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Resumo

A Tomografia Computorizada (TC), desde que foi introduzida na pratica clinica no inicio da
década de 70, assumiu um papel relevante dentro dos meios de diagndstico, revelando-se

muito util ao nivel do diagnéstico, intervencao e follow up dos pacientes.

Ao longo da sua existéncia, sofreu um enorme desenvolvimento tecnoldgico e possui
vantagens sobre outras técnicas pela informacao que fornece e, em termos de custos, ndo se
engloba nos exames mais dispendiosos. Uma das principais vantagens é o facto de permitir
0 estudo de seccdes axiais de um objeto e, posteriormente, possibilitar a sua reformatacao
tridimensional. Deste modo, viabiliza uma maior resolu¢cdo das imagens e sem estruturas

sobrepostas, como acontece na Radiologia Convencional.

Em contrapartida, a maior desvantagem deste tipo de exames é a radiacao ionizante a eles
associada. O aumento da exposicdo da populagdo a este tipo de radiacdo devido a
procedimentos médicos marca os nossos dias; deste modo, a area da protecdo radiolégica
esta em constante atualizacdo e é notdéria uma crescente preocupag¢do com 0S riSCoS
associados a este tipo de exames, procurando-se sempre o equilibrio entre o beneficio e o

risco por eles implicado.

O objetivo deste trabalho consistiu em simular a interagcdo da radiacdo com o corpo humano
em exames de TC, nomeadamente em exames ao cranio, através de métodos de simulagéo
numérica de dosimetria. Consistiu ainda na analise dos valores de dose que estéo citados na
literatura e na compreenséo desses mesmos valores, ou seja, tentar obter informacdes sobre

o fluxo de fotdes, que corresponde ao nimero de fotdes que um equipamento de TC debita.

A metodologia utilizada foi o programa Penelope, que € um cddigo de simulacdo Monte Carlo,
com a finalidade de calcular a geracdo de radiacdo, o seu transporte e interagdo com a

matéria, calculando, ainda, a dose absorvida por esta ultima.

Como resultado, obtivemos uma fonte de calibracéo para as nossas simulagdes, verificando
que os valores calculados de doses absorvidas sdo comparaveis aos valores existentes na

literatura.

Palavras-chave: TC, Penelope, dose, simulacao, radiacdo, Fantoma
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Abstract

Computed tomography (CT), since it was introduced in clinical practice in the early 1970s,
assumed a relevant role within the means of diagnosis. It is very useful for diagnosis,

intervention and follow-up of patients.

Since its emergence it has underwent a huge technological development, and it has
advantages over other techniques for the information it provides, and in terms of costs, it is not
included in the more expensive exams. One of the main advantages of CT is that it allows the
study of axial sections of the objects under study and the possibility to make three-dimensional
reformats. In this way we obtain a greater resolution of the images without superimposed

structures as it happens in Conventional Radiology.

In contrast, the major disadvantage of this type of exams is the associated ionizing radiation.
There is an increase in the population's exposure to this type of radiation due to medical

procedures.

In this way, the area of radiological protection is constantly updated and there is a growing
concern about the risks associated with this type of examination. As always, one seeks the
balance between benefit and associated risk.

The objective of this work was to simulate the interaction of radiation with the human body in
CT examinations, in particular, head examinations, through the numerical simulation of
dosimetry methods. We will also analyzed the dose values that are cited in the literature and
try to understand how to arrive at the same values, i.e. to obtain informations about the photon

flux (number of photons that the CT equipment produces).

The methodology used is the Penelope program, which is a Monte Carlo simulation code used
to calculate radiation generation, its transport and its interaction with matter, and calculate the

dose absorbed by the latter.

As a result, we obtained a calibration source for our simulations, concluding that the values for

the calculated absorbed doses are comparable to those referred in the literature.

Keywords: CT, Penelope, dose, simulation, radiation, phantom
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1. Introducao

As radiacOes ionizantes estdo presentes no nosso quotidiano, fazendo parte de diversos
produtos analiticos da indUstria e da medicina.

Para que estes fenbmenos possam ser utilizados em beneficio da Humanidade e em
condi¢des de seguranga, € muito importante o conhecimento dos processos de interagéo da

radiacdo com a matéria, assim como os processos de detecéo.?

O National Council on Radiation Protection and Measurements (NCRP), nos Estados Unidos
estima que a exposicdo a radiacdo para a producéo de imagens médicas aumentou em 600%
entre 1980 e 2006. Este significativo aumento deve-se a uma maior utilizacdo de Tomografia

Computorizada e da Medicina Nuclear.?

O uso de radiagfes ionizantes esta associado a riscos que, no entanto, sao justificados em
procedimentos de radiodiagnéstico e terapéuticos. Os danos sdo minimizados
compreendendo esses mesmos riscos, otimizando assim a qualidade das imagens e, por

conseguinte, fazendo um uso seguro da radiacéo.?

A Unido Europeia, na Diretiva 2013/59 do Tratado da Comunidade Europeia de Energia
Atémica, EURATOM, de protegdo contra as radiagbes ionizantes, afirma “que certos
desenvolvimentos tecnoldgicos e cientificos, no dominio da medicina, levaram a um notavel
aumento dos niveis de exposigcdo dos pacientes”.® Esta constatacdo reforca a necessidade
de justificacao de exposigéo radioldégica médica, sendo este um dos pressupostos pelos quais

se rege a Diretiva, aliado ao principio da otimizacao e limitagéo de dose.

O principio da justificacdo baseia-se na pratica justificada, ou seja, o beneficio do paciente

exposto a radiacédo tem de ser superior ao risco ou prejuizo que a pratica possa causar.®

O principio de aplicagdo de limitagdo das doses consiste no facto de cada individuo ser
protegido através de limites de dose individual. Em situa¢des de dose planificada, a dose total
ndo deve exceder os limites recomendados pela Comissdo Internacional de Protegéo
Radiolégica (ICRP).3

O principio da otimizag&o baseia-se no acronimo ALARA (As Low As Reasonable Achievable),

ou seja, a dose deve ser a mais baixa possivel, sem prejudicar a qualidade do exame.?



Esta descrito também na Diretiva 2013/59 que “é¢ fundamental um elevado nivel de
competéncia e uma definicdo clara das responsabilidades e atribuicbes de todos os
profissionais envolvidos em questdes de exposicdo médica, de modo a garantir uma protecao

adequada aos pacientes sujeitos a procedimentos de radiodiagnéstico e de radioterapia”.®

Deste modo, torna-se imprescindivel a constante atualizacdo por parte de todos os
profissionais cujas fun¢des envolvam radiacdes ionizantes, motivo pelo qual todos os estudos
com aplicabilidade na area da protecao, ou que de alguma forma possam trazer mais valias
neste campo, sdo sempre importantes. Com este objetivo, pretende o presente trabalho
simular calculos de dose para exames de Tomografia Computorizada, nomeadamente de
cranio e, posteriormente, comparar valores com doses descritas na literatura e de exames

efetuados pela autora do estudo, verificando se existe ou hdo concordancia entre os mesmos.

Séo feitas simula¢cdes numeéricas da dosimetria de exames de TC através de um programa
denominado PENELOPE, o qual consiste num cédigo de simulagdo de Monte Carlo, sendo
utilizado para calcular a geracédo de radiacao, o seu transporte e interacdo com a matéria,
calculando ainda a dose absorvida por esta Ultima.

Este trabalho é composto por quatro capitulos base, articulados em subcapitulos. O primeiro
capitulo contém a introducdo, em que € realcada a importancia de trabalhos relativos a
protecdo radiologica, visto a exposicdo da populacdo a radiacdo ter aumentado
consideravelmente nos ultimos anos, devido a exposicdes provenientes de radiodiagnostico.
O segundo capitulo consiste no enquadramento teérico, cujos subcapitulos incluem os
objetivos do trabalho, breves nogdes tedricas sobre radiacdes ionizantes, a produgéo de raios
X, a sua interagdo com o corpo humano, os equipamentos de TC, a sua evolugdo e os seus
componentes. E também referido como se processa a aquisicdo de dados para a reconstrugao
de imagem. S&o abordadas breves nocdes de dosimetria e, posteriormente, sdo avaliadas as
doses descritas na literatura. Por fim, é descrito ainda o cédigo de simulag&o utilizado e
respetiva estrutura. O terceiro capitulo debruca-se sobre materiais e métodos e é igualmente
composto por varios subtemas, como a simulacédo de uma ampola de raios X no PENELOPE
e a geracao dos espectros usados nas simulacdes, a titulo de exemplo. Sdo descritos, em
pormenor, os Fantomas usados e as simulacdes. No capitulo quatro, sdo apresentados 0s

resultados e é efetuada a discussdo dos mesmos.



2. Enquadramento tedrico

2.1. Objetivos

Atualmente, a Tomografia Computorizada assume-se como um exame complementar de
diagnostico e terapéutica de primeira linha, devido a rapidez da sua execucdao, a facilidade de
obtencdo de um diagnostico precoce e, consequentemente, de melhores resultados no
tratamento dos pacientes.

Sendo uma técnica de eleicdo frequentemente utlizada quer em regime de urgéncia, quer de
internamento ou consultas, é considerado, em termos praticos, um exame de rotina. Contudo,
tendo por base a radiagdo ionizante, é do interesse dos profissionais e do publico em geral
todo o tipo de estudos que contribuam, de alguma forma, para parametrizar e otimizar os
protocolos existentes, com a finalidade de amenizar os riscos inerentes a este tipo de exames,

sem, no entanto, prejudicar a qualidade da imagem.

Este trabalho pretendeu desenvolver métodos para calcular a interagé@o entre a radiacdo e o
corpo humano em exames de TC de cranio, através do codigo de simulagdo de Monte Carlo
— PENELOPE. Este programa permite calcular a energia depositada por cada particula do
feixe num Fantoma e a energia depositada em cada 6rgdo. A simulacao de Monte Carlo é
uma ferramenta muito utilizada para descrever o transporte das radiagdes ionizantes e a sua
interagdo com a matéria, utilizando a sequéncia de probabilidades de interagbes de uma
particula com a mesma. Cada mecanismo de interag&o é caracterizado por uma seccéo eficaz
diferencial correspondente, a qual vai determinar as quantidades relevantes para essa mesma
interagdo acontecer; entre elas, encontram-se a transferéncia de energia, a deflexdo angular
e a criacdo de particulas secundérias geradas com diferentes energias e direcdes.* A técnica
de Monte Carlo permite uma simula¢cdo computacional eficaz destes processos inerentemente

aleatdrios.

Como ja foi referido, o estudo foi efetuado em Fantomas que sdo simuladores do corpo
humano - no caso deste trabalho - ou de outro meio, destinados a realizacdo de testes de
imagem, controlo de qualidade e dosimetria. Dividem-se em Fantomas fisicos, geralmente
constituidos por acrilico, por terem uma densidade proxima ao corpo humano, sendo a
densidade dos tecidos de 1.06 g/cm?e do Polimetil Metacrilato 1.19 g/cm? e Fantomas virtuais,
sendo estes, modelos matematicos ou de voxels desenvolvidos para simulacbes

computacionais.® Mais a frente iremos descrever os Fantomas usados neste trabalho.



Pretendeu-se, ainda, realizar célculos numéricos de dosimetria de um exame em TC e,
posteriormente, comparar os resultados com as doses descritas em estudos existentes e com

doses de exames efetuados pela autora deste trabalho.

O objetivo foi tentar perceber os nimeros debitados pelos equipamentos de TC, do CTDI,
acronimo de Computed Tomography Dose Index, ou seja, a dose que é administrada a cada
paciente. Sabemos que a dose se baseia no célculo da energia a dividir pela massa, mas
saberemos a energia exata? Apesar de o protocolo utilizado referir a intensidade de corrente
aplicada e a tenséo, ndo temos a noc¢ao rigorosa de quantos fotdes compdem um feixe de TC.
E quanto a massa do cranio? Como faz o equipamento este célculo? E pertinente que todas
estas questdes nos conduzam a davida sobre o rigor das doses. Registam-se muitas
perguntas sem resposta em torno desta tematica, a qual parece estar envolta em segredo

profissional por parte dos fabricantes dos equipamentos.

2.2. Radiacao ionizante

O espectro eletromagnético € composto por varias frequéncias de ondas eletromagnéticas,

desde as mais baixas, ondas radio até as de maior frequéncia, radiacdo gama.

Comprimento de onda
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Figura 1 - Espectro de radiagéo eletromagnética® (raios x com energia entre 100 eV e 100 keV)



Cada tipo de radiacdo possui uma frequéncia, um comprimento de onda e uma energia
distintas, dividindo-se assim em radiacdo ionizante e ndo ionizante. A ndo ionizante é de
frequéncia igual ou inferior & frequéncia da luz visivel, ou seja, hdo possui energia suficiente
para ionizar atomos ou moléculas com os quais interage ’ e tem um comprimento de onda

grande.

Pelo contrario, a radiagcéo ionizante, como o préprio nome indica, é aguela que possui energia
suficiente para arrancar eletrdes dos &tomos ou moléculas com o0s quais interage, ou seja,
tem energia superior a energia de ligacéo dos eletrdes ao seu atomo.” Apresenta também uma
maior frequéncia e um comprimento de onda menor que a radia¢do nao ionizante. O valor

minimo de energia ionizante corresponde sensivelmente a 34 eV (ionizagéo do ar).

Os principais tipos de radiacdes ionizantes sao as particulas alfa e beta, raios gama e os raios

X, sendo que os dois primeiros tipos ndo séo radiacao eletromagnética.
2.3. Producdao de radiacéo X

A producéo de raios X num tubo/ampola acontece quando o catodo (elétrodo negativo do
tubo) é aquecido quando sujeito a uma corrente elétrica (cuja unidade é mA) e liberta eletrdes
através de emissao termionica. Os eletrdes sdo acelerados em dire¢cdo ao anodo (elétrodo
positivo do tubo) devido a aplicacdo de uma diferenca de potencial (cuja unidade é kV). O
tempo de duracgdo desta aplicagdo, multiplicado pela corrente, designa-se por produto
corrente-tempo e tem como unidade mAs.2 Os eletrdes, ao embater no alvo, originam a
producao de raios X atraves de dois mecanismos: radiacdo de travagem/ Bremsstrahlung ou

radiagdo caracteristica.

alvo
vidro feixe de eletrdes

VAacuo filamento

" / ‘\ \ catodo
anodo “\
\ janela

raios-X !’y '

tubo de Coolidge para raio X

Figura 2 - Tubo ou ampola de raios X.



Quando embatem no metal, os eletrBes transferem a sua energia cinética para o anodo. Os
eletrdes projéteis perdem velocidade até ficarem em repouso, momento no qual podem ser
conduzidos através do anodo até aos circuitos eletrénicos associados. Durante este processo
podem interagir quer com os eletres quer com os nucleos dos atomos do anodo. Estas
interacdes produzem uma transformagéo de cerca de 99% da energia cinética dos eletrdes
em energia térmica (calor) e apenas menos de 1% dessa energia cinética transforma-se em

energia eletromagnética, raios X.°

Na producéo de calor, os eletrdes projétil interagem com os eletrdes das camadas externas
dos atomos do anodo, mas néo transferem energia suficiente para os ionizar. Estes eletrdes
da camada externa passam simplesmente a um nivel energético superior, voltando
imediatamente ao seu estado de energia normal com emisséo de energia infravermelha ou
calor. Portanto, a constante excitacdo dos eletrdes das camadas externas do anodo e o
regresso ao seu nivel fundamental sdo responséaveis pela geragéo de calor no anodo de um

tubo de raios X.

Se o eletrdo incidente sofrer influéncia do nucleo do &tomo do &nodo, mudando assim a sua
trajetoria, gera-se uma desaceleracdo que se traduz em perda de energia, designando-se
radiacdo de travagem ou Bremsstrahlung.*®

" Eletrdo incidente

Electrdo desacelerado

Radiggéo X s

Figura 3 - Radiag&o de Bremsstrahlung'®.

Se houver interacdo de um eletrdo projétil com outro oriundo de uma camada interna do
atomo, verifica-se a producdo de raios X caracteristicos. A radiacdo caracteristica €
originada quando a interacdo entre os eletrdes é suficientemente forte para ionizar o eletréo,

eliminando-o da camada interna do atomo. Ao ser removido do atomo, o eletrdo deixa um



lugar em aberto que ir4 ser ocupado por um outro eletrdo da camada mais externa. Estas
transicdes eletrénicas vao emitir excessos de energia dos eletrdes, ao passarem de camadas
mais energéticas para menos energéticas. Esta emissdo denomina-se radiacdo

caracteristica.1?

@ Electrio ejectado @
Electrdo externo
N - - (/7‘; = 7/
Electrdo incidente P / S Radiacdo Caracteristica
& —(O— A~

Figura 4 - Producdo de radiacdo caracteristica'®.

2.4. Interacdo daradiagcdo com a matéria

Sempre que particulas carregadas atravessam a matéria, interagem com os eletrbes da

mesma e perdem energia durante processos de excitacao e ionizagao.

A radiacao eletromagnética interage com estruturas de tamanho similar ao seu comprimento
de onda. Os raios X tém um comprimento de onda curto, entre 108e 10° m. Quanto maior for
a energia dos raios X, menor é o seu comprimento de onda. Em consequéncia, os raios X de
baixa energia tendem a interagir com &tomos completos, que tém diametros de
aproximadamente 10°a 10° m. Por outro lado, os raios X de energia média apenas interagem

com os eletrGes e os de alta energia com os nlcleos atémicos.®

Em Radiologia, quando nos referimos a matéria, aludimos ao tecido humano. A compreensao
da interagdo entre radiagdo e matéria é crucial para o campo da protecao radioldgica. Esta
interacdo pode ocorrer de cinco formas diferentes: Dispersao de Rayleigh (ou elastica), Efeito
de Compton, Efeito Fotoelétrico, Producéo de Pares e ReacGes Fotonucleares.® Destas cinco
interagBes, as que maior interesse tém para a imagiologia, sédo o Efeito de Compton e o

Efeito Fotoelétrico.



Apresentam-se, seguidamente e de modo sintético, algumas considera¢des sobre os cinco

aspetos possiveis no ambito da relacédo entre radiacdo e matéria.

Disperséo de Rayleigh - s&o interagdes entre os fotdes de raios X de baixa energia e 0s
atomos do anodo, provocando nestes uma excitacdo. Os atomos libertam de imediato esta
energia, emitindo um fotdo secundério ou disperso, com comprimento de onda igual ao fotdo
incidente. A direcao do fotdo secundario difere da direcao do fotéo incidente, razao pela qual
o resultado da dispersao de Rayleigh € apenas a mudanca de dire¢cdo dos raios X, ndo

existindo nem transferéncia energética, nem ionizacdo.®

Raio X
incidente

Raio X disperso

Figura 5 - Dispersdo de Rayleigh®.

Efeito de Compton - € produzido pelas interacdes entre os raios X de energia média
(sensivelmente entre 0.1 e 1 MeV), com interesse para o radiodiagnéstico, e os eletrdes das
camadas externas dos atomos, tipicamente considerados como quase livres. Esta interagéo
dispersa o fotéo, reduz a sua energia e ioniza 0 atomo. Portanto, o fotdo disperso continua a

sua trajetéria com uma direcédo alterada e com menor energia.’®
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Figura 6 - Efeito de Compton®.

Efeito Fotoelétrico - os raios X de interesse para diagnodstico também podem interagir com

atomos do anodo. Nestas interacfes, o fotdo do raio X nao se dispersa, mas é totalmente

absorvido pelo atomo; quando tal se verifica, denomina-se efeito fotoelétrico, ou seja, ocorre



a absorcdao total de um fotdo de raio X incidente e consequente ionizacdo de um eletrdo das
camadas internas do atomo. O fotdo incidente desaparece e o eletrdo denominado fotoeletrao,

é expulso do atomo.!

Fotoeletrdo @

Fotdo incidente

Figura 7 - Efeito Fotoelétrico*.

Producédo de Pares - se um raio X incidente possuir energia suficiente (superior a energia
correspondente ao dobro da massa de um eletrdo, cerca de 1.022 MeV), pode penetrar ha
nuvem eletrénica e aproximar-se do nucleo do &omo num grau que lhe permita sentir a
influéncia do campo eletrostatico do nudcleo. Esta interagdo entre o fotdo e o campo
electroestatico nuclear faz com que o fotdo desapareca e surjam duas particulas, uma de
carga positiva, denominada positrdo e uma de carga negativa, eletrdo.®

® Eletrio

® positrio

Figura 8 - Producéo de Pares'?,

Reacdes Fotonucleares — Os fotdes de raio X de energia superior a 10 MeV podem escapar-

se da interacdo com os eletrbes e serem absorvidos diretamente pelo nacleo. Quando tal se



verifica, o0 ndcleo passa a um estado de excitacdo e emite um nucledo ou outro fragmento

nuclear. Este processo denomina-se fotodesintegragdo.®
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Figura 9 - Reagdes Fotonucleares®s.

2.5. Efeitos biolégicos da radiacao

Os efeitos decorrentes do uso de radiagdo no organismo variam com base em diversos
fatores, tais como, a quantidade de radiacdo recebida, o intervalo de tempo de exposic¢ao,
entre outros. O efeito direto é a transferéncia de energia da radiacdo para o ADN, modificando

a sua estrutura, podendo desencadear processos de oncogénese, genéticos ou hereditarios.’

Os efeitos biolégicos podem ser classificados segundo o tempo de manifestacdo, como
imediatos ou tardios; o nivel de dano - somético ou genético - e dose absorvida - efeitos

estocasticos ou deterministicos.’

Os efeitos estocasticos tém uma probabilidade de ocorréncia proporcional a dose de
radiagdo recebida, sem existéncia de limiar. Doses baixas, inferiores aos limites estabelecidos

pelas normas de radioprotecéo, podem induzi-los; entre tais efeitos, destacam-se os tumores.’

Os efeitos deterministicos sdo causados pela irradiacdo total ou localizada de um tecido,
causando a sua morte celular, sem possibilidade da sua regeneracéo, conduzindo a danos no
funcionamento do tecido ou 6rgdo. Existe um limiar de dose abaixo do qual a perda de células

é insuficiente para prejudicar o funcionamento dos 6rgéos.’

A nivel nacional, encontram-se legalmente estabelecidos, pelo Decreto-Lei n°222/2008, de 17

de novembro, limites de dose para quatro grandes grupos:

a) Trabalhadores expostos a radia¢des ionizantes
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b) Trabalhadoras gravidas ou lactantes expostas a radia¢des ionizantes

c) Aprendizes e estudantes com idade superior a 16 anos e inferior a 18, que durante os
estagios profissionais se sujeitem a exposicao a radiagéo ionizante

d) Membros do publico

Estes limites de dose visam prevenir a ocorréncia dos efeitos deterministicos nos

trabalhadores expostos e minimizar a probabilidade dos efeitos estocasticos.

Tabela 1 - Limites de dose de radiacao ionizante estabelecidos a nivel nacional (artigo 4°, 5°, 6°, e 7° do Decreto-
Lei n.° 222/2008, de 17/11).(vidé grandeza dosimétrica nas paginas 20/21)

o Profissional Profissional Aprendizes/ Membros do
Limites de dose . .
exposto gravida/lactante estudantes publico
100 mSv/5 100 mSv/5
anos anos
Limite de dose Efetiva ] 1 mSv/ano ) 1 mSv/ano
consecutivos consecutivos
ou 50 mSv/ano Ou 20 mSv/ano
Limite de dose
equivalente do 150 mSv/ano | = ---memeeeee- 50 mSv/ano 15 mSv/ano
cristalino
Limite de dose
] 500 mSv/ano | = -----memee-ee- 150 mSv/ano 50 mSv/ano
equivalente para a pele
Limite de dose
equivalente para as 500 mSv/ano | = -----mmeeeee- 150 mSv/ano | -----------e--
extremidades

2.6. Tomografia Computorizada

Uma radiografia convencional mostra as estruturas em apenas duas dimensdes, com todas
as imagens sobrepostas e, consequentemente, baixa nitidez; a TC, por seu lado, mostra com
qualidade e resolucéo as estruturas do corpo humano. Sao adquiridas imagens no plano axial,

através de uma fonte de raios X finamente colimada e de um conjunto de detetores.
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Os equipamentos de TC tém vindo a progredir vertiginosamente, desde os da primeira
geracdo, com apenas um detetor e que demoravam varios minutos para fazer um corte, até
aos que utilizamos presentemente - equipamentos multislice ou multicorte - que séo capazes
de realizar 160 cortes por segundo. Um corte tomogréfico € a espessura ou “fatia” da estrutura
que vamos estudar, esta intimamente relacionado com os colimadores, que iremos explicar
mais adiante. A espessura pode ir de 0.6 mm até 10 mm, sendo que os cortes de espessura

mais fina apresentam maior resolucéo, mas implicam também maior dose de radiagéo.

O primeiro protétipo foi introduzido pelo engenheiro eletrotécnico Godfrey Hounsfield; possuia
apenas um detetor e destinava-se a estudos cerebrais. Inicialmente, atribuiu-se a estes
equipamentos a designacdo TAC (Tomografia Axial Computorizada); contudo, com a
introdugdo dos equipamentos volumétricos, passaram a ser conhecidos apenas como
Tomografia Computorizada, ou simplesmente TC, devido a possibilidade de fazer estudos em
todas as dimens@es e ndo apenas no plano axial. Presentemente, a aquisi¢cdo das imagens

em TC pode ser efetuada de duas formas: estudo sequencial e estudo volumétrico.

O estudo sequencial (Gnico método antes dos equipamentos Multislice) consiste num
processo em que cada imagem adquirida € um corte axial direto da anatomia em estudo. A
mesa movimenta-se de forma sequencial para a realizacdo de cada corte; o estudo
volumétrico traduz-se num método de aquisicdo indireto, que combina a emissao continua
de radiacdo e a rotacdo do conjunto ampola-detetores com o0 movimento da mesa, adquirindo
desta maneira um volume de dados em forma de hélice. Os restantes dados sao interpolados
e reconstruidos, de modo a permitir a aquisicéo da totalidade das imagens do volume integral.
A partir deste, podemos fazer reformatagdes noutros planos, tais como o plano sagital e

coronal.'®
Esta evolugdo alargou amplamente o tipo de estudos apoiados nesta técnica a areas como a
angiografia, avaliacido das artérias corondrias, entre outras.

2.6.1. Evolucao dos Equipamentos
TC da Primeira Geragéao

Para realizar um varrimento completo, os TC da primeira geracdo necessitavam de 180
movimentos de translacdo, cada um deles separado por uma rotacdo de 1°. Continham
apenas um conjunto de detetores, ou seja, um ou dois detetores, cujo feixe de radiacéo era

linear e bem colimado, em forma de lapis.® Nestes equipamentos, um Unico feixe de raios X
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e um detetor realizavam um movimento de translacdo ao longo de linhas paralelas e lados
opostos, posteriormente todo o0 conjunto rodava em torno da estrutura anatébmica com
incrementos de 1° e assim sucessivamente até alcancar 180° de rotac&o a volta do cranio do
paciente. Note-se que estes equipamentos sé permitiam exames ao cranio e para efetuar um

corte completo demoravam entre 4 a 6 minutos.

Ampola a transladar
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Y D
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:l J Detetor a transladar
e rodar

Figura 10 - TC da primeira geragédo4.

TC da Segunda Geragéo

Para a realizacdo de um varrimento completo, os TC da segunda geracdo também
necessitavam de 180 movimentos de translacédo, sendo que, neste caso particular, cada um
deles se encontrava separado por uma rotacéo de 15°. O feixe de radiacéo deixou de possuir
a forma de lapis, assemelhando-se antes a um leque, devido a inclusdo de um conjunto de

detetores mdltiplos.®

QQ QQ
& ®

Figura 11 - TC da segunda geracdo**.
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TC da Terceira Geragao

Os tomografos da terceira geragdo utilizam um sistema curvilineo, que contém inameros
detetores e um feixe de radiacdo em forma de leque. O conjunto feixe/detetores gira 360° em
torno do paciente.®

Figura 12 - TC da terceira geragdo®.

TC da Quarta Geracéao

Os tomografos da quarta geracdo tém um sistema rotativo/estacionario, ou seja, o feixe de
radiacdo gira a volta do paciente, mas o conjunto de detetores mantém-se estéatico.
Atualmente, todos os equipamentos de TC possuem esta tecnologia, denominada rotacdo
continua, TC volumétrica ou equipamento slip-ring. A detecao da radiacao € realizada por um
conjunto circular de detetores fixos com cerca de 4000 elementos individuais. O feixe de raios
X mantém a forma de leque, a semelhanca dos tomdgrafos da terceira geragédo.’

Figura 13 - TC da quarta geragdo'4.
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Posteriormente, outras evolucbes surgiram no que respeita aos equipamentos em causa.
Surgiu o Tomégrafo Helicoidal, Espiral ou Volumétrico (Multislice), cuja nomenclatura
difere de acordo com o fabricante. Nas geracdes anteriores, a mesa movimentava-se
incrementalmente apos cada rotagéo do feixe. Nestes novos modelos, a mesa move-se a uma

velocidade constante.

O varrimento no TC helicoidal é feito numa trajetéria em espiral em torno do paciente, mas 0s
algoritmos de reconstrugdo assumem um caminho circular e, para compensar estas

diferencas, o conjunto de dados em espiral é interpolado a uma série de dados planares.

Com esta interpolagédo, é possivel reconstruir novos planos sem dose adicional para o

paciente.®®

Volume ¢/~ Plano reconstruido
do corte W + Interpolagdo dos dados

Trajetoria

Espessura do corte

Figura 14 - TC Multislice!®

N&o obstante os beneficios decorrentes da evolugédo dos equipamentos, deparamo-nos com
inevitaveis riscos a ela associados. Referimo-nos, em concreto, as doses de radiagao para o

paciente exposto a tal tipo de exame.

No ano 2000, a UNSCEAR (United Nations Scientific Committee on the Effects of Atomic
Radiation) divulgou um estudo, segundo o qual se regista a realizacdo de, aproximadamente,
93 milhdes de exames com radia¢des ionizantes por ano, o que corresponde a uma taxa de
57 exames por 1000 pessoas. Os dados permitiram, ainda, concluir que a TC representa cerca
de 5% dos exames envolvendo radiacdo realizados no mundo inteiro, contribuindo assim para

um valor de 34% da dose de radiacéo coletiva da populacdo mundial.®

Estudos recentes, efetuados em Inglaterra, demonstraram que o TC Multislice aumentou a

dose efetiva de radiagdo em 35% relativamente ao TC com apenas um detetor.*’
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2.6.2. Componentes basicos dum equipamento de TC
Um equipamento de Tomografia Computorizada é constituido pelos seguintes componentes:

Gantry, consiste num anel constituido pelo tubo de raio X, detetores, sistema de colimacéo,
sistema de refrigeracdo, gerador de alta tensdo e sistema de aquisicdo e transferéncia de
dados (DAS).

A ampola de RX utiliza o mesmo principio do tubo da radiologia convencional, havendo a

registar que, no TC, durante a geracao do feixe, o tubo esta num movimento circular.

Os detetores medem a intensidade de radiacdo que lhes chega apoés as estruturas do corpo
do paciente atenuarem a radiagéo, segundo os valores do seu nimero atémico e a densidade

da massa.

O equipamento possui um conjunto de colimadores pré-paciente, o qual reduz a dose de
radiagdo recebida pelo paciente através da restricdo do tecido irradiado, bem como um
conjunto de colimadores pés-paciente, cuja finalidade é a de reduzir a radiagéo dispersa,
obtendo-se assim uma maior resolucdo de contraste. Este conjunto de colimadores pdés-

paciente é o responsavel pela espessura de corte.®

O sistema de refrigeracdo interno tem como propadsito dissipar o calor gerado, permitindo

assim a realizacdo de exames mais morosos.

O gerador de alta tensao é de corrente continua. O intervalo de tensdes num equipamento
de TC varia entre 80kV e 140 kV.8

No sistema de aquisicéo e transferéncia de dados, os detetores convertem os fotbes do
feixe em sinais elétricos (dados analdgicos) e estes sao convertidos pelo conversor analdgico-
digital (CAD) em dados digitais. Posteriormente, os dados digitais sdo enviados para um
computador, de modo a reconstruir aimagem. Em sintese, podemos afirmar que um algoritmo
de reconstrucéo, composto por uma sequéncia de instrucdes matematicas, converte os sinais
medidos pelos detetores em imagem. Este computador tem capacidade de resolver cerca de

30000 equacdes em simultaneo.!®

Constituem, ainda, o equipamento de TC:
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- amesa, sobre a qual é deitado o paciente para executar 0 exame;

- a consola, através da qual o profissional executa os exames e efetua todo o seu pés-

processamento;

- 0 monitor, que permite a visualizagdo das imagens.

Figura 16 - Consola de TC.

A consola permite ao profissional programar o protocolo do exame e alterar parametros como:
a tenséo entre o catodo e anodo (tipicamente expressa em kV); a “intensidade de corrente”
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(vulgarmente assim designada e por isso optou-se por esta denominacdo ao longo do
trabalho, mas na verdade é a carga total que chega ao anodo durante a duracdo do exame,
tipicamente expressa em mAs); pitch (distancia percorrida pela mesa por cada rotacao);
escolha do FOV (campo de viséo); slice (espessura de corte); feed (incremento de posicdo da

mesa); algoritmos de reconstrucao e janelas.

O processo de formacédo de imagem passa por trés etapas, a saber, a aquisicdo dos dados,

reconstrucéo e a apresentacao da imagem.

2.6.3. Aquisicéao de dados

Os fotbes, apOs atravessarem o0 paciente, chegam aos detetores que se encontram
diametralmente opostos ao tubo de raios X. Os detetores recebem individualmente apenas a
projecdo da seccao em estudo num determinado angulo. Um equipamento das ultimas
geracdes integra um feixe em forma de leque; isto significa que, sendo o feixe composto por

varios raios, estes serdo medidos em diversas projecées de angulos diferentes.’

Cada raio pode ser considerado uma medida de transmissao através do objeto em estudo, ao
longo de uma linha, onde o detetor mede a sua intensidade. O raio é atenuado
exponencialmente e a determinagdo da atenuacdo ao longo do caminho percorrido em

diferentes angulos é a base para reconstruir uma imagem da fatia do objeto.*’

A atenuacdo depende do numero atomico médio do tecido, da sua densidade e da intensidade

do feixe, seguindo a Lei de Lambert - Beer, ou seja, para feixes monocromaticos:
= lje ™™ @

Segundo esta formula, | é a intensidade transmitida, lo a intensidade do feixe sem atenuagéo,
X a espessura do objeto e y é o coeficiente de atenuagdo linear, que representa a
probabilidade de ocorréncia de interagdo de um fotdo do feixe incidente com o meio material

por unidade de espessura.t’

O corpo humano é constituido por varios materiais diferentes; dai decorre que, para se obter
um corte de um objeto, é necessario considerar o coeficiente de atenuacéao linear de cada
material que constitui a secdo de corte. Esta é dividida em pequenas areas do mesmo
comprimento, ao longo do caminho percorrido pelo raio, sendo cada um deles caracterizado

pelo seu coeficiente médio de atenuacdo linear.
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Figura 17 - Representacdo da passagem de um raio por diversos materiais numa seccgéo de cortel’.

Os dados sé@o armazenados em computador, procedendo-se posteriormente a reconstrugédo

da imagem.

2.6.4. Reconstrucéo e apresentacédo da imagem

O pixel (elemento de imagem) é o elemento basico de uma imagem digital 2D. Cada pixel
mostra informag¢@o do brilho referente a anatomia do paciente num determinado voxel
(elemento de volume). A largura e a altura séo iguais no pixel e no voxel, mas este tem outra

dimensdo, a qual representa a espessura de corte.*®

Picture

Slice : ; ‘ (PIXEL)
Width 5 i

(VOXELT#™
S A

Figura 18 - Representacéo do pixel e do voxel®s.
As filas e as colunas formam uma matriz, que pode ser 512x512, 1024x1024, entre outras.

O Técnico de Imagem escolhe o FOV (campo de viséo) e o tamanho do pixel = FOV/tamanho

da matriz.

O processo de reconstrucdo resulta numa matriz 2D de numeros, nidmeros esses que
correspondem ao coeficiente médio de atenuacao linear do tecido contido em cada voxel. Os
coeficientes de atenuacdo sdo posteriormente convertidos numa escala de unidades de

Hounsfield (UH) ou nimeros de TC.
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A Escala de Hounsfield é uma escala de radiodensidades que quantifica a atenuacao do raio
X apbs atravessar o corpo, sendo atribuido o valor zero a agua - valor de referéncia. Tecidos
muito densos, como 0s 0ss0s (que absorvem muita radiacdo), séo representados a branco e
tecidos pouco densos — como os pulmdes contendo ar - sdo representados a preto. A seguinte

féormula traduz o nUmero ou valor de TC:

Valorde TC = 1000 x =522 )

HH50

sendo, uy, o 0 coeficiente de atenuagéo linear da agua e p o coeficiente de atenuagéo linear

do material em questao.
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Figura 19 - Escala de Hounsfield (UH).

Depois de todos os dados processados, € utilizado um algoritmo de reconstrucdo para
produzir a imagem (mapa de coeficiente de atenuacdo) e, posteriormente, o método de
retroprojecdo filtrada (entre outros) é utlizado para construir a imagem no computador,

revertendo o processo de aquisicéo através de uma andlise de Fourier.®

2.7. Dosimetriaem TC

Desde a descoberta dos raios X, a 8 de novembro de 1895, por Wilhelm Roentgen, foram
introduzidas na Fisica grandezas dosimétricas com as suas respetivas unidades. Estas

servem para avaliar os efeitos da interacdo da radiagcdo com um material.
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Kerma (Kinetic Energy Released per Unit Mass ) é a grandeza que traduz a transferéncia de
energia dos fotdes ou neutrdes para particulas carregadas que se encontram no meio por

unidade de massa; essa grandeza é definida pela seguinte equacao :

d E¢r
dm

K = (J.kg* = gray = Gy) 3)
Et representa a soma das energias cinéticas iniciais de todas as particulas carregadas,

libertadas por particulas ionizantes sem carga elétrica por unidade de massa m.

A~ . . p . dN p . , .
A fluéncia de particulas w, é o quociente " onde dN é o numero de particulas incidentes

numa esfera de seccdo de area da; as particulas podem ser emitidas, transferidas ou
recebidas. A fluéncia é definida por:

_dn

w=22 (m2) @

A dose absorvida é uma medida da energia depositada num determinado material por uma
radiacdo ionizante, definindo-se pela seguinte equacgéao:

D =2 (kg!=gray = Gy), (5)

am
onde dE é a variacdo da energia cedida ao meio (expressa em joules) por unidade de massa
(expressa em quilograma). A dose absorvida era por vezes expressa em rad (radiation

absorved dose), sendo que
1 Gy =100 rad

Equivalente de Dose foi um conceito definido para estabelecer equivaléncia entre doses de

radiacOes diferentes para produzirem o mesmo efeito biolégico.
H =D.Q (J.kg1 = Sievert = Sv) (6)

D representa a dose absorvida e Q é um fator de qualidade associado a cada tipo de radiacao
e energia, dependente dos valores de eficicia bioldgica relativa (RBE — Relative Biological
Effectiveness). Em termos de equivaléncia, as diferengas entre as radiagfes sdo expressas
pelos valores do coeficiente de transferéncia de energia por unidade de comprimento (LET —

Linear Energy Transfer). S&o maiores os danos causados por radiagdes de maior LET do que
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de menor LET. A dose equivalente era por vezes expressa em rem (roentgen equivalent men),

sendo que
1Sv=100rem

A Dose Equivalente num 6rgao ou tecido € a dose absorvida D medida num tecido

especifico T, multiplicada pelo fator de qualidade Wr da radiagéo R.
Hr=Dr.Wr (J.kg'1 = Sievert = Sv) (7)
A Dose Equivalente Efetiva é expressa pela seguinte formula:
E =) WrHr (J.kg1 = Sievert =Sv) (8)
W7 indica o fator de ponderacgéo do tecido T e Hr € a dose equivalente no 6rgéo ou tecido T.
Tabela 2 - Tabela de Fatores de Ponderacéo Tecidular ICRP-103 (* corresponde a glandulas supra-renais,

bexiga, coracéo, rins, ganglios linfaticos, musculos, mucosa oral, pancreas, prostata, intestino delgado, baco,
timo, Utero/cérvix)*®

Tecido ou 6érgao Fator de ponderacao tecidular
Mama, Medula Ossea, Puimdo Estémago, 0.12
Restantes”
Gonadas 0.08
Bexiga, Eso6fago, Figado, Tiroide 0.04
Superficie Ossea, Glandulas Salivares, 0.01
Pele, Cérebro

Na Radiologia Convencional, a distribuicdo de dose no paciente vai decrescendo
continuamente desde o ponto de entrada do feixe de raio X até a sua saida do corpo do
paciente; contudo, no TC, o mesmo nao se verifica: a dose é distribuida uniformemente,

devido ao facto de o paciente ser exposto a um feixe de radiacdo em 360°.°
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Como consequéncia, sdo necessarios descritores de dose com determinadas particularidades

para este tipo de exames:

CTDI (Computed Tomography Dose Index) — € uma medida padrdo de dose de radiagéo de
um exame de TC, que permite ao utilizador comparar a saida de radiacdo de varios
equipamentos. Possui ainda as seguintes variagdes: CTDligo, CTDIw e CTDly. O CTDligo €
assim denominado pois é medido numa camara de ionizacdo de 100 mm de comprimento; o
CTDIw é uma média ponderada da dose numa Unica fatia do objeto em estudo. Finalmente, o
CTDIlvo € a medida utilizada nos equipamentos multislice e obtém-se dividindo o CTDIw pelo

pitch. Todas estas grandezas sao geralmente expressas em mGy.

O termo pitch designa o movimento da mesa por cada rotacdo na espessura de colimacao.
Exemplificando: se a espessura de colimagéo for 5 mm e se a mesa se mover 5 mm por cada
rotacdo do tubo, o pitch é igual a 1; se a espessura de colimagéo for de 10 mm e a mesa se

mover 5 mm, o pitch sera 0.5.

Pitch

m T A A/
M s JId.

Pitch <1 Pitch=1 Pitch>1

Figura 20 - Relacdo do movimento da mesa com o pitch?,
O pitch igual a 1 implica que o avanco da mesa € igual a espessura de colimacao.
O pitch menor que 1 implica sobreposi¢do dos cortes, ou seja, 0 avan¢go da mesa € menor

gue a espessura de colimacgdo, ha maior resolugédo sobre o eixo dos zz, mas maior dose para

0 paciente.

O pitch maior que 1 aumenta a cobertura do eixo dos zz, durante uma Unica rotagdo da
ampola. E o recomendado pelas guidelines europeias, pois reduz a dose de radia¢do para o

paciente.
Este parametro é escolhido consoante a informacéo clinica e o objetivo do exame.’

Uma outra grandeza frequentemente utilizada para descrever a dose em exames TC € o DLP,

Dose Length Product (Produto Dose Comprimento), em que se considera o nimero de cortes
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por rotacdo e a espessura dos cortes para as sequéncias utilizadas. Para representar melhor
o total da dose absorvida, esta pode ser integrada ao longo do comprimento total do exame,

pelo que se define!®

DLP = CTDIvo1 X comprimento do varrimento do exame 9

2.7.1. Doses descritas na literatura e estudos de controlo de qualidade

Foi realizada uma compilagdo de doses consideradas em estudos semelhantes, retirados da
literatura existente, de exames TC ao cranio e de estudos de controle de qualidade realizados
em Fantomas, como objetos simuladores. Nesse tipo de estudos, sdo executadas varias
medi¢cdes em Fantomas, utilizando uma camara de ionizacao tipo lapis. Os Fantomas sao
cilindricos, de polimetil-metacrilato (PMMA), ambos com 15 cm de comprimento, um com 32
cm de diametro, para representar o térax e outro com 16 cm, com 0 mesmo intuito, mas
vocacionado para o cranio. Segundo especificacbes da AAPM (American Association of
Physicists in Medicine), estes simuladores apresentam caracteristicas de absorcao e
espalhamento similares as estruturas anatdmicas do toérax e do cranio, possuindo perfuracées
localizadas no centro e em locais pré-determinados, com a possibilidade de insercdo de uma
camara de ionizacao tipo lapis a qual, por suavez, esta acoplada a um voltimetro para medir
diferencas de potencial provocadas pelas radiagcées ionizantes.'® Para medir a dose absorvida
de um meio exposto a radiagcdo ionizante, utilizam-se dispositivos proprios, denominados
dosimetros. Existem variadissimos tipos de dosimetro, de acordo com o seu objetivo, entre
0S quais se encontram os que tém como base a medic&o da ionizacdo de um gas, como é o

caso das camaras de ionizacao.

A camara de ionizacao utilizada para dosimetria em TC € uma camara cilindrica ndo selada,
de comprimento compreendido entre 10 a 15 cm, denominada camara de ionizacao tipo lapis
e uma das caracteristicas desta é a sua resposta uniforme a radiacfes incidentes em todos
os angulos em redor do seu eixo, adequando-se, portanto, ao equipamento de TC, cujo tubo
de raios X é rotativo.?* O conjunto de equipamentos usado no controlo de qualidade, descrito
no estudo de Azevedo et al, € um bom exemplo ilustrativo do método utilizado (figura 21); o

referido estudo sera objeto de analise mais a frente.
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Figura 21 - Montagem de uma camara de ionizagdo e Fantoma expostos a um feixe de radiagcao de um
equipamento TC para o célculo do CTDI (Computed Tomography dose Index).?!

Em todos os estudos que irdo ser mostrados, os valores apresentados sdo 0 CTDlyo, pois €

uma medida de dose padrdo de um equipamento de TC.

As doses europeias de referéncia para o cranio sdo mostradas na tabela 3.

Tabela 3 - Doses europeias de referéncia (Report EUR 16262 EN)

Exame

CTDIw (mGy)

DLP (mGy.cm)

Pitch

CTDla (MGYy)

Cranio

60

1050

60

Usaram-se valores fornecidos por uma empresa que faz o controlo de qualidade ao

equipamento de TC do Centro Hospitalar Barreiro-Montijo, Medical Consult (Tabela 4). Note-

se que estes valores sdo o CTDI, que por sua vez ja foi convertido em CTDl.q. Refira-se que

estes valores foram obtidos com a intensidade de corrente de 100 mAs e pertencem aos testes

executados no Fantoma de PMMA simulador de um créanio. O valor medido (Med) representa

o valor obtido nos testes e o valor de referéncia (Ref) € o valor que vem descrito nos manuais

dos equipamentos. Para facilitar a comparacdo entre estudos, definimos uma grandeza

DmAs, que corresponde a dose por unidade de carga que chega ao anodo, vulgo corrente.
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Tabela 4 - Doses medidas pela empresa Medical Consult no CHBM com um Pitch de 1.2 e 100 mAs.

Med — medido. Ref - referéncia

CTDIw
Tensao (Med) CTDlw (Ref) | CTDlvo (Med) CTDlvoi(Ref) DmAs DmAs
e
(kV) (mGy) (mGy) (mGy) (Med) (Ref)
(mGy)
80 6.2 6.3 5.16 5.25 0.05 0.05
110 12.9 14.4 10.75 12 0.10 0.12
130 19.2 21.6 16 18 0.16 0.18

Foram, ainda, tidos em conta valores fornecidos por uma outra empresa de controlo de
gualidade, Gyrad, responsavel pelo controlo de qualidade ao equipamento de TC numa clinica
com um equipamento idéntico ao do Centro Hospitalar Barreiro-Montijo. (Tabela 5).

Tabela 5 - Doses medidas pela empresa Gyrad na Clinica Radiolégica do Roséario.

Med — medido. Ref - referéncia

Intensidade
~ CTDlvo (Ref) | CTDlo (Med) | DmAs (Med) DmAs (Ref)
Tensao (kV) de corrente
(mGy) (mGy) (MGy/mAS) (mGy/mAS)
(mAS)
130 270 51.5 57.7 0.21 0.19

Foi analisado um estudo realizado no Centro de Ciéncias das Imagens e Fisica Médica
(CCIFM) do Hospital das Clinicas da Faculdade de Medicina de Ribeirdo Preto da
Universidade de S&o Paulo (HCFMRP-USP), Brasil, cujo objetivo era a otimizacdo da dose
em exames de rotina em Tomografia Computorizada.?* Neste estudo, foi medida a dose
absorvida no Fantoma, variando os parametros de tenséo (kVp) e do produto corrente*tempo
(mAs), valores mostrados na Tabela 6. No capitulo 3 (“Materiais e métodos”), iremos gerar
um Fantoma do mesmo material no PENELOPE com a finalidade de fazer simulacdes e

comparar os resultados com os obtidos neste mesmo estudo, para deste modo calibrar os

nossos resultados.

Sao mostradas também doses de exames realizados no Centro Hospitalar Barreiro-Montijo e

na Clinica Radioldgica do Rosério. A Tabela 7 refere valores obtidos em exames realizados
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no Centro Hospitalar Barreiro-Montijo num TC Siemens Sensation 16 e a Tabela 8 integra
valores obtidos na Clinica Radiologica do Rosario em equipamento idéntico; os exames em
causa foram, na sua totalidade, executados pela autora do trabalho e note-se que nado sao

valores de dose medidos, mas sim, valores dados pelo equipamento, no final de cada exame.

A Tabela 9 contém valores de um estudo semelhante feito no Hospital de Faro, EPE, havendo,
contudo, a registar que os exames foram adquiridos num estudo volumétrico, servindo apenas
para demonstrar as diferengas entre um estudo sequencial e um estudo volumétrico, onde a
dose é superior no ultimo caso. Todos estes valores vao ser fundamentais no subcapitulo 3.2

para calibracdo dos nossos espectros.

Tabela 6 - Resultados do estudo de Azevedo et al, em mAs, kV e os respetivos CTDIlvo num exame com o
protocolo de cranio %

Corrente (MmAS) CTDlvol(mGy) CTDlvol(mGy) CTDho(MGy)
Tenséo 130 kV Tensao 100 kV Tensao 80 kV
342 54.58 37.55 16.42
174 27.77 19.11 8.35
122 19.63 13.51 5.90
120 19.15 13.18 | e
115 18.43 1268 | -
100 16.04 11.03 | -
90 14.36 988 | e
80 12.93 889 | e
70 11.25 2 S [ ———
60 9.58 659 | e
54 8.62 593 | e
45 718 | e | s
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Tabela 7 - Resultados de dose de exames ao cranio efetuados num TC Siemens Sensation 16 no CHBM, EPE
em pacientes, com 130 kV de tensao

CTDlo(mGy) DLP(mGy.cm) mAs DmAs (mGy/mAs)
51.70 818.93 207 0.24
47.05 755.65 203 0.23
56.09 813.37 270 0.21
56.48 813.37 224 0.25
48.94 806.49 270 0.18
54.59 894.71 224 0.24
56.48 813.37 270 0.20
56.09 813.37 270 0.20
53.51 894.71 270 0.19
55.71 894.71 270 0.20
54.96 813.37 270 0.20
55.33 894.71 270 0.20
56.48 813.37 270 0.20
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Tabela 8 - Resultados de dose de exames ao cranio efetuados num TC Siemens Sensation 16 na CRR, em

pacientes, com uma tenséo de 130 kV e 270 mAs

CTDlya(mGy) | DLP(mGy.cm) DmAs
(mGy/mAs)
55.71 894.71 0.20
55.33 813.37 0.20
52.82 813.37 0.19
56.48 894.71 0.20
52.48 813.37 0.19
58.59 1208.74 0.21
55.71 894.71 0.20
53.51 894.71 0.20
58.59 1217.53 0.21
39.38 567.06 0.14
56.48 894.71 0.20
55.71 813.37 0.20
58.79 1208.74 0.21
52.48 813.37 0.19
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Tabela 9 - Resultados de dose de exames efetuados num TC Siemens Emotion 6 no Hospital de Faro, EPE??

Fantoma Pacientes
Exame CTDlo(mGy) | DLP(MmGy.cm) | CTDLa(MmGy) | DLP(mGy.cm)
Cranio 6513 1131454 61.6 1078.0

2.8. Programa de simulagdo — PENELOPE

O uso de programas de simulacdo tem vindo a aumentar no ambito das ciéncias de imagem
médica. Especificamente dentro da Imagiologia, foram desenvolvidos algoritmos para simular
o transporte de particulas de radiagéo. O uso de métodos computacionais para estes calculos
€ essencial visto que na interacdo de uma particula de alta energia com a matéria gerar-se
rapidamente um grande nimero de particulas secundarias, que por sua vez também podem
originar novas particulas. Todos os processos fisicos por tras destas interacdes sao aleatorios
— por exemplo, Varios processos possiveis tém probabilidades diferentes consoante a energia
das particulas e o meio material, e a direcdo e energia das particulas geradas em cada

interacdo sédo também aleatorias.

Os Métodos Monte Carlo sdo uma técnica que utiliza a amostragem de niumeros aleatérios e
métodos estatisticos para encontrar solu¢cdes de problemas matematicos ou fisicos. Utiliza
um modelo estocastico que integra um gerador de alta qualidade de numeros aleatérios,
sendo este gerador utilizado para se poderem obter descricdes fiaveis das funcdes de
densidade de probabilidade para cada processo fisico de interagéo entre particulas definidas

no modelo.%®

Os resultados da simulacéo dependem da funcdo de densidade de probabilidade e a maior
desvantagem do método € que a incerteza do resultado final esta relacionada com o nimero
de simulacgtes efetuadas, ou seja, quanto maior for o numero de simula¢gfes, menor serd o
erro obtido, mas em contrapartida, aumenta o tempo da simulacdo, o que acarreta a lentidao

do método.*
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Dos programas de simulacdo de Monte Carlo mais utilizados para simular a interacdo da
radiacdo com a matéria, para aplicacdes em Medicina, temos o EGS (Electron Gamma
Shower), 0 MCNP (Monte Carlo N-Patrticle transport code) e mais recentemente o PENELOPE
(PENetration and Energy LOss of Positron and Electrons) e o GEANT (GEometry And
Tracking). O PENELOPE é distribuido gratuitamente pela Agéncia de Energia Nuclear NEA
(Nuclear Energy Agency) e o programa € constituido por véarias sub-rotinas FORTRAN,
distribuidas em vérios cédigos fonte, executaveis, uma base de dados com caracteristicas de

diversos materiais e um arquivo do utilizador.?

As sub-rotinas com linguagem de programacdo FORTRAN do cdédigo de simulacao
PENELOPE estado organizadas em quatro arquivos basicos, cada um com fungdes distintas:

PENELOPE.f: contém as sub-rotinas responsaveis pelo transporte das particulas simuladas;
PENGEOM.f: contendo as sub-rotinas de geometria;
TIMER.f: controla o tempo da simulagéo;

PENVARED.f: integra as sub-rotinas que executam os métodos de reducgédo variacional.

Para além destes arquivos, o cédigo inclui, igualmente, um programa MATERIAL.f,
responsavel por gerar 0s materiais que irdo constituir os corpos que entram nas simulagoes.
Possui uma base de dados para 280 materiais pré-definidos, permitindo ainda definir mais.
Permite, ainda, optar por diferentes fontes de radiacdo, como feixes, fontes isotropicas e
fontes distribuidas em volume para trés tipos de particulas primarias (eletrées, positrées e
fot6es). O PENELOPE tem dois programas basicos: o Pencyl, - mais limitado e utilizado para
geometrias simples, constituidas por cilindros concéntricos - e 0 Penmain, que permite

considerar geometrias mais complicadas, como por exemplo, geometrias quadricas.

Para auxiliar na criagdo de geometrias, bem como na visualizagdo das estruturas geomeétricas
concéntricas, existem dois programas - o Gview 2d e o Gview 3d -, escritos para mostrar as
geometrias no computador, usando software de computacao especifico, 0s quais constituem

ferramentas simples, mas eficazes para depurar o arquivo de definicdo de geometria.?
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Figura 22 - Exemplo de visualiza¢@o de uma geometria no plano YZ com diferentes materiais representados por
cores distintas no Gview 2d.

Figura 23 - A mesma representacdo geométrica da figura anterior. mas visualizada nos planos XY.
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3. Materiais e métodos

Neste capitulo, explicaremos como foram obtidos os espectros de raios X para simular um
exame de TC (usando o PENELOPE e dois espectros disponiveis na literatura), discutindo as
diferencas e limitagbes de cada um, bem como toda a questdo da calibracdo, utilizando
medicdes efetuadas em Fantomas de acrilico — necessaria para podermos efetuar as
simulagdes PENELOPE com dados reais. A abordagem da calibracdo é importante, devido
ao facto de o espectro real dos aparelhos TC ser desconhecido, sobretudo no que respeita a
intensidade do mesmo; descreveremos, ainda, o processo de simulagdo com o PENELOPE

de um exame TC ao cranio num Fantoma antropomoérfico.
3.1. Simulacao de espectros produzidos por ampolas de raios X

O ideal para este trabalho seria poder utilizar um espectro de raios X produzido por um
aparelho de TC, baseado em medi¢cbes experimentais diretas, que contivessem a informagéo
da intensidade (ou seja, o numero de fotdes emitidos por unidade de area) de radiacao emitida
por cada energia possivel. Contudo, devido ao facto dessa informacdo ndo se encontrar

disponivel na literatura consultada, ndo pudemos concretizar 0 nosso intento.

Esta situacdo constituiu um problema para as simulacdes efetuadas com o programa
PENELOPE, porque o mesmo faz um grande namero N de simulacdes e a energia depositada
num dado corpo fornecido pelo programa corresponde ao valor médio das N simulagdes, ou
seja, € a energia média depositada por cada particula primaria da fonte de radiacdo. Ao
simular um exame de TC, estamos interessados na energia depositada por todos os fotbes

que compdem o feixe e precisariamos de conhecer a intensidade para cada energia.

Acresce a isto o facto de, como veremos a seguir, diferentes simulagdes para 0 mesmo
espectro produzirem resultados diferentes. Para fazer um estudo sistematico, consideramos
o0 estudo de trés espectros diferentes. Em todos os casos, concentramo-nos em espectros de
aparelhos TC tipicos. Tendo em conta os dados obtidos pela autora do trabalho, simulamos
espectros produzidos com anodo de tungsténio, com tensao de funcionamento de 130 kV e

um filtro com 1mm de espessura.
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3.1.1. Espectros disponiveis na literatura

Encontra-se disponivel na literatura, no site da Siemens (https:/www.oem-xray-

components.siemens.com/x-ray-spectra-simulation), uma ferramenta que permite, a partir de

calculos tedricos (e ndo a partir de dados experimentais, destaque-se) selecionar o0s
parametros basicos de uma fonte de radiacdo, ou seja, a tensao, o filtro e o &nodo, gerando
assim espectros. Esta ferramenta é baseada em algoritmos e foi desenvolvida por John M.
Boone et al (Universidade da Califérnia, Sacramento) e os dados da atenuac¢éo dos raios X
foram providenciados pelo National Institute of Standards and Technology (NIST) do U.S.

Department of Commerce.

Intensidade (N° de fotﬁes/mmzlmAs)

0 20 40 60 80 100 120 140
Energia (keV)

Figura 24 - Representacdo de um espectro de 130 kV gerado pela Siemens.

Foram, ainda, realizadas simula¢des com um outro espectro, retirado de um programa de

software, denominado SpekCalc, (http:/spekcalc.weebly.com/) criado para calcular um

espectro de raio X de uma ampola com um anodo de Tungsténio. A abordagem teérica foi
desenvolvida por Gavin Poludniowski e Phil Evans, no Institute of Cancer Research, em
Londres, e a interface gréfica do utilizador para SpekCalc foi levada a cabo por Frangois

Deblois, Guillaume Landry e Frank Verhaegen, na McGill University, Montreal, Canada.
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Figura 25 - Representacao de um espectro de 130 kV gerado pelo programa SpekCalc.

Os dois espectros apresentam o numero de fotdes por unidade de area e por carga total que
chega ao anodo, isto €, de mAs. Ao observarmos os espectros da Siemens e da SpekCalc,
podemos verificar que ambos apresentam uma energia maxima de fotées de 130 keV,
correspondendo a uma tenséo aplicada de 130 kV. Ambos registam, também, picos bem
pronunciados para energias, sensivelmente, de 59 e 67 kV, correspondentes aos raios X
caracteristicos do tungsténio. Quanto a diferencas entre os dois espectros, o da Siemens
mostra o0 pico de Bremsstrahlung nos 40 keV, enquanto o do SpekCalc o apresenta nos 30
keV; a intensidade deste mesmo pico é de 4x10° no Siemens e 1x10° no SpekCalc. Quanto
as intensidades dos caracteristicos, também temos diferengas: no Siemens temos para a
energia de 59 e 67 Kv, a intensidade de 8.5x10° e 4.5x10° respetivamente; e no SpekCalc,
2.6x10° e 1x10% Como possuiamos duas fontes distintas que apresentavam resultados

diferentes para 0 mesmo espectro, providenciamos um terceiro espectro.

3.1.2. Espectro simulado com PENELOPE

Para efetuar a simulag&o do espectro desejado no PENELOPE, usou-se o programa Penmain,
baseando-nos num dos exemplos disponiveis com o programa. Esse exemplo encontra-se
disponivel na diretoria “mains/penmain/examples/3-x-ray-tube” da versdo de 2011 do
programa PENELOPE. O que é simulado é o embate de um feixe de eletrdes com energia a
definir contra um cilindro de tungsténio truncado a um angulo de 45° (ver figura 26), que simula
0 anodo. Esses eletrdes, ao interagirem com o metal do anodo, vao produzir raios X de acordo
com 0s processos ja descritos, indo atravessar um filtro de aluminio com espessura escolhida

de 1mm, sendo “detetados “pelo programa num disco de silicio.
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Feixe de elefrées

Feixe util de raios X

Figura 26 - Geometria da ampola de raios x gerada no PENELOPE. Os materiais envolvidos séo tungsténio
(roxo), aluminio (laranja) e silicio (azul).
Note-se que no inicio do programa “tube.in” a que recorremos para gerar o espectro no
programa Penmain aparecem as op¢8es mostradas na figura 27.

TITLE Simple x-ray generator, detector and filter.

>>>>>>>> Source definition.

SKPAR 1 [Primary particles: l=electron, 2=photon, 3=positron]
SENERG 1.3e5 [Initial energy (monoenergetic sources only)]
SPOSIT -5.0 0.0 0.0 [Coordinates of the source]
SCONE 90 @ @ [Conical beam; angles in deg]

Figura 27 - Pardmetros de defini¢cdo da fonte.

Tendo escolhido SKPAR =1, temos assim um feixe primario de eletrbes, cuja energia
definimos (em eV) com a opcdo SENERG, que neste caso igualamos a 1.3x10°, obtendo,
portanto, um feixe com energia de 130 keV; com as instru¢cdes SPOSIT e SCONE, definimos
a orientacao e origem deste feixe. Este origina-se na posi¢éo (-5, 0, 0) cm, ou seja, a5 cm a
esquerda, segundo o eixo dos X, do cilindro truncado mostrado na figura 26; com os dois
primeiros angulos da instrucdo SCONE, especificamos que o feixe estava orientado no eixo
do X e com o ultimo angulo (que seria a semiabertura de um feixe cénico), garantimos que

era um feixe linear.

36



>>>>>>>> Material data and simulation parameters.

MFNAME W.mat [Material file, up to 2@ chars]
MSIMPA 5e3 5e3 5e3 0.95 0.95 5e3 5e3 [EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR]
MFNAME Al.mat [Material file, up to 20 chars]
MSIMPA 5e3 5e3 5e3 ©.05 0.05 5e3 5e3 [EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR]
MFNAME Si.mat [Material file, up to 20 chars]
MSIMPA 5e3 5e3 5e3 0.05 0.95 5e3 5e3 [EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR]

Figura 28 - Escolha de materiais para gerar a ampola de raios X.

A figura 28 mostra a escolha dos materiais que vao compor estes corpos na geometria da
figura 26; estes ficheiros sdo gerados na rotina material.exe. Os valores indicados nas op¢des
MSIMPA representam os valores dos parametros de simulacdo para os respetivos materiais,
como por exemplo, energias de absor¢cdo, parametros de dispersao elastica e emisséo de
Bremsstrahlung, entre outros. Utilizaram-se os valores recomendados pelo programa, com a

finalidade de tornarem a simulacdo mais veloz.

>>>>>>>> Geometry definition file.

GEOMFN tube.geo [Geometry file, up to 20 chars]
DSMAX 1 2.0e-2 [IB, Maximum step length in body IB]
EABSB 1 l1le4 le4 led [KB, local absorption energies, EABSB(1:3)]
EABSB 2 led4 1e4d led [KB, local absorption energies, EABSB(1:3)]
>>>>>>>> Interaction forcing.
IFORCE 1 1 4 -58.8 ©.1 2.0 [KB,KPAR,ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]
IFORCE 1 1 5 -50.0 ©.1 2.0 [KB,KPAR,ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]
IFORCE 2 1 4 -50.0 ©.1 2.0 [KB,KPAR, ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]
IFORCE 2 1 5 -50.0 ©.1 2.0 [KB,KPAR, ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]
IFORCE 314 -50.0 0.1 2.0 [KB,KPAR, ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]
IFORCE 315 -50.0 ©.1 2.0 [KB,KPAR,ICOL,FORCER,WLOW,WHIG]

Figura 29 - Ficheiro de definicdo de geometria.

A geometria da figura é descrita pelo ficheiro tube.geo (que pouco se alterou do exemplo
fornecido), onde especificamos a espessura do filtro de aluminio. As op¢des IFORCE foram
adotadas tal como vinham no programa original, para uma simula¢cdo mais rapida, embora
seja sabido que o recurso a esta opg¢ao introduz incertezas nas intensidades do espectro final
obtido.

Escolheram-se todas estas opc¢les, criaram-se ficheiros de materiais no PENELOPE, de
aluminio, silicio e tungsténio para representar a geometria de uma ampola de raio X,
simulando a geracéo de um feixe de eletrdes a embater no anodo de tungsténio, dando origem

a producédo de um feixe de raios X que atravessa depois o filtro de aluminio. Posteriormente,
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geraram-se espectros de raios X de 110 kV,130 kV e 150 kV, para verificar que as simulacdes
produziam o comportamento esperado. De facto, verificou-se que: (a), para cada tenséo
simulada os picos de raios X caracteristicos apareciam sempre as mesmas energias; (b), a
energia maxima dos fotdes produzidos para cada tensdo foi a esperada, ou seja,
respetivamente 110, 130 e 150 keV.

Em todas as simula¢des que se seguem, utilizou-se o espectro de 130 kV, devido ao facto de

ser a gama de energia utilizada neste tipo de exames.

<107 Espectro de raios-X Penelope (130 keV)
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Figura 30 - Representacao do espectro de 130 kV gerado pelo PENELOPE.

A intensidade mostrada nas coordenadas deste gréafico é relativa, ou seja, corresponde a
probabilidade global de um fotdo com uma dada energia ser emitido, ndo podendo, por isso,
ser diretamente comparada com a intensidade mostrada nos outros dois espectros. No
entanto, a energia maxima €, a semelhanca dos outros, de 130 keV e 0s picos caracteristicos
do tungsténio também se apresentam nas energias de 59 e 67 keV. Ja em relagéo ao pico de
Bremsstrahlung, este ndo se encontra concordante com 0S outros, pois apresenta uma

energia de 20 keV.

As opgbes MSIMPA, acima descritas, incluem uma “energia de absor¢éo” de 5 keV para os
fotdes, o que corresponde ao programa “deixar de seguir” os fotdes quando estes tém uma
energia abaixo deste valor, considerando, assim, que sdo completamente absorvidos pelo

material.
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3.2. Calibracao dos espectros simulados

Como ja mencionamos, o PENELOPE vai fornecer as energias depositadas em cada corpo
da simulacdo por particula primaria simulada. Para fazer a ponte entre a intensidade real da
radiagdo produzida por um equipamento de TC e os espectros simulados usados neste
trabalho, aplicou-se um processo de calibracao, recorrendo aos dados obtidos com recurso a

Fantomas de acrilico mencionados no subcapitulo 2.7.1.

Recorde-se que, nas sessdes de controlo de qualidade de equipamentos de TC séo efetuadas
medi¢cBes de doses com camaras de ionizacdo em Fantomas PMMA que pretendem simular,

neste caso concreto, um cranio humano.

Resumindo os resultados apresentados no subcapitulo 2.7.1. temos, no que respeita a dose
absorvida por mAs (que definimos como DmAS) os valores apresentados na tabela 10.

Tabela 10 - Valores de dose absorvida num Fantoma de crénio por mAs (DmAs)

Fonte DmAs (MGy/mAs)
Azevedo et al 2 0.16
Medical Consult (valor de referéncia) 0.18
Medical Consult (valor medido) 0.16
Gyrad (valor de referéncia) 0.19
Gyrad (valor medido) 0.21

O valor apresentado para o estudo de Azevedo et al ?* corresponde ao declive do gréafico
da figura 31, onde se mostra a evolugcdo dos valores apresentados para a grandeza
CTDlvo, que constitui uma boa aproximacao a dose, em funcéo da intensidade de corrente
(mAs) para uma tensédo de funcionamento de 130 kV. Como seria de esperar verifica-se

gque a dose absorvida aumenta com o valor da intensidade de corrente.
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Figura 31 - Relac&o da intensidade de corrente (mAs) com o CTDIvoi do estudo de Azevedo et al 2.

Note-se que os valores obtidos nos diferentes estudos para a dose por intensidade de corrente
(DmAs) nédo sdo concordantes entre si. Embora alguns deles estejam razoavelmente

proximos, podemos ter variagbes da ordem dos 30% para os valores de DmAs.

Quer o estudo de Azevedo et al, quer os estudos da Medical Consult e Gyrad apresentam
valores de dose obtidos no Fantoma de acrilico, simulando um crénio para o feixe de radiacao
de um equipamento de TC, com tensao de funcionamento de 130 kV. Os dados da tabela 11
indicam-nos assim o valor que deveriamos obter quando fizermos uma simulagdo com cada
um dos trés espectros ao nosso dispor, num Fantoma de acrilico analogo aos Fantomas

utilizados nos estudos supracitados.

Procedeu-se a geracdo de um Fantoma de acrilico e, dada a geometria simples a ser
simulada, foi apenas necessario usar o programa Pencyl. Gerou-se um ficheiro de material
PMMA, com o executavel material.exe do PENELOPE, sendo que este € um dos materiais
pré-definidos na base de dados. Os Fantomas dos estudos de Azevedo et al, da Medical
Consult e da Gyrad tém todos as mesmas dimensdes, logo assumimos de igual modo, 15 cm
de comprimento ou altura e 16 cm de didmetro, ou seja, 8 cm de raio. Essa geometria foi
simulada no programa Pencyl, incluindo no ficheiro “fantoma_acrilico.in” as instrugdes,

mostradas na figura 32.

40



GSTART >>>>>>>> Beginning of the geometry definition list.
LAYER ©.00 +15.00 1

CYLIND 1 .00 8.00

GEND  <<<<<<<< End of the geometry definition list.

>>>>>>>> Source definition.

SKPAR 2 [Primary particles: l=electron, 2=photon, 3=positron]
SPECTR 1.05E+84 1.27E-07
SPECTR 1.15E+©4 1.92E-07
SPECTR 1.25E+04 7.67E-08
SPECTR 1.35E+04 8.00E-08
SPECTR 1.45E+04 8.42E-08
SPECTR 1.55E+04 8.70E-08
SPECTR 1.65E+04 8.96E-08
SPECTR 1.75E+04 9.23E-08
SPECTR 1.85E+04 9.34E-08
SPECTR 1.95E+04 9.45E-08
SPECTR 2.05E+04 9.47E-08
SPECTR 2.15E+04 9.37E-08

Figura 32 - Inicio do ficheiro fantoma_acrilico.in.

Na instrucdo LAYER especificamos a altura do cilindro — veja-se que o cilindro esta
compreendido entre 0 e 15 cm, segundo a coordenada z. Com a instrucdo CYLIND
especificamos que o raio interno € 0 cm e o raio externo é 8 cm, o diametro desejado é de 16
cm. A definicdo da fonte tem a opcdo de escolher as particulas primérias, neste caso sédo

fotbes, opcao 2.

As instrucdes SPECTR sdao utilizadas para descrever um espectro continuo, como 0s que
estamos a usar — em cada linha SPECTR o primeiro valor indica uma energia em eV e o

segundo, uma intensidade relativa dos fotdes para essa energia.
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SPECTR 1.21E+@5 2.88E-09

SPECTR 1.22E+05 2.59E-09

SPECTR 1.23E+@5 2.25E-09

SPECTR 1.24E+05 2.05E-09

SPECTR 1.25E+@5 1.73E-09

SPECTR 1.26E+65 1.39E-09

SPECTR 1.27E+@5 1.16E-09

SPECTR 1.28E+@5 8.30E-10

SPECTR 1.29E+@5 5.3@E-1@

SPECTR 1.30E+05 2.90E-190

SPECTR 1.31E+@5 -1

SPOSIT ©.0 100.0 © [Coordinates of the source centre]
SCONE 90 2790 0.3 [Conical beam; angles in deg]

>>>>>>>> Material data and simulation parameters.
MFNAME pmetilacrilato.mat [Material file, up to 20 chars]
MSIMPA 1.0e4 1.0e4 1.0e4 0.1 0.1 le3 le3 [EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR]

Figura 33 - Final do ficheiro fantoma_acrilico.in.

A ultima instrucdo SPECTR deve incluir uma intensidade relativa “-1” para a maior das

energias, assinalando assim ao Pencyl que o espectro termina.

Com a instrucdo SPOSIT estamos a especificar as coordenadas x, y e z da origem da fonte
de radiacdo. No exemplo assinalado, figura 33, a fonte esta sobre o eixo dos yy, a um metro

de distancia do centro do cilindro PMMA, a altura de z=0 cm.

Com a instrucdo SCONE especificamos o tipo de feixe correspondente a fonte de radiagéao.
Neste caso escolhemos coordenadas angulares esféricas THETA =90° (ou seja, 0 eixo do
feixe faz um angulo de 90° com o eixo dos zz), PHI= 270° (ou seja, a projecao do eixo do feixe
no plano XY faz um angulo de 270° com o eixo dos X), e uma semiabertura ALPHA = 0.3°
para o cone que este feixe forma. Temos assim um feixe cénico colocado a um metro de
distancia do centro do cilindro, que aponta no sentido negativo no eixo dos Y. Note-se que
esta semiabertura de 0.3° foi escolhida para que as dimensdes do feixe quando embate no

Fantoma fossem comparaveis com um feixe real de TC.

Ainda na figura 33 visualizamos o ficheiro de material PMMA especificado, informando o

Pencyl o material que constitui o cilindro acima descrito.
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3.3. Simulacdes com Fantomas

3.3.1. Simulagdes com o cilindro de PMMA

Pretendemos simular o movimento de uma fonte de radiacdo com um espectro como o que

simulamos, analogo ao que se verificaria num exame TC. Como no PENELOPE a fonte esta

estatica iremos realizar 7 simulacées em diferentes alturas do Fantoma, isto €, variando a

coordenada Z especificada na instrugcdo SCONE. As posicdes escolhidas foram de 0 cm, 2.5

cm, 5 cm, 7.5 cm, 10 cm, 12.5 cm e 15 cm. Como o cilindro é perfeitamente simétrico o

movimento angular da fonte podera ser levado em conta a posteriori de uma forma muito

simples.

Utilizou-se o espectro gerado no PENELOPE de 130 kV e, posteriormente, repetiram-se as

mesmas simulagcbes com o0 espectro da Siemens e com o da SpekCalc. Os resultados

encontram-se na tabela 11, que representamos ha figura 34. Note-se que estes valores, em

eV, representam as energias depositadas por cada fotdo primario do feixe.

Tabela 11 - Resultados das energias depositadas por cada particula priméaria no Fantoma de acrilico usando os

espectros simulados

Coordenada 7 da Energia depositada (eV)
fonte (cm) Espectro Penelope Espectro Siemens Espectro SpekCalc
0 8.23x103 8.75x10° 8.65x103
2.5 2.10x10% 2.35x10% 2.28x10*
5 2.26x10% 2.57x10* 2.47x10%
7.5 2.30x10% 2.63x10% 2.52x10*
10 2.26x10% 2.57x10* 2.47x10*
12.5 2.10x10* 2.35x10* 2.28x10*
15 8.22x10° 8.75x103 8.67x10°
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Figura 34 - Energia depositada num Fantoma de acrilico em funcdo da coordenada da fonte, com um espectro
PENELOPE (azul), SpekCalc (verde) e Siemens (vermelho).

Note-se que, dos trés espectros, o do PENELOPE é aquele que denota uma menor deposicao

de energia e o0 da Siemens, pelo contrério, revela a maior.

3.3.2. Simulacdes com Fantoma antropomarfico

Seguidamente, passamos para um Fantoma virtual antropomorfico, constituido pelos
seguintes materiais: cérebro, osso compacto, masculo esquelético, tecido adiposo, pele,
musculo estriado, osso cortical, ar, pulmdes, agua, sangue e cristalino. Este Fantoma foi
gerado de raiz no programa Penmain, pela colega Margarida Queiroga, que gentilmente
cedeu 0 modelo para utilizar neste estudo.

Este Fantoma foi construido com recurso a geometrias quadricas, e permite o céalculo das
doses absorvidas em cada 6rg&o. E composto por:

Sistema respiratorio, constituido por dois pulmdes, traqueia, faringe, laringe e uma modelacéo
dos brénquios principais.

Sistema digestivo, composto por glandulas salivares, eséfago, estomago, intestino delgado
dividido em duodeno, ileo e jejuno, e intestino grosso, dividido em cego, colon ascendente,

colon transverso, colon descendente, colon sigmoide anterior e posterior, reto e anus.

Sistema hepatobiliar, constituido por figado e vesicula.
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Sistema cardiaco, com as auriculas e ventriculos.
Sistema urinério, composto por dois rins, ureteres, bexiga e uretra.

Sistema reprodutor, o Fantoma é hermafrodita e apresenta o aparelho reprodutor feminino,

com ovarios e Utero e o aparelho reprodutor masculino, com testiculos e préstata.
Sistema enddcrino, com glandulas supra-renais, baco, tiroide e pancreas.
Sistema nervoso central constituido por cérebro e medula espinhal.

Sistema 6sseo, muscular, tegumentar e adiposo.

O Fantoma tem na sua totalidade uma massa correspondente a 87.01 kg. No presente estudo,
a zona de interesse é apenas 0 cranio. Poder-se-ia, no entanto, calcular a dose depositada
em cada um dos 6rgdos aqui mencionados, pois para todos eles temos disponiveis a sua
massa, volume e densidade, e cada simulacdo do Penmain fornece-nos a energia depositada

em cada 6rgao.

Em relagdo ao cranio, na sua constituicdo abrange: cérebro, dois cristalinos, cranio ésseo,
0ssos faciais, musculo do cranio, gordura do créanio, pele do cranio, gordura facial, pele facial,
medula da coluna cervical, um pouco da coluna cervical, dois lobos da tiroide, um pouco da
faringe, laringe e traqueia com as suas respetivas paredes, duas glandulas salivares e
musculo facial. A massa do crénio corresponde a 5.58 kg.

Figura 35 - Representacdo do Fantoma no Gview3D.
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Foi colocada uma fonte de radiacdo a 1m de distancia, com 0,3 graus de abertura e realizou-
se uma série de simulacdes de estudo ao cranio, com a fonte a rodar de 45 em 45 graus em

diferentes alturas do Fantoma, ou seja, com variacéo de Z.

Para cada um dos trés espectros (PENELOPE, Siemens e SpekCalc), fizeram-se 96
simulagcdes, com 8 graus diferentes de rotagdo da posicdo da fonte,
0°,45°,90°,135°,180°,225°,270° e 315°, sendo que 360° para a volta completa assume o valor

igual aos 0° e para 12 posi¢cdes de Z (altura) diferentes.

Verificaram-se os valores de Z onde se situa o cranio no Fantoma e fez-se entdo o estudo dos

74 aos 96 cm, de dois em dois cm.

Devido a geometria elipsoide do Fantoma, corrigiu-se a posi¢cao da fonte em cada rotacao,
para que a mesma ficasse sempre a mesma distancia do centro do eixo do créanio. Isto deve-
se ao facto de os planos X e Y terem as coordenadas na origem centradas com o centro do
corpo do Fantoma e a cabecga estar centrada para tras 7.3 cm, valor retirado do ficheiro de
geometria do Fantoma. Na figura 36, percecionamos, de modo mais rigoroso e efetivo, num

corte sagital, este facto.

Figura 36 - Visualizacdo do Fantoma no plano y vista sagital na rotina Gview2D, com 0s respetivos materiais,
0sso, cérebro, misculo, tecido adiposo, pele, eséfago e traqueia.
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Figura 37 - Visualizacéo do Fantoma no plano X vista coronal na rotina Gview2D.

Figura 38 - Visualizagdo do Fantoma no plano Z vista axial na rotina Gview2D, com 0s respetivos materiais, 0Sso
(azul), masculo (verde), medula dssea (amarelo), gordura (vermelho) e pele (roxo).
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Figura 39 - Coordenadas da fonte e angulos do feixe de
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A figura 39 representa como se calcularam as coordenadas da fonte para este estudo, sendo

gue o angulo 3, € o angulo produzido pelo vetor do feixe com o eixo das coordenadas X e d,

a distancia a fonte. Posteriormente, substituiram-se todos os valores das variaveis e

obtivemos os resultados.

Tabela 12 - Exemplo das coordenadas da fonte para as primeiras simulagdes com Z = 74 cm

3(graus) X(cm) Y(cm) Z (cm) ©(graus) | ¢ (graus) | a(graus)

0 92.7 0 74 90 180 0.3
45 63.4 70.7 74 90 225 0.3
90 -7.3 100 74 90 270 0.3
135 -78 70.7 74 90 315 0.3
180 -107.3 0 74 90 0 0.3
225 -78 -70.7 74 90 45 0.3
270 -7.3 -100 74 90 90 0.3
315 63.4 -70.7 74 90 135 0.3
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Criaram-se, entdo, 96 ficheiros com estas variaveis devidamente preenchidas, com o valor de
Z compreendido entre 74 e 96 e fizemo-los correr no cluster do Centro de Fisica Teorica e
Computacional da Faculdade de Ciéncias da Universidade de Lisboa (FCUL). Obtiveram-se
diversos resultados da distribuicdo de energia para cada posicéo da fonte, mediante o angulo
3, tal como é mostrado na Figura 40 para a altura da fonte igual a 74 cm. Analisando esta
figura vemos que o maximo de energia depositada ocorre para um angulo de 180° - isto
corresponde, na figura 36, a fonte colocada a direita do Fantoma. Nesta posi¢éo, o feixe

atravessa menos tecido até embater na coluna cervical do que se estivesse a incidir
frontalmente no Fantoma (3 = 0°). Vemos ainda, na Figura 40, a interpolagéo (linha vermelha)

entre os resultados da simulagéo e o valor médio (linha amarela) da energia depositada.

f \
28k | \

0 50 100 150 200 250 300 350

Figura 40 - Distribuicdo da energia em eV segundo o &ngulo 3 para Z=74 cm com o espectro PENELOPE.
Interpolacéo (linha vermelha) e valor médio (linha amarela).

A distribuicdo angular de energias depositadas representada na Figura 40 nao € igual aguelas
gue foram obtidas para alturas diferentes da fonte, devido fundamentalmente a diferente
composicao 6ssea do Fantoma para valores diferentes de Z. Como exemplo veja-se a Figura
41, em que se apresenta a distribuicdo angular de energias depositadas para Z igual a 80 cm.
Note-se que a distribuicdo energética mais elevada esta concentrada nos trés primeiros

angulos e nos ultimos trés, em que o feixe incide quase diretamente nos ossos da face (ou
seja isto corresponderia a um feixe a incidir a partir da direita na Figura 38).
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Figura 41 - Distribuicdo de energia em fungdo do angulo B com o espectro PENELOPE para Z=80 cm.

Analisando as simulacdes feitas para as 12 diferentes alturas, verificou-se que 0 maximo
desvio do valor médio (para cada Z) relativamente aos valores obtidos foi de menos de 8%. E

este desvio reduzido que justifica o facto de nos calculos que se vao seguir tomarmos o valor
médio da energia depositada em funcéo de 3 para cada Z.

Porém, antes de se proceder a andlise de resultados, surgiu a necessidade de calibrar o nosso
feixe, ou seja, no estudo realizado, o que obtivemos foi a energia depositada por cada
particula do feixe, permanecendo em aberto uma questéo, cuja resposta ndo encontramos na
literatura disponivel, relativa ao nimero de particulas pelas quais é constituido um feixe de
um equipamento de TC. E conhecido o facto de a intensidade do feixe variar com a corrente
gue se aplica, mas o numero exato de fotdes que o constituem ndo é uma informacéo

facilmente disponivel, nem sequer através do recurso a consulta dos manuais que
acompanham os equipamentos.

Como fazer, entdo, a ponte entre a energia depositada por particula da nossa simulacéo e

uma dose realista? Recorremos aos valores calculados no capitulo 3.2, calibragdo dos
espectros, mais precisamente a tabela 10, valores de DmAs.

De modo a permitir a articulacdo entre dados, tornou-se necessario criar um fator de

conversao que demonstrasse uma relagéo entre os mesmos. Desta forma, temos de conhecer
a energia total depositada no corpo.
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PMMA

Figura 42 - Feixe de radiagdo a incidir numa area A do Fantoma de PMMA, a uma distanciad =1 m.

A figura 42 mostra A, uma area do feixe que incide numa determinada area do Fantoma
cilindrico de PMMA, no qual foram efetuadas as medicdes de calibragdo. A area desse

Fantoma cilindrico, de altura h e raio r, é dada pela seguinte féormula:

Arp = 2nrh (10)

Definindo E como a energia total depositada no Fantoma, se a energia depositada pelo feixe

por unidade de area, E /A, fosse constante ao longo de todo o Fantoma, teriamos:
E
Er = - X 2nrh (11)

Mas como isso néo se verifica temos que fazer a integracéo de todas as energias depositadas

no Fantoma, em toda a sua area, para todas as posi¢des da fonte.

Para cada posi¢do da fonte, as simulacdes no PENELOPE, mostram o valor da energia
depositada no Fantoma, por cada particula primaria, correspondente a incidéncia do feixe na
area A do cone. Podemos entdo referir que a Energia/area/particula primaria é dada

E(ZR)
A

por: , sendo E(Z,R), o resultado do PENELOPE em cada simulacdo e A, a &rea do

feixe ao embater no Fantoma. Entao:

E; = (fs E(i’g) dS) X (n2total de fotdes do feixe no exame) (12)

51



S é a superficie do Fantoma; como a area A do feixe € constante, podemos escrever a energia

total depositada da seguinte maneira

n? total de fotdes do feixe no exame
A

Er = (J; E(Z,R)dS) x (13)

- E . .
Se definirmos m_::s como a energia total depositada no Fantoma durante um exame de TC por

unidade de mAs, temos que

Er
mAs

= <.f E(Z, B)dS) X n? total de fotoes do feixe por unidade de area e por mAs
s

Este numero total de fotdes do feixe durante o exame por unidade de &rea e por mAs, vamos
denominé-lo de F. Este valor corresponde as caracteristicas do feixe que desconhecemos, tal

como numero de particulas, interacdes, entre outras. Podemos reescrever a férmula:

"L =F [ E(ZR)dS (14)

mAs -

Em relacdo ao Fantoma de PMMA, a func¢éo E(Z, 3) ndo tem dependéncia angular, ou seja, €
igual para todos os valores de 3, logo s6 vai depender de Z, pelo que

E(Z,R) = E(2)

Em relacdo ao Fantoma Antropomorfico, E(Z,R) = E(Z), onde E(Z) é o valor médio no angulo

3, para cada valor de Z.

A integracao no elemento de superficie dS pode ser descrita, nas coordenadas cilindricas Z e

R, como dS = rdf3dz, entao:

L= F [" [y E(Z) dz dR (15)

mAs
O integral no angulo R é trivial porque E(Z) ndo depende de B, fozn df3 = 2m , logo:

L = F2nr [,™E(Z) dz (16)

mAs -
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Como iremos relacionar esta expressao com os dados de Azevedo et al, da Medical Consult
e da Gyrad?

Na Tabela 10, do capitulo 3.2, apresentamos 0s nossos dados de DmAs e recorrendo aos

mesmos:

Dmds =228 = (A1) L = B o Ly x DmAs (17)
mAs M mAs M mAs

A massa do Fantoma é dada por M = ppppa X Vae, sendo V,. o volume do Fantoma,

dado por
Vie = m X (8cm)? X (15¢m) = 3015.9 cm?.

Como ppyma = 1.19g/cm3, temos que o valor da massa do Fantoma de acrilico € M=
3.589 kg.

O fator F, que concentra toda a informacéo relativa & intensidade do feixe, por unidade de

area por mAs, informacao que desconhecemos, vai ser dado por:

F = — 5 Dmds (18)

2nr fZZerL‘:lx E(z)dz’

M . ~ L, .
onde Py tem um valor fixo, DmAs sdo 0s nossos valores dos dados dos varios estudos da

Medical Consult, Gyrad e Azevedo et al e E(z) representa os valores médios, para cada valor

de Z, da distribuicdo angular das energias depositadas.

Usando os dados das simulag6es no programa PENELOPE, que evidenciam a evolugédo com
Z de E(z) (veja-se, mais adiante, a Figura 44), podemos calcular o integral da formula acima

demonstrada e obter o valor do coeficiente de calibragéo F.

Calculando numericamente os integrais em z presentes na formula 18 com os resultados
obtidos no PENELOPE para cada um dos trés espectros (esse calculo foi feito executando
uma interpolacéo entre os diversos valores de Z simulados), convertendo as energias de eV
em Joule (1 eV = 1.6x10?*° J) e usando os valores de DmAs de cada um dos estudos

discutidos, obtemos, para os fatores de calibracdo F, os valores apresentados na tabela 13.
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Tabela 13 - valores do coeficiente de calibracdo F, para os trés espectros e para os estudos: Azevedo et al,
Medical Consult e Gyrad respetivamente valores medidos e de referéncia. Em unidades de n° de fotées/cm?/mAs

ESPECTROS
DADOS

PENELOPE SPECK SIEMENS

Azevedo et al % 2.35x108 2.15x108 2.08x108
Med Con (Ref) 2.64x108 2.42x108 2.34x108
Med Con (Med) 2.35x108 2.15x108 2.08x108
Gyrad (Ref) 2.78x108 2.55x108 2.47x108
Gyrad (Med) 3.08x108 2.82x108 2.73x108

Estes fatores de calibracdo foram obtidos do estudo de medi¢cdes num Fantoma de acrilico,

mas serdo depois passiveis de serem usados em simula¢cdes com Fantoma antropomorfico.

Efetuamos uma estimativa grosseira com o intuito de verificar a ordem de grandeza dos
nossos F’s, confirmando (ou ndo) a obtencdo de numeros aceitaveis. A relagdo entre dose

(D) e fluéncia energética é, para um feixe monoenergético,?
_ Hen
D = T X vy, (19)

em que a fluéncia energética é definidacomow = E x Z—Z, sendo E a energia do feixe e dN/dA

0 numero de fotées por unidade de area. u,, € O coeficiente de atenuacdo de energia do
material considerado. Assim, a dose por valor de mAs aplicado — a grandeza DmAs definida

atras — sera dada por

mAs p mAs

dN
= (Hen)_*_ _ (Hen _dA_| — (Hen
DmAs-(p) ( )Ex( ) (p)ExF, (20)
visto que o fator de calibragéo F foi definido como o nimero de fotées por unidade de area e
por valor de mAs do feixe. Assim, temos que
DmAs

Perante a natureza polienergética do feixe, a equacdo 19 envolveria uma integracdo na

energia do feixe para levar em linha de conta as diferentes intensidades dos espectros. Mas

para obter uma estimativa para F optou-se por simplificar o processo — considerando os trés
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espectros gerados descritos na sec¢do 3.1, estimamos que o valor médio de energia dos
fotbes fosse cerca de 60 keV. Vamos também assumir que o corpo humano é
fundamentalmente constituido por agua e através do grafico da figura 43 — obtido da base de
dados do NIST?- retirimos o valor do coeficiente de absorcdo de energia para fotdes de

energia igual a 60 keV para a dgua. Assim vamos tomar como valor médio do coeficiente de

absorcdo de energia massico ‘%, aproximadamente, 5x102 cm?/g.

WATER., LIQUID

104

107

102

em? /g

10"

10

wlo or i o,

107"

1072
1073 1077 1077 109 10" 1072
Fhotaon Energy, MeW

Figura 43 - Coeficiente de absorcdo de energia massico da agua?.

Consequentemente, usando o valor de DmAs do estudo de Azevedo et al e substituindo os
valores estimados para a energia média do feixe e correspondente coeficiente de absorc¢éao,

vamos obter:

0.16x1073 Jkg™?!

— ~ 8 fAtR 2
= GO 10N Lox10-1° ) X 5x10-2em? ) (10-kg) /mAs = 3.33 x 108 fotdes/cm?/mAs

Comparando a ordem de grandeza deste valor com os obtidos das nossas simulacoes,

verificamos que estamos no mesmo patamar, ou seja, na mesma ordem de grandeza dos 108.
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4. Resultados/ Discussao

Até agora discutimos essencialmente simulacdes efetuadas com o programa Pencyl no
Fantoma de acrilico, a partir deste momento todos os resultados apresentados dirdo respeito
a simulagbes com o programa Penmain, em que se faz incidir um feixe de raios X (com os
trés espectros ja discutidos) sobre o Fantoma antropomorfico discutido na secgéo 3.3.2,

simulando um exame TC sequencial.

Na metodologia, foram anteriormente mostrados alguns resultados obtidos para melhor
entendimento da mesma. Nomeadamente o que denominamos de fator de calibracéo F, que
de uma forma global nos indica, para cada espectro o numero de fotdes do feixe por unidade
de area e valor de mAs utilizado. Aplicando a equacgéo (18) ao estudo de um Fantoma

antropomoérfico teremos entao

2nrF

J;m E(Z)dz, (18)

Zmin

DmAs =

em que DmAs é o valor da dose absorvida num dado 6rgéo por valor de mAs aplicado; r é o
raio médio da zona em analise (no nosso caso tomamos este raio como sendo uma constante
por estarmos a lidar com uma geometria aproximadamente cilindrica, mas no caso de orgaos
irregulares a integracdo na formula acima seria mais complexa); F € o valor do fator de
calibracdo apresentado para diversas situacdes na Tabela 13; M é o valor da massa do 6rgéo
analisado; e £(Z) € o valor médio da energia depositada para cada rotacdo completa da fonte
de radiag&o (como ja tinhamos discutido, tomar este valor médio introduz um erro no maximo
de 8%). Tendo em conta a forma elipsoide do cranio, no Fantoma antropomarfico, considerou-

se que o seu raio médio (r) é de 8.6 cm e a sua massa (M) de 5.58 kg.

As nossas simulagfes prestam-se a diversas analises, como por exemplo, a visualizacdo do
modo como se distribui a energia em funcdo da posicdo em Z da fonte, para os varios
espectros, como se verifica na Figura 44. Todos 0s espectros apresentam um comportamento
similar, variando apenas o valor da energia depositada para cada posicdo. O espectro da
Siemens deposita a maior energia e o espectro criado no programa PENELOPE regista o

menor valor desta variavel, situando-se o do SpekCalc num nivel intermédio.
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Figura 44 - Distribuicdo energética de E(Z) em fun¢éo de Z dos trés espectros (PENELOPE - azul, SpekCalc -
verde, Siemens - vermelho).

Ao analisarmos a distribuicdo energética em fungéo de Z, verificamos que Z =84 cm é o ponto
onde ficou mais energia depositada; tal deve-se ao facto de a esta altura o feixe passar a
incidir nos ossos faciais (na parte anterior) e na coluna cervical (na parte posterior), ou seja,

0SS0 - um material mais compacto e que absorve mais energia, como podemos verificar na
figura 45.

Figura 45 - Plano sagital (Y) e Plano axial (Z = 84 cm) do Fantoma antropomorfico obtidos na rotina Gview 2D,

visualizando ossos da face e coluna cervical a azul.
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Procedeu-se entdo ao calculo do integral da equacdo 18 executando uma interpolacéo das
energias depositadas em funcdo de Z representadas na Figura 44, obtendo-se assim a
energia total (Er) depositada no cranio, por cada um dos nossos espectros. Finalmente,
consideramaos os diferentes valores do fator de calibragcédo F apresentados na Tabela 13 para
calcular a dose absorvida (por valor de mAs do exame) pelo cranio.

Na Tabela 14 apresentam-se assim os valores de DmAs para o cranio do Fantoma
antropomorfico, tendo-se considerado um exame de TC entre as alturas Z =74 e Z = 96 cm.
Tomaram-se as diferentes calibragfes ja discutidas correspondendo a cada um dos espectros
usados e aos dados provenientes do estudo de Azevedo et al, da Medical Consult e da Gyrad

(quer os valores por eles medidos, quer os valores de referéncia por eles citados).

Usamos igualmente os dados obtidos pela autora do trabalho durante a realizacdo de exames
reais a pacientes, em dois locais distintos — Centro Hospitalar Barreiro-Montijo (CHBM) e
Clinica Radioldgica do Roséario (CRR) — mas com aparelho semelhante, um TC Siemens

sensation 16, apresentados nas Tabelas 7 e 8.

Tabela 14 - Resultados da dose medida e de referéncia para cada espectro e com diferentes calibracdes

Dose por mAs (mGy/mAs), “z” de 74 a 96 cm
DADOS SIEMENS PENELOPE SPEK
Azevedo et al 0.25 +£ 0.02 0.23 £ 0.02 0.23 £ 0.02
Med. Cons. (Med) 0.25 + 0.02 0.23 + 0.02 0.23 + 0.02
Med. Cons. (Ref) 0.28 + 0.02 0.26 + 0.02 0.26 + 0.02
Gyrad (Med) 0.33 + 0.03 0.30 £ 0.02 0.31 +£0.02
Gyrad (Ref) 0.30 £ 0.02 0.27 £ 0.02 0.28 + 0.02
CHBM 0.18 — 0.25 (0.22 valor médio)
CRR 0.14 - 0.21 (0.20 valor médio)
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Dada a imprecisdo estabelecida pela aproximagdo de se ter tomado o valor médio da
distribuicdo angular de energia, introduziu-se, para cada valor de DmAs apresentado uma
barra de erro de 8%. Comparando os valores calculados com os obtidos pela autora,
verificamos que os resultados das simulacdes sdo sistematicamente superiores, embora
alguns estejam concordantes, considerando as incertezas envolvidas. De notar ainda, como
se pode observar nas Tabelas 7 e 8, que hd uma grande variagdo do valor de DmAs de exame
para exame e de paciente para paciente, pelo que estas discrepancias ndo sao de estranhar

e podemos afirmar que no global temos um acordo razoavel entre simulagcées e medices.

No entanto, surge uma questdo: na realidade, o que consideramos como cranio? Quais as
estruturas abrangidas pelo exame? Nos exames, dependendo da extensdo do pescogo que
0 paciente apresenta, isto é, se tem hiperextensao ou nao, ao ser posicionado para efetuar o
exame, € assumida a opgéo entre um estudo volumétrico ou sequencial. Em sintese, &
pertinente afirmar que um estudo de cranio tanto pode abranger a area compreendida entre
0 mento e a calote craniana (como exemplificado na figura 46), como ser realizado apenas da
Orbita a calote (como ilustra a figura 47), dependendo de diversas condicionantes e,

consequentemente, fazendo variar, de modo expressivo, 0 nosso Z.

Figura 46 - Estudo efetuado do mento até a calote craniana.
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Figura 47 - Estudo efetuado da orbita até a calote craniana.

Devido a estrutura do nosso Fantoma, inicialmente optou-se por fazer as simulacées das
glandulas salivares até a calote, ou seja, a partir de Z = 74 cm, embora nos estudos
sequenciais 0 mais comum seja o estudo exemplificado na Figura 47. Experimentou-se entédo
considerar, para o calculo das doses, os dados das simulagfes a partir de um Z mais elevado,
Z =78 cm. Repetindo os procedimentos que levaram aos resultados da Tabela 14 obtiveram-
se os valores apresentados na Tabela 15, onde também considerdmos um erro de 8% para
todos os DmAs calculados. Como se verifica, os valores obtidos usando as simulagées com
esta “nova definicdo” de cranio ainda se aproximaram mais dos relativos as doses dos exames
reais. Todos os valores se encontram dentro dos limites dos valores obtidos no CHBM, com
excecao dos valores de medigéo da Gyrad, que os excedem em 0.02 mGy. Vemos assim que
o Fantoma utilizado permite uma descricdo ja algo realista das doses em exames TC ao
cranio. Verificamos que a escolha das dimensdes do varrimento, em que o feixe de radiacdo
incide no pescogo (valor inicial de Z = 74 cm) ou antes pelo contrério incide ja diretamente nos
ossos faciais (valor inicial de Z > 78 cm), produz doses diferentes, sendo que as segundas
simula¢des originam valores mais concordantes com os obtidos em exames reais. Isto
constitui uma validac&o adicional destes resultados, visto que as simulacées com Z inicial de
78 cm deveriam reproduzir exames como 0s mostrados na Figura 47, e os dados mostrados

nas Tabelas 7 e 8 foram obtidos nesse tipo de exames.
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Tabela 15 - Resultados da dose obtida para cada espectro com z de 78 cm a 96 cm

Dose por mAs (mGy/mAs), “z” de 78 a 96 cm

DADOS SIEMENS PENELOPE SPEK
Azevedo et al 0.21 £ 0.02 0.19 + 0.02 0.20 +£ 0.02
Med. Cons. (Med) 0.21 + 0.02 0.19 £+ 0.02 0.20 £ 0.02
Med. Cons. (Ref) 0.23 £ 0.02 0.21 £ 0.02 0.22 £ 0.02
Gyrad (Med) 0.27 £ 0.02 025 + 0.02 0.26 + 0.02
Gyrad (Ref) 0.25 + 0.02 0.23 + 0.02 0.23 +£ 0.02

CHBM

0.18 — 0.25 (0.22 valor médio)

CRR

0.14 - 0.21 (0.20 valor médio)

Devido a estrutura do Fantoma, existe a possibilidade de determinar a dose depositada em

cada 6rgao. Fizemos entdo um estudo com o intuito de identificar a dose no cristalino e na

tiroide, por serem estes 0s 6rgdos mais radiossensiveis do cranio, como aparece

demonstrado nas tabelas 16 e 17. Considerou-se, para estes calculos que o feixe de raios X

do exame TC incidiu no cranio entre Z = 74 e Z = 96 cm. Seria interessante comparar estes

resultados com doses medidas, mas infelizmente ndo se conseguiu encontrar tais resultados

na literatura.
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Tabela 16 - Dose no cristalino

Dose por mAs (WGy/mAS)

DADOS SIEMENS PENELOPE SPEK
Azevedo et al 56+04 53+04 58+ 05
Med. Cons. (Med) 56+04 53104 58+05
Med. Cons. (Ref) 6.6 + 0.5 59105 6.5+ 05
Gyrad (Med) 7.3+0.6 6.9+ 0.6 7.6 £0.6
Gyrad (Ref) 6.6 + 0.5 6.3+05 6.9+ 0.6
Tabela 17 - Dose na tiroide
Dose por mAs (MGy/mAs)
DADOS SIEMENS PENELOPE SPEK
Azevedo et al 0.11 £ 0.01 0.09 £ 0.01 0.11 +£ 0.01
Med. Cons. (Med) 0.11 £ 0.01 0.09 £ 0.01 0.11+0.01
Med. Cons. (Ref) 0.12 + 0.01 0.11 + 0.01 0.12 + 0.01
Gyrad (Med) 0.14 + 0.01 0.12 £ 0.01 0.14+ 0.01
Gyrad (Ref) 0.13+0.01 0.11 £ 0.01 0.14 to0.01




As tabelas seguintes representam as diferengas percentuais entre o0 CHBM e a CRR, em

relacdo aos estudos efetuados.

Para quantificar as diferencas obtidas entre os valores médios dos resultados medidos (CHBM
e CRR) e os calculados por simulagédo apresentam-se diferengas percentuais nas Tabelas 18
e 19. Tomaram-se os resultados da dose de cranio da Tabela 15 para uma irradiagdo de Z =
78 até Z = 96 cm, sendo as diferencas percentuais dadas por

100x(DmAs(sim.) — DmAs(med.))/ DmAs(med.)

Tabela 18 - Diferengas percentuais relativas ao CHBM

DADOS SIEMENS PENELOPE SPEKCALC
Azevedo et al 0 -9% -5%
Med.Cons. (Med) 0 -9% -5%
Med.Cons. (Ref) 9% 0 5%
Gyrad (Med) 29% 19% 24%
Gyrad (Ref) 19% 9% 10%

Tabela 19 - Diferengas percentuais relativas ao CRR

DADOS SIEMENS PENELOPE SPEKCALC
Azevedo et al 5% -5% 0
Med.Cons. (Med) 5% -5% 0
Med.Cons. (Ref) 15% 5% 10%
Gyrad (Med) 35% 25% 30%
Gyrad (Ref) 25% 15% 15%
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5. Consideracgoes finais

O presente estudo teve como objetivo simular o célculo de dose para exames de TC de cranio,
recorrendo ao programa PENELOPE, usando métodos Monte Carlo, ferramenta essencial
para a fisica das radia¢des, com varios algoritmos desenvolvidos para simular o transporte de
particulas de radiacdo. Inicialmente, fizeram-se simula¢gdes com um cilindro de PMMA para
determinar as calibracbes necessérias e, posteriormente, com um Fantoma virtual
antropomoérfico, ambos criados no PENELOPE. Estas simulagBes permitiram calcular as
doses absorvidas do crénio no Fantoma e pretendemos compara-las com outros valores

descritos na bibliografia e com valores reais obtidos pela autora do estudo.

Desde o inicio do trabalho, surgiram certas questbes essenciais para o desenvolvimento do
mesmo e para a sua compreensdo que nao foram esclarecidas, apesar de todo o esfor¢co
envidado nesse sentido. E notdria a existéncia de forte sigilo por parte das empresas ligadas
a producédo de equipamentos de TC, fator que limitou — de algum modo — o0 acesso a

informagdes que poderiam ter enriquecido os calculos do presente estudo.

Uma das principais duvidas diz respeito ao niumero de particulas constituintes de um feixe de
um equipamento de TC. Os resultados das nossas simulagdes permitem-nos conhecer a dose
depositada por cada particula do feixe; posteriormente, seria necessario multiplicar esse valor

pelo nimero de particulas total do feixe, com a finalidade de obter a dose.

Confrontados que fomos com a auséncia de informagdes sobre o tema, tanto na bibliografia
consultada, como nos manuais dos equipamentos utilizados, contornamos a situagéo, criando
um fator de conversdo que demonstrasse a relagdo entre os valores das simulagfes e os

valores de que dispinhamos.

Outra limitag&do do estudo foi o facto de ndo termos acesso ao espectro real, o que impediu 0
conhecimento da normalizacdo do espectro e, por consequéncia, do nimero de fotdes

emitidos — tal como atras referimos.

De facto - ainda que ndo tenha comprometido a realizacdo do trabalho -, as limitagdes que

encontramos acabaram por afetar o grau de fidedignidade de algumas informacdes.

Usamos trés espectros, um criado no PENELOPE, um fornecido pela Siemens e outro por um

programa denominado SpekCalc, todos eles distintos e de acordo, tdo-s6, nos picos
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caracteristicos. Nenhum deles se baseia em medi¢Bes experimentais de um espectro real,
incluindo o fornecido pela Siemens, que resulta de um calculo tedrico. Note-se que se
observarmos as tabelas de resultados (14 a 17) para as doses absorvidas, verificamos que
os valores obtidos com o espectro recomendado no site da Siemens sdo sistematicamente
superiores aos valores de dose reais. Recorremos ao uso de trés espectros para verificar as

diferencas, pois o estudo dependia de uma calibragdo adequada.

Os fatores de calibracdo obtidos através de medi¢cbes em Fantomas de acrilico foram
utilizados para os estudos no Fantoma antropomérfico e verificou-se que, mesmo com as
dificuldades sentidas para obter certas informacdes fulcrais ao estudo, os valores das
simulacdes (com excecdo dos da Gyrad) se encontravam dentro dos limites dos resultados
obtidos no CHBM; ja os valores obtidos no CRR sé&o ligeiramente mais baixos. Portanto
existem variagdes entre os estudos de referéncia e os resultados que obtivemos. Note-se que
com o espectro PENELOPE as doses calculadas séo sistematicamente mais baixas, com o
espectro da Siemens sistematicamente maiores, dando o espectro da SpekCalc resultados

intermédios.

As diferengas percentuais ascendem ao maximo de 35%, entre os valores reais e os valores
das simulagBes, sendo as doses calculadas superiores as médias dos valores reais,
considerados na maior parte dos casos. A Gyrad apresenta sempre valores superiores, nao
querendo, no entanto, afirmar que por este motivo € melhor ou pior, pois ndo conhecemos 0s
espectros. Estas diferengcas podem dever-se a constituicdo do Fantoma, por este ndo ser
efetivamente idéntico a um humano, podendo dai advir uma sobrestimacdo da dose
depositada (causada por exemplo por um maior contetdo 6sseo do Fantoma comparado com
um ser humano). Em alternativa, é igualmente possivel que os algoritmos dos equipamentos
de TC estejam a fornecer valores subestimados; é dificil retirar uma conclusdo devido aos

espectros serem desconhecidos e os valores medidos serem diferentes.

Outra questao pertinente prende-se com a impossibilidade do equipamento TC, calcular, com
absoluto rigor, a massa do cranio, pois para determinar a dose, € necessario dividir a energia
depositada pela massa. E certo que os cranios ndo possuem diferencas muito acentuadas,
diferindo apenas no que respeita a adulto ou crianca, contudo, resta a ddvida sobre o débito

da dose adequada por parte do equipamento.

Os valores obtidos junto de pacientes reais demonstraram que a dose varia de pessoa para

pessoa, mas 0s equipamentos ndo incluem sensores de peso para este efeito, apenas um
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programa que, de acordo com a estrutura a irradiar, da indicacdo da dose a aplicar. Por outro
lado, e tal como ja referimos, a extensdo da area a examinar influi, igualmente, neste
processo. Foi demonstrado que quanto maior a extensdo do varrimento efetuado maior é a

dose.

O estudo no Fantoma subjacente a este trabalho permite calcular a dose para cada 6rgao,

revelando-se este dado muito importante para a elaboragéo de estudos dirigidos.

Este procedimento permitiu-nos obter valores de dose dentro dos intervalos medidos, sendo
que os valores simulados mais préximos dos reais foram os efetuados com um varrimento
sensivelmente da base da orbita até a calote craniana, ou seja, de Z = 78 a Z = 96 cm,
correspondente ao espectavel, visto que os valores reais foram provenientes de exames com
um varrimento semelhante; é de salientar que existe uma grande quantidade de fatores
desconhecidos que dificultaram o estudo, mas o facto de os resultados obtidos apesar de
discordarem ndo apresentarem diferencas percentuais muito elevadas, sugere que nao

estaremos longe das questdes sem resposta.

A guisa de conclusdo, podemos considerar que o presente trabalho propiciou uma
oportunidade de reflexdo sobre o grau de fiabilidade dos valores de dose patentes nos
monitores dos equipamentos, uma vez que nao é possivel determinar, com exatiddo, se o0s

mesmos Sa0 ou nao reais.

Acreditamos, pois, que este trabalho possa constituir motivo para futuros desenvolvimentos,
por exemplo medi¢cdes experimentais dos espectros, para tentar obter valores mais fiveis e
proximos da realidade, acompanhando assim a evolucéo vertiginosa da Medicina — area de
importancia vital e imensuravel -, sem, no entanto, descurarmos o carater imperativo da sua

pratica segura ou, em alternativa, com o menor grau de risco associado.
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7. Apéndice

Os ficheiros utilizados para desenvolver este trabalho apresentam elevada dimenséo, sendo
assim, sao disponibilizados no CD, podendo desta forma serem reproduzidos. Os ficheiros
(quase todos simples ficheiros de texto) estdo na diretoria denominada “PENELOPE”, sendo

eles:

1 — Bodys - Constituintes do Fantoma utilizado nas simulacdes, com as linhas

correspondentes e 0s seus corpos (Bodys).
2 — Geometria do Fantoma antropomorfico
3 — Geometria do Fantoma de acrilico

4 — Massas dos bodys em kg

5-SIMCE1_1 - Exemplo de uma diretoria de uma simulagdo com o Fantoma antropomorfico,
com: um exemplo de um ficheiro (FANTOMA_SIM1_1.in) de execugdo de simulagéo,
contendo o espectro (proveniente do PENELOPE) de raios X usado com a fonte localizada a
Z = 74 cm, de frente para o Fantoma; todos os ficheiros de materiais que compdem o
Fantoma; o ficheiro FANTOMA _1.geo que descreve a geometria do Fantoma para o programa
Penmain; e o ficheiro “penmain-res.dat” onde aparecem as energias depositadas em cada um

dos corpos do Fantoma resultantes desta simulagéao.

6 — DetetorcranioO — Exemplo de um ficheiro de uma simulagdo com o Fantoma de acrilico
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