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DESENVOLVIMENTO DE UM SISTEMA COMPUTACIONAL BASEADO NO
CODIGO GEANT4 PARA AVALIACOES DOSIMETRICAS EM RADIOTERAPIA

Aluno: Alex Cristévao Holanda de Oliveira
Orientadores: Prof. Dr. Fernando Roberto de Andrade Lima e Prof. Dr. José Wilson Vieira

RESUMO

A incidéncia de cancer tem crescido no Brasil, assim como em todo mundo, acompanhando a
mudanga do perfil etdrio da populacdo. Uma das técnicas mais importantes e comumente
utilizadas no tratamento do cancer é a radioterapia. Em torno de 60% dos casos novos de
neoplasias malignas utiliza-se a radioterapia. O equipamento mais utilizado para radioterapia
é o0 acelerador linear (Linac) que produz feixes de elétrons ou raios-X na faixa energética de 5
a 30 MeV. A maneira mais apropriada de irradiar o paciente € determinada durante o
planejamento. Atualmente, o sistema computacional de planejamento radioterapico (TPS —
Treatment Planning System) é a principal e a mais importante ferramenta no processo de
planejamento em radioterapia. O principal objetivo desse trabalho foi desenvolver um sistema
computacional baseado no codigo Monte Carlo (MC) Geant4 para avaliagcBes dosimétricas em
radioterapia com feixe de fotons. Além de planejamentos, essas avaliagdes podem ser
realizadas para pesquisa e controle de qualidade de equipamentos e de TPSs. O sistema
computacional, denominado Quimera, é composto de uma interface grafica de usuario (qGUI)
e trés aplicativos MC (gLinacs, qMATphantoms e gNCTphantoms). A gGUI tem a fungéo de
interface para os aplicativos MC, criando ou editando os arquivos de entrada, executando as
simulacfes e analisando os resultados. O glLinacs é usado para modelagem e geracdo de
feixes de irradiacdo (espacos de fase) de Linacs. O gMATphantoms e 0 qNCTphantoms s&o
usados para avaliacdes de dose em modelos virtuais de fantomas fisicos e em imagens de
tomografia computadorizada (CT), respectivamente. A partir de dados do fabricante, foram
modelados no gLinacs um Linac e um colimador multifolhas (MLC) da Varian. As
modelagens do Linac e do MLC foram validadas utilizando dados experimentais. As
validacGes do gMATphantoms e do gNCTphantoms foram realizadas utilizando espacos de
fase da IAEA (International Atomic Energy Agency). Nessa primeira versdo, o Quimera pode
ser usado para pesquisa, planejamentos radioterapicos de tratamentos simples e controle de
qualidade em radioterapia com feixes de fdétons gerados por Linacs. Os aplicativos MC
funcionam independentes da qGUI e essa pode ser usada para manipulacdo de imagens CT e
analise de resultados de outros aplicativos MC. Devido a estrutura modular do Quimera, é
possivel adicionar novos aplicativos MC, permitindo o desenvolvimento de novas pesquisas,
modelagem de Linacs e MLCs de diferentes fabricantes, o uso de outras técnicas (feixe de
elétrons, protons, ions pesados, tomoterapia, etc.) e aplicagbes em d&reas correlatas
(braquiterapia, radioprotecdo, etc.). Esse trabalho € uma iniciativa para desenvolvimento
colaborativo de um sistema computacional completo que possa ser usado em radioterapia,
tanto na pratica clinica e técnica quanto na pesquisa.

Palavras-chave: Radioterapia; Métodos Monte Carlo; Engenharia de Software.
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ABSTRACT

The incidence of cancer has grown in Brazil, as well as around the world, following the
change in the age profile of the population. One of the most important techniques and
commonly used in cancer treatment is radiotherapy. Around 60% of new cases of cancer use
radiation in at least one phase of treatment. The most used equipment for radiotherapy is a
linear accelerator (Linac) which produces electron or X-ray beams in energy range from 5 to
30 MeV. The most appropriate way to irradiate a patient is determined during treatment
planning. Currently, treatment planning system (TPS) is the main and the most important tool
in the process of planning for radiotherapy. The main objective of this work is to develop a
computational system based on the MC code Geant4 for dose evaluations in photon beam
radiotherapy. In addition to treatment planning, these dose evaluations can be performed for
research and quality control of equipment and TPSs. The computer system, called Quimera,
consists of a graphical user interface (QGUI) and three MC applications (gLinacs,
gMATphantoms and qNCTphantoms). The qGUI has the function of interface for the MC
applications, by creating or editing the input files, running simulations and analyzing the
results. The gLinacs is used for modeling and generation of Linac beams (phase space). The
gMATphantoms and gNCTphantoms are used for dose calculations in virtual models of
physical phantoms and computed tomography (CT) images, respectively. From
manufacturer's data, models of a Varian Linac photon beam and a Varian multileaf collimator
(MLC) were simulated in the gLinacs. The Linac and MLC modelings were validated using
experimental data. gMATphamtoms and qNCTphantoms were validated using IAEA phase
spaces. In this first version, the Quimera can be used for research, radiotherapy planning of
simple treatments and quality control in photom beam radiotherapy. The MC applications
work independent of the qGUI and the qGUI can be used for handling CT images and
analysis of results from other MC applications. Due to the modular structure of the Quimera,
one can add new MC applications, allowing the development of new research for use of other
techniques (electron beam, protons, heavy ions, tomotherapy, etc.) and applications
(brachytherapy, radiation protection, etc.) in radiotherapy. Quimera is an initiative for
collaborative development of a complete computer system that can be used in radiotherapy,
for clinical and technical practice and research.

Keywords: Radiotherapy; Monte Carlo Methods; Software Engineering.
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1. INTRODUCAO

A incidéncia de cancer tem crescido no Brasil, assim como em todo mundo,
acompanhando a mudanga do perfil etario da populacdo. O cancer é responsavel por mais de
12% de todas as causas de 6bito no mundo: mais de 7 milhdes de pessoas morrem da doenca
anualmente. No Brasil, o cancer ja representa a segunda maior causa de morte, sendo
responsavel por cerca de 17% dos ébitos por causa conhecida. Esse crescimento tem se
refletido no aumento do ndmero de tratamentos ambulatoriais, das taxas de internacdes
hospitalares e dos recursos pablicos demandados para custear os tratamentos (MINISTERIO
DA SAUDE, 2007; TCU, 2011).

Uma das técnicas mais importantes e comumente utilizadas no tratamento do cancer é
a radioterapia (EUCARD, 2013). Em torno de 60% dos casos novos de neoplasias malignas
utiliza-se a radioterapia, de forma isolada ou associada a outro tratamento, como cirurgia e/ou
quimioterapia, para assegurar uma adequada curabilidade ou um efeito paliativo. Contudo, no
Brasil, nem todos os pacientes conseguem acesso ao procedimento. Célculo da Sociedade
Brasileira de Radioterapia (SBRT) aponta que, cada ano, 90 mil novos pacientes deixam de
receber radioterapia por falta de estrutura instalada na rede pablica (O GARGALO DA
RADIOTERAPIA, 2012; FERRIGNO, 2013). De acordo com o relatério do Tribunal de
Contas da Unido (TCU, 2011), o Sistema Unico de Saude (SUS), que atende a cerca de 90%
dos pacientes oncoldgicos, cobriu apenas 65,9% da demanda por radioterapia em 2010 e em
2011 possuia um déficit de 135 aparelhos.

Para enfrentar essa situacdo, o Ministério da Saude lancou, em 2012, o Plano de
Expansdo da Radioterapia no SUS, que previa a implantacdo de 80 servi¢cos no pais até 2015
— com a criagdo de 41 novas unidades e a atualizacdo tecnoldgica de outras 39 (MAIA, 2015).
Contudo, até o momento, nenhum dos 80 servicos foi implantado. Em contrapartida, segundo
0 Ministério da Salde, entre 2010 a 2015 foram habilitados 23 novos hospitais em oncologia
no Brasil, permitindo um aumento de 26% no nimero de atendimentos em radioterapia. No
mesmo periodo, 69 novos equipamentos foram colocados a servico do SUS (GUIMARAES,
2016). Entretanto, mesmo com a cria¢do de mais servi¢os, 0 humero de pacientes cresce mais
rapidamente (O GARGALO DA RADIOTERAPIA, 2012). A Figura 1 mostra o crescimento
da mortalidade por cancer para todas as neoplasias, homens e mulheres, no Brasil entre 1979
e 2013, segundo dados do Instituto Nacional do Cancer (INCA). A estimativa do INCA para
2016 é de 596 mil novos casos de cancer.
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Figura 1 - Mortalidade por cancer, no Brasil, entre 1979 e 2013.
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Fonte: INCA (https://mortalidade.inca.gov.br/MortalidadeWeb/).

A radioterapia pode ser realizada com diferentes tipos de radiacGes tais como fétons,
elétrons, protons e ions pesados. Até o momento no Brasil, sdo utilizados fétons —
principalmente — e elétrons. A maneira mais apropriada de irradiar o paciente é determinada
durante o planejamento. Atualmente, o sistema computacional de planejamento radioterapico
(TPS — Treatment Planning System) € a principal e a mais importante ferramenta no processo
de planejamento em radioterapia. Existem varios fabricantes de TPSs, cada qual com sua
particularidade, ou seja, cada TPS utiliza, por exemplo, um algoritmo de avaliacdo de dose
diferente. A precisdo do método de avaliacdo de dose é hoje a principal caracteristica de um
TPS. A precisdo das avaliacGes de dose deve estar entre 1 e 2% (PAPANIKOLAOU et al.,
2004; CHAUVIE; SCIELZO, 2004; TELLES, 2008; CAMPQS, 2010). Tradicionalmente,
existem trés principais algoritmos de avaliacdo de dose: pencil beam (PB), convolution-
superposition (CS) e Monte Carlo (MC), em ordem de precisdo e complexidade
computacional. Os erros relativos entre medidas experimentais e avaliacbes dosimétricas
utilizando algoritmos analiticos (PB e CS) podem chegar a mais de 10%, tanto para feixe de
fotons quanto elétrons (DING et al., 2005; RANA; ROGERS, 2013). Ja para métodos MC, os
erros chegam a no maximo 2% (CHETTY et al., 2007; NAHUM, 2007). Assim, os métodos
MC sio o padrao “ouro” dos algoritmos de avaliagdo de dose, mas sdo substancialmente mais
lentos que os métodos analiticos (EVANS, 2008; PRATX; XING, 2011; VERHAEGEN,

2013). Porém, com o grande aumento na capacidade de processamento dos computadores nos
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ultimos anos, o uso de métodos MC para avaliagdes de dose num tempo plausivel para
praticas clinicas tem se tornado possivel (YORIYAZ, 2009; CACCIA et al., 2010; CHAN et
al., 2011). Por isso, nas ultimas duas décadas, varios grupos de pesquisa vém desenvolvendo
seus préprios TPSs baseados em cddigos MC e alguns fabricantes tém adicionado algum
cédigo MC aos seus TPSs.

Segundo a Organizagdo Mundial de Salde, TPSs comerciais custam entre 50 e
230 mil dolares e ttm um tempo de vida atil de 5 a 7 anos (WHO, 2011). Assim, o
desenvolvimento de um TPS gratuito, rapido e baseado em métodos MC pode propiciar uma
reducdo significativa no custo de construcao de servigos de radioterapia e a modernizacdo dos
que ja existem, além de proporcionar pesquisas avancadas na area de radioterapia.

O principal objetivo desse trabalho é desenvolver um sistema computacional baseado
no codigo MC Geant4 para avaliagdes dosimétricas em radioterapia com feixe de fotons.
Além de planejamentos, essas avaliacbes podem ser realizadas para pesquisa e controle de
qualidade de equipamentos e de TPSs.

O Geant4 foi originalmente desenvolvido para suporte aos experimentos de altas
energias do CERN; desde entdo, tem havido um interesse crescente no uso do Geant4 para
avaliaces dosimétricas em radioterapia com feixes externos (TACKE et al., 2006;
CORNELIUS et al., 2010), incluindo &reas inovadoras, como radioterapia com particulas
pesadas e radioterapia guiada por imagem (CARRIER et al., 2004; ASAI, 2011).
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2. REVISAO DE LITERATURA

A revisdo de literatura aqui apresentada estd distribuida em topicos que enfocam
radioterapia, planejamento radioterapico, imagens de tomografia computadorizada e métodos
MC.

2.1 Radioterapia

O objetivo da radioterapia é administrar uma dose de radiacdo ionizante no volume
tumoral suficiente para matar as células cancerigenas, danificando o minimo possivel os
tecidos sadios circundantes. O tratamento radioterdpico pode ser dividido em duas classes:
braquiterapia e teleterapia. A braquiterapia ¢ um método que utiliza uma ou varias fontes
radioativas seladas a uma distancia de poucos centimetros do tumor, por meio de aplicagdes
intersticiais, intracavitarias ou superficiais. Geralmente é indicada em cerca de 10% dos
pacientes que se submetem a radioterapia. Pode ser empregada para qualquer neoplasia
acessivel a uma fonte radioativa, sendo indicada rotineiramente no tratamento das neoplasias
do colo e do corpo uterino, e da regido perineal. A teleterapia, ou radioterapia externa, é o
tipo de tratamento em que o paciente recebe a radiacdo emitida por uma fonte posicionada a
uma determinada distancia do mesmo (CAMPOS, 2010; GIGLIOLI, 2012).

O equipamento mais utilizado para teleterapia é o acelerador linear (Linac) que produz
feixes de elétrons ou raios-X na faixa energética de 5 a 30 MeV (LOVEROCK, 2007;
YORIYAZ, 2009). A grande maioria dos tratamentos radioterapicos é realizada com feixes de
fétons (VERHAEGEN, 2013). Feixes de elétrons sdo comumente utilizados para tratamentos
superficiais e radioterapia intraoperatéria (CAMPOS, 2010; PIANOSCHI, 2013).

2.1.1 Aceleradores Lineares (Linacs)

O uso de geradores de raios-X de alta voltagem baseados em transformadores para
energias acima de 300 keV ndo é praticavel. Os métodos de aceleracdo de elétrons para altas
energias incluem Linacs, betatrons e microtrons. Os betatrons s&o aceleradores ciclicos com
um tubo a vacuo em forma de toro. Foram largamente usados na Europa e podem produzir

feixes de elétrons de energias muito altas (até 50 MeV). Contudo, eles sdo volumosos, a
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corrente do feixe é limitada e atualmente estdo obsoletos. Os microtrons sdo capazes de
produzir feixes de alta energia em correntes maiores utilizando cavidades ressonantes
alimentadas com micro-ondas, contudo seu uso € limitado pelo alto custo. O Linac é
atualmente o principal meio de gerar feixes de megavoltagem. Restricdes de espaco limitam a
energia do elétron para cerca de 30 MeV, mas na prética, esta energia é suficiente para a
maioria dos tratamentos (LOVEROCK, 2007). Na Figura 2 s&o mostrados os principais
componentes do cabecote de um Linac. Nos proximos pardgrafos, as funcdes desses

componentes sdo explicadas.

Figura 2 - Cabecote tipico de um Linac.
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Adaptado: KARZMARK et al., 1993.

Em um Linac projetado para radioterapia, 0s elétrons ganham energia interagindo com
um campo eletromagnético de radiofrequéncia (RF). A estrutura aceleradora consiste de um
tubo cilindrico contendo uma série de cavidades, o guia de onda (Figura 3). Feixes de elétrons
e ondas de RF sdo injetados no guia em sincronismo. As ondas de RF induzem campos
elétricos nas superficies das paredes das cavidades que aceleram sucessivamente os elétrons
ao longo do guia até préximo da velocidade da luz (KARZMARK et al., 1993; LOVEROCK,
2007).
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Figura 3 - Esquema de um guia de ondas utilizado para acelerar elétrons em Linacs.
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Adaptado: LOVEROCK, 2007.
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Quando o feixe de elétrons deixa o tubo acelerador, ele € curvado por campos
magnéticos de maneira a formar um feixe colimado de aproximadamente 2 a 3 mm de
diametro e atingir o alvo normalmente, produzindo o feixe de raios-X (SCAFF, 1997; SIDEK,
2010; CONSTANTINA et. al, 2011). Os alvos utilizados em Linacs sdo geralmente de
tungsténio ou um laminado de cobre-tungsténio e suficientemente finos para parar os elétrons
primarios completamente (SCAFF, 1997; VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003; LOVEROCK,
2007).

O feixe de raios-X produzido no alvo possui uma distribuicdo energética mais intensa
no centro e menos intensa nas bordas, como ilustrado na Figura 4a. O filtro achatador tem a
funcdo de modular a intensidade do feixe, distribuindo-a uniformemente (Figura 4b). A
geometria e 0 material do filtro achatador dependem da energia do feixe. Os filtros mais
simples tém uma forma de vulcdo e em geral séo circularmente simétricos (KARZMARK et
al., 1993; LOVEROCK, 2007; TELLES, 2008; PHAM, 2009).

O cabecote de um Linac possui dois colimadores de forma a assegurar que somente a
regido de tratamento seja irradiada. O colimador primario é fixo e o secundario (também é
denominado de “jaws”) € ajustdvel. O material escolhido para ambos € geralmente o
tungsténio (KARZMARK et al., 1993; PHAM, 2009). O colimador priméario define o campo
méaximo do feixe, tipicamente 40 x 40 cm a 100 cm da fonte. A abertura através dele tem a
forma de um cone truncado ou de uma piramide truncada de quatro lados (KARZMARK et
al., 1993). Os colimadores secundarios consistem de dois pares de jaws, um acima do outro e
em angulos retos. Convencionalmente, as jaws sdao rotuladas de X1, X2 e Y1, Y2. Suas
bordas frequentemente definem arcos transversos, ou arcos tal que suas faces internas sejam
aproximadamente tangenciais ao feixe de radiacdo reduzindo, assim, a penumbra
(KARZMARK et al., 1993; LOVEROCK, 2007).
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Figura 4 — Distribuicdo energética do feixe de um Linac sem (a) e com (b) o filtro achatador.
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Adaptado: LOVEROCK, 2007.

A fim de permitir a visualizacdo do centro e da extensdo do feixe de radiacdo, um
feixe de luz é gerado para coincidir com os limites Uteis daquele. Isto é obtido utilizando um
espelho e uma fonte de luz localizada fora do campo de radiacdo (LOVEROCK, 2007).

Para obter medidas da quantidade de radiacdo fornecida pelo acelerador e também
para controlar a simetria e uniformidade do feixe, usa-se um detector do tipo camara de
ionizacdo (SCAFF, 1997; LOVEROCK, 2007). As camaras de ionizacdo sdo do tipo
transmissdo de placas paralelas com grande didmetro para monitoracdo do campo total
(KARZMARK et al., 1993).

Em muitos tipos de tratamentos, existem regides internas ao campo que nao devem
receber radiacdo, devendo ser, portanto, protegidas. Estas protecdes podem ser feitas de
chumbo, com espessura suficiente para absorver no minimo 95% da radiacdo incidente, e
devem ser colocadas acima do paciente, posicionadas em uma bandeja (normalmente de
acrilico), a qual € presa ao cabegcote. Em muitos casos, esses blocos de chumbo sao
construidos individualmente para cada paciente, pois estas protecbes podem ter formas

bastante irregulares. Uma alternativa ao chumbo € o uso de Lipowitz, liga metalica
introduzida por Powers (comercialmente conhecido como Cerrobend) que tem densidade de
9,4 glcm® a 20 °C. O Cerrobend é composto por: 50,0% de bismuto, 26,7% de chumbo, 13,3%
de estanho, 10,0% de cadmio. A vantagem do Cerrobend sobre o chumbo é que aquele se
funde em cerca de 70 °C (o chumbo funde a 327 °C) e na temperatura ambiente € mais duro.
Isso permitiu que os campos de tratamento ficassem mais facilmente personalizados (SCAFF,
1997; SIMAO, 2008; GREGOIRE; MACKIE, 2011).
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A radioterapia convencional é comumente conduzida usando uma série de feixes
coplanares (GREGOIRE; MACKIE, 2011). Para permitir que o cabegote rotacione em torno
do paciente (posicionado na mesa de tratamento), o cabecote € montado em um gantry. A
interseccdo entre o eixo central do feixe e o eixo de rotacdo do gantry define o isocentro de
um Linac (Figura 5) que geralmente esta a uma distancia de 100 cm da fonte (LOVEROCK,
2007).

Figura 5 - O gantry de um Linac e a mesa de tratamento, indicando o isocentro e 0s eixos.

Adaptado: ICRU 42, 1987.

2.1.2 Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT)

A Radioterapia de Intensidade Modulada (IMRT - Intensity Modulated Radiation
Therapy) é uma forma de radioterapia externa que permite obter uma distribuicdo de dose
mais préxima da planejada (maior conformidade espacial), variando a intensidade do feixe
(de raios-X) em cada campo de irradiacdo, geralmente subdividindo o feixe em uma série de
segmentos menores e modulando cada um deles. Desta forma, consegue-se irradiar tumores
bastante irregulares, sobretudo concavos, sem causar excessiva exposicao aos tecidos normais
adjacentes (BORTFELD, 2006; POLI, 2007; GREGOIRE; MACKIE, 2011; LAVOR, 2011).
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Atualmente, a forma mais comum de IMRT ¢é realizada usando Linacs em conjunto
com colimadores controlados por computador, 0s colimadores multifolhas (MLCs - Multileaf
Collimators), projetados para substituir os blocos de metal pesado, facilitando o uso de
campos com formas complexas (EuUCARD, 2013; GREGOIRE; MACKIE, 2011).

Os MLCs consistem de 20 a 60 pares opostos e adjacentes de laminas finas montadas
no cabecgote do acelerador linear que se movem perpendicularmente ao feixe de radiacéo
(Figura 6). A espessura de cada lamina é tal que a espessura de sua projecdo no isocentro
varia entre 0,5 cm e 1 cm. Cada lamina € controlada por motores independentes
(LOVEROCK, 2007; POLI, 2007). Deve haver uma folga mecénica entre as laminas para
permitir uma facil movimentagdo (IAG - interleaf air gap) o que resulta em fuga de radiacdo
entre laminas adjacentes. Para minimizar esse efeito, os lados das laminas sdo projetados para
ter uma espécie de encaixe entre elas, usando se¢Oes escalonadas (em degraus) (Figura 7) e
mantendo a folga tdo pequena quanto razoavelmente possivel. Essa configuracdo é conhecida
como tongue-and-groove (T&G) (LOVEROCK, 2007; VIEIRA, 2008; CASTRO et. al.,
2012). Para evitar colisdes entre folhas opostas, existe um espaco entre elas (ALG - abutting
leaf gap) quando estdo completamente fechadas (HEATH; SEUNTJENS, 2003).

Figura 6 - Exemplo de um colimador multifolhas (MLC).
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Fonte: www.ccsoncology.com.

Os MLCs sao usados principalmente num modo estatico (step-and-shoot), mas eles
também tém o potencial para operacdo dindmica (sliding-window). Tanto 0 modo estatico
guanto o dindmico podem ser usados para gerar feixes de intensidade modulada (EuCARD,
2013). Assim, a técnica de IMRT pode ser implementada em dois modos distintos. No modo
estatico, sdo usados multiplos subcampos estaticos para cada direcdo do feixe. Cada
subcampo tem uma configuracdo especifica do MLC e um tempo de irradiacdo. A

combinagdo dos subcampos produz a distribuicdo de dose desejada. No modo dindmico, as
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laminas do MLC se movem durante a irradiacdo. Os deslocamentos e velocidades sdo
definidos conforme necessério para se obter a distribuicdo desejada. O modo dindmico
permite um tratamento mais exato e rapido do que o modo estatico (POLI, 2007; LAVOR,
2011).

Figura 7 - Segdes escalonadas em MLCs utilizadas por diferentes fabricantes. A seta indica a
direcéo do feixe de radiacéo.

Elekta Siemens Varian
Fonte: LOVEROCK, 2007.

O material de escolha para a construcdo do MLC é uma liga de tungsténio, visto que o
tungsténio tem uma grande densidade, é duro, simples de modelar, razoavelmente barato e
tem um baixo coeficiente de expansao térmica (JERAJ; ROBAR, 2008). A densidade da liga
de tungsténio geralmente deve ser determinada para cada Linac, devido as variacdes na
construcdo desses (VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003).

Diferencas no espectro de radiacdo nas diferentes se¢des de campo de um tratamento
por IMRT podem provocar efeitos biologicos significativos (VERHAEGEN; SEUNTJENS,
2003). As propriedades dosimétricas de MLCs dependem muito de suas especificacfes
técnicas de concepcdo e devem cumprir varias normas internacionais. Os parametros
dosimétricos mais importantes sdo 0 vazamento, a penumbra lateral do feixe e o efeito T&G.
O vazamento refere-se a radiacdo que emerge atraves das brechas de ar entre as folhas (IAG)
e a radiacdo ndo absorvida pelo material. A penumbra é geralmente definida como a distancia
entre as linhas de isodoses 20% e 80% de um campo de radiacdo de 10 x 10 cm? a uma
determinada profundidade. O feito T&G ocorre quando campos transversalmente vizinhos sdo
irradiados (TACKE et. al., 2006).
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2.2 Planejamento Radioterapico

O planejamento radioterapico € o processo de determinar a maneira mais apropriada
de irradiar o paciente com base no diagndstico efetuado, compreendendo um conjunto de
instrucGes de tratamento que ird permitir que o paciente seja tratado com precisdo e exatidao.
O planejamento radioterapico é uma combinacao de cinco passos essenciais, citados a seguir
(ICRU, 1987; RODRIGUES, 2002; NEAL, 2007; CONWAY’; BRAGG, 2009; LEE, 2010):

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

de forma que os tratamentos sejam reprodutiveis;

2. Agquisicdo dos dados do paciente;

3. ldentificacdo da forma e da localizagdo do volume-alvo (0 tumor primario,
linfonodos comprometidos e metastases) e dos érgdos vizinhos de risco (e.g.,
olhos, glandulas salivares, medula espinhal, etc.);

4. Selecdo de uma combinacdo de campos de irradiacdo (numero de feixes,
dimens0es, intensidades e angulos de incidéncia) e avaliacdo da distribuicdo de
dose;

5. Célculo dos parametros do equipamento de tratamento para depositar a dose
absoluta requerida no paciente de acordo com a combinacdo de feixes e com a
distribuicdo de dose mais adequada.

A aquisicdo de dados do paciente € um dos passos essenciais no processo de
planejamento radioterapico e é necessaria para trés propdésitos diferentes (NEAL, 2007): (1)
determinar a posicdo e a dimensdo do volume-alvo em relacdo as outras estruturas
anatdmicas, particularmente os oOrgdos de risco; (2) adquirir os dados requeridos para
avaliacdo da dose. Por exemplo, formas e densidades dos 6rgédos e tecidos; e (3) obter as
informagdes necessarias para posicionamento dos feixes. Por exemplo, pontos ou estruturas
anatémicas de referéncia.

A definicdo dos volumes de tratamento é geralmente realizada por delinea¢do manual
diretamente na imagem do paciente, dependendo de interpretacdo especializada para
distinguir tecidos tumorais de ndo-tumorais (EVANS, 2008). Os volumes de tratamento sao
geralmente definidos de acordo com as publica¢des da ICRU 50 (1993) e 62 (1999). Entre
eles, os mais importantes sdo o PTV (Planning Target Volume) e o0 PORV (Planning Organs
at Risk Volume). O PTV é definido como a regido visivel e microscopica do crescimento

tumoral mais uma margem de seguranca para levar em conta as variacbes geométricas
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(movimento dos 6rgdos, incertezas de posicionamento, etc.). Os 6rgdos de risco que estdo
localizados proximos ao tumor devem ser delineados e incluidos no planejamento para
assegurar que a dose ndo ultrapasse os limites de tolerancia. O PORYV é definido pelos 6rgaos
de risco mais uma margem de seguranca.

Durante o processo de planejamento, cada etapa introduz certa quantidade de
incerteza, acumulando uma incerteza total na deposicdo da dose absorvida.
(PAPANIKOLAOU et al., 2004). A ICRU 24 (1976) revisou as informacdes disponiveis até
aquele momento e recomendou 5% de incerteza na deposicdo da dose, mas que, em situacdes
criticas, 2% poderia ser necessaria. Atualmente, essas recomendac¢Bes ainda continuam
validas. Assim, o nivel de incerteza em cada etapa do processo de planejamento deve ser
significativamente baixo para atingir os valores finais recomendados, e, dessa forma,

incertezas individuais devem ser da ordem de 1% ou menor (THWAITES, 2013).

2.2.1 Sistemas de Planejamento Radioterapico

O TPS ¢é uma ferramenta para planejamento e analise de protocolos radioterapicos,
com a possibilidade de simular varios planos de tratamento, variando a combinagdo de
campos de irradiacdo, analisar os resultados das simulacdes e optar pelo melhor plano
(TRINDADE, 2011).

Um sistema computacional € um conjunto de elementos inter-relacionados que
permite a solucdo de uma gama relativamente ampla de problemas dentro de uma
determinada area. Entre esses elementos, se enquadram hardware, software e elementos de
outras naturezas como dispositivos de entrada e saida, e banco de dados (CARVALHO
JUNIOR, 2002; MAZZOLA, 2015). O TPS consiste de um ou mais dispositivos de entrada e
saida de dados, um hardware e um pacote de softwares, cada um deles para uma finalidade
especifica que tornam o planejamento mais rapido e mais preciso e exato (SCAFF, 1997;
2010; IAEA, 2004; TELLES, 2008; SIMAO, 2008; BARBOSA, 2011).

O TPS pode ser muito complexo e variar seu modo funcional de acordo com cada
fabricante. Ele permite a introducdo de dados do paciente, definicbes anatémicas,
configuracdo dos feixes, avaliacdo da distribuicdo de dose, analise do planejamento em
termos de dose, volumes e efeitos, saida de documentacdo e transferéncia de dados para
outras unidades (por exemplo, a maquina de tratamento) (IAEA, 2004; BATISTA, 2010).
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2.2.2 Andlise da Distribuicao de Dose

A maneira mais comum de analisar a distribuicdo de dose em radioterapia é por meio
das curvas de isodose (Figura 8). Elas sdo produzidas quando os pontos de mesma dose em
um determinado plano (axial, coronal, sagital) sdo interligados, geralmente por interpolacéo
(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 (ROSEN; LANE, 1990; BIDMEAD;
ROSENWALD, 2007; SCAFF, 2010).

Figura 8 — Curvas de isodose em uma imagem CT axial da regido do abdémen.
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Fonte: MURTHY et al., 2010.

As curvas de isodose fornecem um meio de mapear a variacao de dose em funcéo da
profundidade e da distancia transversal ao eixo central do feixe. Assim, elas sdo usadas para
otimizar a combinacao dos feixes de irradiacdo e verificar a distribuicdo adequada de dose no
PTV e 6rgdos de risco (ROSEN; LANE, 1990; CONWAY; BRAGG, 2009).

Outro método bastante usado para analise de distribuicdes de dose é o histograma
dose-volume (DVH — Dose Volume Histogram) que resume as informacgdes contidas na
distribuicdo de dose 3D em um grafico 1D e podem ser usados como um metodo de
comparacdo de planejamentos diferentes. Um DVH representa a distribuicdo de frequéncias
de valores de dose dentro de um volume definido (por exemplo, o PTV). Ao invés das
frequéncias, os DVHs sdo geralmente apresentados em funcdo das correspondentes
percentagens do volume total (BIDMEAD; ROSENWALD, 2007; BARBOSA, 2010).
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Os DVHs podem ser usados na forma direta (diferencial) ou cumulativa (integral).
Para criar um DVH direto, o TPS soma o nimero de voxels com doses num determinado
intervalo e mostra o volume resultante (ou mais frequentemente a percentagem do volume
total) em funcdo da dose. Assim, permite obter informacdo sobre pontos quentes (doses
elevadas) e pontos frios (doses baixas) no volume observado. Exemplos de DVHs diferenciais
s80 mostrados na Figura 9. O DVH ideal para um PTV deveria ser uma Unica coluna
indicando que 100% do volume recebeu a dose prescrita. Para um orgao de risco, 0 DVH
deve conter varios picos, indicando que partes diferentes receberam diferentes doses. Para
criar um DVH cumulativo, o TPS calcula a percentagem de voxels com doses menores ou
iguais a um determinado valor de dose. Todo DVH cumulativo inicia com 100% do volume a
0 Gy, uma vez que todo volume recebe no minimo nenhuma dose. A Figura 10 mostra 0s
DVHs cumulativos correspondentes e ideais aos mesmos 6rgdos indicados no exemplo da
Figura 9 (ambas as estruturas sdo agora mostradas no mesmo grafico). (PARKER;
PATROCINIO, 2005; POLI, 2007; BARBOSA, 2010; SOBROSA, 2013).

Figura 9 - DVHs diferenciais para um plano de tratamento de prostata. (a) PTV. (b) Reto.
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Fonte: PARKER; PATROCINIO, 2005.

Além de curvas de isodose e DVHSs, os TPSs oferecem outras ferramentas para analise
da distribuicdo de dose. O uso de colourwash, em que o0s niveis de dose sdo representados por
um gradiente continuo de cores, pode proporcionar uma analise mais completa em relagéo as
curvas de isodose, particularmente quando o intervalo de dose € definivel. Ferramentas de
dose pontual — indicando a dose em um ponto arbitrario — ou perfis de linha — indicando a
variacdo na dose ao longo de uma linha arbitraria — permitem uma anélise mais detalhada da
distribuicdo de dose (CONWAY; BRAGG, 2009).
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Figura 10 - DVHs cumulativos para um plano de tratamento de proéstata. (a) Real. (b) Ideal.
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Fonte: PARKER; PATROCINIO, 2005.

Algumas informacdes quantitativas sobre a dose absorvida em um dado volume
também podem ser exibidas, tais como: a dose minima, maxima, média e total, dose em pelo
menos 95% do volume, volume irradiado com pelo menos 95% da dose prescrita, etc.. Para
radioterapia convencional, o ICRU 50 (1993) recomenda que a dose em todos os pontos
dentro do PTV ndo deve variar mais que 7% e nao deve ser inferior a 5% da dose no
isocentro, se 100% da dose é prescrita neste ponto (PARKER; PATROCINIO, 2005;
POLI, 2007).

2.3 Tomografia Computadorizada (CT)

Atualmente, os dados do paciente necessarios para o planejamento radioterapico sao
predominantemente obtidos de imagens de tomografia computadorizada (CT — Computed
Tomography). A CT ¢ considerada o padrdo “ouro” no planejamento radioterapico, pois nao
s fornece informagOes relevantes sobre a anatomia, como também permite obter uma
distribuicdo de densidades dos 6rgdos e tecidos (NEAL, 2007; EVANS, 2008).

A CT é um exame de finas seccBes transversais do corpo (cortes tomogréficos),
utilizando feixes colimados de raios-X. Estes sdo absorvidos de diferentes formas pelos
tecidos que compdem o corpo humano e as diferencas de transmissdo sao registradas por
detectores para obtencdo de imagens digitais. Esta técnica possibilita minima superposicéo de
estruturas anatdmicas, apresenta alta resolugdo espacial e possui capacidade de diferenciar
tecidos com densidades muito proximas (ANDRADE, 2008; AUGUSTO, 2009).
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2.3.1 Aquisicdo e Reconstrugéo

No processo de aquisicdo, os tomografos produzem feixes de raios-X com energias
méaximas entre 80 keV e 150 keV e geometria em leque (Figura 11). Basicamente, as medidas
de transmissdo em posicOes diferentes sdo adquiridas pelos detectores enquanto o tubo de
raios-X gira ao redor do paciente e a mesa é deslocada (BUSHBERG et al., 2002; EVANS,
2008).

Figura 11 - Aquisicdo de dados em tomografia computadorizada. Um “raio” é uma estreita
parte do feixe de raios-X que emerge do ponto focal e intercepta um anico elemento detector.
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Adaptado: AUGUSTO, 2009.

ApOs atravessarem 0 paciente, os fotons atingem um conjunto de detectores
diametralmente opostos ao tubo de raios-X. O sinal gerado por um detector é uma medida da
intensidade transmitida, I, de um unico “raio” que atravessa o paciente ao longo de uma linha
(Figura 12). A intensidade ndo atenuada, lo, do feixe de raios-X também é medida durante a
aquisicdo por um detector de referéncia (BUSHBERG et al., 2002).

A relacdo entre | e |y € dada pela Equacéo 1, para feixes monoenergeticos,

_ —ut
I =1, 1)
onde u € o coeficiente de atenuacéo linear total para cada raio e t é a espessura do paciente ao

longo do raio. Aplicando o logaritmo neperiano em ambos os lados dessa equagéo, os valores

medidos | e Ip podem ser isolados:
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In(1y/1)= st 2)

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

comprimento de trajetoria At (Figura 12):
pt = At +p, At + pg At 4.4+ p At = At.(},tl +1, g+t un) 3)

Assim, obtém-se:
M z,ui (4)
i=1

Este calculo € uma etapa de pré-processamento realizada antes da reconstrucdo da imagem.
Nesta, obtém-se a distribuicdo espacial dos valores de u; que sdo dependentes da composigdo
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 é o u para o voxel
correspondente (BUSHBERG et al., 2002). Existem varios métodos matematicos de
reconstrucdo de imagem, entre 0s quais: 0 método iterativo, a retroprojecdo simples, a
retroprojecdo filtrada e a transformada de Fourier. A retroprojecdo filtrada é o principal
algoritmo de reconstrucdo usado em CT (SEERAM, 2001; HENDEE; RITENOUR, 2002).
Neste, a filtragem é realizada para evitar o borramento das imagens apds a retroproje¢do. A
acuracia da imagem final depende do filtro utilizado (WELLS et al., 1996).

Figura 12 — Uma unica medida de pt pode ser decomposta em uma série de medidas p,t;, poty, ...,
pnt,, como mostrado.
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Fonte: BUSHBERG et al., 2002.
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H& varios filtros que sdo usados na retroprojecdo filtrada. A escolha dependera da
aplicacdo clinica, por exemplo, imageamento de tecidos moles ou de ossos. O “filtro de 0sso0”
é um tipo de filtro passa-alta, ou seja, ele realca regides de alto contraste como estruturas
Osseas, bordas e ruido. Ja o “filtro de tecido mole” ¢ um filtro passa-baixa que produz
imagens com ruido reduzido, mas com baixa resolucédo (WELLS et al., 1996; BUSHBERG et
al., 2002; HSIEH, 2009; GONZALEZ; WOODS, 2010).

2.3.2 Numeros CT e Visualizacdo de Imagens CT

Ap0s a reconstrucdo das imagens CT, cada pixel é representado por um numero real
que € util para computagdo, mas ndo para a exibicao de imagens. A maioria dos hardwares de
exibicdo usa numeros inteiros para representar imagens. Conseguentemente, apos a
reconstrucdo, os valores dos coeficientes de atenuacdo linear, u(X,y), sd&o normalizados e
truncados para valores inteiros. Assim, os nimeros CT (NCT) em cada pixel, (x,y), das

imagens sdo convertidos usando a seguinte expressao:

(X’ y)_ Hégua

H(x, y)=1000" (5)

Mégua

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

A maioria dos fabricantes define a escala de NCT para uma representacdo em 12 bits
com um intervalo de -1024 a +3071 HU. Geralmente, -1000 HU corresponde ao ar, tecidos
moles variam de -300 a +100 HU, a &gua é 0 HU, e 0ssos, agentes de contraste e préteses
metalicas variam até +3071 HU. As imagens CT devem ser reduzidas a imagens de 8 bits
para serem visualizadas em monitores. 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 NCT a serem exibidos, determinando o contraste da imagem, e o nivel
da janela (WL — window level) € o centro ou ponto médio do intervalo de NCT (Figura 13).

O valor de WL depende do tipo de estrutura que se deseja visualizar. A escolha dos
valores de WL e WW determina os pontos de inflexdo Py e P,, onde P; = WL — %2WW e P, =
WL + 2WW. Todos os NCT menores que P; serdo saturados para preto e todos os maiores
que P, serdo saturados para branco, e entre P, e P, é realizada uma transformacéo linear de 0 a
255 (SEERAM, 2001; BUSHBERG et al., 2002; BUZUG, 2008; HSIEH, 2009; EuCARD,
2013).
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O tamanho do pixel é dado pela razdo 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 (BUSHBERG et al., 2002). O FOV refere-se a abertura maxima da area examinada
e normalmente é definida em centimetros (cm) (NOBREGA, 2005).

Figura 13 — A técnica de janelamento. O nivel de contraste é inversamente proporcional ao valor
de WW. Valores de WL proximos de zero sdo ideais para visualizacao de tecidos moles; valores

negativos, estruturas pulmonares; e valores muitos positivos, 0ssos.

WW = 400, WL = 40 WW = 1200, WL =-600 WW =1500, WL = 450

Branco =
WL

:
&
o
=
w
=
e
[

Preto -

-1000 P1 P'A’ +3000

Nimeros CT (HU)

2.3.3 DICOM

As imagens CT, assim como outros tipos de imagens médicas, sdo normalmente salvas
no formato DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine). O padrdo DICOM ¢é
um conjunto de normas para tratamento, armazenamento e transmissdo de informacgoes de

imagens médicas em formato eletrénico, estruturado num protocolo (NEMA, 2011).
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Um arquivo DICOM, além da imagem, contém outras informagdes como o tamanho e
o formato da imagem, os parametros de aquisi¢do, as informagdes do equipamento e do
paciente, etc.. Ele é composto pela secdo File Meta Information no inicio do arquivo, seguido
por multiplos Data Elements (GRAHAM et al., 2005; RIDDLE; PICKENS, 2005). O File
Meta Information é um cabecalho obrigatorio situado no inicio de todo arquivo DICOM.
Todos os dados no arquivo DICOM tém seus préoprios Data Element Tag. Por exemplo, o Tag
(0008, 0020) representa a data de aquisicdo (RIDDLE; PICKENS, 2005; LIU et al., 2007;
NEMA, 2011).

2.4 Métodos Monte Carlo

Os métodos MC sdo técnicas estatisticas de simulacdo baseadas em amostragens
aleatorias. Estes métodos podem ser usados tanto na resolucdo de problemas de formulacdo
intrinsecamente analitica quanto na simulacdo de problemas puramente estatisticos desde que
possam ser descritos por fungcbes densidade de probabilidade (FDPs) (DORNELLES FILHO,
2000; MA et al., 2005; BARBORSA, 2010). Entretanto, os métodos MC s&o conhecidos pela
impraticabilidade em se obter a solu¢do exata do problema, mas o que se espera é uma
estimativa tanto mais precisa da solucdo quanto maior for o numero de amostragens
processadas. Este aspecto explica a relacdo do aumento do seu uso concomitantemente ao

avanco tecnoldgico na area computacional (YORIYAZ, 2009).

2.4.1 Simulacdo do Transporte de Radiacéo

Na simulacdo do transporte de radiacdo utilizando métodos MC, a historia de uma
particula é definida como uma sequéncia de tracos na qual cada traco termina com um evento
de interacdo onde a particula pode mudar sua direcdo, perder energia e, ocasionalmente,
produzir particulas secundarias. A historia de uma particula termina quando esta sai da regido
de interesse ou quando sua energia for menor do que a energia de corte pre-definida. Neste
ultimo caso, a energia restante é depositada no ponto onde o transporte da particula foi
interrompido. Para simular essas historias, sdo usados algoritmos de transporte de radiacéo e
modelos de interagfes que geralmente sdo baseados em um conjunto de seccOes de choque
(HEATH, 2003; BONIFACIO, 2007; CASSOLA, 2007).
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Valores médios de quantidades macroscépicas tais como espectro de energia e
distribuicdo de dose absorvida podem ser calculados simulando um grande nimero de
historias (MA et al., 2005). Na medida em que o nimero de historias aumenta, melhora-se a
qualidade do comportamento médio do sistema, caracterizado pela diminuicdo das incertezas
estatisticas das grandezas de interesse (YORIYAZ, 2009).

Diante da importancia dada a aplicacdo dos métodos MC ao transporte da radiacéo,
diversos softwares ou sistemas de codigos sdo disponibilizados, a maioria gratuitamente. Os
principais cédigos MC de propésito geral que sdo aplicados a problemas em fisica médica
(NAHUM, 2007) sdo o EGS4/EGSnrc (Electron Gama Shower), o MCNP (Monte Carlo
N-Particle), o Penelope (Penetration and Energy Loss of Positrons and Electrons) e o
Geant4 (Geometry and Tracking). O EGS foi um dos primeiros cdédigos MC para fisica de alta
energia a ser desenvolvido. A versdo EGSnrc é o cddigo MC mais amplamente usado em
fisica médica. O MCNP é mantido por um grande grupo no Los Alamos National Laboratory
e tem muitas aplicacGes fora fisica médica, pois foi originalmente um c6digo para transporte
de néutrons e fotons em aplicacdes de reatores. O Penelope possui um tratamento detalhado
de secc¢des de choque para o transporte de particulas de baixa energia e um flexivel pacote de
geometrias (ROGERS, 2006; LIAPARINOS, 2010). O Geant4 destaca-se gracas a sua
flexibilidade e a quantidade de funcionalidades oferecidas para os diferentes campos da fisica.

2.4.2 Simulacdo por Computacao Paralela

Codigos MC frequentemente permitem avaliar efeitos da radiacdo com excelente
acurécia. Contudo, a precisdo da simulacdo é funcdo direta do tempo de processamento. O
longo tempo de execucdo torna as simulacdes MC inadequadas para algumas aplicacfes que
se beneficiariam muito com sua precisdo, mas necessitariam de uma resposta rapida. Em
outros casos, uma simulacéo acurada exigiria um tempo proibitivamente longo para alcancar a
significancia estatistica adequada. Varias solugcfes foram desenvolvidas nas ultimas décadas
para acelerar as simulacGes MC, tais como as técnicas de reducdo de variancia, métodos MC
inversos, aproximacgdes por meio de célculos analiticos e parametrizacdo da resposta do
detector a exposicdo de particulas (também conhecido em fisica das altas energias como fast
simulation). Estes métodos permitem reduzir o tempo de execucdo da simulacao; porém eles
tambeém afetam a precisdo da simulacdo em si, introduzindo aproximacdes no tratamento das
interaces fisicas das particulas (GUATELLI et al., 2006).
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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). As simulacbes MC de transporte de particulas séo intrinsecamente paralelas,
pois, nestas, as particulas so interagem com a matéria, ndo umas com as outras; além disso, a
geometria, 0 material e os campos que as particulas atravessam séo estaticos, isto €, eles ndo
mudam com as interacGes das particulas. Portanto, as histdrias das particulas podem ser
simuladas independente e paralelamente. Uma implementacédo paralela de uma simulagdo MC
deve assegurar que 0s numeros aleatorios usados em cada histdria sejam independentes e ndo-
correlacionados (LEI, 2002; CHAUVIE; SCIELZO, 2004; LEAL et al.,, 2004; PRATX;
XING, 2011).

Computacao paralela é uma forma de computacdo em que um problema é resolvido
por meio do uso simultdneo de recursos de hardware que o particiona adequadamente
(PINHEIRO; GARCIA, 2008). Neste contexto, um cluster € um sistema de processamento
paralelo que consiste de varios computadores (CPUs - Central Processing Unit)
interconectados por uma rede local. Ha diversos tipos de cluster. Um tipo muito utilizado € o
cluster da classe Beowulf, constituido por diversos computadores “escravos” gerenciados por

um s6 computador (BACELLAR, 2010; PINHEIRO; GARCIA, 2008; GOMES, 2009).

O cluster Beowulf, diferente de outros tipos empresariais e mais especificos, ndo exige
uma arquitetura especial, tampouco maquinas com a mesma configuracdo. Além disso, deve
satisfazer as seguintes premissas para ser considerado um cluster dessa classe (BACELLAR,
2010):

e A comunicacdo entre 0s nos deve ser feita por meio de bibliotecas de comunicacéo
paralela. Atualmente existem duas bibliotecas que se destacam: a PVM (Parallel
Virtual Machine) e a MPI (Message Passing Interface);

e Deve haver um n6 mestre (front-end) para realizar o controle dos nés escravos
(back-end). Este front-end é responsavel pelo monitoramento das falhas que
possivelmente podem ocorrer e pelo direcionamento da carga de processamento,
caso haja alguma indisponibilidade;

e O sistema operacional deve ser baseado em cddigo aberto, sendo que o mesmo

deve conter todas as ferramentas necessarias para a configuracdo do cluster.
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2.5 Fantomas

Fantomas sdo modelos fisicos ou computacionais usados para simular o transporte da
radiacdo ionizante, suas interagdes nos tecidos do corpo humano e avaliar a deposicdo de
energia em regides de interesse. Quando o fantoma possui detalhes anatomicos, como a forma
e a distribuicdo espacial dos oOrgdos, ele é chamado de antropomdrfico. Os fantomas séo
geralmente construidos com o propdsito de realizar tanto controle de qualidade de

equipamentos em radiodiagndstico quanto avaliagfes dosimétricas em aplicagdes nucleares.

2.5.1 Fantomas Fisicos

Um fantoma fisico é feito de materiais equivalentes a tecidos humanos. Idealmente, os
materiais tecido-equivalentes devem ter a mesma densidade e o mesmo coeficiente de
atenuacao (u) dos tecidos humanos simulados (HINTENLANG et al., 2010).

Diferentes tipos de fantomas tém sido desenvolvidos comercialmente ou para
propositos de pesquisa, de formas e materiais diversificados, tendo como base as diferentes
finalidades a que os mesmos se prestam (CHETTY et al., 2007). A Figura 14 mostra

exemplos de fantomas fisicos.

Figura 14 - Fantomas fisicos. (a) Fantoma AAPM CT Performance (CIRS) para controle de
gualidade de imagens CT. (b) Fantoma antropomérfico RANDO (Phantom Laboratory).

(b)

Fonte: DeWERD:; KISSICK, 2014.



37

2.5.2 Fantomas Computacionais

Fantomas computacionais sdo definidos em termos de técnicas de modelagem de
geometrias sélidas como equacdes quadraticas, voxels e primitivas geométricas avancadas
(XU, 2010).

Os primeiros fantomas computacionais a serem desenvolvidos foram os chamados
fantomas matematicos, onde o tamanho e a forma das estruturas (6rgdos e tecidos para
fantomas antropomorficos) sdo descritos por expressdes matematicas representando
combinagdes e intersecbes de planos, cilindros circulares e elipticos, esferas, cones e toros
(VIEIRA, 2004; LIMA, 2011).

Com o desenvolvimento de metodos para a obtencdo de imagens tomogréaficas,
tornou-se possivel construir os chamados fantomas de voxels (LIMA, 2011). Para a
construcdo destes fantomas, imagens de ressonancia magnética ou principalmente de CT séo
segmentadas, classificadas e reamostradas. Assim, as imagens séo subdividas em regides (por
exemplo, 6rgdos e tecidos) — segmentacdo — e para cada regido € atribuido um namero
identificador (ID) — classificacdo. Na reamostragem, as imagens segmentadas sdo ampliadas
ou reduzidas de acordo com a aplicacdo a que se destina o fantoma (VIEIRA, 2004).

A mais nova geracdo de fantomas computacionais séo os fantomas BREP (Boundary
REPresentation), produzidos utilizando primitivas geométricas avancadas, tais como as
superficies NURBS (Non-Uniform Rational Basis Spline) e as malhas poligonais (polygon
meshes), a partir de dados antropométricos (XU, 2010; BARBOSA, 2010).

A Figura 15 mostra alguns exemplos de fantomas computacionais.

A definicdo da geometria se conclui quando os dados sdo salvos em um arquivo a ser
lido por um cddigo MC. Entéo, é preciso definir as densidades e composi¢cdes quimicas dos
materiais ou tecidos. Geralmente os dados sdo organizados em um arquivo de texto que
também pode ser lido pelo cddigo MC e associado ao fantoma através dos 1Ds das estruturas.
De um modo geral, estes sdo 0s passos que constituem o acoplamento de fantomas
computacionais aos codigos MC para simular exposi¢des as radiagdes ionizantes.
Informacdes adicionais, como, por exemplo, nimero de histdrias, energias do feixe e energias

de corte, podem ser organizadas também em um arquivo de texto.
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Figura 15 — Fantomas Computacionais. (a) Fantoma matematico MIRD-5. (b) Vistas frontal e
lateral do fantoma FAX. (c) Superficie de FASH na vista ventral.

)

(@) (b)
Fonte: VIEIRA, 2004; LIMA, 2011.

2.6  Simulacbes Monte Carlo em Radioterapia

As simulacGes MC para aplicacGes em radioterapia sao geralmente divididas em duas
etapas (Figura 16). A primeira refere-se a simulacdo da producdo do feixe de radiacdo pelo
Linac e a geracdo do espaco de fase (PhSp — Phase Space). Nesse contexto, 0 PhSp é um
conjunto de informacdes sobre o estado das particulas (energia, posicdo, direcdo, etc.) em
determinada regido. Na segunda etapa, as particulas que constituem o PhSp sdo transportadas
na representacdo do objeto a ser irradiado (fantoma computacional) e a distribuicdo de dose é
avaliada. Para planejamento radioterapico, o fantoma computacional é geralmente construido
a partir de imagens CT do paciente, aqui chamados de fantoma NCT. Para avaliacdo de
distribuicbes de dose utilizando fantomas mateméticos ou BREP, esses devem estar

“voxelizados”.
2.6.1 Cadigos e Sistemas de Planejamento

Embora a precisdo dos codigos de proposito geral seja praticamente a mesma, desde que

sejam utilizados adequadamente, esses codigos sdo considerados demasiado lentos para
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avaliacBGes dosimétricas em radioterapia. Entdo, foi desenvolvida uma variedade de codigos

MC para melhorar a sua aplicabilidade em radioterapia como:

BEAMnNrc — cddigo para pesquisa dedicado a modelagem de Linacs baseado no
EGSnrc (ROGERS et al, 1995);

DOSXYZnrc — codigo para pesquisa dedicado a avaliagcBes de dose baseado no
EGSnrc (MA et al., 1996);

Macro Monte Carlo (MMC) — c6digo seminumérico para transporte de elétrons
adicionado ao TPS Eclipse da Varian (NEUENSCHWANDER et al., 1995);
PEREGRINE - desenvolvido especialmente para planejamento radioterapico
adicionado ao TPS Corvus da Nomos (SIANTAR; MOSES, 1998);

Voxel-based Monte Carlo (VMC, XVMC, VMC++) — desenvolvido especialmente
para planejamento radioterapico adicionado ao TPS Masterplan da Nucletron e
Monaco da Elekta (FIPPEL, 1999);

Dose Planning Method (DPM) — desenvolvido especialmente para planejamento
radioterdpico que possui um eficiente algoritmo de transporte de fotons e elétrons
(SEMPAU et al., 2000);

ORANGE - cddigo para pesquisa dedicado a avaliagdes de dose baseado no MCNP
(Van der ZEE et al., 2005); e

PENFAST - cddigo para avaliacbes de dose usando imagens CT baseado no
PENELOPE (HABIB et al., 2010).

Figura 16 - Representacdo do modelo de simulacdo MC comumente utilizado para aplica¢fes em

radioterapia, dividido em duas etapas.
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Fonte: Adaptado de NAHUM, 2007.
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Nas Ultimas duas décadas, varios grupos de pesquisa desenvolveram seus proprios

TPSs baseados em cdédigos MC, principalmente com propdsitos de pesquisa e/ou controle de

qualidade de TPSs comerciais. A Tabela 1 apresenta alguns exemplos.

Tabela 1 - Exemplos de TPSs baseados em codigos MC.

Nome Cédigo(s) de Base Referéncia

RTMCNP MCNP4A DeMARCO et al., 1998
MCPAT EGS4 WANG et al., 1998

MCV EGSnrc SIEBERS et al., 2000
MCDOSE EGS4 MA et al., 2002

RT_DPM BEAMnrc e DPM CHETTY etal., 2003
MCDE BEAMnrc e DOSXYZnrc REYNAERT et al., 2004
MMCTP BEAMnNrc e XVYMC ALEXANDER et al., 2007
SMCP EGSnrc e VMC++ FIX etal., 2007

MCRTV EGS4 e PRESTA YAMAMOTO et al., 2007
SISCODES  MCNP5 TRINDADE; CAMPOS, 2011
MCTPV MCNPX JABBARI; MONADI, 2015

Até o presente momento, ndo se tem conhecimento de um codigo ou sistema
computacional baseado no Geant4 para aplicacdes em radioterapia com feixe de fétons ou
elétrons. Porém, existem dois aplicativos do Geant4 que possuem ferramentas para isso: 0
GATE (Geant4 Application for Tomographic Emission) e o GAMOS (Architecture for
Medicine Oriented Simulation). O GATE foi originalmente desenvolvido para simulagdes
MC de PET (Positron Emission Tomography) e SPECT (Photon Emission Computed
Tomography). A partir da versdo 6.0 (JAN et al.,, 2011), algumas ferramentas foram
adicionadas para aplicacbes em radioterapia (SARRUT et al., 2014). O GAMOS foi
desenvolvido para simulacbes MC em fisica médica (ARCE et al., 2014). Em ambos 0s
aplicativos, a maneira de configurar as simulacdes € por linguagem de script. O usuério deve
escrever 0s comandos e 0s valores dos parametros em arquivos de texto que serdo lidos pelo

cédigo em tempo de execucao.

2.6.2 Linacs

Para simular a producdo do feixe de fotons de um Linac, é necessario definir

detalhadamente os componentes do cabecote que influenciam o feixe de saida. Comumente,
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esses componentes sdo o alvo, o colimador primario, o filtro achatador, a camara de
ionizacdo, o espelho e o colimador secundario. O alvo, o filtro achatador e o colimador
primario sdo os componentes do Linac que mais influenciam na forma do espectro de fétons.
Os outros componentes contribuem menos. As informacdes sobre a geometria e 0s materiais
dos componentes de um Linac s&o obtidas junto ao seu fabricante (SIANTAR et al., 2001,
VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003; TELLES, 2008; VIEIRA, 2008; PHAM, 2009).

Desde o seu lancamento (1998), o Geant4 vem sendo usado para simulacdo de
diferentes modelos de Linac (OBORN et al., 2009; CORNELIUS et al., 2010; SARDARI et
al., 2010; CONSTANTINA et al., 2011; GREVILLOT et al., 2011; BAKKALI et al., 2013;
OKAMOTO et al., 2014; DIDI et al., 2015; SALAMA et al., 2015; AHMAD et al., 2016).
Em 2010, Caccia e colaboradores desenvolveram o MedLinac2 que simula um Linac Varian
Clinac 2100 (Varian Medical Systems, USA). Nele, é possivel gerar um feixe primario de
elétrons com distribuicdo energética e direcional gaussianas. Além disso, permite a geracao de
um PhSp. O codigo foi submetido a vérios testes, resultando numa boa concordancia com os
dados experimentais. O MedLinac2 é disponibilizado entre os exemplos do Geant4 desde a
versdo 9.3 (CACCIA et al.,, 2010). Contudo, para disponibiliza-lo, houve algumas
aproximacdes na modelagem devido ao segredo industrial. O filtro achatador, por exemplo, é
representado por um cone (Figura 17).

Figura 17 - Cabecote simulado no MedLinac2.

Fonte: o autor.

O feixe priméario de elétrons é determinado por duas principais caracteristicas: o
tamanho (didmetro) do ponto focal e a sua energia média. Esses pardmetros sao

tradicionalmente determinados pelo processo de tentativa e erro, realizando comparagoes
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entre os resultados de simulacfes e medidas experimentais de distribuicdes de dose na dgua
(VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003; ALJARRAH et. al, 2006; GREVILLOT et. al, 2011).
Em simulacdes MC, essas caracteristicas sdo modeladas por distribuicbes gaussianas,
adotando valores para o desvio-padrdo (o) ou para a largura a meia altura (FWHM - Full
Width at Half Maximum) (FIX et. al, 2004; BEDNARZ; XU, 2009; PHAM, 2009;
CONSTANTINA et. al, 2011; GREVILLOT et. al, 2011; ALMBERG et. al, 2012).

As energias de corte adotadas em simulagdes MC de Linacs variam de 0,1 a 1,0 MeV
para elétrons e de 0,005 a 0,1 MeV para fotons (VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003).

2.6.3 Colimadores Multifolhas

O MLC esté entre as estruturas de um Linac mais dificeis de simular. A Gnica maneira
de modelar completamente os MLCs é utilizando métodos MC, mas isso estd longe de ser
uma tarefa trivial. A modelagem MC de MLCs tem focado principalmente em dois aspectos:
exatiddo do modelo geométrico e métodos de melhoramento da eficiéncia de simulacdo. Além
disso, ha diferencas em como os feixes de IMRT sao gerados nos diferentes modelos de Linac
(HEATH; SEUNTJENS, 2003; VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003; JANG et. al., 2006;
VERHAEGEN, 2013).

A maior parte das dimensdes de um MLC necessarias para modelagem MC é
fornecida pelo fabricante. No entanto, existem algumas caracteristicas especificas de cada
MLC que devem ser estimadas nas simulacGes. Sdo elas: a densidade do material e os valores
de IAG e ALG (MORENO, 2012).

Houve poucas modelagens de MLCs utilizando o Geant4. Em 2006, Tacke e
colaboradores modelaram um novo prot6tipo de MLC. Em 2010, Cornelius e colaboradores
modelaram um Varian Millennium MLC-120. Em ambos os trabalhos, as geometrias dos
MLCs foram desenhadas em um software CAD (Computer-Aided Design) e importadas para
0 Geant4 via arquivos GDML (Geometry Description Markup Language). Em 2014,
Okamoto e colaboradores também modelaram um Varian Millennium MLC-120, porém

foram utilizados modelos geométricos nativos do Geant4 (Figura 18).
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Figura 18 — Visualizacdo da geometria de um MLC Varian Millennium modelado no Geant4.

Fonte: OKAMOTO et al., 2014.

2.6.4 Espaco de Fase

O PhSp ¢é definido como um conjunto de informacBes sobre o estado das particulas
representativas de uma fonte de radiacdo para tratamento radioterapico. Essas informacdes
incluem energia, posicao, direcdo, tipo de particula, progenitura e peso estatistico (IAEA,
2006).

A obtencdo do PhSp em simulagfes MC de Linacs é realizada definindo-se uma regiéo
de deteccdo (ou volume sensivel) que armazene as informagdes das particulas que a
atravessem. Geralmente, essa regido € um plano circular ou retangular localizado logo acima
do colimador secundario ou abaixo do MLC. Nesse caso, 0 PhSp torna-se um Linac virtual,
pois pode ser utilizado em simulacGes diferentes. Contudo, deve-se prestar atencdo a
quantidade de particulas armazenadas no PhSp para que haja uma amostragem suficiente para
obter a precisdo esperada (FIX et al., 2004; VERHAEGEN; SEUNTJENS, 2003; CACCIA et
al., 2010). Segundo a IAEA (2006), o nimero minimo de particulas por unidade de area para
campos de radioterapia deve ser cerca de 2500 particulas/mm? no isocentro.

Para propdsitos de consisténcia, a IAEA estabeleceu um formato padrdo para PhSp
(IAEA, 2006), o qual consiste em dois tipos de arquivo: um arquivo binario contendo o PhSp
propriamente dito (.IAEAphsp) e um arquivo de texto (ASCII) contendo informagdes
relacionadas a geracdo do PhSp (.IAEAheader) tais como nome e versdo do codigo MC, tipo
de equipamento modelado, numero de historias originais, nimero de particulas de cada tipo,
parametros de simulac&o, caracteristicas do feixe de radiagdo, etc. A IAEA criou um banco de

PhSp e subrotinas em C++ para leitura e escrita do formato padréo que podem ser acessados
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livremente (www-nds.iaea.org/phsp/phsp.htmix).  Para submissdo de novos PhSp, ¢é

necessario que os mesmos sejam validados experimentalmente.

Cortés-Giraldo e colaboradores (2012) desenvolveram duas classes para leitura e
escrita de PhSp IAEA em aplicativos do Geant4, usando as subrotinas disponibilizadas pela
IAEA. A classe de leitura (G4IAEAphspReader) utiliza a classe G4PrimaryGenerator para
gerar as particulas armazenadas no PhSp. A classe de escrita (G4IAEAphspWriter) utiliza a

classe G4UserSteppingAction para obter as informacdes necessarias para preencher o PhSp.

2.6.5 Dosimetria com Imagens CT

Na avaliacdo de distribuicdes de dose por métodos MC, os materiais (ou tecidos) do
fantoma computacional a ser irradiado sdo caracterizados por suas composi¢Ges quimicas e
densidades. Em planejamentos radioterapicos, essas informaces sdo obtidas a partir de
imagens CT atraves de métodos de conversdo de NCT (SCHNEIDER et al., 2000;
BAZALOVA et al., 2007; JIANG et al., 2007). Segundo alguns autores (du PLESSIS et al.,
1998; VANDERSTRAETEN, 2007; JIANG et al., 2007), a conversdao de NCT € uma das
etapas que determina a precisdo das avaliagdes de dose. Os métodos de conversdo de NCT séo
divididos em conversao para densidade e conversao para composicao quimica (ou tecidual).

2.6.5.1 Conversdo de Numeros CT para Densidade

A relacdo entre NCT e densidade é geralmente estabelecida por uma curva de
calibracdo, obtida empiricamente a partir de imagens CT de um fantoma de caracterizacao
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 Figura 19a mostra um exemplo de um FCT. A curva de calibracdo é
convencionalmente definida ajustando o grafico NCT x Densidade (Figura 19b) com
equac0es bilineares (ICRU 42, 1987; SAW et al., 2005; EVANS, 2008).

Originalmente, a curva de calibragdo foi utilizada para levar em consideracéo
heterogeneidades em avaliagdes de dose com algoritmos analiticos, onde os tecidos humanos
sdo tratados como agua de varias densidades. Como a correlacdo entre fatores de correcdo de
heterogeneidades e densidade eletrdnica (densidade de massa vezes o nimero de Avogadro
vezes 0 nimero atdmico divido pela massa molecular) é bem conhecida, a conversdo era
realizada em termos dessa grandeza (PARKER et al., 1979; McCULLOUGH; HOLMES,


http://www-nds.iaea.org/phsp/phsp.htmlx
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1985). Entretanto, para métodos MC, densidade de massa é a grandeza de interesse
(REYNAERT et al., 2007). Seco e Evans (2006) mostraram que realizar a conversdo em
termos de densidade de massa em algoritmos analiticos pode levar a erros na estimativa de
dose de até 10%.

Figura 19 — (a) Fantoma de caracterizagao tecidual da Gammex, Modelo 467. (b) Exemplo de

uma curva de calibragao.
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Fonte: Adaptado de SAW et al., 2005.

Segundo Schneider e colaboradores (1996), hd uma aproximacdo na utilizacdo de
materiais tecido-equivalentes para obtencdo da curva de calibracdo. 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 NCT. Uma solugdo para esse problema foi
proposta pelos proprios autores, a calibracdo estequiométrica. Com esta, é possivel obter uma
curva de calibracdo que relaciona NCT com densidades de tecidos humanos.

Na calibracdo estequiométrica, as composi¢cdes quimicas de tecidos humanos sao

usadas para obter os NCT destes, usando a seguinte formula:

H P Zin:l(Wi/Ai)(Zi +Zi2’86kl+zi4,62k2>
o ) Ph0 (WH /Ay )(1+ k, + kz)"‘(Wo/Ao)(8+82’86 k1+84’62k2)’

(6)

onde p ¢ a densidade do tecido, w; é a fracdo de massa do i-ésimo elemento, A; é sua massa

atdbmica (o indice em wy e Ay representa o hidrogénio e em wp e Ao, 0 0xigénio), Z; € 0 seu
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namero atdmico e os valores k; e k, sdo constantes dependentes do tomografo e representam a
absorcdo fotoelétrica, o efeito Rayleigh e o efeito Compton. Os valores de k; e k, sdo
determinados experimentalmente medindo os NCT dos N materiais de um FCT e realizando

um ajuste por minimos quadrados da expressdo (SCHNEIDER et al., 2000):

3 (peston)] L) -

onde o primeiro termo é dado pela Equacdo 3 e H é o NCT.

Guan e colaboradores (2002) analisaram as variagdes de dose para varias curvas de
calibracdo em relacdo a medidas reais da distribuicdo de dose para feixes de fétons de 6 e
18 MeV. As curvas foram obtidas utilizando véarios FCTs e a calibragcdo estequiométrica. As
curvas obtidas pelo método convencional resultaram em erros de até 3,2%, enquanto que a
curva obtida pela calibracdo estequiométrica, 0,2%. Esse resultado comprova que a calibracéo

estequiométrica é o método mais adequado para conversdo de NCT para densidade.

2.6.5.2 Conversao de Nimeros CT para Composic¢do Tecidual

Para correlacionar os NCT as composicdes quimicas dos tecidos, a escala de NCT é
frequentemente dividida em grupos correspondendo a tecidos diferentes. Usualmente até seis
grupos sao definidos: ar, pulméo, gordura, agua, musculo e 0sso (REYNAERT et al., 2007;
VANDERSTRAETEN et al., 2007). No entanto, na pratica, surgem dois problemas: o
primeiro consiste em determinar o nimero minimo de tecidos que devem ser considerados
sem que ocorra uma perda de precisdo na avaliacdo de dose; o segundo deve-se a dificuldade
em estabelecer os limites de NCT que compreendem cada grupo (SCHNEIDER et al., 2000).

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 simulacfes
MC de feixes clinicos de fotons de 8 MeV. Subdivisdes adicionais foram consideradas
necessarias para os tecidos 0sseo e pulmonar. Isto foi feito mantendo a composi¢do quimica
constante e variando a densidade. Assim, verificou-se que 57 subgrupos distintos de tecido
sd30 necessarios para representar os 16 principais grupos de tecidos do corpo com uma

precisdo na estimativa de dose de 1%. Os intervalos de NCT (cada intervalo representando
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um subgrupo) foram determinados observando a variacdo do NCT 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 é que a aplicacdo da conversdo € limitada a qualidade do feixe utilizado
(SCHNEIDER et al., 2000; VANDERSTRAETEN et al., 2007).

Schneider e colaboradores (2000) propuseram um método de conversao de NCT para
composicdo tecidual baseado na calibragdo estequiométrica. Considerando 71 tecidos
humanos, eles criaram 24 subgrupos diferentes com composic¢do quimica constante dividindo
a escala de NCT baseando-se na acuracia estimada dos NCT calculados pela Equacdo 6. Em
cada subgrupo, as densidades (p) e as fragdes de massa (w) dos elementos que compdem 0s
tecidos do intervalo de NCT [Hi; Hz] s@o interpoladas. Assim, sdo utilizadas relagdes
matematicas entre os NCT (H) e os parametros teciduais (p,w), dadas por:

p:lez_F)'z_IHl"'l_(lpz_pl)H (8)

2 T
Pl(Hz - H)

(P1H2 _szl)"'(pz _Pl)H

W, = (Wl,i — Wy, )+ W, 9)

com H, <H<H,.

Vanderstraeten e colaboradores (2007) combinaram os métodos de du Plessis (1998) e
de Schneider (2000). Eles utilizaram as Equacdes 8 e 9, mas definiram o0s grupos de tecido
por equivaléncia dosimétrica. Analisando as propriedades de atenuacdo e de deposicdo de
energia dos tecidos humanos assim como dos elementos individuais, 0s autores mostraram
que é particularmente importante distinguir entre ar e pulmdo bem como entre 0ssos de
composicoes diferentes. Assim, o método consiste em definir 14 grupos de tecidos: ar,
pulmao, gordura, musculo e 10 grupos de osso. Esse método pode ser utilizado para feixes de

fotons de 6 MeV ou de maior energia e também para feixes de elétrons.

2.6.6 Incerteza na Estimativa de Dose

Geralmente, existem duas fontes de incertezas em simulagdes MC em radioterapia:
aquelas resultantes da modelagem do Linac (erro sistematico) e aquelas decorrentes de
flutuacGes na avaliacdo da distribuicdo de dose (erro estatistico). Essas incertezas podem ter
um efeito profundo sobre informacgdes extraidas a partir das distribuicdes de dose, como as

curvas de isodose e os DVHSs. Voxels com erros estatisticos grandes aparecem como cold- ou



48

hot-spots e seus efeitos podem ser avaliados com base na quantidade de voxels e suas
localizagdes (MA et al., 2005; CHETTY et al., 2007; SECO; FRAGOSO, 2013).

A incerteza estatistica pode ser reduzida executando mais historias de particulas ou
utilizando técnicas de reducdo de variancia de modo que o seu efeito se torne praticamente
insignificante para uma determinada aplicagdo. Tem sido sugerido que uma incerteza relativa
de 2% ou menos é aceitavel para andlise de pardmetros dosimétricos clinicamente relevantes
(MA et al., 2005; CHETTY et al., 2006; JABBARI, 2011).

Diferentes métodos tém sido utilizados para o calculo da incerteza estatistica. Cada um
tem suas vantagens e desvantagens, dependendo da aplicacdo. Todos sdo baseados nos
mesmos principios subsequentes. Assumindo que x; € a quantidade x calculada em uma
amostra independente i (por exemplo, a dose em um voxel para uma histéria) e X é o valor
médio de x avaliado sobre o total de n amostras, pode-se estimar a incerteza relativa (o) de X

utilizando a equacéo a seguir (MA et al., 2005):

°=% Tt (n JZ n (10)
X;

Assim, calculando =x;® e =x; e contando n durante a simulago, pode-se calcular a incerteza no
final da simulagdo (WALTERS et al., 2002).

Uma consideracdo importante no célculo da incerteza é levar em conta a correlacéo
entre uma particula priméria e todos os seus componentes secundarios. Assim, quando um
PhSp é utilizado, uma historia deve ser definida como sendo todas as particulas associadas a
uma particula inicial (elétron priméario). Em PhSp IAEA, a variavel nStat informa quando
uma particula faz parte de uma nova historia. Se o espaco de fase € utilizado varias vezes
(reciclado), é necessario reutilizar as particulas todas de uma s6 vez e trata-las como parte da
mesma histéria (CHETTY et al., 2007). Sempau e colaboradores (2001) cunharam o termo
“variancia latente” para descrever a componente da incerteza devida as flutuagdes estatisticas
no espaco de fase e esta relacionada ao nimero de particulas neste.

Visto que as distribui¢des de dose em radioterapia geralmente sdo avaliadas em muitos
voxels, representar a incerteza de uma simulagdo MC pela incerteza de um Unico voxel (tal

como o voxel de dose maxima) e inadequado devido as variagfes das incertezas entre 0S
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voxels. Por isso, a Associacdo Americana de Fisicos Médicos (AAPM - American
Association of Physicists in Medicine), no Relatério 105 (CHETTY et al., 2007), recomendou
que a incerteza sobre um volume, como o PTV ou um volume recebendo uma dose maior que
X% da dose méxima, seja adotado como método padrdo para representacdo da incerteza de

uma simula¢do MC. Essa incerteza é calculada da seguinte maneira
1
oy = —ZG]- (11)

onde m é o niumero de voxels no volume V.
2.6.7 Comissionamento

O resultado de um tratamento radioterapico esta diretamente relacionado a exatidao da
dose entregue ao paciente (em relagdo a dose prescrita) que por sua vez depende da precisdo
da distribuicdo de dose avaliada no TPS (DAS et al., 2008). Para assegurar a precisdao do
algoritmo de avaliacdo de dose, uma série de testes deve ser realizada durante o processo de
comissionamento do TPS (LI; MA, 2013). Segundo o relatério 105 da AAPM (CHETTY et
al., 2007), os testes de comissionamento para um algoritmo MC devem ser similares aos
testes definidos para qualquer outro algoritmo de avaliacao de dose.

O comissionamento do TPS faz parte do programa de controle de qualidade em
radioterapia e consiste na execugdo de um conjunto de procedimentos que garantam o estado
operacional seguro de um TPS antes de seu uso clinico. O objetivo desses procedimentos é
testar as fungdes do sistema, verificar as capacidades e limitacdes do algoritmo de avaliagéo
de dose e inserir no TPS dados dosimétricos especificos da maquina de tratamento (IAEA,
2004; BATISTA, 2010; BARBOSA, 2011).

Erros cometidos na modelagem do Linac e do MLC produzem, muitas vezes, erros
sistematicos na avaliacdo da distribuicdo de dose. Portanto, € de extrema importancia que as
modelagens sejam verificadas contra um extenso conjunto de medigdes de distribuicGes de
dose (CHETTY et al., 2007; VERHAEGEN, 2013). Para verificar o0 modelo do Linac, as
seguintes medicdes devem ser realizadas: curvas de porcentagem de dose profunda (PDD -
Percentage Depth Dose) para diferentes tamanhos de campo; e perfis de campo para
diferentes profundidades e tamanhos de campo (DAS et al., 2008; LI; MA, 2013;
VERHAEGEN, 2013). Para 0 modelo do MLC, devem ser avaliadas suas caracteristicas



50

dosimétricas (vazamento, penumbra lateral do feixe e efeito T&G) (CHETTY et al., 2007;
DAS et al., 2008).

As curvas PDD e os perfis de campo sdo fundamentais para caracterizacao do feixe de
um Linac. Eles sdo melhor obtidos usando um fantoma de &gua com uma camara de ionizacao
controlada remotamente (Figura 20) e sua superficie a uma distancia fonte-superficie (SSD -
Source to Surface Distance) padréo (geralmente 100 cm) (ROSENBERG, 2007; DAS et al.,
2008).

Figura 20 — Exemplo de um fantoma de 4gua, Blue Phantom (IBA).
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Com excecdo da penumbra, as caracteristicas dosimétricas de um MLC sdo avaliadas
experimentalmente usando um fantoma solido e filmes dosimétricos. A penumbra é avaliada
usando um fantoma de agua. Os dados devem ser adquiridos com o colimador secundario
retraido (CHETTY et al., 2007; ROSENBERG, 2007; DAS et al., 2008).

Embora medicdes experimentais de distribuicbes de dose sejam um bom padrdo para
comissionamento do TPS, existem algumas limitacdes: (1) medir a distribuicdo de dose (3D)
em um fantoma fisico é ainda um desafio, embora técnicas baseadas em imagem (por
exemplo, dosimetria gel) e detectores 3D tém sido desenvolvidas; (2) imitar a anatomia
humana usando fantomas fisicos antropomorficos € muito dificil; (3) dosimetria in vivo é
comumente realizada com detectores na superficie do paciente e em cavidades ou inseridos
invasivamente no corpo; (4) correces devem ser feitas nas leituras dos detectores para levar
em conta variagdes na resposta do detector e outros fatores devido as condic¢des de calibracao.
Em contrapartida, um sistema computacional com um algoritmo MC de avaliacdo de dose
validado pode ser usado para controle de qualidade (incluindo, comissionamento) ou
verificacdo de planejamentos de outros TPSs, usando imagens CT de pacientes ou de

fantomas fisicos antropomorficos que representem bem a anatomia humana (LI; MA, 2013).
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3. MATERIAL E METODOS

O principal objetivo desse trabalho é desenvolver um sistema computacional baseado
no cédigo MC Geant4 para avaliagfes dosimétricas em radioterapia com feixe de fotons. O
sistema computacional, denominado Quimera, é composto de uma interface grafica de usuario
(QGUI — Quimera’s Graphical User Interface) e trés aplicativos MC (gLinacs,
gMATphantoms e gNCTphantoms). As se¢des a seguir descrevem os materiais e métodos para
desenvolvimento e validacdo dos aplicativos MC e para construgéo da interface.

3.1 Aplicativos Monte Carlo

Os aplicativos MC consistem em dois tipos: geracdo de PhSp de um modelo de Linac
(gLinacs) e avaliacdo de distribui¢cdes de dose em fantomas computacionais a partir de um
PhSp. Os fantomas computacionais, por sua vez, podem ser de dois tipos: fantomas
matematicos (QMATphantoms) e os chamados fantomas NCT (gNCTphantoms).

Os aplicativos MC foram construidos no ambiente de desenvolvimento do Geant4

(versdo 9.6). Para execucdo em paralelo, foi utilizado o MPI.

3.11 Geant4

O Geant4 (Geometry_and Tracking) é um conjunto de ferramentas computacionais
para simulagdo do transporte da radiacdo por métodos MC. E o sucessor da série Geant de
software toolkits desenvolvida pelo CERN (European Organization for Nuclear Research) e
o0 primeiro cédigo MC a usar programacao orientada a objeto (C++). Seu desenvolvimento,

manutencdo e suporte ao usudrio sdo realizados pela Geant4 Collaboration

(http://geant4.cern.ch/collaboration/index.shtml).

As particulas que podem ser simuladas incluem fotons, 1éptons, mesons, hadrons, ions
e outras, num grande intervalo de energias, desde fotons dpticos (250 eV) e néutrons térmicos
até altas energias como as obtidas em experimentos com raios césmicos e colisdo de
particulas (da ordem de 1 TeV).

Para realizar uma simulacdo no Geant4 é necessario, basicamente, escrever os codigos

descrevendo a geometria e os materiais utilizados (classe G4VUserDetectorConstruction), as


http://geant4.cern.ch/collaboration/index.shtml
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particulas de interesse e 0s processos fisicos (classe G4VPhysicsConstructor), o estado inicial
das particulas (classe G4VUserPrimaryGeneratorAction) e a fungdo principal (main) que
gerencia a execucdo da simulacdo. O Geant4 possui varios exemplos totalmente codificados
que demonstram a implementacdo das classes necessarias para construir uma simulacao

personalizada.

A simulacdo do transporte das particulas € dividida em quatro niveis: run, event, track
e step. Run é o maior nivel da simulacdo no Geant4 e compreende o conjunto de todas as
historias pré-definidas igualmente (events). O nivel event corresponde a simulacdo de uma
historia (conjunto de tracks). Track esta relacionado com a propagacdo da particula entre duas
interacOes, contém as informacdes dindmicas (posicdo, energia, direcdo, etc.) e as estaticas
(massa, carga, etc.) da particula. O step é 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. Em outras palavras, um track é transportado através da
geometria step por step. Cada nivel é representado por sua prépria classe (G4Run, G4Event,
GA4Track e G4Step) (CERN, 2009).

Os processos fisicos do Geant4 descrevem como as particulas interagem com a
matéria. Os processos fisicos eletromagnéticos disponiveis no Geant4 sdo: producao de pares,
efeito fotoelétrico, efeito Compton, efeito Rayleigh, espalhamento multiplo, espalhamento de
Coulomb, Bremsstrahlung, ionizag&o e aniquilacdo positron-elétron.

No desenvolvimento de um aplicativo, recomenda-se que 0 usuario use as classes
construtoras dos modelos fisicos de referéncia fornecidos pelo Geant4. No caso de simulacfes
com fotons, proétons, elétrons e positrons, trés modelos fisicos eletromagnéticos podem ser
empregados: Standard, Livermore e Penelope. Tais modelos s&o baseados em modelos
tedricos e adotam diferentes bases de dados de secdes de choque e algoritmos de amostragem.
No sistema desenvolvido neste trabalho, o Livermore foi definido como padrao.

No Geant4, ndo é adotado uma energia de corte para o transporte das particulas, mas
sim um limite de disténcia a ser percorrida pela particula (LT - limite de transporte). Esse
limite pode ser definido pelo método SetCut() da classe PhysicsList e é convertido em energia
para todos os materiais presentes na simulagcdo. No Quimera, um LT de 1,0 mm foi definido
como padréo.

O Geant4 oferece varios mecanismos para extrair informacdes de uma simulacao: (a) a
modelagem de um detector sensivel que simula os sinais (hits) em um dispositivo; (b) a

criagdo um volume de contagem que armazena um determinado tipo de dado (energia
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depositada, fluxo, numero de interagdes, etc.); ou (c) por meio de user action que sdo classes
definidas pelo usuario com a finalidade obter informacfes em diferentes momentos da
simulacéo: run (G4UserRunAction), event (G4UserEventAction), track
(G4UserTrackingAction) ou step (G4UserSteppingAction).

O Geant4 contém as classes necessarias para exibicdo da geometria e as trajetorias das
particulas em tempo real de execucgdo, através de interfaces de sistemas graficos externos
como: OpenGL, VRML, Openinventor, Ray Tracer, WIRED, entre outros. Além disso, 0
Geant4 possui uma GUI construida em Qt (G4UIQt) que permite uma melhor anélise visual

da geometria e execucgéo de simulagdes.

3.1.2 MPI

O MPI é um protocolo para comunicacdo de processos independente de linguagem
usado para computacdo paralela. No padrdo MPI, os processos que constituem uma aplicagéo
se comunicam por meio de fungbes para o envio e recebimento de mensagens entre eles. As
vantagens mais importantes deste padrdo sdo o alto desempenho e a portabilidade. O
desempenho é resultado direto das bibliotecas otimizadas disponiveis e do controle completo
do usuario no ciclo de desenvolvimento dos programas. A portabilidade surge da APl padréo
e a existéncia de bibliotecas para uma vasta gama de maquinas. Em geral, um programa MPI
pode ser executado tanto em maquinas de memdria distribuida como compartilhada. Até hoje,
0 MPI continua a ser o padrdo dominante usado em computacao paralela de alto desempenho
(GOMES, 2009; ASAI, 2011; JIN et al., 2011).

O G4MPI é uma interface nativa do Geant4 para computacdo paralela que utiliza as
bibliotecas MPI e implementa o paralelismo no nivel event para simular historias separadas
em processadores remotos. Usando esta interface, os aplicativos dos usuarios podem ser
paralelizadas com diferentes bibliotecas MPI, tais como LAM/MPI, MPICH2, OpenMPI, etc.
(CERN, 2009). Neste trabalho, foi utilizado o0 G4MPI com o OpenMPI (verséo 1.6.5).

3.1.3 (gLinacs
Além da geracdo de PhSp para posterior avaliagfes dosimétricas, o gLinacs pode ser

utilizado para simulacdo de novos modelos de Linac e estudo dos processos fisicos

envolvidos na geracgdo do feixe de irradiagdo. No gLinacs, as estruturas do cabegote do Linac
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sd80 modeladas utilizando geometrias (sélidos) pré-estabelecidas do Geant4 e operacGes
booleanas (unido, intersecéo e subtracéo).

Nessa primeira versdo do Quimera, foi realizada a modelagem de um Linac Varian
(Varian Medical Systems, USA) de 6 MV e um MLC Varian Millennium 120-leaf de acordo
com os dados disponibilizados pela Varian através do pagina https://myvarian.com/. Devido

ao segredo industrial, esses dados ndo foram informados nesse trabalho. Os dados para o
Linac sdo validos para os modelos Novalis TX, Trilogy, Clinac iX, DX, C/D, EX e cX. O que
varia de um modelo para outro séo as caracteristicas do feixe primario de elétrons.

O feixe primario de elétrons é definido pelos valores da FWHM das distribuicfes
energética e espacial, e pelo valor médio da energia. O LT de particulas pode ser definido

para cada componente do Linac e o usuario pode escolher entre os modelos fisicos do Geant4.
3.1.3.1 Modelagem do Linac

O Linac da Varian modelado possui um arranjo estrutural convencional como descrito
na Subsecdo 2.1.1. A Figura 21 mostra um esquema da modelagem MC deste Linac. O alvo
foi definido como sendo dois cilindros de tungsténio e cobre com 10 mm de diametro (LT =
0,25 mm). O colimador primério foi modelado como um cilindro de tungsténio com 100 mm
de altura e de didmetro com abertura conica (LT = 50 mm). As dimensdes da abertura conica

foram definidas de maneira a formar um campo de irradiacdo circular com 4042 cm de
diametro (diagonal do campo méximo, 40 x 40 cm), a 100 cm do alvo. O alvo e o colimador
priméario foram colocados num volume de vacuo, onde o feixe primario de elétrons é gerado a
5 mm do alvo; as outras estruturas estdo imersas em ar. A interface vacuo-ar é separada por
uma janela de berilio (vacuum window). O filtro achatador foi modelado usando o sélido
G4Polycone que ¢é semelhante a uma pilha de troncos de cone (LT =5 mm). A camara de
ionizacdo sdo 7 pares de camadas de Kapton® e cobre intercaladas por camadas de ar. O
espelho é de Mylar® com determinado grau de inclinagdo. O colimador secundério foi
definido como sendo 4 paralelepipedos cujas dimensdes no plano XY foram estabelecidas de

tal forma a blindar o feixe de raios-X para 0 campo maximo (LT =50 mm).
3.1.3.2 Modelagem do Colimador Multifolhas

O MLC Varian Millennium 120-leaf consiste em 80 folhas internas
(TARGET/ISOCENTER) e 40 folhas externas (FULL) cujas larguras projetadas no isocentro
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sdo 0,5 cm e 1,0 cm, respectivamente. Uma vista em corte transversal das folhas internas e
externas € mostrada na Figura 22. Cada folha € movida separadamente por um parafuso
motorizado que a conduz através de uma fenda (indicada em cinza na Figura 22). Para levar
em conta a divergéncia do feixe e minimizar a penumbra entre as folhas, os lados das folhas
sdo inclinados na direcdo do foco (Figura 23a). Da mesma maneira, as extremidades das
folhas séo arredondadas (Figura 23b) para manter um tamanho de penumbra relativamente
constante em funcédo da posicéo da folha (HEATH; SEUNTJENS, 2003).

Figura 21 - Esquema da modelagem MC de um Linac da Varian.

— Alvo

. ' <+—— Colimador primario

———————— <+——— Janela de Berilio

+——— Filtro achatador

+ Cémara de ionizagéo

Espelho

Colimador secundario

&m e

Fonte: O Autor.

Figura 22 - Secgdes transversais dos trés tipos de folhas do MLC Varian Millennium 120-leaf,

mostrando suas dimensoes.

FULL TARGET ISOCENTER

zth
¥ zbh

zts

zbs

Fonte: Adaptado de ROGERS et. al., 2011.
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Figura 23 - Secgdes transversais e perfil das folhas do MLC Varian Millennium 120-leaf,
mostrando suas inclinagdes em direcéo ao foco (a) e suas extremidades arredondadas (b).

ZFOCUS » -
PR Y
IAG
LEAFRADIUS T————— =
HOLEPOS
z z
(@) (b)

Fonte: Adaptado de ROGERS et. al., 2011.

As folhas do MLC foram modeladas usando os sélidos G4ExtrudeSolid, G4Tubs e
G4Box, e a operacao booleana de subtracao.

O solido G4ExtrudeSolid foi usado para construir as sec¢des transversais das folhas,
definindo as posigdes (x,y) dos vértices em relacdo ao centro da folha. O primeiro vértice (01)
é o superior esquerdo da folha (Figura 22); os demais seguem este no sentido horério. Os
valores de x dos vértices variam com a posicdo y da folha (yiear), de tal maneira que os lados
esquerdos das folhas (Tongue-Side) estejam inclinados em angulo 6, e os lados direitos
(Groove-Side), em angulo 6; (Figura 23). As Tabelas 2, 3 e 4 apresentam (em C++) as
posicdes dos quatorze vértices para os trés tipos de folha, FULL, TARGET e ISOCENTER,
respectivamente, onde A0 = 6 e Al = 6y, de acordo com as Equagdes 12 e 13:

00 = tg"(yo/ (ZMLC - ZCENTER)) (12)
6, =19 (y1/ (ZMLC - ZCENTER)) (13)

onde ZCENTER ¢ a distancia do topo da folha ao centro do MLC (ZMLC). Os valores de
ZCENTER para cada tipo de folha e os valores de y, e y1 s&o dados pelas Equacdes 14-18:

ZCENTER (FULL) = - 0,5.ztip + zI + 0,5.(zts — zI) (14)
ZCENTER (TARGET) = — 0,5.ztip + zbs + 0,5.(zl - zbs) (15)
ZCENTER (ISOCENTER) = — 0,5.ztip + zI + 0,5.(zts — zI) (16)



Yo = Yieaf — 0,5.(WI + wt) + 0,5.wt — 0,5.1AG
Y1 = Vieat + 0,5.(wl + wt) — 0,5.wg + 0,5.1AG
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(17)
(18)

Tabela 2 - Posi¢des dos vértices da sec¢do transversal da folha FULL de um MLC Varian

Millennium 120-leaf.

Vértice x y

01 -0.5*(wl + wt) - (0.5*(zts - zI) + zl)*tan(A0) -0.5*ztip

02 -0.5*(wl + wt) + wtip - (0.5*(zts - zI) + zl)*tan(A0) -0.5*ztip

03 -0.5*(wl + wt) + wtip - 0.5*(zts - zl)*tan(A0) -0.5*ztip + zI
04 0.5*(wl + wt) - wg - 0.5*(zts - zl)*tan(Al) -0.5*ztip + zl
05 0.5*(wl + wt) - wg + (-0.5*(zts - zl) + (zg - zl))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
06 0.5*(wl + wt) + (-0.5*(zts - zI) + (zg - zl))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
07 0.5*(wl + wt) + (0.5*(zts - zl) + (ztip - zts))*tan(Al) 0.5*ztip

08 -0.5*(wl + wt) + wts - whs + (0.5*(zts - zl) + (ztip - zts))*tan(Al) 0.5*ztip

09 -0.5*(wl + wt) + wts - whs + (0.5*(zts - zl) + (zbs - zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zbs
10 -0.5*(wl + wt) + wts + (0.5*(zts - zI) + (zbs - zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zbs
11 -0.5*(wl + wt) + wts + 0.5*(zts - zl)*tan(Al) -0.5*ztip + zts
12 -0.5*(wl + wt) + wt + 0.5*(zts - zl)*tan(A0) -0.5*ztip + zts
13 -0.5*(wl + wt) + wt - (-0.5*(zts - zI) + (zt - zl))*tan(A0) -0.5*ztip + zt
14 -0.5*(wl + wt) - (-0.5*(zts - zI) + (zt - zl))*tan(A0) -0.5*ztip + zt

Do so6lido G4ExtrudeSolid é subtraido um paralelepipedo (G4Box) referente a fenda de

movimentacao, cuja distancia da extremidade da folha é igual a HOLEPOS. Da extremidade

do solido resultante € subtraida uma secdo de tubo (corte longitudinal) (G4Tubs) de raio
interno igual a LEAFRADIUS (Figura 23b).

O material das folhas foi definido como uma liga metédlica composta de 90% de

Tungsténio, 6% de Niquel, 2,5% de Cobre e 1,5% de Ferro (HEATH; SEUNTJENS, 2003;
TYAGI et. al., 2007). Os valores da densidade e do espacamento entre as folhas (IAG) sdo

escolhidos para que as caracteristicas dosimétricas do MLC estejam de acordo com os dados

experimentais correspondentes.



Tabela 3 - PosicOes dos vértices da seccao transversal da folha TARGET de um MLC Varian

Millennium 120-leaf.
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Vértice x y
01 -0.5*(wl + wt) - (0.5*(zl - zbs) + zbs)*tan(AQ) -0.5*ztip
02 0.5*(wl + wt) - (0.5*(zl - zbs) + zbs)*tan(Al) -0.5*ztip
03 0.5*(wl + wt) - (0.5*(zl - zbs) + (zbs-zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zts
04 0.5*(wl + wt) - wts - (0.5*(zl - zbs) + (zbs-zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zts
05 0.5*(wl + wt) - wbs - 0.5*(zl - zbs)*tan(A1) -0.5*ztip + zbs
06 0.5*(wl + wt) - 0.5*(zl - zbs)*tan(A1) -0.5*ztip + zbs
07 0.5*(wl + wt) - (-0.5*(zl - zbs) + (zg-zbs))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
08 0.5*(wl + wt) - wg - (-0.5*(zl - zbs) + (zg-zbs))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
09 0.5*(wl + wt) - wg + (0.5*(zl - zbs) + (ztip-zl))*tan(Al) 0.5*ztip
10 0.5*(wl + wt) - wtip + (0.5*(zl - zbs) + (ztip-zl))*tan(Al) 0.5*ztip
11 0.5*(wl + wt) - wtip + 0.5*(zl - zbs)*tan(Al) -0.5*ztip + zI
12 -0.5*(wl + wt) + wt + 0.5*(zl - zbs)*tan(A0) -0.5*ztip + zI
13 -0.5*(wl + wt) + wt + (-0.5*(zl - zbs) + (zt-zbs))*tan(A0) -0.5*ztip + zt
14 -0.5*(wl + wt) + (-0.5*(zl - zbs) + (zt-zbs))*tan(A0) -0.5*ztip + zt
Tabela 4 - Posic¢Oes dos vértices da seccao transversal da folha ISOCENTER de um MLC Varian
Millennium 120-leaf.
Vértice x y
01 -0.5*(wl + wt) + wt - (0.5*(zts - zl) + zl)*tan(A0) -0.5*ztip
02 -0.5*(wl + wt) + wt + wtip - (0.5*(zts - zl) + zl)*tan(A0) -0.5*ztip
03 -0.5*(wl + wt) + wt + wtip - 0.5*(zts - zl)*tan(A0) -0.5*ztip + zI
04 0.5*(wl + wt) - wg - 0.5*(zts - zl)*tan(Al) -0.5*ztip + zI
05 0.5*(wl + wt) - wg + (-0.5*(zts - zI) + (zg - zI))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
06 0.5*(wl + wt) + (-0.5*(zts - zI) + (zg - zl))*tan(Al) -0.5*ztip + zg
07 0.5*(wl + wt) + (0.5*(zts - zl) + (ztip - zts))*tan(Al) 0.5*tip
08 -0.5*(wl + wt) + (0.5%(zts - zI) + (ztip - zts))*tan(Al) 0.5*tip
09 -0.5*(wl + wt) + (0.5%(zts - zI) + (zbs - zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zbs
10 -0.5*(wl + wt) + whbs + (0.5*(zts - zl) + (zbs - zts))*tan(Al) -0.5*ztip + zbs
11 -0.5*(wl + wt) + wbs + 0.5*(zts - zl)*tan(Al) -0.5*ztip + zts
12 -0.5*(wl + wt) + 0.5*(zts - zl)*tan(A0) -0.5*ztip + zts
13 -0.5*(wl + wt) + (-0.5*(zts - zl) + (zt - zI))*tan(AQ) -0.5*ztip + zt
14 -0.5*(wl + wt) + wt + (-0.5%(zts - zl) + (zt - zl))*tan(A0) -0.5*ztip + zt




59

3.1.3.3 Espaco de Fase

A geracdo do PhSp € dividida em duas etapas. A primeira gera um PhSp ap6s o0s
componentes do cabecote que mais influenciam o feixe (alvo, colimador primario e filtro
achatador) e a segunda etapa gera um PhSp ap6s 0s componentes dependentes do paciente ou
modificadores do feixe (colimador secundario e/ou MLC). O volume de deteccdo para
obtencdo do primeiro PhSp (PhSp01) foi modelado como um cilindro de 1 um de altura (ao
longo de Z) e raio igual a diagonal do campo maximo, posicionado logo abaixo do filtro
achatador. O segundo (PhSp02) foi modelado como um paralelepipedo de mesma altura e
dimensGes ao longo de X e Y de acordo com o campo de irradiacdo, posicionado logo abaixo
ou logo acima do MLC. Durante a simulacdo, o PhSp é salvo a cada milhdo de particulas
detectadas.

O arquivo referente ao PhSp01l possui um formato proprio desenvolvido nesse
trabalho (*.gPhSp) e o referente ao PhSp02 possui o formato da IAEA. O formato “qPhSp”
corresponde a um arquivo de texto contendo um cabecalho (nome do PhSp, posicdo no eixo Z
e extensdo no plano XY) e os dados do PhSp (posicéo, direcdo, energia, peso estatistico, tipo
de particula e nStat). O método de escrita do PhSp02 foi baseado na classe
G41AEAphspWriter (CORTES-GIRALDO et al., 2012).

Os dados para ambos os PhSp sdo obtidos da mesma maneira. Quando uma particula
atinge o volume sensivel (G4VSensitiveDetector), a funcdo ProcessHits é chamada. Nela, sdo
obtidos a posicdo, a direcdo, a energia, 0 tipo e 0 peso estatistico da particula. Essas
informacdes sdo passadas para outra classe responsavel por gravar as informacdes no arquivo.
No inicio de cada historia, o valor de nStat é definido como 1. Esse valor permanece até uma
particula atingir o volume sensivel. Em seguida, as informacdes referentes a essa particula sdo
gravadas e o valor de nStat € definido como 0.

No caso da geracdo do PhSp01, é possivel utilizar a técnica de reducdo de variancia
uniform bremsstrahlung splitting. Assim, quando ocorre uma interagdo bremsstrahlung, o

foton resultante é replicado N vezes, produzindo N fétons iguais com peso estatistico 1/N.

3.1.4 gMATphantoms

O gMATphantoms € voltado para modelagem de fantomas fisicos usados no controle

de qualidade de Linacs e MLCs ou em outras analises dosimétricas experimentais. Os
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fantomas matematicos sdo construidos no ambiente de programacdo do Geant4, utilizando
geometrias pré-estabelecidas e operagdes booleanas.

Em tempo de execucgdo, o fantoma (ou parte dele) é definido como volume sensivel
(G4VSensitiveDetector) e “voxelizado” utilizando a classe G4VReadOutGeometry. Na funcéo
ProcessHits, sdo obtidas a energia depositada no voxel onde ocorreu a interacdo, sua
densidade e as coordenadas do mesmo. A partir do volume do voxel, a dose é obtida e
multiplicada pelo peso estatistico da particula. Em seguida, a dose ponderada e as
coordenadas do voxel sdo passadas para outra classe onde a dose é somada ao valor anterior
correspondente. Para estimar as incertezas relativas, no final de cada histéria, o quadrado da
dose € calculado e somado ao valor anterior e 0 nimero total de histérias incrementado para
cada voxel (ver Equacdo 10). Ao final da simulacdo, essas informacdes sdo gravadas num
arquivo de texto (*.qDose). Durante a simulacéo, esse arquivo de texto € salvo a cada milhdao
de historias.

As simulacdes das irradiagfes sdo realizadas a partir do PhSp02. Para leitura e
manipulacio do PhSp02, sdo utilizadas as funcdes da classe G4IAEAphspReader (CORTES-
GIRALDO et al., 2012).

Um modelo de um fantoma de agua (“WaterPhantom”), o Blue Phantom da IBA
(Figura 20), foi implementado no gMATphantoms como padrdo. As dimensdes desse fantoma
podem ser alteradas pelo usuério para estar de acordo com outros modelos, editando o arquivo

de texto correspondente (WaterPhantom.txt).

3.1.5 gNCTphantoms

O gNCTphantoms foi baseado nos codigos do exemplo “DICOM” do Geant4
(/fexamples/extended/medical/DICOM) e é voltado para planejamento radioterapico e controle
de qualidade de TPSs. Os fantomas NCT sdo construidos a partir de imagens CT do paciente
ou de um fantoma fisico, utilizando métodos de converséo de NCTs.

O método de conversdo implementado utiliza uma curva de calibracdo para obtencao
da densidade e intervalos de NCTs para os tecidos (ou materiais). Os parametros da curva de
calibracdo devem estar contidos num arquivo de texto e os nomes de cada material e os
respectivos NCTs maximos num outro. As composi¢des dos materiais implementados foram
obtidas das tabelas da ICRU 46 (1992), do site do NIST (National Institute of Standards and

Technology), entre outras fontes.
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O volume “voxelizado” de materiais €é representado pela classe
G4PhantomParameterisation e 0 volume sensivel (com as mesmas caracteristicas do volume
voxelizado), pela classe G4MultiFunctionalDetector. Para calculo de dose, € utilizada a classe
G4PSDoseDeposit, cujos resultados sdo manipulados na classe G4Event para obter as mesmas

informacdes obtidas no qMATphantoms.

3.1.6 ValidacOes

Primeiramente foi validado o qMATphantoms, pois as valida¢cdes dos outros dois
aplicativos dependem desta. Para comparacdo de gréficos 1D, foi utilizado o Microsoft
Excel® 2007.

3.1.6.1 gMATphantoms

Para validar o gqMATphantoms, foi comparado a distribuicdo de dose de um PhSp
IAEA obtida no gMATphantoms a distribuicdo de dose do mesmo PhSp obtida no
DOSXYZnrc (2.6.1). O PhSp IAEA utilizado foi o “VarianClinaciX 6MV_20x20 wl”
disponibilizado pela IAEA (https://www-nds.iaea.org/phsp/). Esse PhSp e a distribui¢éo de

dose no DOSXYZnrc foram gerados de uma modelagem MC de um Linac Varian 6 MV
(HEDIN et al., 2010). Os dados da distribuicdo de dose (um perfil de campo a 1,5 cm de
profundidade e uma curva PDD) foram disponibilizados pelos autores para esse trabalho.

O WaterPhantom foi utilizado para obter o perfil de campo e a curva PDD do PhSp

com as dimensdes dos voxels iguaisa 2 x5 x 5 mms3e 5 x 5 x 2 mms3, respectivamente.
3.1.6.2 gLinacs

Para validar as modelagens do Linac e do MLC, foram realizados testes de
comissionamento utilizando dados experimentais fornecidos por Moreno (2012). Esses dados
foram usados pela autora para validagédo de modelagens MC de um Varian Clinac 2100C/D de
6 MV e de um MLC Varian Millennium 120-leaf.

Os dados referentes ao Clinac consistem em um perfil de campo a 5 cm de
profundidade e uma curva PDD para um campo de 10 x 10 cm?. Esses dados foram medidos
em um fantoma de 4gua usando uma camara de ionizacdo de volume ativo de 125 mm? e

diametro interno de 5,5 mm. Para a curva PDD, as aquisi¢des foram feitas em passos de 1 mm
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até a profundidade de 20 mm e 5 mm para além de 20 mm. Para o perfil de campo, 0s passos
foram de 2,5 mm no centro do campo e 1 mm nas regides de penumbra e umbra.

Os dados referentes ao MLC sédo perfis de dose obtidos expondo filmes dosimétricos
em um fantoma de agua sélida a uma profundidade de 50 mm e SSD de 95 cm. Para avaliar o
vazamento, um perfil de dose foi obtido irradiando 0 MLC completamente fechado com um
campo de 10 x 10 cm?, normalizado pela dose m&xima para 0 mesmo campo com o MLC
aberto. Para avaliar o efeito T&G, um perfil de dose foi obtido para um campo de 10 x 10 cm?
com as folhas do MLC bloqueando o campo alternadamente.

Para avaliar a penumbra, foi obtida a distancia entre a dose de 80% e a de 20% (em
relacdo a dose em z = 1,5 cm e x =y = 0) de um perfil de campo 10 x 10 cm?2 e comparou-se
com o valor encontrado por Moreno (2012), 6,1 mm.

As avaliacGes de dose foram realizadas no gMATphantoms a partir de um PhSp02
com campo de 10 x 10 cm? gerado no gLinacs. Os parametros de entrada para a modelagem
do MLC foram os mesmos utilizados por Moreno (2012): densidade = 17,35 g/cm®; IAG =
0,06 mm; ALG = 0,04 mm. As dimensdes dos voxels escolhidas para obter a curva PDD e
perfil de campo foram 8 x 8 x 2 mm® e 4 x 10 x 4 mm®, respectivamente. Para avaliar o
vazamento, o efeito T&G e a penumbra, as dimensdes dos voxels foram 30 x 1 x 5 mm?, 10 x

1x5mmie3x 10 x5mm?®, respectivamente.
3.1.6.3 gqNCTphantoms

Para validagdo do qNCTphantoms, uma distribuicdo de dose obtida no
gNCTphantoms foi comparada a distribuicdo de dose no gMATphantoms para 0 mesmo
PhSp. As imagens CT usadas no gqNCTphantoms sdo do mesmo fantoma fisico modelado no
gMATphantoms.

O fantoma fisico foi um fantoma Siemens (Figura 24a) usado para controle de
qualidade de tomografos. As imagens CT foram obtidas em um tomdgrafo Siemens Biograph
mCT do Centro Médico Universitario de Groningen (UMCG - University Medical Center
Groningen). Foram utilizadas 25 imagens de 512 x 512 (com 2 mm de espessura de fatia) da
regido de uniformidade do fantoma (Figura 24b) que consiste de um cilindro de acrilico (com
200 mm de diametro externo e 4 mm de espessura de parede) preenchido com agua. Assim,
essa regido do fantoma foi implementada no qMATphantoms (“CylindricalPhantom”). As
imagens CT necessérias para construgdo da curva de calibracdo foram também obtidas no

mesmo tomografo, utilizando um FCT da Gammex, modelo 467 (Figura 19a).
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Figura 24 - Fantoma Siemens (a) e uma imagem CT sua da regido de uniformidade (b).

(@) (b)

O PhSp utilizado foi o “VarianClinaciX_6MV_4x4” disponibilizado pela TAEA
(https://www-nds.iaea.org/phsp/). Assim como o PhSp IAEA usado na validacdo do

gMATphantoms, esse PhSp foi gerado de uma modelagem MC de um Linac Varian 6 MV
(HEDIN et al., 2010). As irradiacdes foram feitas perpendicular ao plano XY, nos angulos 0°,
45°,90°, 135°, 180°, 225° e 270°.

3.2 Interface Gréafica

A gGUI tem a funcdo de interface para os aplicativos MC, criando ou editando 0s
arquivos de entrada, executando as simulacdes e analisando os resultados. A sua construcao
foi realizada utilizando o ambiente de desenvolvimento do Qt (Versdo 4.8.6). Para
visualizacdo e manipulacdo de imagens CT, optou-se pelo VTK (Versdo 5.8). As ferramentas
computacionais para analise de dados foram implementadas usando as bibliotecas do ROOT
(Versdo 5.34.19). A lingua utilizada na escrita foi o inglés para possibilitar uma acessibilidade

mais abrangente.

321 Ot

O Qt é um framework para desenvolvimento de aplicativos multiplataforma em C++
com recursos para networking, XML, SVG, banco de dados, scripting, OpenGL, animacdes,
multi-touch, reconhecimento de gestos, multimidia e solugdes mobile. O Qt é composto por
varios modulos, a saber: QtCore, QtGui, QtNetwork, QtOpenGL, QtScript, QtSql, QtWebKit,
QtXml, QtXmlPatterns, QtTest. O Qt foi criado pela empresa norueguesa Trolltech e é
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atualmente mantido pelo Qt Project (http://www.qt.io/), uma iniciativa de software livre

envolvendo desenvolvedores individuais e provenientes de empresas como Nokia, Digia e

outras.

322 VTK

O VTK (Visualization ToolKit) é um sistema de cddigo aberto para computacdo
gréfica 3D, processamento de imagens, e visualizacdo. O VTK é uma das ferramentas de
visualizacdo cientifica mais utilizadas atualmente devido a sua facilidade de uso, eficiéncia e
portabilidade (multiplataforma), inclusive no desenvolvimento de aplicativos comerciais em
diferentes areas.

O VTK consiste em uma biblioteca com mais de 700 classes escritas em C++. Possuli
suporte a um amplo acervo de algoritmos de visualizacdo, incluindo métodos volumeétricos, de
textura, escalares e vetoriais. Fornece vérias classes para manipulacdo de arquivos que
permitem ler e escrever nos formatos mais populares. Dentre estes formatos encontram-se:
STL, XML, BMP, DICOM, JPEG, PNM, PNG, TIFF, PLOT3D.

O ambiente Qt possui um plugin que permite a sua integracdo com o VTK, chamado
QVTK. Para o seu funcionamento, a op¢cdo QVTK deve ser ativada durante a compilacédo do
VTK. O uso do VTK, no ambiente do Qt, permite a criagdo de interfaces de visualizagédo de

imagens. Nestas interfaces, o usuario pode realizar interacdo por meio do mouse.

3.2.3 ROOT

O ROOT é um software e biblioteca, desenvolvido pelo CERN, que fornece um
conjunto de ferramentas necessarias para processar, analisar, visualizar e armazenar grandes
quantidades de dados de uma maneira muito eficiente. E principalmente escrito em C ++, mas
bem integrada com outras linguagens como Python e R.

O ROOT possui uma extensdo (layer) que permite o uso das suas ferramentas em
aplicativos Qt (Qt-ROOT). O principal objetivo é permitir a “incorporagdo” das classes do
ROOT ao ambiente de desenvolvimento do Qt e usa-las perfeitamente com outros

componentes do mesmo.
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3.2.4 Conversdo de NUmeros CT

A gqGUI possui trés janelas para auxiliar na obtencdo de curvas de calibracdo e dos
intervalos de NCT correspondentes aos materiais presentes nas imagens para conversdo de
NCT realizada no gNCTphantoms. A primeira janela é para visualizagdo e analise de imagens
CT, onde é possivel obter NCT médios e histogramas de regibes de interesse (ROIs - Regions
of Interest) circulares. A segunda janela é para construcdo e visualizacdo de curvas de
calibracdo, cuja metodologia foi desenvolvida por Oliveira e colaboradores em 2011. A
terceira janela é para segmentacdo da escala de NCT, analisando os histogramas das imagens
e definindo limiares para cada tipo de material presente.

3.2.5 Simulagdes Monte Carlo

H& uma janela especifica para cada aplicativo MC. As simulaces MC podem ser
executadas visualmente (usando o G4UIQt) ou interativamente, na qual comandos nativos do
Geant4 podem ser dados e as informacdes sobre o andamento da simulacdo sdo mostradas em
uma tela. Em geral, antes de iniciar uma simulacdo, o usuario deve informar os arquivos de
entrada, o nimero de histdrias e nimero de nds escravos (se a simulacdo for em paralelo).

No caso do gLinacs, é necessario informar as caracteristicas do feixe primério de
elétrons para geracdo do PhSp01. Para a geracdo do PhSp02, é necessario informar o arquivo
do PhSp01 e do MLC (contendo as posi¢des de cada folha no eixo X), a posicdo do volume
de deteccdo e o tamanho do campo de irradiacéo.

Para avaliaces de dose no gMATphantoms, é necessario selecionar um fantoma entre
0s ja modelados, o arquivo do PhSp02 (e o nimero de particulas a serem recicladas por
historia) e as caracteristicas relacionadas ao volume sensivel (dimensdes, posicdo e numeros
de voxels).

No gNCTphantoms, & necessario selecionar as imagens, o arquivo do PhSp02, os
arquivos para a conversdo de NCT e informar a posi¢cdo do PTV. Além disso, é possivel
definir uma taxa de reamostragem (poténcia de 2) no plano XY e uma ROI (centralizada na

posicdo do PTV) fora da qual todos os voxels sdo definidos como Ar.
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3.2.6 Andlise de Resultados

As analises de resultados sdo divididas em dois tipos: analise de PhSp e analise de
distribuictes de dose. A partir dos arquivos de PhSp, podem-se obter os espectros dos fétons,
elétrons e positrons, e a distribuicdo 2D da energia e do nimero de particulas. A anélise de
distribuicOes de dose pode ser feita de vérias maneiras: distribui¢des 2D da dose (pontual,
curvas e regides de isodose) e da incerteza relativa, perfis de dose, dose por volume,
diferencas entre distribuicdes de dose (com as mesmas dimensbes) e DVHs diferenciais e
cumulativos.

As distribuicbes 2D sdo representadas por graficos de cores, onde os valores maximo e
minimo da distribuicdo sdo atribuidos a primeira e a Gltima cor de uma escala de cores,
respectivamente. As cores para os demais valores sdo determinadas de forma linear entre esse
intervalo.

Os volumes de interesse para calculo de DVHs e doses por volumes sdo cilindricos.
Assim, as posicdes dos centros no plano XY, os raios, 0s intervalos no eixo Z e os IDs devem

ser reunidos em um arquivo de texto.
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4. RESULTADOS E DISCUSSAO

Grande parte do desenvolvimento do Quimera foi realizado no Laboratério de

Dosimetria Numérica (LDN) do Instituto Federal de Educacdo, Ciéncia e Tecnologia de

Pernambuco (IFPE). O Quimera foi desenvolvido no sistema operacional Ubuntu (versédo 14),

mas pode ser executado em qualquer sistema operacional baseado no Linux.

4.1 Interface Grafica

A Figura 25 mostra a janela principal do gGUI. Os itens dos menus sdo apresentados a

sequir:

e File (arquivo):

o Open CT Images (visualizacdo e analise de imagens CT);

o Calibration Curve (visualizacdo de curvas de calibracéo);

o Histogram of CT Numbers (histograma de NCTs de uma ou mais imagens CT).

e Simulations (simulacdes MC):

o Phase Space (geracéo de PhSp);

o Dose Distribution (avaliacdo de distribuicdes de dose):

[
[]

gNCTphantoms;
gMATphantoms.

e Analyses (analise de resultados):
o Phase Space (PhSp):
o Dose Distribution:

[

[
[
[

Distr. 2D (distribuicdo 2D em grafico de cores);

Profiles (perfis);

Dose per Volume (dose por volume);

Relative Difference (diferenca entre duas distribuicdes de dose de mesmas
dimensGes, sendo uma de referéncia);

DVHs (visualizar e/ou salvar DVHS):

= Differential (diferencial);

= Cumulative (cumulative).

Join Files (juntar arquivos gerados em simulagdes paralelas).
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Figura 25 - Janela principal do qGUI.

File Simulations Analyses Help

@ © Quimera
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4.1.1 Conversao de Numeros CT

A qGUI possui trés janelas para auxiliar na obtengdo de curvas de calibragdo e dos
intervalos de NCT.

A Figura 26 mostra a janela para visualizacdo e analise de imagens CT, apresentando
uma das imagens CT do fantoma Siemens (3.1.6.3) ampliada (definindo a largura, width) e
centralizada (center). Para obtencdo de um NCT médio (average CT number), é necessério
definir o valor do raio (radius) da ROI circular. A localizacdo desta é determinada com o
botdo esquerdo do mouse. Ao clicar num ponto da imagem surge um circulo vermelho
sobreposto a esta. Nesse caso, é possivel visualizar o histograma dos NCTs pertencentes a
ROLI.

A Figura 27 mostra a janela para visualizacdo de curvas de calibracdo com o grafico e
0s parametros da curva de calibracdo referente ao tomografo Siemens Biograph mCT do
UMCG. Ao salvar uma curva de calibragdo em arquivo de texto (*.txt), os parametros da
curva séo arranjados da maneira apropriada para servir de arquivo de entrada para simulagdes
no gNCTphantoms.

A Figura 28 mostra a janela para visualizagdo de histogramas de NCTs, na qual esta o
histograma das imagens CT do fantoma Siemens. Semelhante a visualizag&o de imagens CT
(Figura 26), o centro (level) e a largura (window) da escala de NCTs considerada na

construcdo do histograma podem ser definidos usando controles sliders.



Figura 26 - Janela para visualizagdo e andlise de imagens CT, mostrado uma imagem

centralizada do fantoma Siemens.
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Window: 256 — ==——=={J

Figura 27 - Janela para visualizagdo de curvas de calibragéo.
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Figura 28- Janela para visualizacdo de histogramas de NCTs, mostrando a distribuicdo de NCTs
da imagens CT do fantoma Siemens.
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4.1.2 Simulagdes Monte Carlo

A Figura 29 mostra a janela para simula¢fes com o gLinacs. No gLinacs, € possivel
gerar, em sequéncia, dois tipos de PhSp: PhSp01 (Figura 29a) e PhSp02 (Figura 29b). Na aba
PhSp01, é preciso informar as caracteristicas do feixe priméario de elétrons (electron beam).
Na aba PhSp02, é definido o tamanho de campo (field’s size) e a localizacdo do volume
sensivel. Se este for posicionado abaixo do MLC, é necessario selecionar o arquivo com as
posicdes das folhas.

Nas janelas de simulacdo do qGUI, ha caracteristicas em comum: caixas para
definicdo do nUmero de histérias e de nos escravos (se a simulagdo em paralelo for
selecionada), a tela e a barra de comandos para simulacéo interativa, os botdes para simulacéo
visual (VIS) ou interativa (RUN), e o botdo para parar uma simulagdo em andamento (Stop)
(Figura 29a).

A Figura 30 mostra a janela para simula¢ées com o gMATphantoms. Na aba Input (a),
é selecionado o fantoma e o arquivo do PhSp02, informado o nimero de particulas a serem
recicladas por histdria e definido o nome do arquivo de saida. Na aba Sens. Volume (b), séo

definidas as caracteristicas do volume sensivel (dimensdes, posi¢do e nimeros de voxels).
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A Figura 31 mostra a janela para simulagdes com o gqNCTphantoms. Na aba Input (a),
séo selecionados as imagens CT e o arquivo do PhSp02, e definido o nome do arquivo de
saida. Na aba NCTs (b), sdo selecionados os arquivos referentes a conversao de NCTs (curva

de calibracdo e intervalos de NCTs dos materiais), e sdo definidos a posi¢édo do PTV, a taxa
de reamostragem e o raio da ROI.

Figura 29 - Janela para simula¢Ges com o gLinacs. (a) Janela de simula¢do com a aba para
geracao do PhSp01 selecionada. (b) Aba para geracdo do PhSp02.

PhSp 01 | PhSp 02

Source: Electron Beam

Energy [Mean] (MeV): |5.700 . B uniform Bremsstrahlung Splitting (N): | 10

FWHM [Energy] (MeV): |0.100 |

-

FWHM [Position] (mm): | 1.000

Output File: |../10fPhase-Space-SD01

[ InParallel  N°of Histories:
VIS RUN Stop

10 - 1500000000

(a)
Phsp 01 | Phsp 02

Source: Phase Space (PhSp 01)

Input File: ../10/Phase-Space-SD01 Field's Size (mm): | 200 200

MLC's File: Position (Z): | Just above the MLC v

OutputFile: |, /io/Phase-Space-SD02

(b)



Figura 30 - Janela para simulacées com o qMATphantoms: (a) aba Input (parametros de
entrada) e (b) aba Sens. Volume para defini¢cdo das caracteristicas do volume sensivel.

Input | Sens. Volume

Phantom: | WaterPhantom -

Phase Space's File: |../l0/VarianClinaciX_6MV_20x20_aboveMLC_w1 Times Recycled: |5 | .

Output File: |../lO/DistrDose_MAT

(@)
Input | Sens. Volume
Size [X Y Z] (mm): 260.000 .| |260.000 . |300.000 _
Position [X Y Z] (mm): | 0.000 > | 0.000 o -150.000 _
Ne of Voxels [X Y Z]: 130 .| |26 2130 s

(b)

Figura 31 - Janela para simulagGes com o gNCTphantoms: (a) aba Input (parametros de
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entrada) e (b) aba NCT para definicdo dos arquivos referentes a conversio de NCTs e demais

parametros para processamento das imagens.

Input | NCTs

Image's File:  |./lO/SiemesPH/

Phase Space's File: | ../10/VarianClinaciX_6MV_4x4 Times Recycled: |5 | .

Output File: |../1O/DistrDose_NCT

(@)
Input | NCTs
Calibr. Curve's Files: | ./l0/CalibrCurveUMCG120kVp.txt [ ROI (Radius): a7 -
Tissue Range's File: IOTissueRangeSiemensPH.txt & Compression (XY): 2 -
PTV's Center [X Y Z]: 127 “ 91 N 10

(b)
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A Figura 32 mostra as janelas para analise de PhSp (a) e distribui¢bes de dose — 2D

(b) e perfis (c).

Figura 32 - Janelas para analise de PhSp (a) e distribuicdes de dose - 2D (b) e perfis (c). As &reas

de visualizacao dos graficos foram omitidas.

QUANT. INFORMATION

Distr. 2D (0.2537,0.75115): 668755
N. Histories: 12,469,933

N. Pholons (%): 27841343 (99.6054)
N. Electrons (%): 106081 (0.3795186)
N. Positrons (%): 4220 (0.0150975)
X (mmi: -29.9935 | 29.9991

¥ (mm): -29.999 | 29.9957

Z (mm): 0

DISTRIBUTION 2D

® Total Energy
() Mean Energy
) Fluence

PROFILE (Teotal Energy)
O x

QY
Bin's Size (mm) Line (Profile)

o

050 | 8

SPECTRA

() Photons
() Electrons
(") Positrons

Bin's Size (MeV)

0.10

-

| SAVE (*.png)

SAVE (".txt)

(@)

QUANT. INFORMATION (pGy)

Dose (65,66): 0.397686

Total Dose: 2532288.2428

Max. Dose (123, 121, 10): 40.7056
Error (Vol. 50%): 1.86%

Voxel's Size [mmy: (1.95312, 1.95312, 2)
N. of Voxels: (256, 256, 25)

CHART TYPE PLANE
{® Punciual ® Xvs. Y
() Isodose Curves ) Zvs. X
() Isodose Regions ) Zvs. Y
() Emors
] BENCHMARK (%)
®) POINT (X.Y.Z)
123 (2|12 |Z|]w |2
VALUE (uGy)
40.7056
Center (X-Y Axes) Slice
128 [2]|128 |2 12 :
Size (X-Y Axes) Contours

128 (2|28 |2

Interval (Min,Max)

001 | :||4071 |

20 :

(b)

QUANT. INFORMATION (uGy)
Total Dose: 0.0203

Max. Dose (151, 46, 2): 9.57999%-08
Error (Vol. 50%): 0.66%

Voxel's Size [mm]: (2, 5, 5)

N. of Voxels: (240, 96, 62)

PLANE AXIS
® Xvs. Y ® x
() Zwvs. X Oy
() Zvs. Y Oz
Slice Line

X

[& BENCHMARK (%)

@ Point[XYZ]
[120 : [43

SIEHE

() Value (uGy)
0.0000

l SAVE (*.txt) J

(©

Na janela para analise de PhSp, é possivel visualizar algumas informacdes

quantitativas (nimeros de histérias e particulas, extensdo no plano XY e posi¢do no eixo Z),

as distribuicdes 2D da energia total, da energia média ou do nimero de particulas; os perfis

da energia total ao longo do eixo X ou Y; e 0s espectros dos fotons, elétrons e positrons. No

caso de distribui¢des 2D, o valor na localizacdo do ponteiro do mouse € mostrada.
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Nas janelas para andlise de distribuicdes de dose, as seguintes informacGes
quantitativas sdo mostradas: a dose total; a dose méxima; a incerteza para o volume de 50%
(Equacdo 11); as dimensdes dos voxels; e o nimero de voxels. Além disso, um ponto ou um
valor de dose podem ser tomados como referéncia (benchmark). No caso de distribui¢des 2D,
0 centro e as extensdes dos eixos X-Y, os valores méximo e minimo de dose, e 0 numero de
cores/curvas/regides (countours) podem ser alterados dentro dos limites da distribuicdo de
dose.

A janela para visualizacdo de DVHs € similar a janela de visualizacdo de curvas de

calibracdo (Figura 27).

4.2  Aplicativos Monte Carlo

Na primeira versdo do gLinacs, foram modelados um Linac Varian de 6 MV
(Figura 33a) e um MLC Varian Millennium 120-leaf (Figura 32b). A Figura 34 mostra 0s
fantomas matematicos modelados no gMATphantoms. Sao eles: um fantoma de agua cubico
(WaterPhantom), um fantoma de &gua cilindrico (CylindricalPhantom) e um FCT
(Gammex467) (Figura 19a). Além do seu uso para construcdo de curvas de calibracéo,
fantomas de caracterizacdo tecidual tém sido usados também para teste da influéncia de NCTs
em planejamentos radioterapicos (OLIVEIRA, 2012). A Figura 35 mostra um exemplo de um
fantoma NCT construido no gNCTphantoms a partir de imagens CT de uma paciente com

cancer de mama.

Figura 33- Visualiza¢do das geometrias do Linac (a) e do MLC (b) modelados no gLinacs.

(b)



75

Figura 34 - Fantomas modelados no gMATphantoms. (a) WaterPhantom — Blue Phantom, IBA.
(b) CylindricalPhantom - Regido de uniformidade de um fantoma para controle de qualidade de
CT, Siemens. (c) Gammex467 — Um FCT da Gammex, Modelo 467.
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Figura 35- Exemplo de um fantoma NCT (a) construido a partir de imagens CT de uma paciente
com cancer de mama (b). As cores em (a) foram atribuidas de acordo com os limiares da escala
de NCTs usados na conversado de NCTs em materiais.

(b)

FONTE: https://dicompyler.googlecode.com



https://dicompyler.googlecode.com/

4.2.1 Validagoes

4.2.1.1 gMATphantoms
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A Figura 36 mostra a comparacgéo entre as curvas PDD e os perfis de campo do PhSp

IAEA obtidos no gMATphantoms e no DOSXYZ, onde o erro relativo é dado ponto-a-ponto

em relacdo aos valores do DOSXYZ.

Figura 36 - Comparacéo entre as distribuictes de dose de um PhSp IAEA obtidas no DOSXYZ e

no gMATphantoms. O gréafico (a) mostra as curvas PDD e o (b) os perfis de campo.
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Os erros maiores na regido de build-up e na regido de penumbra e umbra sdo
consequéncia de maiores incertezas nas doses nessas regides: 1-2% (build-up); 1-6%
(penumbra e umbra). O numero de histérias no PhSp IAEA néo é suficientemente grande
(~1,7x10") para reduzir essas incertezas causadas pela variancia latente deste.

As incertezas além da dose méaxima na curva PDD e na regido com doses maiores que
80% no perfil de campo estdo entre 0,5-0,8% e +0,6%, respectivamente. Os erros relativos
médios nessas regides entre as curvas PDD e os perfis de campo sao, respectivamente, iguais
a 0,87% e 0,58%. Isso mostra uma boa concordéncia entre os resultados, validando, assim, o

gMATphantoms.

4.2.1.2 qLinacs

A Figura 37 mostra a comparagéo entre as curvas PDD e os perfis de campo medidos
experimentalmente e os obtidos da avaliacdo de dose de um PhSp gerado no gLinacs, onde o
erro relativo é dado ponto-a-ponto em relacdo aos valores experimentais. Os erros relativos
médios entre as curvas PDD para a regido de build-up e além da dose maxima sao,
respectivamente, 2,2% e 1,0%. Os erros relativos médios entre os perfis de dose para a regido
de penumbra e umbra e de alta dose (> 80%) e sdo, respectivamente, 19,6% e 0,8%. Esses
resultados concordam com as recomendagdes do IAEA (2004). Portanto, a modelagem do
Linac fica, assim, validada. O valor da energia média e os valores de FWHM das distribuicdes
energética e espacial do feixe inicial de elétrons utilizados foram, respectivamente, 6,2 MeV,
0,1 MeV e 0,1 mm.

A Figura 38 mostra a comparacdo entre os perfis de dose obtidos experimentalmente e
no gMATphantoms para avaliacdo do vazamento entre folhas adjacentes e opostas, do efeito
T&G e da penumbra do MLC modelado no gLinacs, normalizados em relacdo a dose maxima.
A penumbra é a regido definida entre as doses de 80% e 20%, cuja distancia é cerca de 6 mm,
0 que esta de acordo com o valor encontrado por Moreno (2012). Assim, visto que os perfis
de dose do vazamento e do efeito T&G obtidos por simulagdo MC assemelham-se bastante
com os padrdes de variacdo de dose obtidos experimentalmente, a modelagem do MLC esta
validada. A verificacdo visual dessas propriedades dosimétricas do MLC também foi
suficiente na validacdo de outras modelagens do Varian Millennium 120-leaf (JANG et al.,
2006; TYAGI et al., 2007).
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Figura 37 - Comparacao entre medidas experimentais (EXP) de dose e avaliagtes de dose de um
PhSp gerado no gLinacs. O gréafico (a) mostra as curvas PDD e o (b) os perfis de campo.
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4.2.1.3 qNCTphantoms

Para validacdo do gNCTphantoms, foram utilizadas imagens CT de um fantoma fisico
da Siemens. A Figura 27 mostra a curva de calibracdo utilizada. Os limites superiores dos
intervalos de NCTs dos materiais foram determinados analisando o histograma de NCTs das
imagens (Figura 28): Ar, -100 HU; Agua, 50 HU; Acrilico, 3000 HU. O ultimo material
sempre possui 0 valor maximo de NCT.
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Figura 38 - Perfis de dose para avaliagdo do vazamento entre folhas adjacentes (a) e opostas (b),
do efeito T&G (c) e da penumbra (d) de um MLC.

Perfil de Dose
110
I o PerfildeDose
—qLinacsl fl n 100 J‘ —BE
00 | A ’ %0 —=—qlinacs |
- 680
2 g 80 I
g0 1 5 70 [
g \ 2 o [
x [
o 50 e 50 2R
w @
8 40 g 40 f
Q 3
30 20
20 10
10 J w 0 g ——q
60 50 40 30 -20 10 O 10 20 30 40 50 60 25 220 15 10 50 5 10 15 20 25
X (mm) Y (mm)
(@) (b)
Perfil de Dose
10 e
100 + —m—qglinacs Perfil de Dose
a0 i | . - - 110
100
80
= 90 N
£ 70 —~ \
© é 80 \
£ 60 e 70
= =
r S50 E 60
2 a0 g 90 \
e | g 40
30 B YR V.- 2 \
o 30
20 \
20 \
10 J \ 10 \‘_‘_—_—
0 & 0
B0 50 -40 -30 -20 10 O 10 20 30 40 50 60 0 5 10 1520 25 30 35 40 45 50 55 60 65 70
X (mm) X (mm)
(c) (d)

A comparacdo entre as distribuicdes de dose obtidas no qNCTphantoms e no
gMATphantoms é feita qualitativamente, comparando visualmente as distribui¢es 2D das
doses e quantitativamente, comparando as doses totais e 0s DVHs cumulativos no PTV. Os
pardmetros do PTV sdo: X = 129; Y = 129; Raio = 10; AZ = [3, 21].

A Figura 39 mostra as distribuicdes 2D das doses no centro do eixo Z (Voxelz) = 12).
Visualmente, as curvas séo bastante semelhantes, com exce¢do das doses na borda. Isso se
deve ao fato da interface ar-borda ser mais “suave” no fantoma NCT, pois os NCTs da borda
néo sdo constante (Figura 28) e, consequentemente, a densidade da borda também néo.

As doses totais nos fantomas matematico e NCT foram, respectivamente,

450494 + 1 nGy e 455482 + 1 nGy. O erro relativo € de 1,11%, considerando a dose no

fantoma matematico como referéncia.
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Figura 39 - Distribuicfes 2D das doses da irradiagdo do fantoma Siemens obtidas no
gMATphantoms (a) e no gqNCTphantoms (b).
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A Figura 40 mostra os DVHs cumulativos. O erro relativo entre as areas dos dois
DVHSs cumulativos é igual a 1,11%.

Portanto, visto que as diferengas entre as distribuicOes de dose estdo abaixo de 2%
(ICRU, 1976) e que parte dela é devido a influéncia da qualidade das imagens CT
(VERHAEGEN; DEVIC, 2005; OLIVEIRA, 2012), o gNCTphantoms esta validado.

Figura 40 - DVHs cumulativos do PTV do fantoma Siemens obtidas no gqMATphantoms e no

gNCTphantoms.
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5. CONCLUSAO

Esse trabalho mostrou a metodologia de desenvolvimento e validagdo de um sistema
computacional para avaliagbes dosimétricas em radioterapia. O sistema recebeu a
denominacdo Quimera e foi baseado no codigo MC Geant4. Nessa primeira versdo, 0
Quimera pode ser usado para pesquisa, planejamentos radioterapicos de tratamentos simples e
controle de qualidade em radioterapia com feixes de fotons gerados por Linacs.

Os aplicativos MC funcionam independentes da interface (QGUI) e essa pode ser
usada para analise de resultados de outros aplicativos MC. Além disso, o qGUI utiliza a vasta
biblioteca do ROOT, viabilizando uma série ferramentas de analises de resultados. O qGUI é
um diferencial em relacdo aos outros aplicativos do Geant4 para radioterapia. Atualmente, a
maneira de executar 0 GATE e o GAMOS se restringe ao terminal do Linux/Unix, e mesmo
assim o usuario precisa, além de conhecer essas plataformas, digitar, comando por comando,
todos os setups de entrada e saida da simula¢do em arquivos de texto.

Uma das vantagens desse trabalho foi a modelagem dos equipamentos da Varian
(Linac e MLC), visto que, em 2015, o Ministério da Saude fechou um acordo com a Varian
para a construcao de uma fabrica para producéo de Linacs (e demais acessorios). O acordo faz
parte da compensacdo tecnoldgica prevista no Plano de Expansdo da Radioterapia no SUS,
lancado em 2012. A compensacdo sera realizada por meio da prética do offset, que alia a
aquisicdo do produto a geracdo de beneficios industriais, tecnoldgicos ou comerciais. Além da
fabrica, estdo previstas outras acGes de desenvolvimento e qualificacdo de fornecedores
locais, desenvolvimento de softwares e a criacdo de um centro de treinamento e capacitacédo
profissional no Brasil (PORTAL BRASIL, 2015; 2016).

Outro destaque desse trabalho é a metodologia desenvolvida para modelagem
completa do MLC. Baseando-se nessa metodologia, é possivel simular MLCs Millennium e
outros modelos de MLCs da Varian, utilizando o Geant4 ou outro cdédigo MC. Apesar de
varias modelagens de MLCs terem sido realizadas em outros trabalhos, as modelagens ndo
foram completas ou as metodologias foram apresentadas muito superficialmente.

As modelagens do Linac e do MLC foram validadas utilizando dados experimentais.
As validagdes do gqMATphantoms e do gNCTphantoms foram realizadas utilizando PhSp da
IAEA.
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O Quimera foi elaborado na linguagem C++, utilizando-se o paradigma de
programacédo orientado a objetos. Entre as qualidades dessa metodologia, destacam-se a
modularidade, a reusabilidade e a facilidade para realizar e adicionar novos desenvolvimentos
aos cadigos. Assim, devido a estrutura modular do Quimera, é possivel adicionar novos
aplicativos MC, permitindo o desenvolvimento de novas pesquisas, modelagem de Linacs e
MLCs de diferentes fabricantes, o uso de outras técnicas (feixe de elétrons, protons, ions
pesados, tomoterapia, etc.) e aplicacdes em areas correlatas (braquiterapia, radioprotecao,
etc.).

Esse trabalho é uma iniciativa para desenvolvimento colaborativo de um sistema
computacional completo que possa ser usado em radioterapia, tanto na préatica clinica e
técnica quanto na pesquisa. Contudo, ainda ha muito a se implementar no Quimera para tornéa-
lo um sistema completo para tal, como, por exemplo: os varios métodos de conversdo de NCT
e janelas (no qGUI) para visualizar as distribuicGes de densidades e tecidos obtidas por cada
método; ferramentas para entrada e saida de arquivos DICOM-RT, que é uma extensdo do
formato DICOM para transferéncias de dados de planejamentos radioterapicos (LAW; LIU,
2009); e ferramentas para executar as simulaces em paralelo usando unidades de
processamento grafico (GPU - Graphics Processing Unit), possibilitando acelerar as
simulacfes em até 600 vezes (BERT et al., 2013).

Para realizar planejamentos radioterapicos nessa primeira versdo do Quimera, é
necessario definir manualmente as posic¢oes das folhas do MLC num arquivo de texto (MLC'’s
file) para cada campo de irradiacdo. Por isso, outra perspectiva desse trabalho é a
implementacdo de um método que defina as posicdes das folhas automaticamente a partir da
posicdo e forma do PTV. Para realizar planejamentos radioterapicos em IMRT, a perspectiva
é implementar um método para variar as posicdes das folhas durante a simula¢do de acordo

com a distribuicdo de dose prescrita para o PTV e as restricdes de dose para o PORV.
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