.



INFLUENCE OF CT IMAGE QUALITY IN EVALUATION OF
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ABSTRACT

The radiotherapy planning is the process of determining the most appropriate way of
irradiating the patient. Among the most important stages of the planning process is the
acquisition of patient images and the evaluation of dose distribution. The computer systems
based on Monte Carlo methods are becoming the most advanced technique for evaluation of
dose, providing more realistic results. The images of the patient are predominantly obtained
by Computed Tomography (CT), which provide not only relevant information about anatomy,
but also allow obtaining a spatial distribution of densities and chemical compositions of the
organs and tissues by means of conversion methods of CT numbers. The relationship between
CT number and density is established by a calibration curve obtained empirically from the CT
images of a physical phantom built with several materials with different densities. The
chemical compositions are assigned to determined groups by segmenting the scale of CT
numbers. However, these conversion methods of CT numbers do not take into account the
quality of the images. In the present study are evaluated the influences of some parameters of
CT image quality (noise, low contrast resolution and CT number accuracy) in the dose
distribution in radiotherapy planning. For this, several steps were taken, including:
construction of a physical phantom; acquisition of a set of CT images of the same;
development of software in the C# programming language; and Monte Carlo simulations in
the code GEANT4 of irradiations of the phantom using their images (after the conversion of
CT numbers) and a computational representation of the same. Essentially, the analysis of
results was performed by comparing the dose distributions resulting from simulations. In
these comparisons, was found many errors above 5%, threshold established by the ICRU 24

(1976). This results from the inaccuracy in the spatial distribution of densities and chemical



compositions, and therefore CT image quality considerably influence the dose distribution.
The conversion to density is affected by noise and by CT number accuracy, and the
conversion to chemical composition is affected by noise and by sampling of CT numbers of

objects with close densities. The low contrast resolution did not show a noticeable effect.

Keywords: Digital Images, Computed Tomography, Radiotherapy Planning, Phantoms,
Monte Carlo Methods, GEANT4.
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1 INTRODUCAO

Os estudos acerca das radiagdes ionizantes se iniciaram com a descoberta dos raios-X
pelo fisico alemao Wilhelm Roentgen e da radioatividade pelo fisico francés Henri Becquerel
no final da década de 1890. Em pouco tempo, tanto os raios-X quanto os materiais radioativos
tornaram-se ferramentas uteis para a pratica da medicina (ATTIX, 1986).

O tratamento local do cancer com radiagdao ionizante ¢ chamado de radioterapia. Ela
utiliza equipamentos e técnicas variadas para irradiar areas afetadas do organismo humano
(SOARES, 2009). O equipamento mais utilizado em radioterapia sdo os aceleradores lineares
(LINACs) que produzem feixes de raios-X na faixa de 5 a 30 MeV (LOVEROCK, 2007;
YORIYAZ, 2009).

Cerca de 52% dos pacientes oncologicos fazem radioterapia pelo menos uma vez
durante o seu tratamento. No entanto, a radioterapia ¢ considerada como "uma faca de dois
gumes", porque os pacientes tratados com radiagdo ionizante t€ém maior risco de desenvolver
um segundo cancer em suas vidas. Consequentemente ¢ importante otimizar todos os aspectos
do planejamento radioterapico para reduzir a dose de radiacdo nos tecidos saudaveis e
maximizar a dose de radiagdo no tumor (CACCIA et al., 2010).

Os sistemas de planejamento radioterapico atuais utilizam imagens para modelar a
geometria e as estruturas internas do paciente. Além disso, oferecem algum método de
corre¢do de heterogeneidades de modo que as mudangas em termos de densidade possam ser
levadas em conta durante a avaliacdo da dose. A precisdo do método de correcdo de
heterogeneidades ¢ hoje a principal caracteristica de um sistema de planejamento
radioterapico. Entre os muitos algoritmos desenvolvidos ao longo dos ultimos anos, os
baseados em métodos Monte Carlo (MC) provaram ser muito promissores em termos de
precisdo, fornecendo resultados mais realisticos (CHAUVIE; SCIELZO, 2004). Assim, os
métodos computacionais baseados em MC estdo se tornando a técnica mais avangada para
avaliagdo das distribuicdes de dose. Acrescentando-se o fato de que a capacidade
computacional de processadores aumentou vertiginosamente, tornou-se possivel o uso de
métodos MC em sistemas de planejamento num tempo plausivel para praticas clinicas
(YORIYAZ, 2009; CACCIA et al., 2010).

Uma série de codigos MC pode ser usada para estimar distribui¢des de dose em
pacientes com alta precisdo. O grau de acuracia que pode ser atingido ¢ determinado
principalmente pelos seguintes fatores: (1) a acurdcia dos dados de se¢ao de choque usados

para simular as diversas interagdes entre radiacdo ionizante e matéria; (2) quanto
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precisamente os feixes de radiacdo estdo modelados com relagdo a distribuicdo energética e
direcional; (3) a precisdo estatistica do método MC que ¢ principalmente determinada pelo
numero de historias simuladas; e (4) quanto precisamente a geometria do paciente e as
propriedades teciduais sdo representadas (du PLESSIS et al., 1998). Este trabalho aborda a
quarta questao, mais especificamente a representag¢do das propriedades teciduais.

As propriedades teciduais relevantes para as interagcdes da radiagdo sdo as densidades e
as composi¢des quimicas dos tecidos e orgdos. Elas sao obtidas de imagens de tomografia
computadorizada (CT — Computed Tomography) através de métodos de conversao de
numeros CT.

A relagdo entre numero CT e densidade € tipicamente estabelecida por uma curva de
calibracao obtida empiricamente a partir de imagens CT de um fantoma de caracterizagao
tecidual (FCT) que possui varios insertos de materiais tecido-equivalentes, abrangendo um
grande intervalo de densidades (SAW et al., 2005; ROSENWALD, 2007; PAGANETTI,
2010). A partir da curva de calibragdo, a escala de nimeros CT ¢ frequentemente dividida em
grupos. Cada grupo representa um tecido diferente com composicao quimica constante.

Segundo alguns autores (du PLESSIS et al., 1998; VANDERSTRAETEN, 2007,
JIANG et al., 2007), a conversdo de numeros CT ¢ uma das etapas que determina a precisao
das avaliacdes de dose, podendo até haver efeitos dosimétricos significativos quando os
materiais sdo atribuidos erroncamente (VERHAEGEN; DEVIC, 2005). Além disso, este
método ndo leva em consideracao a qualidade das imagens CT.

Neste trabalho sdo avaliadas as influéncias de alguns parametros de controle de
qualidade de imagem CT (resolucdo de baixo contraste, exatiddo dos nimeros CT e ruido) na
distribui¢do de dose em planejamento radioterapico. Para isso, diversas etapas foram
realizadas, desde a construcao de um fantoma fisico até¢ simulagdes MC no coédigo GEANT4
de irradiagdes deste fantoma utilizando as suas imagens (ap6s a conversao de nimeros CT) e
uma representagdo computacional do mesmo. Essencialmente, a analise dos resultados foi

realizada comparando-se as distribui¢cdes de dose resultantes das simulagdes.
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2 REVISAO DE LITERATURA

A revisao de literatura aqui apresentada estd distribuida em tdpicos que enfocam as
técnicas de aquisi¢do, armazenamento e controle de qualidade de imagens CT, sua utilizagao
no planejamento radioterapico baseado em métodos Monte Carlo e os métodos de avaliagdes

dosimétricas.

2.1 TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA

A tomografia computadorizada (CT) ¢ um exame de finas secgdes transversais do corpo
(cortes tomograficos), utilizando feixes colimados de raios-X. Estes sdo absorvidos de
diferentes formas pelos tecidos que compdem o corpo humano e as diferencas de transmissao
sdo registradas por detectores para obtencdo de imagens digitais. Assim, esta técnica
possibilita minima superposicao de estruturas anatdmicas, apresenta alta resolucdo espacial e
possui capacidade de diferenciar tecidos com densidades muito préximas (ANDRADE, 2008;
AUGUSTO, 2009).

Desde 1972, quando o primeiro tomégrafo de cabega foi introduzido, a CT amadureceu
muito e ganhou sofisticagdo tecnoldgica. Mudangas concomitantes ocorreram na qualidade
das imagens CT. A tecnologia da CT ¢ usada hoje ndo somente na medicina, mas em muitas
outras aplicacdes, tais como testes nao-destrutivos e analise de solo (BUSHBERG et al.,

2002).

2.1.1 Aquisi¢do e Reconstrucio

Os tomodgrafos produzem feixes com geometria em leque no processo de aquisi¢do e
reconstru¢do (Figura 1). Basicamente, as medidas de transmissdo em posi¢des diferentes sao
adquiridas pelos detectores enquanto o tubo de raios-X gira ao redor do paciente e a mesa ¢
deslocada (BUSHBERG et al., 2002).

Apos atravessarem o paciente, os fotons atingem um conjunto de detectores
diametralmente opostos ao tubo de raios-X. O sinal gerado por um detector ¢ uma medida da
intensidade transmitida, /;, de um Unico “raio” que atravessa o paciente ao longo de uma linha
(Figura 1). A intensidade nao atenuada, /p, do feixe de raios-X também ¢ medida durante a

aquisicdo por um detector de referéncia (AUGUSTO, 2009).
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A relagdo entre /; e [ ¢ dada pela Equacao 1, para feixes monoenergéticos,

I, =1e", (1)

onde u € o coeficiente de atenuagdo linear total para cada raio e ¢ ¢ a espessura do paciente ao
longo do raio. Quando essa equagao ¢ reorganizada, os valores medidos /; e [, podem ser

isolados:

In(Z,/1,)=pt )

Tubo de Raios-X

Detectores

Figura 1 — Aquisi¢ao de dados em tomografia computadorizada. Um “raio” ¢ uma estreita parte do feixe de
raios-X que emerge do ponto focal e intercepta um tnico elemento detector (AUGUSTO, 2009).

O valor de u para cada raio pode ser decomposto em suas componentes em cada

pequeno comprimento de trajetoria A¢ (Figura 2):
Wt = AL+ Wy A+ U A A= AL L, g ) 3)

Assim, obtém-se:

poe ), “4)
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Este calculo ¢ uma etapa de pré-processamento realizada antes da reconstru¢do da imagem.
Nesta, obtém-se a distribuicdo espacial dos valores de y; que sdo dependentes da composi¢do
quimica e densidade do tecido dentro de cada voxel (volume element) do paciente. Assim, o
valor reconstruido em cada pixel (picture element) da imagem CT ¢ o u para o voxel

correspondente (BUSHBERG et al., 2002).

Figura 2 — Uma unica medida de uf pode ser decomposta em uma série de medidas w1 ¢y, tiots, ..., fnt,, COMO
mostrado (BUSHBERG et al., 2002).

Existem varios métodos matematicos de reconstrugdo, entre os quais: o método
iterativo, a retroprojecao simples, a retroprojecao filtrada e a transformada de Fourier. A
retroprojecao filtrada € o principal algoritmo de reconstru¢ao usado em CT (SEERAM, 2001;
HENDEE; RITENOUR, 2002). Neste, a filtragem ¢ realizada para evitar o borramento das
imagens apds a retroprojecdo. A acurdcia da imagem final depende do filtro utilizado
(WELLS et al., 1996).

Ha varios filtros que sdo usados na retroproje¢do filtrada. A escolha dependera da
aplicacao clinica, por exemplo, imageamento de tecidos moles ou de ossos. O “filtro de osso”
¢ um tipo de filtro passa-alta, ou seja, ele realga regides de alto contraste como estruturas
Osseas, bordas e ruido. Ja o “filtro de tecido mole” ¢ um filtro passa-baixa e, portanto, produz
imagens com ruido reduzido, mas com baixa resolu¢do (WELLS et al., 1996; BUSHBERG et
al., 2002; HSIEH, 2009; GONZALEZ; WOODS, 2010).
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2.1.2 Numeros CT e Visualiza¢io de Imagens CT

Apos a reconstrucao das imagens CT, cada pixel € representado por um numero real de
alta precisdo que ¢ util para computagdo, mas ndo para a exibicdo de imagens. A maioria dos
hardwares de exibi¢do usa niimeros inteiros para representar imagens. Consequentemente,
apos a reconstrucdo, os valores dos coeficientes de atenuagdo linear, u(x,y), sdo normalizados
e truncados para valores inteiros. Assim, os nimeros CT em cada pixel, (x,)), das imagens sdo

convertidos usando a seguinte expressao:

(x’ y)_ Ma’gua

H(x,y)=1000" 5)
Ma’gua

onde w4, € 0 coeficiente de atenuacdo linear da agua e H(x,y), o nimero CT na unidade
Hounsfield (HU — Hounsfield unit) (BUSHBERG et al., 2002; GOODSITT et al., 2006).

A escala de nimeros CT possui um intervalo de aproximadamente -1000 a +3000 HU,
onde -1000 HU corresponde ao ar, tecidos moles variam de -300 a +100 HU, a 4gua ¢ 0 HU, e
0ss0s e areas preenchidas com agente de contraste variam até +3000 HU. Consequentemente,
as imagens CT normalmente possuem 12 bits. Os hardwares de visualizagdo, tais como os
monitores, tém a capacidade de exibir em torno de 8 bits (256 tons de cinza). Assim, as
imagens CT devem ser reduzidas a imagens de 8 bits. Em CT, a técnica mais utilizada para
realizar esse processamento ¢ o janelamento (windowing), onde a largura da janela (WW —
window width) delimita o intervalo de numeros CT a serem exibidos, determinando o
contraste da imagem, e o nivel da janela (WL — window level) ¢ o centro ou ponto médio do
intervalo de nimeros CT (Figura 3). O valor de WL depende do tipo de estrutura que se
deseja visualizar. A escolha dos valores de WL ¢ WW determina os pontos de inflexdo P; e
P,, onde P; = WL — 2aWW e P, = WL + 2AWW. Todos os numeros CT menores que P; serdo
saturados para preto e todos os maiores que P, serdo saturados para branco, e entre P; e P, €
realizada uma transformacao linear de 0 a 255 (SEERAM, 2001; BUSHBERG et al., 2002;
BUZUG, 2008; HSIEH, 2009).
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Figura 3 — A técnica de janelamento. O nivel de contraste ¢ inversamente proporcional ao valor de WW.
Valores de WL proximos de zero sdo ideais para visualizagdo de tecidos moles; valores negativos, estruturas
pulmonares; e valores muitos positivos, 0ssos.

2.1.3 Padriao DICOM

As imagens CT normalmente estdio no formato DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine). O padrao DICOM ¢ um conjunto de normas para tratamento,
armazenamento e transmissdo de informagdes e imagens médicas em formato eletronico,
estruturado num protocolo (NEMA, 2011). Entender parte do protocolo ¢ essencial para
desenvolver softwares que leiam imagens DICOM para processamentos adicionais (RIDDLE;
PICKENS, 2005).

Um arquivo DICOM contém a imagem, o seu tamanho e formato, os pardmetros de
aquisicdo, a descricdo do equipamento e as informagdes do paciente. Ele ¢ composto pela

secdo File Meta Information no inicio do arquivo, seguido por multiplos Data Elements. Cada
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Data Element consiste de quatro campos: o Data Element Tag, o Value Representation (VR),
o Value Length (VL) e o Value Field (GRAHAM et al., 2005; RIDDLE; PICKENS, 2005).

O File Meta Information ¢ um cabecalho obrigatorio situado no inicio de todo arquivo
DICOM. O Data Element Tag ¢ um par ordenado de inteiros sem sinal de 16 bits
representando o Group Number seguido pelo Element Number. O DICOM Data Dictionary
contém uma lista de todos os Group Number e Element Number padronizados. Todos os
dados no arquivo DICOM tém seus proprios Data Element Tag. Por exemplo, o Tag (0008,
0020) representa a data de aquisi¢cdo. O VR especifica o tipo e o formato de dados do(s)
valor(es) contido(s) no Value Field de um Data Element. O VL contém o comprimento (em

bytes) do Value Field (RIDDLE; PICKENS, 2005; LIU et al., 2007; NEMA, 2011).

2.2 PLANEJAMENTO RADIOTERAPICO

O planejamento do tratamento em radioterapia ¢ o processo de determinar a maneira
mais apropriada de irradiar o paciente. Ele ¢ uma combinac¢do dos seis passos essenciais,
citados a seguir (ICRU 42, 1987; NEAL, 2007):

1. Escolher um método apropriado de posicionamento e imobilizacdo do paciente de

forma que os tratamentos sejam reprodutiveis;

2. Adquirir os dados do paciente;

3. Identificar a forma e a localizagdo do tumor (i.e., o volume-alvo) e dos 6rgaos
vizinhos de risco (relativamente sensiveis aos efeitos das radiagdes ionizantes);

4. Selecionar uma combinacdo de feixes temporaria e avaliar a sua distribuicdo de
dose. Nesta etapa, a rapidez computacional ¢ importante para facilitar as
comparagdes com diferentes planos de tratamento;

5. Selecionar a combinag¢ao de feixes com a melhor distribui¢ao de dose;

6. Calcular os parametros do equipamento de tratamento para depositar a dose absoluta

requerida no paciente.

2.2.1 Aquisicao dos Dados do Paciente

A aquisicdo de dados do paciente ¢ um dos passos essenciais no processo de
planejamento radioterapico e € necessaria para trés propositos diferentes:
1. Avaliar a posicdo ¢ a dimensdao do volume-alvo em relagdo as outras estruturas

anatomicas, particularmente os 6rgdos de risco.
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2. Adquirir os dados requeridos (por exemplo, formas e densidades dos 6rgdos e tecidos)
para uma avaliag@o precisa da distribui¢do de dose.
3. Obter informagdes necessarias (por exemplo, pontos ou estruturas de referéncia) para
posicionamento dos feixes.
Para realizé-los, os dados sdo predominantemente obtidos de imagens radiologicas do
paciente e as imagens CT contém todas as informacgdes necessarias. Portanto, a tomografia
computadorizada ¢ considerada o padrdo “ouro” no planejamento radioterapico (NEAL,
2007).

As imagens CT ndo s6 fornecem informagdes relevantes sobre a anatomia, como
também permitem obter uma distribui¢do de densidades dos orgdos e tecidos. Esta ultima
informacao ¢ importantissima para avaliagdes de dose com mais precisao, particularmente
quando os feixes de radiagdo atravessam heterogeneidades teciduais, tais como pulmao e
0ss0, onde a atenuacdo ¢ muito diferente da atenuagdo em um volume homogéneo de tecido

mole (NEAL, 2007).

2.2.2 Avaliacao da Distribuicao de Dose

A maneira mais comum de exibir a distribuigdo de dose ¢ através das curvas de isodose.
Elas sdo produzidas quando os pontos de mesma dose em um determinado plano (axial,
coronal, sagital) sdo interligados (Figura 4a) (METCALFE et al., 1997). Podem ser isodoses
relativas — normalizadas em relagdo a um mesmo ponto (por exemplo, o ponto de dose
maxima) — ou isodoses absolutas — representando determinados valores de dose (BIDMEAD:;
ROSENWALD, 2007).

As curvas de isodose fornecem um meio de mapear a variacdo de dose em funcao da
profundidade e da distancia transversal do eixo central do feixe. Assim, elas sdo usadas para
otimizar a combinagdo dos feixes de irradiagdo, verificar a distribui¢cao adequada de dose no
volume-alvo e estimar as doses nas estruturas normais (ROSEN; LANE, 1990; CONWAY;
BRAGG, 2009).

As curvas de isodose sao comumente geradas de matrizes de dose computadas em
pontos de uma grade cartesiana que compreende a regido anatdmica de interesse. As
localizagdes dos pontos que definem as curvas de isodose desejadas sdo identificadas por

interpolagdo entre os valores dos pontos da matriz (ROSEN; LANE, 1990).
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Figura 4 — (a) Curvas de isodose em uma imagem CT axial da regido do abdémen (MURTHY et al., 2010). (b)
Exemplo de um histograma de dose-volume (DVH) (BIDMEAD; ROSENWALD, 2007).

Outro método bastante usado para analise de distribui¢des de dose ¢ o histograma dose-
volume (DVH — Dose Volume Histogram) que apresenta graficamente os nimeros de voxels
(ou porcentagens) de um determinado volume que receberam uma dose dentro de um
determinado intervalo em fun¢do de intervalos de dose igualmente espacados (Figura 4b). O
principal uso dos DVHs é como uma ferramenta de avaliacdo do planejamento. Eles podem
ser usados também como um método de comparacdo de planejamentos diferentes.
(BIDMEAD; ROSENWALD, 2007).

Algumas informacdes quantitativas sobre a dose absorvida em um dado volume também
podem ser exibidas, tais como: a dose minima ¢ maxima, a dose média, a dose total, etc.

(PARKER; PATROCINIO, 2005).

2.3 METODOS MONTE CARLO

Os métodos MC sdo técnicas estatisticas de simulagdo numérica de problemas
utilizando essencialmente uma sequéncia de numeros aleatorios (quando gerados
computacionalmente estes numeros sao pseudo-aleatérios). Estes métodos podem ser usados
para simular o comportamento de sistemas fisicos, matematicos, bioldgicos, etc., que possam
ser descritos por amostragens aleatdrias de fungdes densidade de probabilidade (FDPs).

Devido ao advento do computador e sua utilizagdo nas simulacdes, os métodos MC
tornaram-se ferramentas uteis, ndo so para estudos de natureza estocastica, como também para
estudos de fendomenos deterministicos de solucdo analitica extremamente complexa (KALOS;

WHITLOCK, 1986; BARBOSA, 2010).
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Entretanto, um método MC ¢ qualificado pela impraticabilidade em se obter a solugdo
exata do problema, mas o que se espera ¢ uma boa estimativa do valor exato a medida que um
numero suficientemente grande de amostragens ¢ processado. Este aspecto explica a relagao
do aumento do seu uso concomitantemente ao avango tecnoldgico na area computacional

(YORIYAZ, 2009).

2.3.1 Simulacido do Transporte de Radiac¢ao

Na simulagdo do transporte de radiagdo utilizando métodos MC, a historia de uma
particula ¢ definida como uma sequéncia de tragos na qual cada trago termina com um evento
de interacdo onde a particula pode mudar sua direcdo, perder energia e, ocasionalmente,
produzir particulas secundarias. Para simular essas historias, sdo usados algoritmos de
transporte de radiacdo e modelos de interagdes que geralmente sdo baseados em um conjunto
de se¢des de choque para os mecanismos de interagdo relevantes. As se¢des de choque
determinam as FDPs das seguintes variaveis aleatorias que caracterizam cada tragco (HEATH,
2003; BONIFACIO, 2007):

1. Livre caminho médio entre os eventos de interagao sucessivos;

2. Tipo de interagdo que ocorre;

3. Energia perdida e avaliagdo do novo estado da particula (e o estado inicial das
particulas secundarias emitidas, quando houver). O estado de uma particula ¢
caracterizado por sua energia, posicao e direcao de voo.

A simulag¢do do transporte de uma particula termina quando esta sai da regido de
interesse ou quando sua energia for menor do que a energia de corte pré-definida (CASSOLA,
2007). Se o niimero de histérias geradas for grande o suficiente, o comportamento médio das
particulas pode ser descrito em termos de grandezas macroscépicas, como fluxo ou densidade
de particulas. Grandezas especificas como dose absorvida sdo derivadas destas grandezas. A
medida em que o niimero de historias aumenta, melhora-se a qualidade do comportamento
médio do sistema, caracterizado pela diminuicao das incertezas estatisticas das grandezas de
interesse (YORIYAZ, 2009).

Diante da importancia dada a aplicagdo dos métodos MC ao transporte da radiacdo,
diversos softwares ou sistemas de codigos sdo disponibilizados, a maioria gratuitamente. A
seguir sao apresentados os principais codigos que atualmente sao aplicados a problemas em

fisica médica e radioterapia (NAHUM, 2007):
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e EGSnrc — Software para transporte de elétrons e fotons; E uma versdo estendida e

melhorada do sistema de codigo EGS4 (http://irs.inms.nrc.ca/software/egsnrc/);

e MCNPX — E um cédigo de propésito-geral, desenvolvido no Los Alamos National
Laboratory (LANL), extensivamente usado na industria de energia nuclear e cada

vez mais em fisica médica (http://mcnpx.lanl.gov/);

e GEANT4 — Sistema de codigos de proposito-geral. Suas areas de aplicagdo incluem
fisica nuclear, fisica de altas energias, aceleradores, fisica médica e ciéncia espacial

(http://geant4.web.cern.ch/geant4/);

e PENELOPE - Sistema de cddigos para transporte de fotons e elétrons
(http://www.oecd-nea.org/science/pubs/2009/nea6416-penelope.pdf);

e BEAMnrc — Codigo computacional, baseado no EGSnrc, utilizado para modelar
qualquer fonte de radioterapia, em geral cabecotes de LINACs (ROGERS et al.,
1995);

e PEREGRINE - Software desenvolvido especificamente para planejamento
radioterapico; Permite obter distribui¢des de dose de feixes externos de fotons,
elétrons, néutrons e protons, assim como de fontes de braquiterapia (SIANTAR et

al., 1997).

2.3.2 Simulacio do Acelerador Linear (LINAC)

A avaliagdo da distribuicao de dose em pacientes que se submetem a radioterapia ¢ uma
das etapas mais importantes no tratamento e, portanto, requer alta qualidade em seus
resultados. De maneira geral, ¢ reconhecido que as técnicas MC sdo, atualmente, as
ferramentas mais precisas para a obtencao desses resultados (YORIYAZ, 2009). O processo
de simulacao para avaliar essa distribuicao de dose ¢ geralmente dividido em duas etapas.

A primeira refere-se a simulagdo da producdo do feixe de radiacdo pelo LINAC e a
geracdo do espago de fase. O espago de fase € um conjunto de informagdes sobre o estado
inicial das particulas. Em matematica, espaco de fase ¢ um termo padrdo para matrizes
multidimensionais que descrevem um sistema (LOVEROCK, 2007; TELLES, 2008; VIEIRA,
2008). O uso do espago de fase reduz consideravelmente o tempo computacional porque os

mesmos dados podem ser usados em simulagdes diferentes. Contudo, deve-se prestar atencao
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a quantidade de particulas armazenadas no espaco de fase para que haja uma amostragem
suficiente para manter a precisdo esperada (CACCIA et al., 2010).

Na segunda etapa, as particulas que constituem o espago de fase sdo transportadas na
geometria irradiada e a distribuicdo de dose absorvida ¢ estimada. O tipo de geometria
utilizado neste trabalho sdo fantomas de voxels construidos a partir de imagens CT.

Para simular a produ¢do de feixe de fotons, ¢ necessario definir detalhadamente as
geometrias dos componentes-chaves do cabecote do LINAC, cujas informagdes sobre as
formas e materiais sdo obtidas junto ao seu fabricante. A Figura 5 mostra os componentes que
mais influenciam o feixe de fotons comumente definidos na simulacdo (SIANTAR et al.,

2001; VIEIRA, 2008).

« Alvo

+—— Colimador primario

+—— Filtro achatador
—FF— <+—— Camara de ionizac&o

\ Espelho

Colimador secundario

Figura 5 — Componentes tipicos de um cabegote de LINAC (FLINTON; MILES, 2009).

Em um LINAC, os elétrons sdo acelerados por um campo eletromagnético de
radiofrequéncia e focalizados em um alvo de numero atdmico alto (geralmente tungsténio). A
energia perdida ¢ convertida em fotons de raios-X. Como a principal dire¢do de emissdo dos
fotons ¢ para a frente (Figura 6a), devido aos valores de energia cinética dos elétrons
situarem-se na faixa de MeV, € necessario inserir um filtro achatador para compensar a falta
de espalhamento na borda do campo (Figura 6b). O feixe de radiagdo deve ser restringido de
alguma forma para assegurar que somente a regido de tratamento seja irradiada: o colimador
primario estad proximo da fonte e limita o campo a uma forma circular; o secundario move-se
em arco de modo que a face interna do bloco esteja alinhada com a borda divergente do

campo. A localizagdo do feixe ¢ visualizada através do reflexo de um feixe de luz gerado fora

do campo de radiagdo num espelho (KARZMARK et al., 1993; LOVEROCK, 2007).
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Feixe

o Alve
]

| | II II
\\/ _:':;jl_ Filtro achatador

(a)
Figura 6 — Feixe do LINAC sem (a) e com (b) o filtro achatador (LOVEROCK, 2007).

Para permitir que o paciente seja tratado com feixes de diferentes direcdes, o cabegote &
montado em um gantry possibilitando-o rotacionar 360° em torno do paciente. A intersec¢ao
entre o eixo central do feixe e o eixo de rotagdo do gantry define o isocentro de um LINAC

(Figura 7), que idealmente deve ser um ponto fixo no espago (LOVEROCK, 2007).

CABECOTE—

—_—
Figura 7 — O gantry de um LINAC (LOVEROCK, 2007).
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2.3.3 Simulacdes Monte Carlo por Computac¢io Paralela

Codigos MC frequentemente permitem avaliar efeitos da radiacdo com excelente
acuracia. Contudo, a precisao da simulagao ¢ funcao direta do tempo de processamento. O
longo tempo de execucdo torna as simulagdes MC inadequadas para algumas aplicagdes que
se beneficiariam muito com sua precisdo, mas necessitariam de uma resposta rapida. Em
outros casos, uma simulagdo acurada exigiria um tempo proibitivamente longo para alcangar a
significancia estatistica adequada. Varias solugdes foram desenvolvidas nas ultimas décadas
para acelerar as simulagcdes MC, tais como as técnicas de redu¢do de variancia, métodos MC
inversos, aproximacdes através de calculos analiticos e parametriza¢ao da resposta do detector
a exposicao de particulas (também conhecido em fisica das altas energias como fast
simulation). Estes métodos permitem reduzir o tempo de execu¢do da simulagdo; porém eles
também afetam a precisdo da simulagdo em si, introduzindo aproximacdes no tratamento das
interagdes fisicas das particulas (GUATELLI et al., 2006).
Processamentos paralelos tém sido largamente explorados como uma técnica adequada
para reduzir o tempo de simulagdo, pois nao perturbam a acurécia dos resultados (GUATELLI
et al., 2006). Processamento paralelo ¢ uma forma pela qual a demanda computacional ¢
suprida através do uso simultdneo de recursos computacionais, como processadores, para
resolugdo de um determinado problema (PINHEIRO; GARCIA, 2008). Neste contexto, um
cluster ¢ um sistema de processamento paralelo que consiste de varios computadores
interconectados por uma rede local. Ha diversos tipos de cluster. Um tipo muito utilizado € o
cluster da classe Beowulf, constituido por diversos nds escravos gerenciados por um so
computador (BACELLAR, 2010; PINHEIRO; GARCIA, 2008; GOMES, 2009).
O cluster Beowulf, diferente de outros tipos empresariais € mais especificos, nao exige
uma arquitetura especial, tampouco maquinas homogéneas (maquinas com a mesma
configuracdo). Além disso, deve satisfazer as seguintes premissas para ser considerado um
cluster dessa classe (BACELLAR, 2010):
e A comunicagdo entre os nos deve ser feita por meio de bibliotecas de comunicagio
paralela. Atualmente existem duas bibliotecas que se destacam: a PVM (Parallel
Virtual Machine) e a MPI (Message Passing Interface).

e Deve haver um nd mestre (front-end) para realizar o controle dos nods escravos
(back-end). Este front-end ¢ responsavel pelo monitoramento das falhas que
possivelmente podem ocorrer e pelo direcionamento da carga de processamento,

caso haja alguma indisponibilidade (Figura 8).
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e O sistema operacional deve ser baseado em codigo aberto, sendo que o mesmo deve

conter todas as ferramentas necessarias para a configuracao do cluster.

Frort-end

Mas

Figura 8 — Esquema simples de um cluster Beowulf (BACELLAR, 2010). O switch é um dispositivo usado para
interligar o front-end aos nos.

As simulagdes MC de transporte de particulas sdo intrinsecamente paralelas, pois,
nestas, as particulas s6 interagem com a matéria, ndo umas com as outras; além disso, a
geometria, o material e os campos que as particulas atravessam sao estaticos, isto ¢, eles nao
mudam com as interagdes das particulas. Portanto, as historias das particulas podem ser
simuladas independente e concomitantemente em processadores separados. Uma
implementagdo paralela de uma simulacdo MC deve assegurar que os numeros aleatorios
usados em cada no sejam independentes e ndo-correlacionados (LEI, 2002; CHAUVIE;

SCIELZO, 2004; LEAL et al., 2004).

2.3.4 O Codigo Monte Carlo GEANT4

O GEANT4 (GEometry ANd Tracking) ¢ um pacote de ferramentas computacionais
para simulagdo do transporte da radiacdo através da matéria usando métodos MC. Foi
desenvolvido em linguagem de programacao C++ (codigo aberto), utilizando técnicas
avangadas de engenharia de software. Os usudrios podem customizar e controlar
completamente o processo de simula¢do para otimizar suas aplicagdes (CERN, 2009; XIAO et
al., 2010).

Os processos fisicos do GEANT4 abrangem um grande intervalo de energias, desde
fotons opticos (da ordem de eV) e néutrons térmicos até altas energias como as obtidas em
experimentos com raios cosmicos e colisdo de particulas (da ordem de TeV). O mesmo

processo fisico pode ser tratado por implementagdes alternativas com diferentes intervalos de



35

energia, acurdcia e tempo computacional. As particulas que podem ser simuladas no
GEANT4 incluem f6tons, 1éptons, mésons, hadrons, ions e outras (RODRIGUES et al., 2004;
CERN, 2009).

Para realizar uma simulacdo no GEANT4 ¢ necessario, basicamente, escrever os
codigos descrevendo a geometria, os materiais utilizados, as particulas de interesse, os
processos fisicos de interagdo e uma fun¢ao main que indica onde o programa iniciara.

A geometria de cada elemento estrutural do sistema ¢ definida por trés classes:

e (G4VSolid — descreve a forma e as dimensdes;

e G4LogicalVolume — especifica o material e os atributos de visualizagio;

e G4PhysicalVolume — determina o posicionamento dentro do volume-universo e

outras operagdes como translacdo e rotagao.

E possivel definir os materiais por meio de trés classes:

o G4lsotope — descreve as propriedades dos atomos: numero atomico, nimero de

nucleons, massa molar, etc.

o G4Element — descreve as propriedades dos elementos: nimero atémico efetivo,

massa molar efetiva, nimero de is6topos, etc.

o G4Material — descreve as propriedades macroscopicas da matéria: densidade,

temperatura, pressao, composicao quimica, etc.

Cada particula ¢ representada por sua propria classe, derivada da G4ParticleDefinition.
De modo similar, os processos fisicos de interacao (por exemplo, intera¢des eletromagnéticas)
sdo derivados da classe G4VProcess.

A simulacao do transporte das particulas ¢ dividida em quatro niveis: run, event, track e
step. Run ¢ o maior nivel da simulagdo no GEANT4 e compreende o conjunto de todas as
historias pré-definidas. O nivel event corresponde a simulagdo de uma historia. Track estd
relacionado com a propagacdo da particula entre duas interagdes, contém as informagdes
dinamicas (posi¢ao, energia, direcdo, etc.) e as estaticas (massa, carga, etc.) da particula. O
step ¢ a unidade basica de simulagdo, contém as mudancas no track entre dois pontos
(PreStepPoint e PostStepPoint). E neste nivel que o valor da energia depositada é atualizado.
Cada nivel ¢ representado por sua propria classe (G4Run, G4Event, G4Track e G4Step)
(CERN, 2009).

O GEANT4 possui varios exemplos totalmente codificados que demonstram a
implementagdo das classes necessarias para construir uma simulacdo personalizada (CERN,

2009). O exemplo examples/advanced/medical _linac do GEANT4 (versao 9.4), desenvolvido
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por Caccia e colaboradores (2010), simula um tipico acelerador linear usado em radioterapia.
Nele, ¢ possivel gerar um feixe de elétrons com distribui¢do energética e direcional gaussiana.
Pode-se escolher entre irradiar um fantoma cuibico preenchido com &agua, um fantoma
preenchido com um tecido equivalente ao pulmao com um cubo de acrilico localizado no
centro ou um fantoma de voxels construido a partir de imagens CT. Os dois primeiros
fantomas sdo voxelizados para tornar possivel a geracdo de distribui¢des de dose por voxel.
Além disso, permite-se a geracao de um espaco de fase. O MedLinac2 ¢ baseado na estrutura
de um acelerador Varian Clinac 2100 (Varian Medical Systems, USA). O codigo foi
submetido a varios testes, resultando numa boa concordancia com os dados experimentais
(CACCIA etal., 2010).

A Figura 9 mostra o MedLinac2 em execucao. O fantoma exibido ¢ o preenchido com
um tecido equivalente ao pulmado com um cubo de acrilico localizado no centro. A placa
amarela, acima dos colimadores secundarios, ¢ o lugar geométrico onde sdo obtidos os

estados iniciais das particulas que compdem o espago de fase.

Figura 9 — MedLinac2 em execugao.

No MedLinac2, o tempo necessario para obter dados suficientes para serem
estatisticamente aceitaveis depende de varios parametros, tais como o sistema computacional,
a acuracia desejada, os tamanhos dos voxels, o tamanho do campo, os materiais ¢ a
heterogeneidade do fantoma. Para reduzir a carga computacional ¢ necessario usar um método

de computagao paralela (CACCIA et al., 2010).
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O G4MPI ¢ uma versao do GEANT4 para computacdo paralela que utiliza bibliotecas
MPI (Message-Passing Interface) e implementa o paralelismo no nivel event para simular
histérias separadas em processadores remotos. As aplicacdes dos usuarios podem ser
paralelizadas com diferentes bibliotecas MPI, tais como LAM/MPI, MPICH2, OpenMPI, etc
(CERN, 2011).

O MPI ¢ uma biblioteca de fung¢des (em C) ou sub-rotinas (em FORTRAN) usadas para
executar a comunicacdo de dados entre processos em um ambiente paralelo de memoria
distribuida. No padrao MPI, os processos que constituem uma aplicacdo se comunicam por

meio de fungdes para o envio e recebimento de mensagens entre eles (GOMES, 2009).

24 FANTOMAS

Fantomas sdo modelos fisicos ou computacionais usados para simular o transporte da
radiagdo ionizante, suas interacdes nos tecidos do corpo humano e avaliar a deposi¢dao de
energia. Quando o fantoma possui detalhes anatdmicos, como a forma e a distribuigdo
espacial dos 6rgaos, ele ¢ chamado de antropomorfico.

Os fantomas sdo geralmente construidos com o proposito de realizar tanto controle de
qualidade de equipamentos em radiodiagnéstico quanto avaliagdes dosimétricas em

aplicacdes nucleares.

2.4.1 Fantomas Fisicos

Um fantoma fisico ¢ feito de materiais equivalentes a tecidos humanos. Idealmente, os
materiais tecido-equivalentes devem ter a mesma densidade e o mesmo coeficiente de
atenuagao () dos tecidos humanos simulados (HINTENLANG et al., 2010). A Figura 10
mostra exemplos de fantomas fisicos.

Hé uma grande variedade de materiais tecido-equivalentes que podem ser usados na
construgdo de fantomas fisicos como, por exemplo, plasticos, resinas, géis, liquidos organicos,
solucdes quimicas, entre outros (THOMAS, 1999; SILVA, 2010). A Tabela 1 mostra alguns
materiais listados na ICRU 44 (1989) que sdao comumente utilizados para construcdo de

fantomas.
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Figura 10 - (a) Fantoma Lung-Spine SPECT, Modelo ECT/LUNG/P (Data Spectrum Corporation). Simula as
estruturas anatomicas e distribuigdes de radioatividade na parte superior do tronco humano. (b) Uma série de
fantomas antropomorficos desenvolvida na Universidade da Florida.

Tabela 1 - Alguns materiais tecido-equivalentes listados na ICRU 44 (1989).

Materiais Substitutos Descricao Densidade (g/cm’)
2-Etoxietanol (gordura) C4H,00,; Etilglicol 0,93
Acrilico (musculo) (CsHg0,),; Polimetilmetacrilato (PMMA) 1,17
Aluminio (0sso) Al 2,7
Cera de Parafina (gordura) C.H,,.1, n > 15; Resina, ozocerite, alcano 0,93
Enxofre (0sso0) S 1,92 -2,07
Gesso de Paris (0ss0) CaS0,.2H,0; Gesso natural 2,32
Magnésio (0sso) Mg 1,74
Mylar/Melinex (musculo) (C1oHgOy),; Politereftalato de Etileno (PET) 1,40
Nylon-6 (muisculo) (C¢H 1NO),;; Poliamida, Nylon 6/6 1,13
Poliestireno (musculo) (CgHy), 1,03 — 1,06
Polietileno (gordura) (C,Hy), 0,95
P.T.F.E (0sso) (C,Fy),; Politetrafluoretileno, Teflon 2,10
P.V.C (osso) (C,H;Cl),; Policloreto de Vinilo 1,35

Em geral, os tecidos mais importantes que precisam ser representados sdo o muscular

(esquelético), o adiposo, o dsseo (estes trés, representando mais de 70% da massa corporal), o

pulmonar (importante devido as perturbacdes nas distribuicdes de dose) e alguns tecidos de

radiossensibilidade consideravel como os seios, olhos, pele, ovario, testiculo e tiredide (ICRP

60, 1991). Avaliagdes dosimétricas em radioterapia podem envolver 6rgaos especificos tais

como o cérebro, o figado, os rins, etc. (ICRU 44, 1989).
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Qualquer fantoma usado para dosimetria ou outras medidas radioldgicas, deve cumprir
os seguintes requisitos (ICRU 48, 1992):

1. A geometria do fantoma, suas dimensdes fisicas externas e internas, devem estar

conforme aquelas especificadas, dentro dos limites requeridos pela aplicagao.

ii. Os materiais tecido-equivalentes usados na constru¢do de um fantoma devem ter
suas composi¢des quimicas e densidades conhecidas ou as propriedades de
espalhamento e absor¢ao de radiagdes sabidas, para o tipo e energia da radiagdo em
questdo. Além disso, ndo devem introduzir erros nas estimativas de dose absorvida
ou na atenuacdo da radiacdo maiores que aqueles permitidos para a aplicagao.

As dimensdes transversais de fantomas usados em imageamento radiolégico devem ser
iguais as dimensdes fisicas planejadas com uma tolerancia de 5 mm. Para a espessura total
dos fantomas e para a profundidade das estruturas reproduzidas, contudo, a tolerancia deve ser
de 0,5 mm. Esta tolerancia deve ser reduzida para 0,1 mm para aplicacdes de fotons de baixa

energia tais como mamografia (ICRU 48, 1992).

2.4.2 Fantomas Computacionais

Um fantoma computacional define ndo somente as caracteristicas exteriores do corpo
humano, mas inclui detalhes sobre 6rgaos internos, tais como seus volumes, massas, formas e
localizagdes. As superficies do corpo e dos orgdos dos fantomas computacionais tém sido
definidas em termos de uma variedade de técnicas de modelagem de geometrias soélidas:
equacdes quadraticas, voxels e primitivas geométricas avangadas (XU, 2010).

Os primeiros fantomas computacionais a serem desenvolvidos foram os chamados
fantomas matematicos, onde o tamanho e a forma do corpo, bem como seus 6rgaos e tecidos
sao descritos por expressdes matematicas representando combinagdes e intersegoes de planos,
cilindros circulares e elipticos, esferas, cones e toros (VIEIRA, 2004; LIMA, 2011).

Com o desenvolvimento de métodos para a obtengdo de imagens tridimensionais do
corpo humano, tornou-se possivel construir os chamados fantomas de voxels (LIMA, 2011).
Para a construcao destes fantomas, imagens de ressondncia magnética ou de tomografia
computadorizada, principalmente, sdo segmentadas, classificadas e reamostradas. Assim, as
imagens sdo subdividas em regides (0rgdos e tecidos) — segmentagdo — e para cada regido €
atribuido um numero identificador (ID) — classificagdo. Na reamostragem, as imagens
segmentadas sdo ampliadas ou reduzidas de acordo com a aplicacdo a que se destina o

fantoma (VIEIRA, 2004).
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A mais nova geracdo de fantomas computacionais sao os fantomas BREP (do inglés,
Boundaring REPresentation), produzidos utilizando primitivas geométricas avangadas, tais
como as superficies NURBS (do inglé€s, Non-Uniform Rational Basis Spline) e as malhas
poligonais (polygon meshes), a partir de dados antropométricos (XU, 2010; BARBOSA,
2010).

A Figura 11 mostra alguns exemplos de fantomas computacionais.

5

(a) (b)

Figura 11 — (a) Fantoma matematico MIRD-5 desenvolvido por Snyder e seus colaboradores. (b) Vistas frontal
e lateral do fantoma FAX. (c) Superficie de FASH na vista ventral (VIEIRA, 2004; BARBOSA, 2010).

A definicao da geometria se conclui quando os dados sdo salvos em um arquivo a ser
lido por um cdédigo MC. Entdo, ¢ preciso definir as densidades e composi¢des quimicas dos
tecidos. Uma boa fonte de dados desta natureza sdo os relatorios da ICRU. Geralmente os
dados sao organizados em um arquivo de texto que também pode ser lido pelo codigo MC e
associado ao fantoma através dos IDs dos 6rgaos e tecidos. De um modo geral, estes sdao os
passos que constituem o acoplamento de fantomas computacionais aos codigos MC para
simular exposi¢des as radiacdes ionizantes. Informacgdes adicionais, como, por exemplo,
numero de historias, energias do feixe e energias de corte, podem ser organizadas também em

um arquivo de texto.
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2.5 PARAMETROS DE CONTROLE DE QUALIDADE DE IMAGEM EM
TOMOGRAFIA COMPUTADORIZADA

Segundo Andrade (2008), os testes de qualidade de imagem em CT sdo baseados nas
recomendacdes contidas no manual Radiodiagnéstico Médico: Seguranca e Desempenho de
Equipamentos (ANVISA, 2005); no Protocolo Espanol de Control de Calidad em
Radiodiagnéstico (SOCIEDADE ESPANOLA DE RADIOLOGIA, 2002); e na European
Guidelines on Quality Criteria for Computed Tomography (EUROPEAN COMMISSION,
2000). Porém, todos os testes, bem como suas recomendagdes, niveis de referéncia ¢ o
fantoma fisico utilizado s3o baseados no programa de acreditacio em CT do Colégio
Americano de Radiologia (ACR, 2004). Este recomenda os seguintes parametros para
avaliacdo da qualidade de imagem:

e Resolugdo espacial de alto contraste;

e Resolu¢do de baixo contraste;

e Uniformidade dos nimeros CT;

e FExatiddo dos numeros CT;

e Espessura de corte;

e ¢ Ruido.

Esses parametros sdo analisados utilizando imagens de varios fantomas fisicos ou de um

unico fantoma com varios modulos, como o mostrado na Figura 12.

Figura 12 - Fantoma de Performance CT AAPM (American Association of Physicists in Medicine), Modelo 610
(CIRS), com varios médulos usado para controle de qualidade de imagens CT.
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2.5.1 Exatidao dos Numeros CT

Idealmente, o nimero CT de um voxel depende da sua composicao tecidual, da sua
densidade e da energia do feixe de raios-X. Entdo, a imagem de uma mesma estrutura obtida
com diferentes pardmetros de aquisi¢do ¢ mesmo potencial (kVp) deve possuir o mesmo
nimero CT. Porém, muitos fatores podem afetar os nimeros CT como radiacdo espalhada,
heterogeneidades, nimero de fotons incidentes (proporcional ao produto corrente-tempo),
algoritmo e filtro de reconstrucao (WELLS et al., 1996; METCALFE et al., 1997, GROELL
et al., 2000; BUSHBERG et al., 2002; GOODSITT et al., 2006; SAW et al., 2005;
IWAMOTO e SHIOZAKI, 2008; HSIEH, 2009).

Hé métodos computacionais que podem melhorar alguns desses fatores. Mesmo assim
os dados ndao serdo exatos e, consequentemente, os numeros CT obtidos serdo apenas
aproximacgodes dos valores reais (WELLS et al., 1996).

No controle de qualidade de imagens CT, a calibragio dos nimeros CT ¢ realizada
analisando os nimeros CT médios de cada material do fantoma utilizado. Esses nimeros CT
sdao obtidos selecionando regides de interesse (ROIs) circulares, de aproximadamente 200

mm?, numa imagem do fantoma (ACR, 2004).

2.5.2 Ruido

Predomina em imagens CT o ruido aleatorio, cuja fonte ¢, fundamentalmente, a
deteccdo de um numero finito de fotons de raios-X nas projegdes seguindo uma distribuicao
de Poisson (HANSON, 1981; JAN, 2006; HSIEH, 2009). Os algoritmos de reconstru¢do de
imagens CT envolvem combinagdes lineares ponderadas que transformam a FDP do ruido de
Poisson para gaussiana, de acordo com o Teorema do Limite Central (GRAVEL et al., 2004).
Portanto, em CT, o ruido aleatorio segue uma distribui¢cdo gaussiana.

O ruido pode ser avaliado quantitativamente através do desvio padrdo (¢) dos numeros
CT de uma regido homogénea da imagem. Na pratica, geralmente utilizam-se imagens de um
“fantoma de agua” (water phantom) ou de um fantoma de material sélido equivalente a agua.
O desvio padrao ¢ calculado a partir dos pixels definidos por uma ROI circular localizada no
centro de uma imagem (SEERAM, 2001; ANVISA, 2005; HSIEH, 2009; IKEDA et al.,
2010).
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2.5.3 Resolucao de Baixo Contraste

A resolugdo de baixo contraste ¢ a capacidade de demonstrar pequenas mudangas no
contraste dos tecidos. A detectabilidade de baixo contraste (LCD — Low-Contrast
Detectability) geralmente estd relacionada com o menor objeto que € possivel observar em
imagens de um fantoma que contenha estruturas de baixo contraste com diferentes tamanhos

(Figura 13) (SEERAM, 2001; AUGUSTO, 2009; HSIEH, 2009).

Figura 13 - Imagem CT do mddulo de baixo contraste do fantoma de controle de qualidade em CT da
General Electric (GE).

Visto que a determinagdo da LCD ¢ bastante subjetiva (determinada por observadores
humanos), além de ser um tanto imprevisivel e inverificavel, um método estatistico foi
proposto (HSIEH, 2009). O método assume que quando os nimeros CT médios de multiplos
objetos de baixo contraste do mesmo tamanho (sob as mesmas condi¢des) sao medidos, eles
seguirdo uma distribuicado Gaussiana. Similarmente, os numeros CT médios do background
(fantoma de dgua) medidos em multiplas ROIs com o mesmo tamanho do objeto de baixo
contraste, também seguirdo uma distribuicdo Gaussiana e terdo o mesmo desvio padrdo, como
mostra a Figura 14. A unica diferenga entre as duas distribuigdes ¢ seus nimeros CT médios
esperados. Se for usado o ponto médio entre as duas distribui¢des como o limite para separar
os objetos de baixo contraste de seu background, a taxa de falsos-positivos (a area sob a curva
da distribui¢do do background que excede o limite) alcangca 5% quando as médias das duas
distribuicdes estdo separadas por 3,290y onde oy ¢ o desvio padrao da distribuigdo.
Similarmente, a taxa de falsos-negativos (a area sob a curva da distribuicdo de objetos de
baixo contraste que excede o limite) ¢ também 5%. Se um nivel de confianca maior ¢
desejado, os nimeros CT médios das duas distribuigdes devem estar mais separados. Assim, a
LCD ¢ igual ao contraste que o objeto deve ter para ser identificado no background com um
determinado nivel de confianca. Como foi ilustrado, o contraste de deve ser 3,290y para um
nivel de confianga de 95%. A andlise pode ser repetida para niveis de confianga e tamanhos

de objetos diferentes.
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Figura 14 — (a) Defini¢ao de multiplas ROIs em um fantoma de dgua. (b) Distribui¢cdes dos numeros CT médios
do background e dos objetos de baixo contraste, cuja separacao de deve ser de 3,296y para um nivel de
confianca de 95% (HSIEH, 2009).

2.6 DOSIMETRIA COM IMAGENS CT

Na avaliacdo de distribuigdes de dose por métodos MC, os tecidos humanos sdo
caracterizados por suas composicoes quimicas e densidades. Assim, os métodos MC
permitem a consideracdo precisa de todas as interacdes nucleares e eletromagnéticas
relevantes em radioterapia (SCHNEIDER et al., 2000; BAZALOVA et al., 2007; JIANG et
al., 2007).

Como dito na Subsecao 2.3.2, em uma das etapas do processo de simulacdo MC, as
particulas que constituem o espago de fase sdo transportadas num fantoma de voxels e a
distribui¢do de dose absorvida ¢ estimada. Esse fantoma de voxels representa a regido a ser
irradiada e em radioterapia ¢ necessariamente construido a partir de imagens CT. Contudo, tal
construgdo nao segue a metodologia descrita na Subsecdo 2.4.2: a forma e a localizagao das
estruturas de interesse sdo definidas manualmente; e a densidade e a composicdo quimica de
cada voxel sdo obtidas através de métodos de conversao de nimeros CT.

Segundo alguns autores (du PLESSIS et al., 1998; VANDERSTRAETEN, 2007,
JIANG et al., 2007), a conversao de nimeros CT ¢ uma das etapas que determina a precisao

das avaliagoes de dose.
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2.6.1 Conversao de Numeros CT para Densidade (Curva de Calibracao)

A relacao entre nimero CT e densidade ¢ tipicamente estabelecida por uma curva de
calibracao, obtida empiricamente a partir de imagens CT de um FCT que possui varios
insertos de materiais tecido-equivalentes, abrangendo um grande intervalo de densidades
(SAW et al., 2005; ROSENWALD, 2007; PAGANETTI, 2010). A Figura 15 mostra um
exemplo de FCT. A curva de calibracao ¢ definida ajustando o grafico Densidade < Numero
CT (Figura 16) com equagdes bilineares (ICRU 42, 1987; SAW et al., 2005). Tal curva de
calibracdo ¢ scanner-dependent (AAPM, 2003; ROSENWALD, 2007), ou seja, mesmo

utilizando um unico FCT, tomografos diferentes produzirdo curvas de calibragio diferentes.

Figura 15 - Fantoma para calibragdo de numeros CT, Modelo 062 (CIRS).

Densidade (g/cm3)

......................

-1000 -500 0 500 1000 1500
Namero CT (HU)

Figura 16 — Grafico de uma curva de calibracdo (SAW et al., 2005).
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Originalmente, a curva de calibragdo foi utilizada para levar em consideragdo
heterogeneidades em avaliagdes de dose com algoritmos analiticos, onde os tecidos humanos
sdo tratados como agua de varias densidades. Como a correlagdo entre fatores de correcao de
heterogeneidades e densidade eletronica (numero de Avogadro vezes a razao entre 0 nimero
atdmico e a massa atomica) ¢ bem conhecida, os tomdgrafos eram calibrados em termos dessa
grandeza. Entretanto, para métodos MC, densidade ¢ a grandeza de interesse (REYNAERT et
al., 2007).

Segundo Schneider e colaboradores (1996), ha uma aproxima¢ao na utilizagdo de
materiais tecido-equivalentes para obtencdo da curva de calibragdo. A composicdo quimica
desses materiais ¢ diferente dos tecidos humanos. Para criar materiais utilizaveis, os teores de
oxigénio, carbono, hidrogénio, nitrogénio e calcio sdo alterados, resultando em valores
significativamente diferentes de densidade e nimero CT. Uma solugdo para esse problema foi
dada pelos proprios autores, a calibragdo estequiométrica.

Na calibracdo estequiométrica, tanto os nimeros CT medidos dos materiais tecido-
equivalentes quanto as composi¢des quimicas de tecidos humanos sdo usados para obter os

numeros CT destes, usando a seguinte férmula:

TS S LY RS
Huo B Pu,0 (WH/AH )(1+k1 +k2)+(W0/AO)(8+82’86 k, +84’62k2)

(6)

onde p ¢ a densidade do material, w; ¢ a fracdo de massa do i-ésimo elemento, A4; € sua massa
atomica (o indice em wy e Ay representa o hidrogénio e em wp e Ap, 0 oxigénio), Z; € 0 seu
nimero atdomico e os valores k; € k, sdo constantes dependentes do tomografo e representam a
absor¢ao fotoelétrica, o efeito Rayleigh e o efeito Compton (SCHNEIDER et al., 2000).

Os valores de k; e k; sdo determinados experimentalmente medindo os numeros CT dos
N materiais de um FCT e realizando um ajuste por minimos quadrados da expressao

(SCHNEIDER et al., 2000)
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onde H ¢ um niamero CT medido na imagem CT do FCT.
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Realizando a calibragdo estequiométrica, ¢ possivel obter uma curva de calibracdo que

relaciona numeros CT com densidades de tecidos humanos.

2.6.2 Conversiao de Nimeros CT para Composicio Tecidual

Para correlacionar os numeros CT com as composi¢des quimicas dos tecidos, a escala
de ntimeros CT ¢ frequentemente dividida em grupos correspondendo a tecidos diferentes.
Usualmente até seis meios sdo definidos: ar, pulmao, gordura, agua, musculo e o0sso
(REYNAERT et al., 2007, VANDERSTRAETEN, 2007). Esta divisao ¢ baseada na curva de
calibracgao.

No entanto, na pratica, surgem dois problemas: o primeiro consiste em determinar o
numero minimo de tecidos que devem ser considerados sem que ocorra uma perda de precisao
na avaliacdo de dose; o segundo deve-se a dificuldade em estabelecer os limites de numeros
CT que compreendem cada grupo.

Du Plessis e colaboradores (1998) dividiram o conjunto de todos os tipos de tecido do
corpo humano em subgrupos de tecidos dosimetricamente equivalentes, baseando-se em
curvas de dose profunda em fantomas homogéneos de cada tecido obtidas por simulagdes MC
de feixes clinicos de foétons de 8 MeV. Subdivisdes adicionais foram consideradas necessarias
para os tecidos dsseo e pulmonar. Isto foi feito mantendo a composi¢do quimica constante e
variando a densidade. Assim, verificou-se que 57 subgrupos distintos de tecido sdo
necessarios para representar os 16 principais grupos de tecidos do corpo com uma precisao na
estimativa de dose de 1%. Os intervalos de nimeros CT (cada intervalo representando um
subgrupo) foram determinados observando a variagdo do nimero CT com a espessura de
tecido. Assim, intervalos de 30 HU foram definidos para o pulmao e regides de tecido mole e
intervalos de 100 HU para tecidos 6sseos (du PLESSIS et al., 1998). A desvantagem desse
método € que a aplicacdo da conversdo CT resultante ¢ limitada a qualidade do feixe utilizado
(SCHNEIDER et al., 2000; VANDERSTRAETEN, 2007).

Schneider e colaboradores (2000) propuseram um método de conversao de nimeros CT
para composicao tecidual. Considerando 71 tecidos humanos, eles criaram 24 subgrupos
diferentes com composicdo quimica constante dividindo a escala de nimeros CT baseando-se
na acuracia estimada dos ntimeros CT calculados pela Equacdao 6. Em cada subgrupo, as
densidades e as fracdes de massa dos elementos que compdem os tecidos do intervalo de
numeros CT [H;; H,] sdo interpoladas. Portanto, sao utilizadas relacdes matematicas entre os

nimeros CT e os parametros teciduais, dadas por (SCHNEIDER et al., 2000):
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Nos coédigos MC dedicados a radioterapia como o PEREGRINE e o BEAMnrc, a
conversao de ntimeros CT em parametros teciduais ¢ de responsabilidade do usuario que
atribui intervalos de nimeros CT a materiais pré-definidos no codigo (SIANTAR et al., 1999;
SIANTAR et al., 2001; JIANG et al., 2007; WALTERS et al., 2011).

Neste trabalho, ¢ utilizado o chamado método convencional de conversao de niimeros
CT, dividido em duas etapas: a primeira consiste na conversao para densidade, utilizando-se
uma curva de calibragdo construida a partir de nimeros CT obtidos diretamente de imagens
de um FCT; a segunda, na conversdo para composi¢ao tecidual, segmentando-se a escala de

numeros CT em regides de acordo com os critérios do usuario.
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3 METODOLOGIA

Para avaliacdo de distribuigdes de dose em imagens CT usando métodos MC, a
distribuicdo espacial de densidades e composi¢des quimicas ¢ obtida através de métodos de
conversao de nimeros CT. No entanto, estes métodos ndo levam em consideragdo a qualidade
das imagens CT.

Adotando o método convencional de conversdo de nimeros CT, sdo avaliadas as
influéncias de alguns parametros de qualidade de imagem na distribui¢do de dose. Para isso,
diversas etapas sao realizadas, desde a constru¢cao de um fantoma fisico até simulacdes MC de
irradiagdes de fantomas computacionais. Este capitulo visa apresentar o desenvolvimento

dessas etapas.
3.1 ESCOLHA DOS PARAMETROS DE QUALIDADE DE IMAGEM

Visto que a distribuicdo espacial de densidades e composi¢des quimicas nas imagens €
obtida a partir dos valores dos nimeros CT, que podem ser afetados por diversos fatores,
parametros de qualidade de imagem devem ser estabelecidos para que suas variagdes possam
ser avaliadas.

No método convencional, a segmentacdo da escala de numeros CT ¢ realizada com base
em critérios do usudrio, o que pode acarretar em erros de atribuicao de tecidos devido a uma
possivel inexatiddo dos niimeros CT e ao ruido presente nas imagens. Similarmente, também
pode haver erros de atribuicdo de densidades, visto que a conversao para densidade ¢
realizada linearmente em toda a escala de numeros CT. Por isso, a inexatiddo de nimeros CT
e o ruido estdo entre os parametros avaliados neste trabalho.

Em CT ha uma relacdo bem estabelecida entre ruido (o), dimensdo do pixel (d),

espessura de corte (T) e dose (D) (BUSHBERG et al., 2002):

2 1
o — ,
d’.T.D

(10)

O tamanho do pixel ¢ dado pela razao entre o FOV (field of view) e o tamanho da matriz
da imagem que pode variar entre 512 x 512 e 1024 x 1024, dependendo do modelo do
tomografo (AUGUSTO, 2009). O FOV refere-se a abertura maxima da area examinada e
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normalmente ¢é definida em centimetros (cm) (NOBREGA, 2005). Assim, como o tamanho do
pixel esta diretamente ligado a resolugdo espacial (SEERAM, 2001), mantendo o FOV e o
tamanho da matriz da imagem constantes, obtém-se imagens com a mesma resolugao
espacial.

Outros fatores também podem afetar o nivel de ruido, como o ruido eletrénico, a
radiacdo espalhada, o tamanho do objeto e o filtro de reconstru¢do (FAULKNER; MOORES,
1984; SEERAM, 2001). Contudo, analisando as imagens de um mesmo fantoma obtida em
um mesmo tomoégrafo, podem-se considerar esses fatores constantes. Assim, para variar o
nivel de ruido, basta manter a espessura de corte constante e alterar os pardmetros que afetam
diretamente a dose (tensdo (kVp) e produto corrente-tempo (mAs)) (NICKOLOFF et al.,
2003).

A uniformidade dos numeros CT também poderia ser incluida nas analises, porém o
principal fator que a afeta ¢ o fendmeno de endurecimento do feixe. Contudo, a maioria dos
tomografos atuais possui algum algoritmo que pode reduzir substancialmente seus efeitos
(BUSHBERG et al., 2002; BUZUG, 2008).

Como a resolucao de baixo contraste ¢ a capacidade de demonstrar pequenas mudancas
no contraste dos tecidos e a densidade desempenha o papel dominante na formacdo do
contraste em CT (BUSHBERG et al., 2002), tecidos com densidades muito proximas e/ou
com dimensdes muito pequenas podem ser dificeis de determinar na conversdo de niimeros

CT. Assim, a resolucao de baixo contraste também foi avaliada.

3.2 CONSTRUCAO DO FANTOMA FISICO

Para cumprir os objetivos deste trabalho, um fantoma fisico para analise de ruido,
resolucao de baixo contraste ¢ exatiddo de numeros CT foi construido. Tal fantoma ¢
chamado de Hydra.

Com base nas caracteristicas fisicas de alguns fantomas disponiveis comercialmente,
como os das Figuras 10a, 12 e 15, o fantoma Hydra foi construido com duas regides:

1) Regido de analise de nimeros CT;

2) Regido de andlise de ruido e de resolu¢ao de baixo contraste.

Essas regides estdo contidas em um recipiente cilindrico (contéiner) de acrilico
preenchido com agua, de aproximadamente 30 cm de diametro e 20 cm de altura (Figura 17a).
A sua extremidade aberta ¢ tampada com uma placa de acrilico presa por parafusos de

plastico (Figura 17b), devidamente vedada e com uma abertura para entrada e saida da agua.



51

N

(a) (b)

Figura 17 — Fantoma Hydra. (a) Contéiner de acrilico. (b) Parafusos de plastico.

d

A regido de analise de numeros CT fard o papel de um FCT. Tal regido ¢ definida por
duas placas de acrilico mantidas em paralelo por trés cilindros de acrilico. Na placa superior,
foram feitas perfuracdes onde sdo inseridos cilindros de materiais tecido-equivalentes, os
insertos. Na inferior, estdo fixados os trés cilindros de acrilico (Figura 18). Essas perfuragdes

e os cilindros de acrilico possuem 2,5 cm de diametro.

(a) (b

Figura 18 — Regido de analise de nimeros CT do fantoma Hydra. (a) Placas de acrilico mantidas em paralelo
por trés cilindros de acrilico. (b) Placa superior com as perfuragdes. O intervalo dos raios ¢ de 15°. O circulo
mais interno possui 6,25 cm de raio e o externo, 11,25 cm. (c) Placa inferior com as localizagdes dos cilindros de
acrilico em cinza escuro.

Para anélise de ruido e resolucdo de baixo contraste utilizam-se imagens de um fantoma
de agua. Assim, a regido do fantoma Hydra para tal contém somente dgua. Isso foi obtido
utilizando um anel de acrilico com aproximadamente 5 cm de altura (Figura 19a).

Na Figura 19b, ¢ mostrado um esquema de como as estruturas descritas sao colocadas

dentro do recipiente de acrilico.
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(a) (b)

Figura 19 — Fantoma Hydra. (a) Anel de acrilico utilizado para definir a regido de analise de ruido. (b)
Esquema do fantoma Hydra sem os cilindros de materiais tecido-equivalentes.

A escolha dos materiais utilizados para construcao e caracterizagao do fantoma Hydra
foi feita analisando resultados publicados na literatura e as tabelas da ICRU 44 (1989). A
Tabela 2 exibe os materiais escolhidos. Os materiais liquidos ou permedveis que sao
utilizados para analise de numeros CT sdo colocados em tubos de poliestireno semelhantes

aos da Figura 20.

> g

Figura 20 — Tubos para colocacdo de materiais tecido-equivalentes liquidos ou permeaveis.




Tabela 2 — Materiais utilizados para construgdo e caracteriza¢do do fantoma Hydra.
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Material Descricio

Ar Densidade: 1,2 x 10~ g/cm’
Densidade: 0,32 g/cm?

Cortica Tecido Simulado: Pulmao
Referéncias: OSEI et al., 2003
C,HsOH
Densidade: 0,789 g/cm?

Etanol

Tecido Simulado: Tecido Adiposo

Referéncias: SANADA et al., 1999; VERHAEGEN;
DEVIC, 2005; BAZALOVA et al., 2007

Nome Densidade Tecido Simulado
Solugdes Aquosas de Etanol S085 0,85 g/cm’ Medula Amarela
S092 0,92 g/cm’ Mama
H,O
Agua Densidade: 1,0 g/cm’
Tecido Simulado: Musculo
(CsHg)n
Poliestireno Den.sidaQe: 1,03 g/cm3.
Tecido Simulado: Cartilagem
Referéncia: ICRU 44 (1989)
(CsO,Hy),
Polimetil-metacrilato (PMMA) [Acrilico] ];::iilljz(::;ull;jojg/oczl Esponjoso
Referéncia: ICRU 44 (1989)
Nome Densidade Tecido Simulado
Solugdes Aquosas de Nitrato de Calcio S125 1,25 g/cm’ Fémur
Tetrahidratado [Ca(NOs), . 4 H,O] S140 1,40 g/cm’ Costela
S155 1,55 g/em’ Cranio

Sulfato de Calcio Semi-hidratado [Gesso]

CaS0,."2H,0

Densidade: 2,32 g/cm?

Tecido Simulado: Osso Cortical
Referéncia: ICRU 44 (1989)

3.3 AQUISICAO DAS IMAGENS

Viarios trabalhos (AAPM, 2003; SAW et al.,, 2005; VANDERSTRAETEN, 2007,

IAEA, 2008) recomendam obter uma curva de calibracdo para cada tomodgrafo e protocolo de
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aquisicao de imagem utilizado na clinica. As imagens CT do fantoma Hydra foram adquiridas
com parametros que estavam entre os utilizados rotineiramente na clinica onde as imagens

foram obtidas.

3.4 SIMULACOES NO GEANT4

Como dito anteriormente, neste trabalho sdao avaliadas as influéncias de trés parametros
de qualidade de imagem (ruido, resolugdo de baixo contraste e exatidao de nimeros CT) na
distribuicdo de dose em imagens CT. Isso ¢ realizado comparando-se a distribuicdo de dose
do fantoma de voxels construido a partir das imagens CT do fantoma Hydra com a
distribuicao de dose do fantoma matematico construido com as caracteristicas fisicas exatas
do fantoma Hydra.

Para simular a geracdo de feixes de fotons de um LINAC, foram utilizados o
MedLinac2 e, consequentemente, a versao 9.4 do GEANT4 (instalada num computador com
sistema operacional Linux). Foram usados oito feixes de 6 MeV para irradiar cada fantoma
computacional. Estes diferem apenas no valor do angulo de rotagdo do cabecote: 0°, 45°, 90°,
135°, 180°, 225°, 270°, 315°. O campo de irradiacdo ¢ quadrado, com 100 mm de lado. O valor
da energia acumulada em cada voxel e sua posi¢do sdo reunidos num arquivo de saida.

A constru¢do do fantoma de voxel ¢ feita pelo MedLinac2 que 1€ os arquivos de texto
referentes a conversdao de numeros CT. Um arquivo contém os parametros da curva de
calibracao e outro, da segmentacao da escala de numeros CT. Na Subse¢ao 3.5.3, ¢ descrito
como esses pardmetros sdo obtidos. As posi¢cdes dos voxels sdo determinadas das imagens
rotacionadas de 180° em torno do eixo y.

O fantoma matematico ¢ construido no ambiente de programagao do GEANT4. A
geometria dos seus componentes € obtida utilizando o tipo de volume G4Tubs (cilindros) e a
operacdo booleana G4SubtractionSolid para subtragdo de sélidos. A definicdo dos materiais €
feita usando G4Material. Esse fantoma ¢ voxelizado em tempo de execucao e sua distribui¢ao
de dose ¢ tomada como referéncia.

As irradiacdes dos fantomas computacionais sao realizadas a partir de um espaco de
fase. Para tornar as simulagdes mais rapidas, a geracdo do espago de fase no MedLinac2 foi
paralelizada utilizando o G4MPI. Foi instalado, entdo, o OpenMPI (versio 1.4.2),
adicionaram-se algumas linhas de codigo na fun¢do main para inicializar e finalizar o MPI e
alterou-se ligeiramente o arquivo ML2SDWithParticle.cc de modo que os dados gerados em

cada processador fossem reunidos em um unico arquivo.
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3.5 DESENVOLVIMENTO DO SOFTWARE RIPP

O desenvolvimento do software Ripp visa a possibilidade de analisar ruidos, nimeros
CT e distribuigdes de dose, bem como realizar conversdes de numeros CT. O Ripp foi
desenvolvido no Microsoft Visual Studio® 2010 utilizando projetos do tipo Windows Forms
Application e a linguagem de programacao C# (SHARP, 2010). Ele foi instalado num

computador com sistema operacional Windows 7.

3.5.1 Leitura e Visualizacio de Imagens CT

Para analise, primeiramente ¢ preciso ler as imagens CT que normalmente estdo no
formato DICOM. Um arquivo DICOM pode ser lido em um laco de repetigdo como uma
matriz de bytes. Inicialmente, deve-se avaliar o File Meta Information para assegurar que ¢
um arquivo DICOM e determinar a sintaxe de transferéncia para os Data Elements. Visto que
cada um destes estd localizado sequencialmente e tem diferentes tamanhos, os Data Element
Tag e VL devem ser decodificados antes do proximo elemento (RIDDLE; PICKENS, 2005).
Para exibi¢do, as imagens CT s3o convertidas em imagens de 8 bits utilizando a técnica
janelamento.

A implementagdo dessa etapa no Ripp foi baseada no software de cddigo aberto
DICOM Image Reader (Figura 21), escrito em C# e construido no Visual Studio® 2008
(DICOM IMAGE VIEWER, 2011). O DICOM Image Reader, por sua vez, foi baseado no
ImageJ, um software livre escrito em Java capaz de exibir imagens de muitos formatos,
incluindo DICOM (IMAGE]J, 2011).

Para alterar os valores dos parametros do janelamento (WW e WL) no DICOM Image
Reader, basta clicar ¢ mover o botdo direito do mouse na imagem: na direcdo vertical

modifica o valor de WL e na dire¢do horizontal, o valor de WW.
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DICOM Image Viewer: CT-HONO2-18-brain

Image Size:
H12K 512

Image Bit Depth.
16 bit

‘Window / Level Values

255]

-32768 32767

Win Min =12; Max = 87

Right Drag on Image
to Window / Level

Up: Decrease Level

Down: Increase Level
Left: Decrease Width
Right: Increase Width

Figura 21 — A Janela principal do software DICOM Image Reader.

3.5.2 Avaliaciao da Qualidade de Imagem

Os parametros de qualidade de imagem que sdo avaliados neste trabalho s3o a exatidao
de numeros CT, o ruido ¢ a resolugdo de baixo contraste.

No Ripp, foram implementadas ndo so6 ferramentas para obter nimeros CT médios de
imagens CT, como também para obter os respectivos desvios padrdes (da média e da medida).
Ambos sdo calculados a partir dos pixels definidos pela ROI selecionada na imagem. Sua area
e localizagdo devem ser determinadas pelo usuario. Além disso, foi implementado um método
de obtengao de histograma, baseado no método do software DIP (VIEIRA; LIMA, 2009),
para andlise da escala de numeros CT tanto na imagem como um todo, como em uma ROI
selecionada.

Com essas ferramentas ¢ possivel avaliar tanto o ruido como a exatidao de nimeros CT.
A avaliacdo do ruido ¢ realizada analisando os desvios padrdes e a exatidao dos numeros CT,
os numeros CT médios da 4gua e do ar. Os intervalos de tolerancia para a agua e o ar sdo,
respectivamente, [-7, 7] e [-1005, -970] (ACR, 2004).

Para avaliacdo da resolucao de baixo contraste, foi implementado o método estatistico

descrito na Subsecao 2.5.3.
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3.5.3 Conversao de Numeros CT

No método convencional de conversdo de numeros CT utiliza-se uma curva de
calibracdao e segmenta-se a escala de numeros CT em regides de acordo com os critérios do
usuario.

Para constru¢do de uma curva de calibracdo, primeiramente, os valores das densidades
(P) dos materiais do fantoma e dos respectivos numeros CT (H) — dados de entrada — devem
ser organizados em um arquivo de texto (*.txt, *.dat ou *.data). Como dito anteriormente, a
curva de calibragdo ¢ definida ajustando o grafico P x H com uma equagdo bilinear. Assim, ¢
preciso definir um valor limiar que divida os dados de entrada em dois grupos, onde cada
grupo ¢ ajustado por regressao linear simples (PRESS et al., 2007). Tal valor limiar ¢ definido
pelo usuario. Apds ler o arquivo de texto, o grafico e os parametros da equacao bilinear sao
exibidos.

A segmentacdo da escala de nimeros CT ¢ realizada analisando os histogramas das
imagens CT e definindo limiares para cada regido. Baseando-se no método do software DIP
de conversdao de imagens em tons de cinza para imagens coloridas RGB (Red, Green, Blue)
(VIEIRA; LIMA, 2009), foi implementado um método para exibir uma imagem na qual cada
cor estd relacionada a um intervalo de nimero CT. Com isso ¢ possivel avaliar

qualitativamente o resultado da segmentagao.

3.5.4 Analise das Distribuicoes de Dose

As analises das distribuicdes de dose nos fantomas sdo realizadas de quatro formas:

e (Grafica — Histograma de dose-volume (DVH);

Quantitativa — Doses maxima, média e total;

Bidimensional (2D) — Combinagdo dos tipos graficos X-Y Color Chart e Contour
Chart (Figura 22), desenvolvidos por Xu (2007);

e Volumétrica — Estimativa das doses em determinados volumes.

O X-Y Color Chart ¢ uma malha poligonal retangular no plano X-Y com cores
determinadas pelos valores da matriz de dados. Os valores maximo e minimo sao atribuidos a
primeira e a ultima cor da escala de cores. As cores para os demais valores sdo determinadas
de forma linear entre esse intervalo. No Contour Chart, os valores dos dados sdo plotados

como uma fun¢do numa malha poligonal no plano X-Y. Apos determinar quais os niveis de
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contorno que se desejam exibir, calculam-se os segmentos de reta que compdem cada curva

de contorno (XU, 2007).

.11
367
! 323
0.4
-1.63

-4.09

642

A

Figura 22 — Exemplo da combinagao entre X-Y Color Chart e Contour Chart (XU, 2007).

Os codigos para implementacao do X-Y Color Chart e do Contour Chart (disponiveis

no site: www.drxudotnet.com) foram adicionados ao Ripp. A matriz de dados ¢ obtida do

arquivo de saida de uma simula¢do que contém a distribuicao de dose por voxel.

Para a obten¢dao da distribuicdo de dose volumétrica, ¢ necessario determinar os
volumes onde serdo calculadas as doses. Neste trabalho, os fantomas computacionais
construidos podem ser caracterizados unicamente por geometrias cilindricas. Assim, para
determinar os volumes, ¢ suficiente conhecer as posicdes (x, y) € os didmetros (ou raios) das
circunferéncias que definem esses volumes numa secc¢do transversal do fantoma. Essas
informacodes (posicoes e didmetros) e um ID para cada volume devem ser reunidos em um
arquivo de texto pelo usuario. Foi implementado no Ripp um método para leitura desse
arquivo e, a partir da matriz de dados, a dose por volume. A dose para cada ID ¢ reunida em

outro arquivo de texto que deve ser salvo pelo usudrio.
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4  RESULTADOS E DISCUSSAO

4.1 CONSTRUCAO DO FANTOMA FiSICO

A construcdo do fantoma Hydra foi realizada no Laboratério de Dosimetria Numérica
do Instituto Federal de Educagdo, Ciéncia e Tecnologia de Pernambuco (IFPE), com recursos
de um projeto universal 2010-2012 do Conselho Nacional de Desenvolvimento Cientifico e

Tecnologico (CNPq). A Figura 23 mostra duas fotografias deste fantoma.

(b)

Figura 23 — Fantoma Hydra. (a) Vista anterior. (b) Vista posterior.

A Figura 24 mostra os componentes do fantoma. Todas as estruturas de acrilico foram
feitas com placas de 8 mm de espessura, com excecdo dos trés cilindros de acrilico macig¢o
(Figura 24d) que possuem 2,5 cm de diametro. Os tubos de poliestireno possuem 2,4 cm de
diametro e 13 cm de comprimento. Eles foram fixados a placa superior de acrilico com cola
quente. A borracha para vedagdo possui 2,4 mm de espessura. Os parafusos de plastico sdo de
poliacetal e sextavados (M6 x 40).

ApoOs a colocagdo dos tubos contendo os materiais tecido-equivalentes, o interior do

fantoma foi preenchido com agua destilada, tomando cuidado para nao haver bolhas de ar.
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(2
Figura 24 — Componentes do fantoma Hydra. (a) Contéiner. (b) Tampa do contéiner. (c) Anel de acrilico para
delimitacdo da regido de analise de ruido e resolugdo de baixo contraste. (d) Placas de acrilico para colocagao
dos insertos. (¢) Tubos de poliestireno com tampas de plastico contendo os materiais tecido-equivalentes. Nos

tubos de tampa amarela estdo os materiais liquidos; nos de tampa azul, a cortica; nos de tampa branca, o gesso; ¢

no de tampa vermelha, ar. (f) Base para fixac¢ao horizontal do fantoma. (g) Borracha para vedacdo. (h) Parafusos

e porcas de plastico. (i) Arruelas de plastico e borracha.

A Figura 25 mostra como estdo distribuidos os insertos na regido de andlise de

numeros CT. Para duas amostras de mesmo material, as suas localiza¢des foram,

propositalmente, escolhidas para estarem bem espacadas.
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ID | Material
1 Cortica
2 Etanol
3 S155
4 S085
5 Gesso
6 S125
7 Gesso
8 S140
9 | Acrilico
10 S092
11 | Cortica
12 Agua
13 | Acrilico
14 Ar
15 Etanol
16 | Acrilico

Figura 25 — Distribui¢@o dos insertos na regido de analise de numeros CT do fantoma Hydra.

42 AQUISICAO DAS IMAGENS

A Figura 26 mostra as imagens que foram adquiridas do fantoma Hydra, uma de cada
regido. A Tabela 3 mostra alguns parametros de aquisicdo dessas imagens. Estas estdo
rotacionadas de 180° em torno do eixo y em relacao a Figura 25. Nao foi possivel visualizar o
inserto 12 porque os contornos dos tubos de poliestireno nao puderam ser detectados devido a

resolucao de baixo contraste (Subsegado 4.3.2).

(a) (b)
Figura 26 — Imagens CT do fantoma Hydra. (a) Regido de analise de nimeros CT. (b) Regido de analise de
ruido e de resolugdo de baixo contraste.



62

Tabela 3 — Alguns pardmetros de aquisi¢do das imagens CT do fantoma Hydra.

Tenséao 120 kVp
Espessura da Fatia 1 mm
Matriz 512 x 512

Tamanho dos Pixels (y\x) | 0,68359375\0,68359375
Produto Corrente-Tempo 200 mAs

Filtro de Reconstrucao Padrao

43 OSOFTWARE RIPP E AS SIMULACOES NO GEANT4

Nessa secdo, ¢ apresentado o desenvolvimento das etapas para avaliacdo das influéncias
do ruido, da exatiddo de nimeros CT e da resolug@o de baixo contraste na distribui¢ao de dose
em imagens CT. Algumas dessas etapas sdo realizadas no software Ripp (Figura 27), outras

no GEANTA4.

' ™y
RIPP - Processamento de Imagens e Planejamento Radioterapico @M

Arquive  Processamento delmagens  Plangjamento Radioterapico

Figura 27 — Janela principal do software Ripp.

4.3.1 Visualizacao de Imagens CT

A Figura 28 exibe a janela do Ripp para visualizacdo e andlise de imagens CT. Ao
movimentar o cursor do mouse na imagem, a sua localizagdo ¢ o nimero CT nesta posi¢ao

sdao mostrados. Isto foi implementado utilizando a funcao de evento MouseMove.
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RIPP: 11830

Arquive  Analises

NUMEROS CT

N® CT Atual (HU): -85

Posigdo Atual (x, y): (256, 256)

Regido de Interesse (ROI)™
Area (mm?): 300,00
Diametro: 0 (0 mm)
Posigao da ROl (x, y): (0, 0)
N° CT Médio (HU): 0 £ 0
Desvio Padrao (HU): 0

N° CT Max. (HU): 0

N® CT Min. (HU): 0

* Botdo Esquerdo do Mouse

Windowing™
Largura (\WW) = 322

Nivel (WL} = 38

Figura 28 — Janela do Ripp para visualizag@o e analise de imagens CT. Em destaque as informagdes referentes a
localizagdo do cursor do mouse na imagem ¢ ao janelamento (Windowing).

4.3.2 Avaliacao da Qualidade de Imagem

Para obten¢dao de um numero CT médio, do seu desvio padrao e do desvio padrio da
medida, € necessario definir o valor da area da ROI. A localizagdo desta ¢ determinada com o
botdo esquerdo do mouse. Ao clicar num ponto da imagem surge um circulo vermelho
sobreposto a esta e varias informagdes relevantes sao mostradas (Figura 29).

O nimero CT médio e os desvios padrdes sdo calculados a partir dos valores dos pixels
delimitados pelo circulo vermelho, cujo diametro ¢ definido em funcdo da area da ROI e do
tamanho dos pixels da imagem (Tabela 3). A Figura 30 mostra parte dos codigos para

exibicao do circulo vermelho e para o calculo do numero CT médio e os desvios padroes.
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NUMEROS CT

N° CT Atual (HU): 334

Posigéo Atual (x, y): (280, 149)

[T |

Regido de Interesse (ROI)™
Area (mm?): 200,00
Diametro: 23,3 (15,95769 mm)
Posicao da ROI (x, y): (280, 148)
N CT Médio (HU): 304 + 2
Desvio Padrao (HU): 38

N CT Max. (HU): 412

N® CT Min. {HU): 209

* Botdo Esquerdo do Mouse

Windowing™
Largura (VWW) = 346

Nivel {WL) = 50

Figura 29 — Janela do Ripp para visualizagdo e andlise de imagens CT. Em destaque as informagdes relativas a
ROI selecionada na imagem. O didmetro ¢ dado em voxels e milimetros (mm).

private void panel_MouseDown(object sender, MouseEventArgs e) {
/1 (o.n)
if (e.Button == MouseButtons.Left) {
bCircle = true;

ptLeft.X = e.X;
ptLeft.Y = e.Y;
MeanCTn();
Invalidate(); // (...)
(a)
private void ImagePanel_Paint(object sender, PaintEventArgs e) {

/1 (..0)
if (bCircle) {
int Rad = ROIdiam/2;
int start = ptLeft.X - Radius;
int end = ptLeft.Y - Radius;
Graphics gCircle = Graphics.FromImage(bmp); // bmp (Bitmap) - imagem exibida
gCircle.DrawEllipse(new Pen(Color.Red),start,end,ROIdiam,ROIdiam); } // (...)

(b)

private void MeanCTn() {
/1 (..n)
for (int i =y - Rad; i <y + Rad; i++)
for (int j = x - Rad; j < x + Rad; j++) {
if (Math.Sqrt((3 - x) * (J - x) + (1 - y) * (i - y)) <= Rad) {
nct = (int)(rescaleSlope * pix16[i * Width + j] + rescaleIntercept);
sumCT += nct;

sum++; } }
double nCTmed = sumCT / sum;
sumCT = 0;

for (int 1 =y - Rad; i <y + Rad; i++)
for (int j = x - Rad; j < x + Rad; j++) {
if (Math.Sqrt((j - x) * (j - x) + (1 -y) * (1 - y)) <= Rad) {
sumCT += (pix16[i * Width + j] - nCTmed) * (pix16[i * Width + j] - nCTmed); } }
double DevMedia = Math.Sqrt( sumCT/(sum * (sum - 1)) );
double DevMedida = Math.Sqrt( sumCT/ (sum - 1) ); // (...)

(©

Figura 30 — Fragmentos do c6digo para célculo de um niamero CT médio. (a) Evento de clique do botdo
esquerdo do mouse. (b) Exibi¢do do circulo vermelho. (c) Calculo do nimero CT médio e dos desvios padrdes.




65

A Tabela 4 mostra os nimeros CT médios dos insertos do fantoma Hydra e seus

respectivos desvios padrdes.

Tabela 4 — Os nimeros CT médios e seus desvios padrdes dos insertos do fantoma Hydra.

ID | Numero CT Médio (HU) | Desvio Padrao (HU)
1 -618 +2 41
2 215+2 39
3 639 +2 43
4 -137+2 41
5 1013+ 3 57
6 304 +2 38
7 1123 +2 47
8 461 £2 33
9 113+2 32
10 SEY 29
11 -613+2 38
12 - —
13 106 + 2 38
14 -945 + 1 25
15 220+ 1 28
16 111£2 32

A Figura 31 mostra a ROI selecionada numa imagem do fantoma Hydra para anélise do
ruido. O desvio padrdo ¢ igual 34 HU. Esse valor esta proximo da média dos desvios padrdes
dos insertos (37 HU), porém estes possuem um grande intervalo de variagao (32 HU).

E possivel exibir o histograma tanto da imagem como um todo, como de uma ROI (caso
esteja sendo exibida). Os numeros CT contabilizados estdo na janela (WL, WW) definida pelo
usuario. A Figura 32 mostra o histograma da imagem exibida na Figura 31. Percebe-se que a
distribuicao dos numeros CT segue uma distribui¢ao gaussiana causada pelo ruido, como dito
na Subsecao 2.5.2.

Da analise dos histogramas das imagens, constatou-se que os numeros CT médios da
agua e do ar sdo, respectivamente, -15 ¢ -990 HU. Logo, h4d uma inexatiddo com relagdo a

agua, pois esté fora do intervalo de tolerancia.



NUMEROS CT

N°® CT Atual (HU): 121

Posigao Atual (x, y): (60, 170)

Regigéo de Interesse (ROI)™
Area (mm?) : m
Diametro: 285,9 (195,441 mm)
Posigao da ROI (x, y): (260, 230)
N® CT Médio (HU): 17 =0
Desvio Padrao (HU): 37
N® CT Max. (HU): 129
N° CT Min. (HU): 77

* Botdo Esquerdo do Mouse
Windowing™

Largura {(VWW) =392

Nivel {(WL) = 39
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Figura 31 — Janela do Ripp para visualizagao e analise de imagens CT mostrando o desvio padrao do ruido.

Histogramas El_lﬂ

Ajustes nos Rétulos do Grdfico
Janela (WL, WW) Incrementos (A, Ay) N2CT Max. = 135

-7 k6] k| A NeCT Min. =-177

Histograma de uwma Imagem CT
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Figura 32 — Janela do Ripp para visualiza¢do de histograma. Histograma da imagem exibida na Figura 31.
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A resolucdo de baixo contraste deve ser avaliada em fun¢do dos tamanhos dos objetos
presentes nas imagens. Para obter a LCD pelo método estatistico para um determinado
tamanho de objeto, deve-se definir uma ROI na imagem do fantoma de dgua e o tamanho do
objeto (Figura 33a e 33b). A ROI escolhida possui 385 voxels de diametro. No caso da regido
de andlise de numeros CT do fantoma Hydra, ha os cilindros de acrilico com 25 mm de
diametro e os tubos de poliestireno com 21,2 mm de didmetro interno e 1,4 mm de espessura.
A Figura 33¢ mostra o resultado para um objeto de 1,4 mm (83 HU). Para objetos de 21,2 e
25 mm, as LCDs sdo iguais a 5 e 4 HU, respectivamente. A Figura 34 mostra parte dos
codigos para obtencao da LCD.

Caracteristicas da ROL @ Tamanho do Objeto (Didmetro, Largura, Espessura, etc.) &J
Diametro: 385 Tamanho {mm): 14
Posigdo (X): 260
Posigdo (Y): 230
I Aplicar l [ Aplicar l
(a) (b)
Detectabilidade de Baixo Contraste (LCD) [

0 Desvio padrdo dos ndmeros CT médios: 25,29
Para um nivel de confianga de 95%, o contraste deve ser de 83 HU.

(©)

Figura 33 — Obten¢ao da LCD. (a) Defini¢dao da ROI. Didmetro em voxels. (b) Defini¢do do tamanho do objeto.
(c) Resultado.

int PObj (int)Math.Round(TObj / psize, @); // TObj é o tamanho do objeto e psize = pixel spacing
int NObj (int)(Lado / PObj); // Lado do quadrado inscrito na ROI
Lado = PObj * NObj;
int L2 = Lado / 2;
int iIn = yROI - L2, jIn = xROI - L2, iFim = yROI + L2, jFim = xROI + L2;
float[] vtMeds = new float[NObj*NObj];
float soma = 9; int k = 0;
for (i = iIn; i < iFim; i += PObj)

for (j = jIn; j < jFim; j += PObj) {

for (int ii = @; ii < PObj; ii++)
for (int jj = @; jj < PObj; jj++)
soma += MtImagem.MTR[i + ii, j + jjl;
vtMeds[k] = soma / (PObj * PObj); soma = 0; k++; }

for (k = @; k < (NObj * NObj); k++)

soma += vtMeds[k];
float NCTMed = soma / (NObj * NObj); soma = ©;
for (k = @; k < (NObj * NObj); k++)

soma += (vtMeds[k] - NCTMed)*(vtMeds[k] - NCTMed);
double desvio = Math.Sqrt( soma / (NObj * (NObj - 1)) );
int LCD = (int)Math.Round(desvio * 3.29, 0);

Figura 34 — Fragmento do cddigo para obtengdo da LCD pelo método estatistico.
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O inserto S092 possui um contraste de aproximadamente 55 HU e uma diferenca de
densidade de 0,08 g/cm3, em relacdo a agua. Contraste ¢ o modulo da diferenga entre os
numeros CT médios de um material e do background. O poliestireno possui uma diferenga de
densidade de apenas 0,03 g/cm3. Por isso, um contraste de 83 HU ¢ impossivel e, assim, os

contornos dos tubos ndo podem ser visualizados.

4.3.3 Conversao de Numeros CT

Para constru¢do de uma curva de calibragdo os valores das densidades (P) e¢ dos
respectivos niimeros CT (H) devem ser organizados em um arquivo de texto, como mostrado

na Figura 35a.

Durante o desenvolvimento do trabalho, percebeu-se que € necessario representar a
curva de calibragdo por uma equagdo trilinear para evitar a conversdo de numeros CT em
densidades negativas. A Figura 35b mostra o grafico da curva de calibracdo e os coeficientes

da sua equacao trilinear, onde

b, (b -b )
o=——L ¢ =222 1
1 (31 - 2)
£ [ = | [=] |_£h] Abiir Limiar (NGmeros CT) 0
Arquive  Editar
Formatar  Exibir )y CURVA DE CALIBRACAO P=0, H=a
Ajud : .
DJUDDEJ_ 555 P=a,H+b, a<H<pB
. - - 1
0,320 -615 192 - P=a,H+b,
0,789 -Z18 , 2 2
0,850 -137 Y
0,920 -70 o 144 L a1=0,001032825
},Egg Hg 5 b1=0,998688
1.250 295 = 096 7 a2 =0,001237706
o
HEE ggg e b2 = 09057795
2,32 1050 0.48 a =067
A B =453
U Pl
1000 600 200 200 600 1000 1400 )
- Equacio 1
P 3 H (HU) Equacdo 2
(a) (b)

Figura 35 — (a) Arquivo de texto contendo os valores das densidades, na coluna da esquerda, e numeros CT, na
coluna da direita, de uma imagem do fantoma Hydra. (b) Curva de calibracdo do arquivo exibido em (a).

A Figura 36 mostra os passos para conversao do arquivo de texto com os dados de

entrada em um vetor do tipo PointF, onde (suas propriedades) X e Y sdo iguais a H e P,
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respectivamente. O grafico ¢ construido utilizando a classe Chart do namespace

DataVisualization. Charting.

TextFile — FileStream — StreamReader — List<string> — string[]— PointF[]

Figura 36 — Passos para conversao do arquivo de texto em um vetor do tipo PointF.

Como a curva de calibragdo ¢ construida a partir dos nimeros CT médios dos materiais
do fantoma, a exatidao dos nimeros CT influencia diretamente na obtengdo da equagdo
trilinear. Porém, para estabelecer de que forma se dd essa influéncia, seria necessario
comparar as curvas de calibracdo de imagens obtidas de tomografos diferentes (sob as
mesmas condicdes).

A Tabela 5 exibe o resultado da segmentacao da escala de numeros CT para as imagens
da regido de andlise de niimeros CT do fantoma Hydra. A Figura 37 mostra a imagem

referente a essa segmentagao.

Tabela 5 — Segmentacdo da escala de nimeros CT das imagens do fantoma Hydra.

Material do Fantoma Numero CT Limiar (HU)
Ar -850
Cortica -325
Etanol -175
S085 -115
S092 -70
Agua 60
Acrilico 200
S125 375
S140 550
S155 820
Gesso 1700

Observando a Figura 37 atentamente, percebe-se que houve erros de atribui¢do de
materiais (suas localizagdes podem ser observadas na Figura 25), principalmente entre S085,
S092 e Agua. Uma justificativa para isso pode ser dada ao analisar os histogramas mostrados
nas Figuras 38 e 39. Um limiar para o dlcool pode ser facilmente estabelecido. Porém, no caso
do S085, do S092 e da Agua, ha uma sobreposigdo das suas distribui¢des de nimeros CT
devida ao alto nivel de ruido e a baixa amostragem (no caso dos insertos S085 e S092),
dificultando a segmentacdo. Pelo mesmo motivo ndo foi possivel atribuir um intervalo ao
poliestireno. Assim, a conversdo de nimeros CT em composi¢do quimica ¢ influenciada pela

capacidade de segmentagdo da escala de numeros CT, que por sua vez ¢ limitada pelo nivel de
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ruido e pela amostragem para objetos de densidades proximas. Apesar de ter certa semelhanca
com o conceito de resolugdo de baixo contraste, a capacidade de segmentacao ¢ independente

do tamanho do objeto desde que seja maior do que o tamanho dos pixels.

i
i
|
1

Figura 37 — Imagem CT do fantoma Hydra segmentada com os intervalos mostrados na Tabela 5.

Histograma de wna Imagem CT
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Figura 38 — Histograma de niimeros CT referente ao alcool, ao S085 e ao S092.
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Histograma de uma Imagem CT
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Figura 39 — Histograma de numeros CT referente a agua.

4.3.4 Geracao do Espaco de Fase por Computac¢io Paralela

Para tornar as simulagdes mais rapidas, a geragdao do espaco de fase no MedLinac2 foi
paralelizada utilizando o G4MPI. A Figura 40 mostra as linhas de coédigo que foram

adicionadas a fungao main.

#include "G4MPImanager.hh"

#include "G4MPIsession.hh"

//...

G4MPImanager* g4MPI = new G4MPImanager(argc,argv);
G4MPIsession* session = g4MPI->GetMPIsession();
//...

G4int rank = G4MPImanager::GetManager()->GetRank();
G4int nos = G4MPImanager::GetManager()->GetSize();

myInputData->inputData.generalData.seed = nos;

//...

CLHEP: :HepRandom: : setTheSeed(rank) ;
//...

session->SessionStart();

//...

delete g4MPI;

Figura 40 — Linhas de codigo que foram adicionadas a fun¢do main do MedLinac2 para execugdo em paralelo.

O espago de fase utilizado para irradiar os fantomas computacionais possui os estados
iniciais de aproximadamente 2,1 x 10° fotons. Ele foi gerado em 11 nucleos de processamento

de um computador com processador Intel Core 17 de 3,47 GHz e memédria RAM de 24 GB. A
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simulag¢do durou em torno de 15 dias. O mesmo computador foi usado nas demais simulagdes

deste trabalho.

4.3.5 Construcio e Irradiacdo dos Fantomas Computacionais

O fantoma de voxels foi construido a partir de nove imagens da regido de analise de
numeros CT do fantoma Hydra. Para facilitar a constru¢ao do fantoma matematico e corrigir
incertezas na centraliza¢ao do fantoma Hydra, foi definida uma ROI nas imagens (Figura 41)
para que todos os voxels externos a esta fossem definidos com o valor -1000 HU (ntimero CT
relativo ao ar). Essa ROI possui 410 voxels de didmetro e esta localizada em (258, 233).
Como, teoricamente, o centro do fantoma deveria estar em (256, 256), o centro das imagens

foi deslocado para (1,367, -15,723) no sistema de coordenadas do MedLinac2.

Figura 41 — ROI definida em uma das imagens do fantoma Hydra para construgdo do fantoma de voxels.

Foi utilizada a curva de calibragdo exibida na Figura 35b para conversdo dos nimeros
CT em densidades, com uma resolucio de 0,01 g/cm’. A conversdo para composicio tecidual
(Tabela 6) foi determinada a partir da segmentacao da escala de nimeros CT mostrada na

Tabela 5. As composicdes dos tecidos foram obtidas na ICRU 46 (1992).
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Tabela 6 — Densidades e tecidos que compdem o fantoma de voxels.

Tecido Niimero CT Limiar (HU) | Intervalo de Densidades (g/cm’)
Ar -850 [0,01 -0,12]
Pulmao -325 [0,12 - 0,66]
Tecido Adiposo -175 [0,66 - 0,81]
Medula Amarela -115 [0,81 -0,87[
Mama -70 [0,87 - 0,92]
Musculo 60 [0,92 - 1,06]
Osso Esponjoso 200 [1,06 - 1,20[
Fémur 375 [1,20 - 1,38]
Costela 550 [1,38 - 1,58]
Cranio 820 [1,58 -1,92]
Osso Cortical 1700 [1,92-2,52]

A distribui¢ao de densidades segue, aproximadamente, 0 mesmo comportamento da
distribuicdo de numeros CT. Isso pode ser observado comparando-se as Figuras 38 e 42,
referentes ao intervalo envolvendo tecido adiposo, medula amarela ¢ mama. Assim, o ruido

influencia diretamente na exatidao das atribui¢des de densidade.
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Figura 42 — Histograma de densidades referente ao tecido adiposo, a medula amarela e 8 mama.

Baseando-se nas caracteristicas do fantoma de voxels, o fantoma matematico foi
definido como um cilindro de 280,2734375 mm de didmetro (410 pixels x 0,68359375 mm) e
9 mm de altura (nove imagens com 1 mm de espessura de fatia). A Tabela 7 mostra as

densidades e tecidos que compdem o fantoma matematico. Em tempo de execu¢do o fantoma
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matematico ¢ voxelizado com 410 voxels nos eixos x e y, € 9 voxels no eixo z. Com isso, 0s

voxels de ambos os fantomas possuem as mesmas dimensdes.

Tabela 7 — Densidades e tecidos que compdem o fantoma matematico.

Densidade (g/cm3) Tecido
0,001 Ar
0,320 Pulmaéo
0,789 Tecido Adiposo
0,850 Medula Amarela
0,920 Mama
1,000 Misculo
1,030 Cartilagem
1,170 Osso Esponjoso
1,250 Fémur
1,400 Costela
1,550 Cranio
2,320 Osso Cortical

A Figura 43 mostra o resultado da constru¢do dos fantomas computacionais. Ambos os

fantomas foram irradiados com 1,2 X 10° fotons, 1,5 x 10® fotons para cada um dos oito

angulos de rotacdo do cabecgote. O tempo total de simulagdo foi de, aproximadamente, 2 dias.

//

(a)

(b)

Figura 43 — (a) Execucdo do MedLinac2 exibindo o fantoma de voxels. (b) Execucdo do MedLinac2 exibindo o
fantoma matematico.
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4.3.6 Analise das Distribuicoes de Dose

A ICRU 24 (1976) recomenda um erro méaximo de 5% na deposicdo de dose em
planejamentos radioterapicos. Segundo Souza e colaboradores (2001), consideram-se graves
erros de deposicao de dose aqueles que resultem diferenca superior a 10%. Para determinacao
da influéncia da qualidade de imagens CT na distribuicdo de dose, foram observadas as
diferencas da distribuicdo de dose do fantoma de voxels em relacdo as do fantoma
matematico. No caso de resultados quantitativos, foram calculados os erros relativos.

A Figura 44 mostra as informacdes quantitativas da distribui¢do de dose nos fantomas
computacionais. Para obten¢do dessas informacdes ¢ necessdrio fornecer o didmetro do
fantoma numa janela semelhante a mostrada na Figura 33b. Os erros relativos para a dose
total e a dose média sdao praticamente despreziveis: 0,26% e 0,25%, respectivamente. Porém,
no caso da dose maxima (Dpn;x), 0 erro relativo € bastante significativo: 185%. O ID do
material mostrado na janela ¢ dado no arquivo de saida do Medlinac2. No fantoma

matematico, 17 representa cartilagem e, no fantoma de voxels, 20 corresponde a 0sso

€sponjoso.
Informagies Quantitativas [&J Informages Quantitativas L&J

DOSE TOTAL = 3793 Gy DOSE TOTAL = 3,803 Gy

DOSE MEDIA = 3,193 x 10E-5 Gy DOSE MEDIA = 3,201 x10E-5 Gy

DOSE MAXIMA = 10,231 % 10E-5 Gy DOSE MAXIMA = 29,124 % 10E-5 Gy

- Posigdo: (25, 215, 3) - Posigdo: (455, 215, 6)

- Matenal (I0: 17 - Matenal (IDV: 20
(a) (b)

Figura 44 — Informacdes quantitativas da distribui¢do de dose no fantoma matematico (a) e no fantoma de

voxels (b).

Essas informagdes quantitativas podem ser conferidas analisando os histogramas de
dose-volume de ambos os fantomas (Figura 45). Para obter os dados necessarios para
constru¢ao de um histograma de dose-volume, ¢ necessario fornecer o didmetro do volume de
interesse numa janela semelhante & mostrada na Figura 33b. A Figura 46 mostra parte dos
codigos para obtengao de um arquivo de texto contendo o nimero de voxels correspondentes
a intervalos de dose espagados de 0,2 x 10” Gy. A partir desses dados, o grafico pode ser

construido em qualquer software de analise grafica.
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Figura 45 — Grafico dos histogramas de dose-volume dos fantomas computacionais, construido no Microsoft
Excel 2007 a partir dos dados obtidos no software Ripp.

int iFim = Y + Raio; int jFim = X + Raio; int iIn = Y - Raio; int jIn = X - Raio;
int ni = (int)Math.Round(DoseMax / ©.2, @) + 1;
double[] hist = new double[ni];
for (int w = @; w < ni; w++)
for (int k = @; k < nz; k++)
for (i = iIn; i < iFim; i++)
for (j = jIn; j < jFim; j++) {
if (Math.Sqrt((j - X) * (J - X) + (1 - Y) * (i - Y)) <= Raio)
{

dose = mtDoses[i, j, k];
if( (dose > (w*0.2)) && (dose <= (0.2*(w+1))) )
hist[w] = hist[w] + 1;
ja

Figura 46 — Fragmento do codigo para obtengdo dos dados para construgdo de histograma de dose-volume.

Para obten¢do da distribuicdo de dose 2D, € necessario fornecer a fatia, o didmetro do
fantoma e o intervalo de dose numa janela semelhante a mostrada na Figura 33a. Analisando
os histogramas de dose-volume, percebe-se que as doses acima de 6,4 x 10° Gy possuem
porcentagens do volume total, aproximadamente, iguais a zero. A Figura 47 mostra as
distribui¢des de dose 2D, na fatia central, dos fantomas computacionais para o intervalo de 0
a 64 x 107 Gy. Visualmente, as duas distribuicdes sdo bastante semelhantes. Porém, ¢
possivel perceber uma maior definicdo da regido referente ao inserto 14 na distribuicdo do
fantoma matematico. A Figura 48 mostra as distribui¢cdes de dose 2D, na fatia central, dos

fantomas computacionais para o intervalo de 6,4 x 107 Gy as respectivas Dyy.
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Figura 47 — Distribuicao de dose 2D na fatia central do fantoma matematico (a) e do fantoma de voxels (b) para

o intervalo de 02 6,4 x 107 Gy.
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Figura 48 — Distribuicao de dose 2D na fatia central do fantoma matematico (a) e do fantoma de voxels (b) para
o intervalo de 6,4 x 10° Gy as respectivas doses maximas.
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Os pontos cujas doses ultrapassam determinado nivel sdo os chamados hot spots.
Quando localizados em tecidos normais (ndo-tumorais), podem aumentar o risco de efeitos
adversos da radiacdo (TRUONG et al., 2010; FRANCO et al., 2012; MARSH et al., 2012).
Contudo, ainda nao estd bem estabelecido em qual quantidade e nivel de dose os Aot spots sao
clinicamente relevantes para um determinado 6érgdo (WHELDON et al., 1998). Observando a
localizagdo dos hot spots na Figura 48, percebem-se duas diferencas entre as duas
distribuicdes de dose: na distribuicdo do fantoma matematico, ha /ot spots na superficie do
inserto 14; e na distribuicdo do fantoma de voxels, ha Aot spots na superficie do fantoma.
Portanto, houve erros tanto na localizagdo quanto no nivel de dose dos hot spots. Como
sugerido por Wheldon e colaboradores (1998), isso pode ser ou ndo clinicamente
significativo.

A Figura 49 mostra a comparacdo das distribui¢des de dose volumétricas nos insertos
dos fantomas computacionais, identificados pelos seus respectivos IDs (Figura 25). Ao
determinar as posi¢des dos insertos no fantoma de voxels, levou-se em conta que as imagens
foram centralizadas e rotacionadas pelo Medlinac2. Os erros relativos das doses no fantoma
de voxels sdo mostrados na Tabela 8. Mais da metade dos erros estdo acima dos 5% e quatro,
dos 10%. Em tratamentos radioterapicos, esses erros podem causar sobredosagem nos 6rgaos
de risco ou subdosagem no volume tumoral. Os histogramas de dose-volume dos insertos
referentes aos erros acima dos 10% sdo mostrados na Figura 50. As diferengas entre os

histogramas estdo em concordancia com os respectivos erros encontrados.

0,033 mFantoma Matematico

0,031 mFantoma de Voxels
0,029 -
0,027 -
0,025
0,023 -
0,021
0,019 -
0,017 -
0,015 -
0,013 -
0,011
0,009 -
0,007 -
0,005 -

Dose (Gy)

NN NN NN NN ENEE
NN NN NN NN ENEE
NN NN NN NN ENEE
NN NN NN NN ENEE
------q

Volume (ID)

Figura 49 — Grafico das distribui¢des de dose volumétrica nos fantomas computacionais para cada inserto,
construido no Microsoft Excel 2007.
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Tabela 8 — Erros relativos das distribuigdes de dose volumétricas nos insertos do fantoma de voxels.

ID | Erro Relativo (%)
1 20
2 1
3 10
4 1
5 7
6 3
7 7
8 3
9 3
10 17
11 61
13 3

14 3

15 6

16 20

Porcentagem do Yolume Total (%)

Porcentagem do Yolume Total (%)
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Figura 50 — Graficos dos histogramas de dose-volume dos insertos 1 (a), 10 (b), 11 (c) e 16 (d).
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5 CONCLUSAO

Visto que todos os parametros de simulagdo foram mantidos constantes, com excec¢ao
do fantoma computacional, pode-se concluir que os erros encontrados nas distribui¢des de
dose do fantoma de voxels foram causados pela inexatiddo na distribuicdo espacial de
densidades e composi¢des quimicas obtida por meio da conversdo de numeros CT. Portanto, a
qualidade das imagens CT influencia consideravelmente a distribui¢do de dose em
planejamento radioterapico baseado em métodos Monte Carlo. De forma geral, essa influéncia
¢ muito baixa, pois os erros da dose total e da dose média sdo insignificantes. Porém, a dose
maxima e a maioria das doses nas regides dos insertos atingiram erros acima de 5%.

A conversdo de numeros CT para densidade ¢ afetada pelo ruido e pela exatidao de
numeros CT, e a conversao para composi¢do quimica, pela capacidade de segmentagdo da
escala de nimeros CT. Esta, por sua vez, ¢ limitada pelo ruido e pela amostragem de numeros
CT de objetos com densidades proximas. A resolugdo de baixo contraste ndo demonstrou uma
influéncia perceptivel na conversao de numeros CT.

Assim, ficou evidenciado que o ruido e a exatidao de nimeros CT influenciam na
avaliagdo da distribuicdo de dose e que a resolugdo de baixo contraste ndo exerce influéncia
significativa. Contudo, ¢ necessaria uma maior pesquisa para determinar como se dao essas
influéncias com a variagdo dos pardmetros de aquisicdo de imagem que alteram o ruido e
exatiddo de numeros CT. Também ¢ preciso estabelecer uma relacio mais formal que
caracterize a capacidade de segmentacao da escala de nimeros CT. Além disso, as influéncias
dos outros parametros de avaliacdo de qualidade de imagens CT poderdo ser consideradas na
pesquisa.

O software Ripp e o fantoma Hydra poderao ser utilizados em trabalhos posteriores ou
por outros pesquisadores. Da forma como foi construido, o fantoma Hydra pode ser
aperfeicoado ou adaptado para outras aplicagdes em radiologia. Ao Ripp podem ser
implementadas novas ferramentas para processamento de imagens e/ou planejamento

radioterapico.
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