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Resumo

A tomografia de emissao de positres (PET, do acrénimo inglés Positron
Emission Tomography) com *®F-FDG é uma técnica que apresenta elevada
sensibilidade no estudo de neoplasias. O célculo dosimétrico em PET depende da
biodistribuicdo do ®F-FDG, que é de dificil modelacéo e sofre elevadas variacoes entre
individuos. O objetivo do presente estudo € proceder ao calculo dosimétrico de exames
PET com 8F-FDG por simula¢des de Monte Carlo, recorrendo ao software PENELOPE,
aos modelos biocinéticos propostos por Hays e Segal e ao modelo vesical desenvolvido
por Stephen et al., comparando os resultados obtidos com resultados descritos pela
ICRP publicagdo 106, por Hays et al., por Deloar et al., por Quinn et al. e por Brix et al.

Foi criado um fantoma computacional antropomadrfico baseado em equacfes
guédricas, que apresentou uma massa total de 87,01 kg. Desenvolveram-se simula¢des
de Monte Carlo de acordo com a biodistribuicdo do 8F-FDG, tendo-se admitido como
orgaos-fonte o cérebro, os pulmdes, o miocardio, o figado, a bexiga. Realizaram-se,
também, simula¢Bes correspondentes a modelacédo da atividade de fundo. Com base
nos resultados das simulacGes e nos dados de biocinética foram calculadas as doses
absorvidas pelos diferentes 6rgdos e a dose efetiva por unidade de atividade de 8F-
FDG adminsitrada. Calculou-se, também a ponderacdo da Tomografia Computorizada
(CT, do acrénimo Inglés Computed Tomography) na dose efetiva de exames hibridos
PET-CT. Obtiveram-se, ainda, resultados relativos a contribuicdo dos positrbes em
questdes dosimétricas de PET. O modelo vesical foi utilizado para calcular a influéncia
da hidratagéo em dosimetria de PET pela variacdo dos tempos para a primeira excregao
(40-180 min). A dose efetiva por unidade de atividade de '8F-FDG administrada
(1,8 x 1072 mSv/MBq) apresenta uma diferenca percentual baixa quando comparada
com o resultado da ICRP publicacdo 106 (7,89%) e com o estudo de Quinn et al.
(12,69%). Os resultados de dose absorvida nos diferentes Orgdos, apresentam
diferencas percentuais muito consideraveis entre todos os estudos descritos. A
percentagem de energia depositada pelos positrdes apresenta um valor preponderante
(87,19%) relativamente aos fotdes de aniquilagdo. Os exames hibridos PET-CT
acarretam um aumento de dose efetiva (11,08 mSv), tendo a CT uma elevada
contribuicdo (45%). O estado de hidratagcdo do paciente € importante em dosimetria em
PET, podendo estar associado a um aumento de dose efetiva na ordem dos 0,6
mSv/MBq.

Palavras-chave: Tomografia por Emissdo de Positrdes (PET); 8F-FDG; PENetration
and Energy LOss of Positrons and Electrons (PENELOPE); Dose efetiva, Dose

absorvida.



Abstract

Positron Emission Tomography (PET) has emerged as a powerful imaging tool
for the detection of various cancers. Dosimetric calculation in PET depends on the
biodistribution of ¥F-FDG, which is difficult to model and suffers high variations between
individuals.

The aim of this study is to perform dosimetric calculation of *¥F-FDG PET by
Monte Carlo simulations using PENELOPE software, biokinetic models proposed by
Hays and Segal and vesical model developed by Stephen et al, and comparing the
results obtained with results described by the ICRP publication 106, Hays et al., Deloar
et al., Quinn et al. and Brix et al.

An anthropomorphic computational phantom based on quadric equations was
created, with a total mass of 87.01 kg. Monte Carlo simulations were developed
according to the biodistribution of 8F-FDG. Brain, lungs, myocardium, liver and bladder
were recognized as source organs. Simulations modeling the background activity were
also developed. Based on the results of the simulations and the biokinetic data, organ
absorbed doses and effective dose per unit of ®F-FDG activity administered were
calculated. The weighting of the Computed Tomography (CT) in the effective dose of
PET-CT hybrid exams was also calculated. Were also obtained results of the contribution
of the positrons in PET dosimetry. The bladder model was used to calculate the influence
of hydration in PET dosimetry by varying the times for the first excretion (40-180 min).

The effective dose per unit of *F-FDG activity (1.8 x 1072 mSv/MBq) had a low
percentage difference when compared with the ICRP publication 106 (7.89%) and with
the study of Quinn et al. (12.69%). The results of organ absorbed doses presents high
percentage differences between all the described studies. The percentage of deposited
energy by positrons has a preponderant value (87.19%) when compared to the
annihilation photons. PET-CT hybrid exams lead to an increase of the effective dose
(11.08 mSv), with a high contribution of the CT (45%). The patient's hydration status is
important in PET dosimetry and may be associated with an effective dose increase of
0.6 mSv / MBg.

Keywords: Positron Emission Tomography (PET); ¥F-FDG; PENetration and Energy
LOss of Positrons and Electrons (PENELOPE); Effective dose, Absorbed dose.
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Capitulo 1

1. Introducao

Tém sido verificados, ao longo das Ultimas décadas, avangos tecnoldgicos
significativos na area da imagiologia médica. A crescente aplicacdo das radiacdes
ionizantes em exames e procedimentos meédicos conduziram a um aumento
consideravel da dose coletiva da populacdo mundial, configurando um potencial
problema de saulde publica. Os estudos de dosimetria em exames médicos constituem
ferramentas importantes para sustentar decisdes politicas de saude, investimentos em
aquisicao de equipamentos ou selecédo de tecnologias, principalmente em cenarios de
racionalizacéo e otimizacdo dos custos associados a cuidados de salde. *

A tomografia de emissdo de positres (PET, do acr6nimo inglés emission
positron tomography) é baseada em radionuclideos emissores de positrdo, que, ligados
a moléculas de interesse bioldgico, permitem a andlise e quantificacdo de padrbes
fisiolégicos e bioquimicos. A aniquilagdo do positrdo com um eletrdo do meio material
resulta na emissao de dois fotdes com energia de 511 keV, emitidos na mesma direcéo,
mas com sentidos opostos, formando um angulo de 180° entre eles, que sdo detetados
por um par de detetores, que se dizem em coincidéncia. Deste modo, a imagem PET é
baseada no perfil de localizacdo das aniquilagcbes, ou seja, na distribuicdo da
concentracéo do radiofarmaco.?

O radiofarmaco mais utilizado em PET é o 2-Deoxi-[18F]fluoro-D-glucose (*éF-
FDG). Sendo o FDG um analogo da glucose, apresenta interesse clinico a nivel
metabdlico, nomeadamente para detecéo e estadiamento de neoplasias, dado que este
tipo de células apresenta um metabolismo aumentado. Este radiofarmaco apresenta
ainda potencial clinico a nivel neuroldgico, cardiaco, de estudos de infecdo e
inflamac&o.%8

O célculo dosimétrico em PET é complexo uma vez gque depende da energia do
positrdo emitido pelo radionuclideo, e da biodistribuicdo do radiofarmaco. O estudo da
biocinética dos diferentes radiofarmacos € o maior alvo de controvérsia e levantamento
de duvidas a nivel cientifico na area do calculo dosimétrico em PET. A sua quantificacéo
€ complexa e fulcral para a obtencao de resultados fidedignos e realistas. A International
Commission on Radiological Protection (ICRP) dispde de varias modelagdes
biocinéticas para diferentes radiofarmacos, no entanto muitos deles requerem um

estudo mais aprofundado, e outros ndo apresentam ainda modelos definidos.®



De todos os métodos utilizados para céalculo dosimétrico, a simulacdo Monte
Carlo (MC) apresenta-se como 0 método mais robusto para o calculo do transporte de
radiacdo e a sua interagdo com a matéria, com consequente estimacdo de doses
absorvidas. 10-13

Genericamente, os métodos de MC sao métodos de calculo numérico baseados
em amostragem variavel aleatéria. A base geral da analise de MC é criar um modelo, o
mais parecido possivel com o sistema fisico de interesse real e criar interagfes dentro
desse sistema com base nas probabilidades conhecidas de ocorréncia, com
amostragem aleatdria das fungBes de densidade de probabilidade (pdf (x) do acronimo
do inglés probability density function). A medida que o nimero de eventos individuais
aumenta, a incerteza estatistica diminui. Qualquer sistema complexo pode, em principio,
ser modelado, desde que a distribuicdo de eventos que ocorrem no sistema seja
conhecida. 1012

Existem vérios programas de simulacdo de MC aplicados ao transporte de
radiacdo e célculo dosimétrico, sendo que no presente estudo se recorreu ao programa
PENELOPE (do acrénimo do inglés PENetration and Energy LOss of Positrons and
Electrons) que simula o transporte de eletrdes, positrbes e fotbes em meios materiais
arbitrarios, que consistem em regiées homogéneas (corpos) delimitados por superficies
geométricas. Através destas ferramentas é possivel calcular a dose de radiacéo
depositada em cada corpo. #

O objetivo do presente estudo é calcular a dose absorvida e efetiva em exames
de PET com *F-FDG, recorrendo ao programa PENELOPE e aos modelos biocinéticos
disponiveis para este radiofarmaco, e comparar os resultados obtidos com resultados ja
descritos na bibliografia.

A dissertagdo encontra-se organizada em 5 seccbes, cada uma delas
organizadas em capitulos.

Na primeira e presente Seccéo |, encontra-se a Introdugdo, na qual se enquadra
0 problema, enuncia-se 0s objetivos e se apresenta a estrutura da dissertacao.

A Seccdo II- Fundamentos Teoéricos Aplicados ao Trabalho Final de
Mestrado é organizada em 4 capitulos. No capitulo 2- Fundamentos teéricos do
decaimento radioativo por emissdo de positrédo e interacdo da radiagdo com a
matéria encontram-se conceitos do decaimento radioativo por emissao de positréo, do
processo de aniquilacdo eletrdo-positrao e da interacéo de fotbes com a matéria.

No capitulo 3-Tomografia de Emissédo de Positrées, encontram-se descritas as bases
tedricas da PET, tal como o seu principio de funcionamento, artefactos, instrumentacao,
performance de um sistema PET e protocolo de aquisicdo de imagem. No capitulo 4-

Dosimetria sdo descritas as principais grandezas fisicas fundamentais em dosimetria,
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os efeitos biolégicos da radiagdo, bem como os fundamentos de célculo dosimétrico
aplicados & PET. No capitulo 5- Métodos de Monte Carlo esta descrita a metodologia
de MC e a sua aplicacdo ao calculo dosimétrico, sendo aprofundado o programa
PENELOPE.

Na Seccéao lll- Materiais & Métodos apresenta-se toda a metodologia de
trabalho inerente a dissertagdo. E composta por um (nico capitulo, capitulo 6-
Metodologia Aplicada. E inicialmente descrita a metodologia intrinseca ao PENELOPE
para simular o transporte de radiacao aplicado a PET. Seguidamente encontra-se a
metodologia utilizada para o desenvolvimento de um fantoma computacional
antropomorfico baseado em corpos delimitados por superficies definidas por equacdes
quadricas. Posteriormente encontra-se a metodologia a que se recorreu para modelar a
biocinética do radiofarmaco estudado, e as simulacdes de MC realizadas em
PENELOPE. Finalmente encontra-se descrita a metodologia utilizada para o calculo das
doses absorvidas e efetivas pelos diferentes 6rgdos em exames PET com F-FDG.

Na Seccao IV- Apresentacdo, Analise e Discussdo dos Resultados séo
apresentados e discutidos os diferentes resultados obtidos no presente estudo. E
composto por um Unico capitulo, capitulo 7- Apresentacéo, Anélise e Discusséo dos
Resultados, dividido em 5 subcapitulos: doses absorvidas pelos diferentes 6rgaos e
dose efetiva total em exames de PET com ¥F-FDG; influéncia da modelacéo do fundo
e dos dados biocinéticos no céalculo dosimétrico em exames de PET com ®F-FDG; dose
efetiva em exames hibridos de PET-Tomografia Computorizada (CT, do acrénimo inglés
Computed Tomography) com F-FDG; ponderacdo dos positrdes em questdes
dosimétricas de PET e influéncia da hidratacdo no resultado de dose efetiva em exames
de PET com 18F-FDG

Na ultima seccdo da dissertacdo, a Seccdo V- Conclusdes & Perspetivas
Futuras, encontram-se descritas as principais conclusfes do trabalho, bem como as
limitacbes inerentes a sua realizacdo. Encontram-se, ainda, perspetivas futuras

relacionadas com esta dissertacao.
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Capitulo 2

2. Fundamentos tedricos do decaimento radioativo
por emissao de positrao e interacao da radiagcao

com a matéria

No presente capitulo serdo introduzidos conceitos relativos ao decaimento radioativo

por emissdo de positrdo e a interacao da radiacdo com a matéria.

2.1. Decaimento Radioativo

A taxa a que cada nucleo decai espontaneamente é caracterizada por um parametro

denominado tempo de semivida fisico (tl/z)’ gue é o tempo que demora a que metade

dos nucleos instaveis (ndcleos-pai) decaiam para outros nucleos (nlcleos-filha). O
nimero de decaimentos num determinado momento € denominado por atividade (A) do
radionuclideo, que apresenta unidades S| de Becquerel (Bg), sendo que 1 Bq
corresponde a 1 decaimento por segundo. O seu célculo ao longo do tempo (A(t)) €
determinado pela equacédo (2.1), na qual A, corresponde a atividade inicial, e A a
contante de decaimento, que, por sua vez € calculada pela equacao (2.2) e apresenta
unidade Sl de s.°

A(t) = Age ™M (2.1)
_ In(2)
A= b, (2.2)

Existem trés tipos de decaimentos por emisséo de particulas: o decaimento alfa,
a, beta negativo, 7, e beta positivo, *, também conhecido como positrdo. Sera dado
enfoque ao decaimento por emissédo de positrdo, uma vez que € a base fisica da PET.
Este tipo de decaimento encontra-se descrito na equacéo (2.3), na qual um protdo do
nucleo é convertido em neutrédo, com subsequente emissao de um positréo (3*) e de um

neutrino (v).

2X-> ;Y +et+ v (2.3)



Em paralelo com o declinio f* o nicleo pode sofrer o processo de captura
eletrénica (CE), em que captura um eletrdo de uma camada interna, segundo a
transformagdo 4X + e~ - ,4Y + v.

A energia libertada neste tipo de decaimento (Qg+), € calculada através da
eguacao (2.4), onde mi corresponde & massa do nucleo-pai mn(éX ) e mf corresponde
a soma das massas do nucleo-filha mn(z_/{Y), do positrdo (m,+) e do neutrino que

apresenta massa nula. ®
Qg+ = (mi —mf) X ¢ <=> Qg+ = [mp(4X) — (Mn(z4Y) + my+) > (2:4)

A massa nuclear do nucleo-pai é dada, muito aproximadamente pela equacao
(2.5) e a massa do nucleo-filha pela equacao (2.6), onde m(‘Z‘X) corresponde a massa
atoémica do isétopo X, e m(,_4Y).corresponde & massa atémica do nicleo Y °

m,(4X) = m(4X) — Zm, (2.5)

mn(z_‘gY) = m(z_qY) - (Z-1)m, (2.6)

Substituindo na equacao inicial, a energia libertada num decaimento B* é

determinada pela equacéo (2.7). **

Qg+ = [m(4X) = Zm, — m(;4Y) + (Z-Dm, | ? <=> (2.7)

Qg+ =[m(4X) — m(z-1Y) — 2m. |

Na sua trajet0ria, 0 positrdo emitido interage com 0s atomos presentes no meio,
perdendo energia cinética, E., e sofrendo desvios da sua trajetéria. Estas interacdes
podem ser sob forma de colisGes inelasticas com eletrdes orbitais, dispersao elastica
com eletrbes orbitais, colisdes inelasticas com o ndcleo, com consequente emissao de
radiacdo de Bremsstrahlung, ou, ainda por colisdes elasticas com o nicleo.®

Quando a sua energia cinética se aproxima do valor nulo, o positrdo combina
com um eletrdo do meio, ocorrendo o processo de aniquilagdo, no qual as massas do
eletrdo e do positrdo s&o convertidas em energia eletromagnética.®>* Uma vez que, neste
momento, a energia cinética do eletrdo e do positrdo sdo praticamente nulas, a energia

da radiacdo eletromagnética resultante é dada pela equacédo (2.8), na qual m,
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corresponde a massa do eletrdo e m,, a massa do positrdo, igual a do eletrdo, pelo que

a energia libertada sera 1,022 MeV “.

E = (m, +my) x c? (2.8)

Devido, também, ao estado de quase repouso das particulas no momento da
aniquilacdo, o0 momento linear inicial apresenta um valor quase nulo. Uma vez que o
momento linear e a energia tém que ser conservados, nao é possivel que o processo
de aniquilacdo resulte na emissao de um fotao Unico, resultando, assim na emisséo de
2 fotdes diametralmente opostos (180°) cada um com uma energia de 511 keV (1,022
MeV/2), encontrando-se na regido gama (y) do espetro eletromagnético. Devido ao
momento residual associado ao positrdo, os dois fotdes podem ndo ser emitidos em
direcbes exatamente opostas, sofrendo pequenos desvios (0,25°). O fendmeno de

aniquilacdo encontra-se ilustrado na figura 2.1.4

Fotdo 511keV

positrdo

Radionuclideo emissor
de positrao

Aniquilagao —f

Eletrdo

Fotdo 511keV

Figura 2.1: Processo de emissdo de positrdo, seguido de aniquilacdo eletrdo-positrdo, com
consequente emissdo de 2 fotdes diametralmente opostos com 511 keV cada. Adaptado de
(Phelps,2006).

2.2. Interacao de fotbes com a matéria

Na passagem pela matéria, os fotdes interagem com os atomos presentes. O tipo
de interacao verificado é funcdo da energia dos fotdes e do nimero atémico (Z) do meio
material (figura 2.2).18

Existem muitos tipos de interacdo entre a radiacdo eletromagnética e o meio

material, sendo as trés principais interacbes a dispersdo de Compton, o efeito
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fotoelétrico e a produgdo de pares. Existem, ainda, outros mecanismos de interacao
como a dispersdo de Rayleigh, que predomina em energias inferiores a 50 keV, a
producdo de tripletos e reacdes fotonucleares, que ocorrem em energias superiores a
10 MeV. 16

Em medicina nuclear, recorre-se a radionuclideos com energias emitidas entre
0s 50 e 0s 550 keV, sendo o efeito de Compton predominante em materiais com baixo
Z, como é o caso do tecido humano (com um ndmero atdémico médio Z=7,5) e o efeito
fotoelétrico predominante em meios com elevado Z, como € o caso do chumbo (Z=82).
O efeito de producdo de pares ocorre apenas para fotdes com energias superiores a

1.022 MeV, pelo que néo é verificado na pratica da medicina nuclear.®

100

Chumbo (2=82) —
751 :

Efeito

Fotoelétrico

Producéo de
Pares

50 4—
Disperséo de
Compton

Cristal Nal(Tl) >
(z=32) 25 -

Osso (Z=13) —>

Numero Atomico do meio (Z)

Tecido Mole
(Z=7.5) 5) 0—_'

——

10000 (keV)

~

0 1000

S

Energia de fotfes para a
maioria das aplicacdes clinicas

Energia da Radiag@o X ou gama (escala log)

Figura 2.2: Tipo de interacdo predominante de fotdes com a matéria, em funcdo da sua energia
e nimero atémico do material do meio. Adaptado de (Powsner&Powsner, 2006).

2.2.1 Efeito de Compton

A dispersdo de Compton € caracterizada pela interacdo de um fotdo com um
eletréo livre e estacionario do meio (figura 2.3). Desta interagdo resulta a emisséo deste
mesmo eletrdo, denominado eletrdo de Compton, que é ejetado do atomo com uma
energia cinética E.. O fotéo inicial sofre dispersao, num angulo que depende da energia

que foi transferida para o eletrdo de Compton, podendo tomar valores entre 0° e 180°.
15,16
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Fotdo de Compton
- Perde energia
- Muda a dire¢do

Fotdoinicial 0 g el = » © Eletro de
Compton

Figura 2.3: Esquema representativo da dispersédo de Compton. Adaptado de (Powsner,2006).

A energia do fotdo de Compton (Efc) € determinada pela equacéo (2.9), estando
relacionada com a energia do fotéo incidente (Ef;), e o dngulo de disperséo (6). Sendo
m, a massa do eletrdo, e ¢ a velocidade da luz (2,99x10%® m/s), o valor de m,c?
corresponde a 511 keV. Uma vez que em PET os fotdes emitidos sdo resultantes da
aniquilacdo positréo-eletrdo, apresentam uma energia de 511 keV (capitulo 3), a
equacéo (2.9). pode ser reduzida (equagéo (2.10)).°

A energia transferida para o eletrdo de Compton, E.;,corresponde a diferenca
entre a energia do fotao inicial e o fotdo de Compton, sendo méaxima quando ocorre uma

dispersédo de 180°. -

5 mec? (2.9)
fc— 2
n;?fcl + 1 —cos(8)
511 (2.10)

A probabilidade de ocorréncia da dispersdo de Compton é dada pela equagéo
de Klein—Nishina (equacao (2.11)), na qual 3—; corresponde a seccdao eficaz diferencial

de Compton, Z é o nimero atdbmico do material do meio, ry € o raio eletrénico, e a =

mec?.

13



da_Z 2( 1 )2 1+ cos?6 8
an "o 1+ a(l—cosb;) 2

(1 a?(1 — cos 6;)? )
* (1+ cos26:)(1+a(l—cosb;))) (211)

2.2.2 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico € caracterizado pela transferéncia total da energia de um
fotdo para um eletrdo orbital, com a sua consequente ejecdo. A energia com que o
fotoeletréo é ejetado é igual a diferenca entre a energia do fotdo incidente e a energia
de ligacédo do eletrdo (figura 2.4 (A)). A lacuna que fica presente no 4tomo é preenchida
por outro eletrdo de uma camada mais externa, sendo a energia em excesso libertada
sob forma de radiacéo de fluorescéncia (figura 2.4 (B)) ou emissao de eletrdo Auger.>16

e

Fotoeletrao

Figura 2.4: Esquema representativo do efeito fotoelétrico que se caracteriza pela emissdo de um
fotoeletrdo (A) com consequente emissdo de Raio-X (B). Adaptado de (Powsner,2006).

O efeito fotoelétrico domina no tecido humano para energias menores que 100
keV, como é o caso de radionuclideos de baixa energia, utilizados em medicina nuclear
convencional, e em imagiologia baseada em raio-X. Em PET os fotbes de aniquilacéo
apresentam energia de 511 keV, pelo que este efeito ndo apresenta grande relevancia

para os fotGes primarios, mas sera relevante a nas interagdes secundarias.®

2.2.3. Atenuacéo de fotbes pela matéria

A interacdo da radiacdo com a matéria € regida pelas seccdes eficazes dos
diversos processos possiveis. A seccéo eficaz total (orotq;), € dada pela soma das
seccOes eficazes de cada um dos processos de interacdo (equacgdo (2.12)): efeito
fotoelétrico (ope), dispersdo de Compton (ocomp). disperséo de Rayleigh (orgy),

producéo de pares (gy4ir), pProdugéo de tripletos (o.p;) € efeito fotonuclear(oyy,p ).
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OTotal = Ope T Ocomp + Oray T Opair T Otript + Onpn (2.12)

A seccdo total eficaz relaciona-se com o coeficiente de atenuacdo massico
(equacdo (2.13)), na qual u(g) =1,661x102* g é a unidade de massa atémica e 4 a

massa atbmica relativa do elemento.

OTotal (2.13)
u(g)A

i
~(em?.g™) =
p

O coeficiente de atenuacao linear é obtido pelo produto entre o coeficiente de
atenuacdo massico e a densidade (p) do material. A sua variacdo em funcéo da energia
dos fotdes, em meio aquoso encontra-se ilustrado na figura 2.5. E visivel a sua

diminuicdo com o aumento da energia dos fotdes.?

4.0

Agua
1.0

COEFICIENTE DE ATENUACAO LINEAR
(cm-1)

Coeficiente de atenuagao linear total

0.1

0.01 % Ny

0.001 It . 1 I
0.01 0.1 1.0 10 100

Energia do Fotao (MeV)

Figura 2.5: Coeficiente de atenuacéo linear dos fotdes gama de diferentes energias em agua
(equivalente ao tecido corporal), com as respetivas contribuicBes relativas dos efeitos de
Compton, fotoelétrico e de producéo de pares. Adaptado de (Saha,2005).

Se um feixe de fotbes de intensidade I, passa através de um absorvente de

espessura x, entdo a intensidade I do feixe transmitido é dado pela equacéo (2.14).2
[=Ipe ™ (2.14)
A atenuacao dos fotbes gama de 511 keV pelo corpo do paciente € um fator
critco em PET, dado que a distribuicdo do RF pode ndo ser fidedignamente

representada na imagem, principalmente nas zonas mais interiores do corpo do

paciente.
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Capitulo 3

3. Tomografia de Emissao de Positroes

No presente capitulo encontram-se descritas as bases tedricas da tomografia de
emissdo de positrdes (PET), tal como o seu principio de funcionamento, artefactos,

instrumentacao, performance de um sistema PET e protocolo de aquisi¢do de imagem

3.1. Principio de funcionamento da tomografia de emissao

de positrdes

A PET tem por base o recurso a nlcleos que decaem por emissao de positrao.
Estes, nos tecidos biolégicos, ttm um alcance maximo que varia entre 2 e 20 mm,
dependendo da energia cinética maxima e da densidade eletrénica do meio, até
sofrerem aniquilagdo com um eletrdo do meio, emitindo dois fotbes diametralmente
opostos de 511 keV (ver subcapitulo 2.1.). 3*

Deste modo, o tomografo PET foi desenvolvido em arrays de anéis de detetores
de cintilagdo, que ao longo da aquisicdo de imagem, sdo responsaveis por registar 0s
eventos de aniquilacdo, no que respeita a sua quantidade e localizacdo *°. Assim,
sempre que dois fotdes y com energia de 511 keV sao detetados por dois detetores
opostos, na mesma janela temporal (ordem dos nanossegundos), o sistema considera
que sao provenientes da mesma aniquilacdo, assumindo que os detetores estdo em
coincidéncia 2*. Consequentemente, o sistema cria um segmento de reta que une estes
dois detetores, designada por linha de resposta ou LOR (do acrénimo inglés line of
response), sendo que, em algum ponto desse segmento de reta, ocorreu a aniquilacéo
(figura 3.1.) 24,

Se os detetores em coincidéncia produzirem sinais de duracdo muito curta é
possivel identificar uma por¢do de LOR onde se deu a interacdo através da medida da
diferenca de tempo entre os instantes da chegada dos dois fotdes. Esta diferenca de
tempo é denominada por tempo de voo ou TOF (do acr6nimo inglés time of flight) e
permite um ganho de sensibilidade que é tanto maior, quanto menor for a porcéo da
LOR onde se consegue localizar o evento 416,

Atualmente, a aquisi¢cdo da imagem PET é realizada em modo 3D, onde se utiliza
colimacéo eletrénica ao invés de colimacgéo fisica, ndo existindo septos de tungsténio

entre os detetores. Assim séo incluidos todos o0s eventos coincidentes provenientes de
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todos os pares de detetores, mesmo que estes se encontrem em anéis diferentes. Este
modo de aquisi¢cao permitiu um incremento consideravel da sensibilidade, mas por outro

lado uma diminuigdo da resolugdo®®.

Par de fotc”:es_de aniquilacdo

" anel de detetores

Figura 3.1: Esquema representativo da criacdo de LORs provenientes diferentes aniquilacdes,
em diferentes posi¢cdes do FOV do sistema. Adaptado de (Powsner,2006).

3.2. Artefactos PET

Sob condi¢des ideais, apenas coincidéncias verdadeiras, ou seja, resultantes da
mesma aniquilacdo deveriam ser contabilizadas para a formacdo de imagem. No
entanto, devido tanto as limitagbes dos detetores de PET, como a possibilidade de
interacdo dos fotbes de 511 keV com o material do meio, antes de atingir a superficie
dos detetores, as coincidéncias medidas sdo contaminadas com eventos nao
desejaveis, que incluem coincidéncias aleatorias, dispersas e mdaltiplas. (figura 3.2).
Todas elas contribuem para o aumento de ruido na imagem.*

Nas coincidéncias dispersas (figura 3.2B), um dos fotdes formados no processo
de aniquilacéo sofre efeito Compton, na qual a sua direc&o inicial é alterada, levando,
consequentemente a criagcdo de uma LOR que proporciona uma informacgao incorreta
da localizacéo do local da aniquilagdo®.

Nas coincidéncias aleatérias (figura 3.2C), os dois fotbes formados na
aniquilacéo tiveram origem em dois processos de aniquilagéo distintos. Devido ao facto
de atingirem a superficie dos detetores na mesma janela temporal, € formada uma LOR
com informagéo ndo representativa da distribuicdo do radiofarmaco® .

Outro tipo de evento a considerar sdo 0s eventos Unicos, que Sao 0S que ocorrem
com maior frequéncia em PET. Nestes, apenas um dos fotdes de aniquilagéo é detetado
e registado. Este tipo de evento ndo é contabilizado diretamente para a imagem, mas é

responsavel pela ocorréncia de coincidéncias aleatorias e multiplas (figura 3.2D). Estas
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ultimas definem-se pela detec&o de trés ou mais fotdes simples no mesmo intervalo de
tempo, ndo sendo, também contabilizados para a formagdo de imagem, pela

impossibilidade de criar uma LOR.*

Coincidéncia Verdadeira Coincidéncia Dispersa
<<\\\§‘V\ \EU]{/Z’P,b (\&\\bm _)L/ 0y, 77@
N\ 7 \V
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Figura 3.2: llustragéo dos quatro tipos de coincidéncias mais frequentes em PET. A: Coincidéncia
Verdadeira. B: Coincidéncia Dispersa. C: Coincidéncia Aleatéria. D: Coincidéncia Mdltipla.
Adaptado de (Phelps,2006).

3.3. Instrumentacdo em PET

No tomografo PET, os detetores estdo organizados em anéis completos ou septados
de detetores estaticos, dispostos em torno da regido onde se encontra o paciente, 0
FOV (do acrénimo em inglés Field of View)®. Os anéis estdo organizados em blocos.
Cada bloco de detetores é tipicamente caracterizado por apresentar 169 cristais para 4
tubos fotomultiplicadores (TFM)*®. Cada bloco de detetores estabelece conexdo com
um circuito elétrico onde é definido o intervalo de tempo de dete¢&o, durante o qual se
aceita uma coincidéncia resultante de uma aniquilacio®°.

Os detetores sdo, na sua maioria, compostos por uma matriz de cristais de
cintilagdo. Quando os fotbes y, provenientes das aniquilagdes, atingem a superficie do
cristal, excitam os eletrbes ai presentes, convertendo-os em fotées na gama visivel do
espetro eletromagnético, em quantidade proporcional a energia depositada pelos fotbes
de aniquilagao*.

Estes cristais devem ser constituidos por materiais de elevada densidade (elevado
nimero atémico efetivo) e rapido tempo de decaimento de cintilagdo, que determina a

eficiéncia do detetor para elevadas taxas de contagem. Sao exemplos de cristais de
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detecdo o iodeto de sddio ativado com talio (Nal(Tl)), o oxiortosilicato de lutécio dopado
com Cério (LSO, do acrénimo inglés cerium-doped lutetium oxyorthosilicate), o
germanato de bismuto (BGO, do acrénimo inglés bismuth germanat) ou o oxiortosilicato
de gadolinio dopado com Cério (GSO, do acronimo inglés cerium-doped gadolin
oxyorthosilicate), oxiortosilicato de itrio dopado com Cério (YSO, do acénimo inglés
Yttrium Orthosilicate) e Florido de Bério (BaF2, do acrénimo inglés barium fluoride) 3. As

suas caracteristicas fisicas encontram-se descritas na tabela 3.1.

Tabela 3.1: Propriedades fisicas dos principais cristais cintiladores utilizados em PET.

Propriedade Nal (TI) BGO LSO YSO GSO BaF,
Numero atomico efetivo 50,00 74,00 66,00 34,00 59,00 52,00
Densidade (g/cm?®) 3,70 7,10 7,40 4,50 6,70 4,90

Tempo de decaimento de cintilagdo 230,00 300,00 40,00 70,00 60,00 0,60
(ns)

Yield de fotdes por keV 38,00 6,00 29,00 46,00 10,00 2,00
Output Luminoso 100,00 15,00 75,00 118,00 25,00 5,00
Coeficiente de atenuacdo linear, p 0,35 0,96 0,87 0,39 0,70 0,44
(cm™)

Resolugdo em energia (% a 511 keV) 6,60 20,00 10,00 12,50 8,50 11,40

Um detetor cintilador é tanto melhor, quanto maior for a sua densidade, a sua
capacidade de cintilacdo e o seu nimero atdmico. Devem, também, apresentar boa
resolucdo de energia e um curto tempo de decaimento*. O BGO foi, muitos anos, o
cristal mais utilizado nos tomégrafos PET, uma vez que apresenta o maior coeficiente
de atenuagcdo para os fotbes de 511 keV. No entanto, apresenta um tempo de
decaimento de cintilagdo longo, o que reduz a sua resolu¢cdo em energia e temporal.
Por este motivo tem vindo a ser substituido por novos cristais com um maior output
luminoso, como é o caso do LSO, que se caracteriza, ainda, por apresentar uma elevada
eficiéncia de detecdo.*

Os fotBes de cintilagdo sdo posteriormente encaminhados para os tubos
fotomultiplicadores (TFM), onde sédo convertidos num impulso elétrico. Os fotdes de
cintilacdo entram no TFM, excitando o fotocatodo, que liberta eletrdes em quantidade
proporcional & quantidade de fotdes que atingiram a sua superficie. Devido a diferenca
de potencial presente nos TFM, os eletrdes libertados no fotocatodo sdo acelerados e
direcionados para o primeiro elétrodo denominado por dinodo, que por sua vez liberta 3
a 4 eletrbes secundérios por cada eletrdo que atinge a sua superficie. Este processo
repete-se por uma cadeia de dinodos, criando uma avalanche de eletrdes, sendo que

se existir uma cadeia de 10 dinodos, cada eletrdo inicial libertado pelo fotocatodo produz
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10° eletrdes, correspondendo a um impulso elétrico mensuravel, na ordem dos
miliamperes. Este impulso € convertido em impulsos de tensdo no pré-amplificador, cuja
amplitude é proporcional a energia depositada. S8o posteriormente amplificados no

amplificador (figura 3.3).3->16

amplificador

pré-amplificador

L]

Sinal Ampliﬁcado

1000 valts

i fotdes de cintilagdo

Figura 3.3: Esquema representativo dé tubo fotomultiplicador e respetivo pré-amplificador e
amplificador. Adaptado de (Powsner, 2006).

Uma vez que a energia depositada pelo fotdo incidente no cristal € proporcional a
soma de todos os impulsos de saida dos TFM, a soma de todos os impulsos de saida
apresenta 3 componentes: coordenadas espaciais, x e y, e intensidade. O TFM mais
proximo do fotdo gama incidente terd impulso de saida com maior amplitude. Analisando
a distribuicdo espacial da amplitude dos impulsos de saida dos TFM serd possivel
determinar a posicao e energia do fotdo incidente. De forma a determinar a coordenada
Z, utiliza-se um analisador multicanal que permite criar um histograma de amplitudes

correspondentes a um espectro energético. 3516

3.4. Atenuacéo dos fotdes de 511 keV provenientes de uma

aniquilacéao

A probabilidade de detecdo de um acontecimento em coincidéncia é dada pela
eguacao (3.1), sendo p o coeficiente de atenuacéo linear dos fotdes que interagem com
a matéria, a e b as distancias percorridas pelos fotdes, desde o ponto de aniquilagéo até

ao detetor A e B, respetivamente, e D corresponde a espessura total da matéria.?
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P =e~Ma x p—Hb — p—p(ath) — ,—uD (3.1)

Quando os fotBes atravessam diferentes materiais com diferentes espessuras,

originam diferentes coeficientes de atenuacao, a equacado passa a:

P = e_Z?=1 p'iDi, (32)

sendo y; e D; coeficiente de atenuacdo e espessura de cada material que
constitui o objeto.

A correcdo da atenuacao dos fotdes de 511 keV pode ser realizada recorrendo
a Tomografia Computorizada (CT do acrénimo inglés Computed Tomography). Esta é
uma técnica radioldgica na qual um feixe de raio-X passa através do objeto segundo
uma seccao axial fina (corte). A intensidade da atenuagéo do feixe de fotbes que emerge
do objeto é medida por um conjunto de detetores que se encontram do lado oposto da
fonte. 218

O coeficiente de atenuacao, para cada ponto da imagem, é determinado pela
média de atenuacdo de todos os raios-X que passam nesse ponto e € armazenado
numa matriz quadrada. A cada voxel é conferido um valor numérico de acordo com o
grau de atenuacao do raio-X. Para reduzir a dependéncia da energia de radiacdo esses
valores numéricos séo atribuidos, de acordo com a equacao (3.3), por unidades de

Hounsfield (HU). 218

cr = 2 M0 o 1000 (i

Hu20

(3.3)

A fusdo de uma imagem de CT com a imagem de PET permite corrigir a
atenuacdo dos fotdes de 511 keV, sendo necessaria uma corre¢cao prévia das energias
da CT para as energias dos fotdes de PET, de forma a normalizar a corre¢do. E assim
determinado o coeficiente de atenuacao linear para fotdes de 511 keV ao longo de cada
uma das LOR formadas, ultrapassando-se, ainda que nado de forma linear, o problema
da atenuacdo em PET. 218

De forma a facilitar a fusdo de imagem, desenvolveram-se equipamentos
hibridos PET- CT, nos quais, previamente a realizacdo da PET, é adquirida uma CT de
corpo inteiro de baixa dose, que proporciona ndo sé a correcdo de atenuacdo, mas
também um importante incremento na definicdo anatdmica da imagem PET. Esta

aquisicédo acarreta uma dose efetiva de 5,0 + 1,0 mSy. 1920
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3.5. Performance de um sistema PET

A performance de um sistema PET integra variados conceitos como a resolucao
espacial, sensibilidade, fracdo de disperséo, razdo sinal-ruido e tempo morto, que se
encontram descritos em seguida. Todos estes parametros sdo importantes nas
guestdes dosimétricas em PET, uma vez que a atividade de radiofarmaco administrada

€ dependente da performance do tomégrafo.

Resolucéo Espacial

A resolucdo espacial mede a capacidade do dispositivo em reproduzir fielmente a
imagem de um objeto, representando claramente as variacbes na distribuicdo da
radioatividade no objeto. E definido como a distancia minima que deve existir entre dois
pontos, para que estes sejam distinguidos como independentes. Em PET, a resolugéo
espacial é afetada por diversos fatores como o alcance do positrdo, o tamanho do
detetor, a nao-colinearidade, o método de reconstrucdo de imagem utilizado e o
posicionamento do detetor. 3

A resolucdo espacial de um scanner de PET é determinada pela largura a meia
altura (FWHM, do acrénimo inglés full width at half maximum) da point-spread-function
(PSF) obtida a partir da medicdo da distribuicdo de atividade a partir de uma fonte

pontual.*

Sensibilidade

A sensibilidade é definida como a eficiéncia com que o sistema PET deteta um
evento de coincidéncia. E, na pratica, a fragéo entre o nimero de eventos detetados por
unidade de concentracéo radioativa (cps/Bg/mL). 3°

E influenciada por muitos fatores, que incluem a eficiéncia intrinseca dos detetores
para fotdes de 511 keV, a cobertura de angulo sélido dos detetores, a localizacdo da
radioatividade em relacédo aos detetores e as janelas temporais e de energia aplicadas
aos dados. 3%

A sensibilidade pode, deste modo, ser determinada através da equacao (3.4), onde
A é a atividade da fonte, ¢ é a eficiéncia dos detetores, p € o coeficiente de atenuagéo
linear para os fotdes de 511 keV, no material do detetor, x é a espessura do detetor, e

r é o raio do anel de detetores.?

22



_ Agte W

4mr?

S

cps/Baq,

onde cps corresponde a contagens por segundo.

Razédo Sinal-Ruido

Numa imagem, o ruido corresponde a variacdo aleatéria de contagens num pixel. A

percentagem de ruido é dada por 1/\/IVX 100, onde N corresponde ao numero de

contagens. Deste modo, aumentando o nimero de contagens, diminui-se o ruido da
imagem. O aumento do ndimero de contagens pode ser obtido pelo aumento da
atividade administrada ou pelo aumento do tempo de aquisicdo de imagem, no entanto
ambos os parametros tém que ser otimizados em ordem ao bem-estar do paciente. O
aumento da atividade administrada conduz ndo s6 ao aumento dosimétrico associado a
PET, mas também ao aumento do nimero de coincidéncias aleatérias e do tempo morto
do sistema. O aumento do tempo de aquisicdo deve ter em consideracdo o conforto e a
tolerancia a imobilidade do paciente.?

A razéo sinal-ruido pode ser obtida através da equacédo (3.5), naqual T,Se R

correspondem as coincidéncias verdadeiras, dispersas e aleatérias, respetivamente.®

T . (3.5)
=T rs+Rr PS/Ba

Frac&o de disperséo

A fracdo de dispersdo mede a contaminacdo dos dados por fotbes dispersos,
dependendo assim de fatores que incluem a geometria do scanner, 0 recurso a

colimagdo fisica ou eletrénica e a janela de energia. 3*

Tempo Morto

O tempo morto (t) é definido como o tempo minimo que o detetor e eletrdnica
associada levam para processar um evento, desde a interacéo do fotdo de 511 keV com
o detetor, até a amplificacdo do impulso de tensdo no amplificador. Durante este tempo,
0 sistema ndo tem capacidade de detetar e processar um segundo evento, sendo este
perdido. Esta perda constitui uma limitacdo consideravel para elevadas taxas de

contagens.*
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3.6. Protocolo de aquisicado de um sistema hibrido PET-CT

O protocolo standard de aquisicdo de imagem encontra-se ilustrado na figura 3.4.
Ap6s um correto posicionamento do doente inicia-se a aquisicdo do topograma com a
finalidade de definir a extensdo do FOV axial. O comprimento total a ser analisado é
dado pelo nimero total de beds, sendo que uma bed corresponde a dimenséo de cada
aquisicdo do sistema PET (figura 3.4 (1)). Posteriormente ocorre a aquisicdo das
imagens em CT de baixa dose, com cujas condi¢des técnicas de aquisicao podem ser:
120 kv, 1-2.5 mA, 13 s/corte, matriz de 512x512 pixéis, FOV de 50 cm, espessura de
corte de 4 mm, pitch de 0,75-1,5 e direcdo craniocaudal. Os dados s&o, posteriormente
reconstruidos (figura 3.4 (2)). Numa fase seguinte inicia-se a aquisicao das imagens de
PET. O tempo desta aquisicdo depende do radiofarmaco, da atividade administrada e
da extensdo corporal da aquisicao. Pode ser adquirida em modo dindmico ou estético,
em 3D ou 2D (figura 3.4 (3)). Assim que a reconstrugdo das imagens de CT estiver
concluida, os coeficientes de corre¢do de atenuagdo sdo armazenados no computador
(figura 3.4 (4)). No final da aquisi¢do de imagens de PET procede-se & sua reconstrugéo
(figura 3.4 (5)). Na fase final procede-se a fusdo das imagens de PET e de CT (figura
3.4 (6)).

(1) Topograma (2) Aquisicdo CT e reconstrucdo

Posicionamento do doente no
scanner de CT '—r—-’
T, ]
<. |
Posicionamneto do doente no ’ l el
scanner PET .

—— (3) Aquisicdo PET (5, Reconstrucio PET

| i | ’9\
| - £

~ o~ - -
CT | PE \ ’

Figura 3.4: Esquema representativo de um protocolo standard de aquisicdo de um exame de
PET-CT

!
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3.7. Organizacédo dos dados e reconstrucao de imagem

Os eventos de coincidéncia em sistemas de PET s&o armazenados na forma de
um sinograma (figura 3.5 A), no qual cada LOR é definida pela distancia (r) ao centro do
FOV e pelo angulo de orientacao (¢). A informacéo da distancia r € armazenada no eixo
x e angulo ¢ no eixo y (figura 3.5.B). Assim, o evento de coincidéncia ao longo da LOR

(r, ¢) serd atribuido ao ponto de cruzamento dos valoresr e ¢.2

Sinograma
—

XN ,Projecédo ¢

Angulo |

posicao

A 4 B

Figura 3.5: Aquisicdo de dados de PET na forma de um sinograma. A informacdo de cada LOR
(A) é inserida nas coordenadas (r, ¢). A partir das coordenadas é criado um grafico denominado
por sinograma (B). Adaptado de (Saha, 2004).

O numero total de contagens medido por um par de detecdo especifico é
proporcional a radioatividade integrada ao longo da linha que une os dois detetores.
Estes dados s&o designados por dados integrados de linha. O papel da reconstrugéo da
imagem € converter, através de algoritmos matematicos, as integrais de linha medidas
em varios angulos diferentes em torno do objeto, numa imagem que representa
fidedignamente a distribuicdo do radiofarmaco (RF) no corpo do paciente.*

Existem dois grupos de algoritmos de reconstrugcdo de imagem: os métodos

analiticos e os métodos iterativos.

3.7.1. Métodos Analiticos

A reconstrucdo analitica foi, durante muitos anos, o tipo de reconstrucdo mais
utilizado devido, essencialmente, aos baixos tempos de computacdo requeridos e a
facilidade de implementacé&o. A Retroprojecao Filtrada (FBP, do acrénimo inglés Filtered
Backprojection) é uma das abordagens analiticas mais comuns direcionada a resolugéo
do problema da reconstrucdo de imagens tomogréficas.

3.7.1.1. Retroprojecéao Filtrada
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No modo de aquisicio em 2D, a atividade em cada linha de resposta,
representada no sinograma, corresponde & soma da atividade detetada por um par de
detetores ao longo dessa linha através da profundidade do objeto. O principio da
retroprojecéo é utilizado para reconstruir as imagens destas LOR adquiridas. 3

E escolhida a dimensdo da matriz de reconstru¢do. As contagens medidas no
sinograma de projecao correspondentes as r calculadas sé@o adicionadas ao pixel (X, y)
na matriz de reconstrugdo. O processo é repetido para todos os angulos de projecao.
Assim, o pixel de imagem retroprojetada A’ (x, y) na matriz de reconstrucédo é dado pela

equacéo (3.6): 3

A'(y) = LEN-1p(r, ¢) = - ZN_1 p(xcosp + ysing, ), (36)

onde p(r, ¢) corresponde a densidade de contagens em cada elemento do sinograma,
e N ao numero de angulos de projecdo. Quando todos os pixéis sdo computados, resulta
uma imagem reconstruida. 3

As imagens reconstruidas por retroprojecdo simples apresentam um artefacto
carateristico denominado artefacto em estrela, nas areas de radioatividade aumentada.
Este provoca desfocagem do objeto, que diminui com o aumento da distancia ao centro
da imagem. Este artefacto pode ser minimizado pela aplicacdo prévia de filtros aos
dados adquiridos, seguido da retroprojecdo dos dados, produzindo imagens mais
representativas do objeto original. Este processo é denominado FBP. Este método &
acompanhado pelo teorema da seccdo central, ou método direto de Fourier. 3

De acordo com o método de Fourier, os dados de proje¢do medidos p(r, ¢p) num
sinograma, estao relacionados com a distribuicdo de densidade de contagens A(x,y) no
objeto. Os dados de projecdo obtidos no dominio espacial podem ser expressos em
termos de uma série de Fourier no dominio das frequéncias como a soma de uma série
de ondas sinusoidais de diferentes amplitudes, frequéncias espaciais e deslocamentos
de fase que atravessam a imagem. Esta conversao do dominio espacial para o dominio
de frequéncias é denominado por Transformada de Fourier e é simbolicamente

representada pela equagéo (3.7) 3

F(Ve,Vy) = Ff (x, %) (3.7)

Ja no dominio das frequéncias, é aplicado um filtro H (v), obtendo-se uma

projecao filtrada F'(v), de acordo com a equacéo (3.8) 3
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F(v)= F(v)- H(®) (3.8)

O filtro aplicado para ultrapassar o artefacto em estrela € o filtro Rampa, que
enfatiza as altas frequéncias, tendo como desvantagem o aumento de ruido na imagem,
motivo pelo qual foram desenvolvidos varios filtros que se podem aplicar aos dados de
forma a obter a imagem que melhor represente o objeto. Na figura 3.6 encontram-se

representados os principais filtros utilizados na FBP. 3

0.3 O Rampa

| & Butterworth

=}
B

< Hamming

=}

| O Hann

.+ Parzen

Amplitude

0 .1 0.2 0.3 0.4 0.s

Frequéncia

Figura 3.6: Alguns filtros atualmente utilizados na FBP e a sua forma. O valor no eixo dos Y indica
em que medida a contribui¢cdo de cada frequéncia para a imagem € modificada pelos filtros.

Finalmente, é aplicada a inversa da transformada de Fourier, de forma a voltar

ao dominio espacial e procede-se a retroprojecao dos valores filtrados.

3.7.2. Métodos Iterativos

Os algoritmos iterativos de reconstru¢cdo de imagem tém sido cada vez mais
utilizados devido, essencialmente, ao desenvolvimento de processadores cada vez mais
potentes. Um algoritmo iterativo consiste num procedimento gradual que determina a
estimativa mais proxima da distribuicdo de atividade real produzida pelos dados
adquiridos. E, inicialmente, determinada uma estimativa inicial da imagem. A partir da
mesma imagem séo calculadas projecdes, que sdo posteriormente comparadas com as
projecdes medidas. Caso se verifiquem diferencas entre as projecdes estimadas e as
projecdes medidas, séo feitas corregdes que visam melhorar a imagem estimada. E,
assim, realizada uma nova iteracdo para avaliar a convergéncia entre as projecdes
estimadas e medidas. As iteragdes continuam até se chegar a um acordo razoavel entre
os dois conjuntos de projecdes.?

Os algoritmos de reconstrugao iterativa mais utilizados em PET sdo o MLEM (do

acronimo inglés maximum likelihood expectation maximization) e o OSEM (do acronimo
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inglés ordered subset expectation maximization). A principal caracteristica do algoritmo
MLEM é que atualiza a imagem durante cada iteracdo. Este método requer muitas
iteracOes para alcancar um acordo aceitavel entre a imagem estimada e a imagem
medida exigindo um longo tempo de computacdo. De forma a ultrapassar esta limitacdo
desenvolveu-se o algoritmo OSEM, que organiza os dados em subconjuntos.?

A grande vantagem da utilizagdo de métodos iterativos € a inclusé&o de fatores
de corregcdo, como por exemplo a modelacdo da eficiéncia do detetor, ruido,
coincidéncias aleatorias e dispersas e atenuacao dos fotdes. Ja por métodos analiticos

estes fatores tém que ser calculados separadamente. 3

3.7.3. Reconstrucdo de imagens PET adquiridas em modo 3D

A reconstrucdo de imagens a partir de dados tridimensionais é complicada
devido ao grande volume de dados. A FBP pode ser aplicada a reconstrucdo de imagem
3D com algumas manipulagbes. Os sinogramas de dados 3D sao considerados
conjuntos de projecbes paralelas 2D, sendo o FBP aplicado a essas projecdes pelo
método de Fourier. Os métodos iterativos também podem ser geralmente aplicados aos
dados 3D, no entanto, a complexidade, elevado volume de dados e a sua amostragem
incompleta, devido ao comprimento axial finito do scanner, sdo alguns dos fatores que
limitam o recurso aos métodos iterativos diretamente na reconstrucdo 3D. 3

Um método de reconstrucao 3D envolve a transformacgéo dos dados de aquisi¢ao
3D num conjunto de proje¢Bes equivalentes 2D. Esta transformacdo € conseguida
atribuindo LORs inclinados axialmente a planos transaxiais que 0s intersetam nos seus
pontos médios axiais. Este algoritmo equivale a coleta de dados por um scanner multi
anel em modo 2D, e é denominado SSRB (do acrénimo inglés single-slice rebinning).
Este método funciona corretamente ao longo da linha do eixo central do tomégrafo, no
entanto piora o desempenho com o aumento da distancia radial. Outro método de
transformacédo dos dados é o algoritmo FORE (do acrénimo inglés Fourier Rebinning),
no qual a transformacgéo dos dados é realizado aplicando o método de Fourier 2D a
cada sinograma obliquo no dominio da frequéncia. 2

Apos areversao de dados 3D em conjuntos de dados 2D, séo aplicados métodos

analiticos (FBP) ou iterativos. 3
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3.8. Fundamentos radiofarmacéuticos em PET

Um radiofarmaco (RF) de PET incorpora dois componentes: um radionuclideo
emissor de positres e um vetor fisiolégico correspondente a uma molécula organica
com fixacéo preferencial num determinado tecido ou érgéo.

Os radionuclideos mais utilizados em PET sdo o Carbono-11 (}'C), Azoto-13 (3N),
Oxigénio-15 (*°0) e Fltor-18 (*¥F). Todos eles apresentam potencialidade de marcar
moléculas com elevado interesse biolégico, sem alterar 0 seu comportamento
bioquimico permitindo, assim, o estudo in vivo da perfusao e metabolismo de tecidos
e Orgados, bem como de processos biomoleculares. Na tabela 3.2 encontram-se

descritas as principais caracteristicas fisicas de cada um dos radionuclideos®-.

Tabela 3.2 Caracteristicas fisicas dos principais emissores B+ utilizados em PET

T2 Modo de Ep+ Alcance Método de
Radionuclideo (min) decaimento max maximo em producdo mais
(%) (MeV) agua (mm) comum
1°B(d,n) 1c
Carbono-11
(1) 20,400 B*(100) 0,959 5,000 14N(p,a) 11C
1ZC(d,n) 13N
Azoto-13 160(p,a) 13N
9,960 B*(100) 1,197 5,400
(13N) 13C(p,n) 13N
L, l“N(d,n) 150
Oxigénio-15
(50) 2,070 B*(100) 1,738 8,200 BN(p,n) 0
Flaor-18 +(97 180(p,n) 18F
109,800 RT@7) 0,650 2,400 (p.n)
(18F) CE (3) 20Ne(d,a)eF
Gélio-68 B*(89) Gerador %Ge-
68,000 1,899 9,400
(®Ga) CE (11) 8Ga
. %Mo— &2Sr
Rubidio-82 B*(95)
1,300 3,350 15,600 l
(2Rb) CE (5)

82Rb «25,6 dias
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3.8.1. Fluor-18

O '8F é o radionuclideo mais utilizado na préatica clinica uma vez que apresenta o
maior tempo de semidesintegracéo, tornando possivel a sua utilizacdo pelos servicos
de medicina nuclear que néo dispde de meios préprios para a sua produgao. 32122

A producdo do '8F é, normalmente, realizada num ciclotrdo. As duas reacdes
utilizadas para a sua producdo sdo °Ne(d,a)*®F, denominada reacdo de producdo de
flior molecular eletréfilo, e O(p,n) *¥F, denominada reacdo de producdo de fluoreto
nucledfilo. Esta Ultima, que recorre a irradiacdo com protbes num alvo de agua
enriquecida, é a reacdo que permite a obtencdo do radionuclideo com maior atividade
especifica sendo, por esta razdo, a mais utilizada.?'?2

A sintese de ¥F pela reacdo 8O(p,n) '8F ocorre em meio aquoso, havendo uma
tendéncia para a formagdo de pontes de hidrogénio muito fortes, diminuindo a
reatividade do ido. Deste modo, é necessério que haja uma remocao da agua e ativacao
do fluoreto na sua passagem por um meio organico. E necessario, inicialmente, isolar o
ido ®F do meio aquoso. Este processo é realizado pela adicdo de uma resina aniénica,
que retém o ido fluoreto por permuta iénica e permite que a agua enriquecida (H»20)
flua. O 8F retido € entdo eluido por uma solucéo de acetonitrilo de Kryptofix e carbonato
de potassio. De seguida € necessario proceder a evaporacdo da agua residual da
solucdo, por destilacdo azeotrdpica da agua, tendo como solvente acetonitrilo. No final
deste processo o ido fluoreto encontra-se ativado e com capacidade de se ligar a
moléculas de interesse bioldgico, como é o caso da FDG. %%

O decaimento do 8F é descrito pela equacéo (3.9) e ilustrado na figura 3.7, sendo

que apresenta um tempo de semidesintegracéo (tl/z) de 109,8 minutos (min). A grande

maioria do 8F (97%) decai sob forma de emissao de positrdo para o elemento *20. °© 21.22

BF > 1804+ et 4+ v (3.9)

Apenas 3% do 8F decai por captura eletrénica para '80. Neste processo, um eletrdo
combina-se com um protdo do ndcleo, formando um neutrdo e um neutrino.® 2122

Sendo a massa atémica do 8F igual a 18,000937 u, a massa atomica do 20 igual

a 17.999160 u (1 uigual a 931.502 MeV) e a massa do positrdo igual a 0,511 MeV,
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F  109.7min
EC t2mec:2
Bt B 97%
EC 3%
18
O Qg+ 0,650 MeV

Qec 1.655 MeV

Figura 3.7: Esquema de decaimento do 8F por emiss&o de positrdo e por captura eletronica.

a energia libertada no decaimento do ®F é cerca de 0,650 MeV, correspondente a

energia cinética (E;) maxima do positrdo emitido. 21-23

3.8.1.1. Propriedades do 8F-FDG

Atualmente, a 2-'®F-fluoro-2-desoxi-D-glucose (*®F-FDG) é sintetizada por
fluoracdo direta de um derivado triflato da manose, via substituicdo nucleofilica. A
reacdo encontra-se descrita na figura 3.8. Inicialmente é adicionado ao ido fluoreto
ativado (*F) o percursor triflato da  manose  (1,3,4,6-O-Acetil-2-O-
trifluorometanosulfonil-beta-D-manopiranose), no qual os carbonos de posi¢céao 1,3,4,6
da molécula de manose sdo protegidos com um grupo acetilo. O ido fluoreto aproxima-
se do percursor no carbono de posicdo 2, formando o *¥F-FDG, na presenca do
catalisador Kryptofix 222TM (K222). Finalmente procede-se a hidrélise 4cida ou basica

dos grupos acetil dos carbonos 1,3,4,6. 21-23

K['5F]F/ K,y
CH,CN

HO \D\\
HO- By,
F “on

['*FIFDG

(Ac = Acetato = CH;CO-; OTT = Triflato=CF3S0."; K., = poliéter ciclico)

Figura 3.8: Esquema de produgéo de ¥F-FDG via substituicdo nucleofilica

Devem ser aplicados varios testes de controlo de qualidade ao 2F-FDG. A
analise por inspecao visual da preparacéo deve contemplar uma solucéo limpida, incolor
e sem particulas em suspenséo. O teste de pureza radioquimica recorre ao método

cromatografia em camada fina (TLC, do acrénimo inglés thin layer chromatography),
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tendo como fase estacionaria placas de silica-gel e como fase mével acetonitrilo/agua
(95:5), devendo apresentar um resultado superior a 95%. E, também conveniente a
determinacao da pureza isomérica por cromatografia liquida de alta eficiéncia (HPLC,
do acronimo inglés high performance liquid chromatography), que deve ser superior a
95%. O pH do RF deve estar compreendido entre os valores de 4,5 a 8,5. A presenca
de Kryptofix deve ser menor que 100 ppm e de Acetonitrilo menor que 0,04%.21-23

Sendo um analogo da glucose, o ¥F-FDG é transportado da corrente sanguinea
para o meio intracelular através dos transportadores da glucose (GLUT). No meio
intracelular é fosforilado pelo enzima hexoquinase, passando a 8F-FDG-6-fosfato.
Nesta forma néo entra na via da glicolitica, uma vez que nao é um substrato da glucose.
Assim ndo é metabolizado, permanecendo no interior das células por varias horas, facto
que permite a aquisicdo de imagem com este RF. A glicose tem uma importancia
fundamental no metabolismo humano, pois € a primeira opcdo de combustivel para
gerar energia para a manutencdo dos tecidos. A captacdo do 8F-FDG é determinada
pelo grau de metabolismo celular, encontrando-se aumentada nos tecidos que utilizam
glicose como substrato, como é o caso de células musculares e nervosas, tecidos onde
esta presente inflamacao/infecdo ativa, bem como em locais onde ocorra regeneragéo
tecidular.”

Em condi¢cbes standard, a maior concentracdo de ®F-FDG encontra-se no
cérebro, uma vez que este orgdo utiliza exclusivamente a glucose como carburante. E,
também, verificada captacdo a nivel cardiaco, ainda que de modo variavel. E, também,
verificado um uptake difuso no tecido hepatico e esplénico. A nivel gastrointestinal a
captacdo do 8F-FDG é altamente variavel, e cria, muitas vezes, dificuldades de analise
e interpretacdo de resultados. Esta atividade esta relacionada com o aumento do
musculo liso como e/ou do conteudo intra-luminal. Pode ainda verificar-se uma leve
captacdo a nivel da medula 6ssea, das glandulas salivares, das gonadas, da glandula
tiroideia e do tecido mamario. &724

Devido a eliminag&o por via urinaria, sdo também visiveis o sistema coletor renal

e a bexiga. 8724
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3.8.1.2. Utilizagéo do ¥F-FDG em PET

Os exames de PET procedem-se segundo guidelines definidos por entidades
europeias de regulamentacdo. Em seguida encontra-se descrito o procedimento
standard de um exame de PET com ®F-FDG.®

Na marcacéo de um exame de PET com 8F-FDG deve ser solicitado ao paciente
arealizacdo de jejum de 4 a 6 horas prévias a hora do exame. O paciente deve também
ser advertido para a ndo pratica de desporto nas 24 horas prévias ao exame, bem como
um aumento da hidratac&o, pelo mesmo periodo de tempo. 87:24

No dia do exame, o técnico de medicina nuclear deve confirmar a preparacéo
prévia, pesar e medir o paciente. Procede-se, posteriormente a medicao do nivel de
glicémia, que, em casos normais deve ser menor que 140 mg/dL. Caso o resultado desta
medi¢do exceda este valor, ocorrera competicdo direta pelos transportadores GLUT
entre a glucose e o *¥F-FDG, e um consequente aumento da quantidade de RF na
corrente sanguinea. 87:24

Pode considerar-se a administracdo de relaxantes musculares, de forma a
diminuir o metabolismo, e consequentemente, o uptake a nivel do tecido muscular
estriado.

Ap06s puncionar uma veia periférica, o paciente deve ser colocado num ambiente
calmo, escuro e com temperatura amena, de forma a que o 8F-FDG ndo tenha aumento
de captacdo na gordura castanha subcutanea nem no tecido muscular estriado. %724

A atividade de RF a administrar pode ser calculado pela equacéo (3.10) e nédo
deve exceder os 529 MBg. Num adulto com 70 kg a atividade administrada ronda os
300 MBg.

13.8 X Peso (Kg) (3.10)
min/bed

Apbs a administracdo do RF por via intravenosa, 0 paciente deve permanecer
relaxado no local por um tempo minimo de 45 min. Neste periodo é encorajado a
aumentar a hidratacdo e a urinar sempre que necessario, de forma a melhorar a razao
alvo-fundo da imagem final. Passado este periodo de captacdo o paciente é posicionado
no tomografo PET-CT em decubito dorsal com os bragos em hiperextensao acima da
cabeca com suporte para os bracos apropriado. Segue-se a aquisicdo de imagem de
acordo com o protocolo de aquisicdo descrito no capitulo 3.6. Num protocolo standard
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de PET com!®F-FDG adquire-se imagens desde a cabeca até a raiz da coxa,
correspondentes a uma média de 7-8 beds, cada uma com 3 min de aquisicdo. %724

Ap6s a aquisicdo da imagem é retirado o acesso venoso periférico e é
recomendado o afastamento de criangas e gravidas, num periodo de 24 a 36 horas bem
como o aumento da hidratacédo de forma a acelerar o processo de excrecdo do RF. 8724

A principal aplicacdo clinica da PET com ®F-FDG é a nivel oncoldgico, na
detecdo e estadiamento inicial de tumores, no follow-up da doenca neoplasica,
planeamento de terapéuticas como a radioterapia e na avaliacao da eficacia terapéutica
e avaliacéo de recidivas.’

As células cancerigenas caracterizam-se por se dividirem anomalamente, pelo
que apresentam um maior nivel de metabolismo, comparativamente as células
saudaveis. De modo a conferir 0 aumento metabdlico, as células neoplasicas
apresentam maior nimero de transportadores de glucose, nomeadamente os tipos
GLUT-1 e GLUT-3, na sua membrana celular, bem como elevados niveis de
hexoquinase tipo | e Il. Deste modo, ao disponibilizar F-FDG na corrente sanguinea, o
tecido tumoral tende a captar mais RF, originando um gradiente de concentracdo que
permitira criar uma imagem representativa das diferengas de concentragdo nas células.’

O 8F-FDG é também util na detecdo, estadiamento, avaliacdo da progresséo e
da terapéutica de doencas neurolégicas, como a doenca de Alzheimer e a doenca de
Parkinson, nas quais o metabolismo da glucose a nivel cerebral se encontra
comprometido. E, também, Gtil na deteco de focos epiléticos, na medida em que deteta
hipometabolismo nestes locais especificos. ’

Em patologia cardiaca, tem sido cada vez mais utilizado em estudos de
viabilidade miocardica, uma vez que em situacdes de isquemia, os midcitos diminuem
a utilizacdo de acidos gordos como substrato e aumentam o consumo de glicose,
ocorrendo, consequentemente um aumento da captacdo do ®F-FDG. E, também util na
detecdo de aterosclerose, dado que as placas ateroscleréticas apresentam elevada
atividade metabdlica a nivel dos macréfagos, presentes em abundancia. ’

A nivel de doencas 6sseas, tem vindo a ser (til na detecdo de inflamacdes do
sistema esquelético, como inflamacdo de préteses, osteomielite, artrite reumatoide,
entre outras, uma vez que nos tecidos associados a processos inflamatorios ou

infeciosos ocorre um aumento da glicélise. ’
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3.9. Semiquantificacdo de imagem PET

Existem inimeros métodos de medicdo da quantidade de RF acumulado nas
lesbes, podendo agrupar-se em medidas quantitativas absolutas e medidas
semiquantitativas. Na pratica clinica, principalmente na realizacdo de PET com 8F-FDG,
a aplicacao de medidas semiquantitativas como o standardized uptake value (SUV), tém
tido, ao longo dos anos, cada vez mais expresséo. Para o seu célculo é desenhada uma
regido de interesse (ROI do acrénimo inglés Region of Interest) no local onde se deseja
calcular o SUV, obtido pela equacado (3.11). Como possiveis fatores de normalizacédo
tem-se a massa magra do paciente (kg), a concentracdo de glucose no sangue (mol/L),
superficie corporal (m?) e massa do paciente (kg), sendo o Ultimo o mais utilizado na

pratica clinica.?>?7

kﬂ) (3.11)

Concentracao do RF na ROI (mL
cps/Bq

Atividade administrada
Fator de normalizacao

SUV =

Na pratica, o SUV mede a quantidade de RF retida numa ROI, assumindo a
restante distribuicdo uniforme, ou seja 1 g/mL. Num tecido pode ser descrito como o
minimo (SUVmin), maximo (SUVmax) ou a média na ROl (SUVmedio). Este ultimo,
corresponde a média do valor de todos os pixéis ha ROI, enquanto 0 SUVmin € 0 SUVmax
correspondem ao valor do pixel com o SUV menor e maior, respetivamente. 827

O SUV éinfluenciado por inimeros fatores, pelo que deve ser sempre analisado
com espirito critico. Na tabela 3.3 encontram-se descritos 0s principais fatores que
influenciam o resultado do SUV, bem como o efeito que provocam e a medida de
correcéo que pode ser aplicada. 2¢

Aliado a uma andlise critica e a outras técnicas de diagnéstico, o SUV apresenta
potencialidades de avaliar a malignidade de tumores. Genericamente, e aplicado a PET
com ¥F-FDG, as les6es malignas apresentam um SUV superior 3,0, enquanto os
tecidos normais, tais como o figado, pulmao e medula 6éssea apresentam SUV entre 0,5
e 3. E, por este motivo, importante na avaliacéo da eficacia de terapias e follow up da

doenca.®?’
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Tabela 3.3: Principais fatores que influenciam o resultado do standardized uptake value.

Fator

Relacionado
com o
paciente

Fatores
Técnicos

Peso corporal e
habitos comuns

Nivel de glucose
no sangue

Duracéao do
periodo de
captacao

Efeito de volume
parcial

Tamanho da ROI
e nao
uniformidade da
distribuicdo do RF
na lesao

Correcao da
atenuacgédo e
métodos de
reconstrucdo de
imagem

Efeito

Sobrestimacédo do SUV em
pacientes com elevada
massa gorda

Diminuicdo da captacédo do
RF nos tecidos, com
aumento da sua
concentragdo sanguinea

Proporcionalidade direta do
tempo decorrido entre a
administracdo e aquisicao
de imagem e o valor de SUV

Subestimacéo do valor de
SUV em lesbes com
dimensodes inferiores a
resolucéo espacial do
sistema PET

Diminuicao do valor de
SUVmedio em ROI de grande
dimensao e aumento de
erros aleatorios em ROl de
pequena dimensédo

Possivel subestimacao do
SuVv

Solucéo

Recurso a superficie
corporal ou massa
magra como fator de
normalizacao.

Controlo dos niveis de
glucose no sangue
antes da
administrag&o do RF.

Estandardizacéo do
tempo de uptake

Aplicacéo de fatores
de correcao do efeito
de volume parcial

Preferéncia na
utilizacdo de SUVmax

Estandardizacéo de
métodos de aquisicao
e reconstrucdo
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Capitulo 4

4. Dosimetria

4.1. Grandezas fisicas fundamentais em dosimetria

As grandezas fisicas dosimétricas sdo essenciais para estabelecer principios e
sistemas de protecao radiolégica, na exposi¢ao externa e interna dos tecidos biolégicos
a radiacdo?.

Os campos de radiacdo externos podem ser descritos apenas por grandezas fisicas,
j& os campos internos dependem de parametros biocinéticos, anatémicos e fisiologicos,

sendo extremamente dificeis de estimar. 22

4.1.1. Kinetic Energy Released per unit Mass (Kerma)

A energia cinética transferida por unidade de massa (Kerma do acrénimo inglés
Kinetic Energy Released per unit Mass) é definido como a energia média transferida
(ETr), por particulas neutras (fotdes e neutrdes), as particulas carregadas (eletrbes e
protdes) que se encontram no meio, por unidade de massa (m). A unidade S.l. do Kerma
€ Gray (Gy) e é definido pela equacéo (4.1). 28

dE
K = TR (4.1)
dm

4.1.2. Dose absorvida

A dose absorvida (D) é a grandeza fundamental em protecdo radiologica e
define-se como a energia depositada pela radiacdo ionizante (E), por unidade de massa
de tecido (m). A unidade S.l. de dose absorvida € o Gray (Gy) e é definido pela equacao
4.2).%

dE (4.2)

dm

4.1.3. Dose equivalente

A dose equivalente (HT), num érgdo ou tecido T, corresponde a dose média

absorvida num tecido ou 6rgéo (D) depositada pela radiagéo, R, que € definida pelo
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tipo e energia da radiacdo que interage com o tecido. E calculada através da equacgéo

(4.3), sendo a sua unidade S.I. o Sievert (Sv). 28

HT = Z WRDT,R

Wy corresponde aos fatores de ponderacao das radiacdes que foram estipulados
com base na eficcia bioldgica relativa (EBR) das varias radia¢cdes, como se evidencia
na Tabela 4.1:

Tabela 4.1: Valores de Wy para os varios tipos de radiacéo, segundo a Publicacdo 103 da ICRP.

Tipo de Radiacdo, R Fator de ponderacédo, Wgr
(ICRP publicacéo 103)

Fotbes 1
Eletres e mudes 1
Protdes e pides carregados 2
Particulas Alfa, fragmentos de fissao, 20

ides pesados

( [In(E]?

| 2,5+18,2¢e7 6 , En <1MeV
4 [2In (E,)12

I5 +17,0e 6 , 1 MeV < En <50MeV

Neutrdes [0,04 In(Ey,)]?

2,5+ 3,25e"~ 6 , En > 50MeV

4.1.4. Dose efetiva

A dose Efetiva (E) é definida pela soma ponderada de doses equivalentes nos
diferentes tecidos (equagéao (4.4)).

E = ZWT HT = ZWT Z Wg Drr (Sv), (44)
T T R

onde Wy é o fator de ponderacdo dos tecidos biologicos, sendo que Y Wr = 1. Este
pardmetro contabiliza as diferentes radiossensibilidades de cada tecido ou 6rgdo
exposto, sendo que tecidos com maior radiossensibilidade séo associados a um maior

valor de Wr.
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Os valores de Wr foram inicialmente estabelecidos em 1977, pela ICRP, e
revistos em 1990, com fim a considerar a fatalidade das diferentes neoplasias, bem
como os efeitos hereditarios. Com base em diversos estudos epidemioldgicos foram
revistos novamente, tendo-se alterado os valores, que se aplicam a todas as faixas
etarias e a ambos 0s géneros, encontrando-se descritos, segundo a ICRP
publicacédo 103, na tabela 4.2. %

Note-se que, ao longo dos anos se tem verificado uma diminuicdo dos Wr,
pelo que a radiossensibilidade associada aos diferentes tecidos tem vindo a
apresentar valores menores. Deste modo tem sido associada uma diminuicdo do

perigo da radiacéo para os tecidos bioldgicos.

Tabela 4.2: Fatores de ponderagéo tecidular propostos pela publicacdo 26, 60 e 103 da ICRP

Orgéo/Tecido ICRP 26 (1977) ICRP 60 (1990) ICRP 103 (2007)
Gonadas 0,25 0,20 0,08
Mama 0,15 0,05 0,12
Medula 6ssea 0,12 0,12 0,12
Colon - 0,12 0,12
Pulméao 0,12 0,12 0,12
Estébmago - 0,12 0,12
Bexiga - 0,05 0,04
Figado - 0,05 0,04
Es6fago - 0,05 0,04
Tiroide 0,03 0,05 0,04
Pele - 0,01 0,01
Superficie 6ssea 0,03 0,01 0,01
Cérebro - - 0,01
Glandulas salivares - - 0,01
Restante 0,30 0,05 0,12

TOTAL YWy =1
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4.2. Efeitos biolégicos da radiacédo e limites de dose

Os efeitos biolégicos da radiagdo em organismos vivos podem ser descritos a nivel
celular, tecidular, organico ou populacional.

A nivel celular, a radiacdo pode ter agdo direta ou indireta no dano do &cido
desoxirribonucleico (ADN). A maior parte do dano celular é por via indireta, na qual séo
criados radicais livres na célula por interacdo da radiacdo com as moléculas de agua
presentes.!®

E durante a fase mitética que a célula se encontra mais suscetivel a danos causados
pela exposicéo a radiagcdo, sendo a taxa mitética das células presentes nos tecidos que
prediz a sua radiossensibilidade. Deste modo quanto menor for o periodo do ciclo
celular, e quanto menor for o nivel de diferenciacdo celular, maior serd a
radiossensibilidade dos tecidos.*®

O risco de desenvolvimento de efeitos adversos é classificado como estocastico ou
deterministico. Os efeitos estocasticos surgem através de eventos aleatdrios que levam
a transformacéo da célula, ou seja, ocorre uma mutacdo no ADN de uma célula que se
continua a reproduzir. Os efeitos estocasticos nao tém um limiar de dose associado, isto
€, qualquer valor de dose corresponde a um risco. Quanto maior for a dose maior sera
0 risco associado. O desenvolvimento de neoplasias por exposicdo a radiacdo é um
exemplo de efeito estocéastico, pois existe evidéncia cientifica nesta relacdo causa-
efeito, no entanto existem apenas evidéncias probabilisticas, ndo sendo possivel
determinar se um individuo desenvolvera cancro ou outro defeito genético por exposi¢céo
aradiacao. 1°

Os efeitos deterministicos sdo aqueles que ocorrem a partir de certo limiar de dose
em todos os individuos expostos, ou seja a probabilidade de o dano ocorrer e a sua
severidade estdo diretamente relacionadas com o aumento da dose.?®

Os principais objetivos da protecdo contra as radiacdes séo evitar a ocorréncia de
efeitos deterministicos e limitar, para niveis aceitaveis, a ocorréncia dos efeitos
estocésticos. Em 1990 foi publicado o relatério ICRP publicacdo 60 que estabeleceu os
principios bésicos da protecdo radioldgica: justificacdo das praticas radiologicas,
principio ALARA (do acrénimo inglés As Low As Reasonably Achievable), limitacdo de
doses para profissionais e populacdo geral no ambito das aplicacbes das radiacbes
ionizantes e praticas associadas.?®

De modo a satisfazer os principios supramencionados, devem ser respeitados os
limites de dose recomendados pela ICRP em 2007 e legalmente impostos pelas
Diretivas Europeias (tabela 4.3).28
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Tabela 4.3: Limites de dose estabelecidos para trabalhadores profissionalmente expostos e para
membros do publico em geral.

Trabalhadores Profissionalmente Membros Individuais do
Expostos Publico

Dose Efetiva 20 mSv/ano, em 5 anos 1 mSv/ano, em 5 anos

<50 mSv max. num ano <5 mSv max. num ano
Cristalino 20 mSv/ano 15 mSv/ano
Pele 500 mSv/ano 50 mSv/ano
Extremidades 500 mSv/ano 50 mSv/ano
Gravidas 1 mSv/ano para o embrido/feto

4.3. Fundamentos de calculo dosimétrico em medicina

nuclear

4.3.1. Modelos biocinéticos dos radiofarmacos

O célculo dosimétrico de fontes internas depende ndo s6 do tempo de semivida

fisico (t 1/2), mas tem também em conta a distribuicdo e excrecdo do RF, levando a

necessidade da inclusdo do tempo de semivida biologico (t 1/2). Este ultimo,

bio
corresponde ao intervalo de tempo necesséario para que o organismo elimine 50% do
RF através dos mecanismos fisiolégicos de excregéo. 17:2°

Desenvolveu-se, entdo, 0 conceito de tempo de semivida efetivo (tefl/z)' que

corresponde ao tempo necessario para que determinada substancia radioativa,
distribuida pelos diferentes 6rgaos e tecidos, decresca para metade da atividade inicial,
resultado da acdo combinada entre o decaimento radioativo e a eliminagdo biolégica. O

seu célculo é determinado pela equacéo (4.5).172°

1 1 1 thinl, X t1 (4.5)
-1, <=>t,1, = ot T
tefl/z t Y, Ebio 1, 2

tyio 1/2 + tl/z

A dosimetria de fontes internas encontra-se intimamente relacionada com os
dados da biocinética e biodistribuicdo dos RF. A determinacéo da atividade do RF em
orgaos e tecidos em funcdo do tempo é complexa. Pode ser processada através do
recurso a modelos biocinéticos, que produzirdo imagens paramétricas, ou pela criagdo

de ROIs e desenvolvimento de curvas atividade-tempo®°. Este Gltimo método é muito
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utilizado na pratica clinica uma vez que mede a radioatividade dos pixéis incluidos na
ROI, permitindo, assim, processar dados com melhores propriedades estatisticas e
reduzir o tempo computacional.®

Os modelos compartimentais séo utilizados para descrever sistemas que variam
no tempo, mas nao no espaco, ou seja, é assumido um gradiente temporal no
compartimento que esta a ser analisado. Assume-se, ainda, uma concentra¢éo uniforme
de RF dentro do mesmo compartimento, sendo caracterizado por uma Unica equacao
diferencial ordinaria, que reflete as propriedades cinéticas inerentes ao RF.*

Como fungdo de entrada nos modelos biocinéticos utilizados em PET é utilizada
a curva atividade-tempo no sangue, que pode ser obtida por amostras de sangue, ou
por método do desenho de ROIs no ventriculo esquerdo (VE). Neste caso, essas
imagens devem ser altamente amostradas para reproduzir com precisdo no tempo o
uptake do RF nos tecidos.®!

O modelo compartimental mais simples € o modelo de Unico tecido (Figura 4.1),

gue descreve o fluxo bidirecional do RF entre o sangue e o tecido. *°

Tecido
C

Sangue | ¢

(Ca)

Figura 4.1: Modelo compartimental de tecido Unico relativo o fluxo bidirecional do radiofarmaco
entre o sangue (C,) e o tecido (C;).

O modelo é caracterizado pela concentracao radioativa (nCi/mL) ao longo do
tempo no tecido, C;, € no sangue arterial, C,, e por duas constantes designadas por
taxas cinéticas de primeira ordem (K; e K,). Pressupde-se que dentro de cada
compartimento (sangue e tecido) o RF é distribuido homogeneamente. K;C,
corresponde ao fluxo do RF unidirecional do sangue para o tecido, e K,C; ao fluxo do
tecido para sangue. Assim, o fluxo do RF no tecido é determinado pela equacao (4.6).

As constantes K; e K, sdo determinadas por via experimental.*°

ac, 46
E = cha - KZCt ( )
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Em PET, os modelos biocinéticos derivam de modelos de um, dois ou trés

compartimentos, com sucessivas modelacdes da biocinética do RF utilizado.*°

4.3.1.1. Modelo biocinético do ®F-FDG

De acordo com o modelo biocinético proposto pela ICRP, apds o primeiro minuto
da administracdo intravenosa do 8F-FDG, apenas metade da atividade administrada
ainda se encontra na corrente sanguinea, sendo rapidamente depurado para o meio
celular. Assume-se uma captacéo inicial de ®F-FDG no miocardio (0,04), no cérebro
(0,08), no figado (0,05), nos pulmdes (0,03) e nos restantes tecidos (0,8). A retengéo
nos orgao especificados assume-se como infinita. Considera-se que cerca de 3% da
atividade captada pelos restantes orgaos é elimidada pela urina, sendo que 12 minutos
ap6s administracdo 25% ja foi excretado, e 1,5 horas pds administracdo, 75% foi
eliminado.®?

O modelo cinético encontra-se descrito com maior detalhe nos métodos do

presente trabalho, na seccéo 6.4.

4.3.2. Fantomas computacionais antropomaorficos

O calculo dosimétrico com recurso a modelos da anatomia humana tem sido um
assunto de grande interesse ao longo dos tempos. Historicamente, o conceito de
fantoma antropomorfico refere um dispositivo fisico que represente o corpo humano.
Foram inicialmente desenvolvidos fantomas fisicos feitos de materiais solidos
radiologicamente equivalentes aos tecidos humanos. A partir da década de 60, o
desenvolvimento e a aplicacdo de fantomas computacionais evoluiram para um campo
de investigacao especializado, que € parte integrante da protecéo radiolégica, imagem
médica e radioterapia. Estes consistem numa representacdo matematica virtual do
corpo humano utilizada para executar célculos de dose. Devem ser acoplados aos
cbédigos de Monte Carlo (MC) que simulam o transporte de radiagdo no interior do
organismo humano, com fim a determinar os padrdes de interagcéo radiacdo e deposicao
de energia. 33

Com base nas informacdes cronolégicas e tecnolégicas, é possivel dividir os
fantomas computacionais em trés geracoes (figura 4.2): fantomas estilizados baseados
em equacdes quadricas (figura 4.2A), fantomas-voxel baseados em imagens

tomogréficas (figura 4.2B) e fantomas deformaveis baseados em primitivas avancadas
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BREP) (figura 4.2 C). ¥ Cada um dos tipos de fantomas sera descrito em

seguida.

Figura 4.2: Trés geragbes dos fantomas computacionais:(A) fantomas baseados em equacgdes
quadricas; (B) fantomas-voxel; (C) fantomas deformaveis BREP.

Fantomas estilizados baseados em equacdes quadricas

Em 1959 foi desenvolvido o conceito de Reference Man baseado em dados da
ICRP, o qual representa um individuo do género masculino, com 6rgaos e tecidos de
tamanho, massa, composi¢do e fisiologia representativos da populacdo de Western
Hemisphere que se caracterizava-se por individuos caucasianos, com idades entre os
20 a 30 anos, com um peso de 70 kg, e uma altura de 170 cm.

Em 1969, Fisher e Snyder, desenvolveram o primeiro fantoma (baseado no
modelo Reference Man) com dimensdes de um homem adulto, designado por fantoma
Fisher-Snyder ou fantoma MIRD (figura 4.3.A). 3

Figura 4.3: Fantoma estilizados baseados em equacdes quadricas (A) Vista anterior interna da
cabeca e tronco do Fantoma Fisher-Snyder e (B) Fantomas desenvolvidos por Cristy e
Eckerman.
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O Fantoma Fisher-Snyder é um fantoma geométrico heterogéneo que consiste
numa representagéo tridimensional do corpo humano, que tem por base equacdes
guéadricas que representam a combinacdo e a intersecdo de planos, esferas, cilindros,
cones, elipsoides, paraboloides, etc., para modelar a superficie externa do corpo e 22
6rgdos internos.

Em 1987, Cristy e Eckerman publicaram um trabalho onde descreveram seis
fantomas matematicos que representavam criancas e adultos: recém-nascido, 1, 5, 10
e 15 anos e adulto. (figura 4.3.B) *

Foram, posteriormente desenvolvidos fantomas com género especifico (ADAM
e EVA) e modelos de mulher em varios estadios de gestacédo (trés, seis e nove meses

de gestacdo). 33

Fantomas-voxel

Gracas ao desenvolvimento tecnoldgico e aparecimento de técnicas como a CT,
foi possivel a visualizacdo de estruturas internas do corpo humano em 3D, e o
armazenamento de imagens digitais. 33

Os fantomas em voxel sdo formados por elementos de volume em forma de
paralelepipedos. Estes modelos anatomicos baseados em voxeis contém a informacéo
das densidades dos diferentes tecidos, sdo construidos a partir de imagens reais dos
pacientes advindas de CT ou de Ressonancia Magnética.

O desenvolvimento de fantomas tomogréficos envolve as seguintes etapas
(figura 4.4): aquisicao de imagens tomogréficas, segmentacdo dos 6rgéos e tecidos de
interesse em cada corte tomografico 2D, com especificacdo da densidade e composigéo
quimica dos 6rgaos e tecidos, e registo das imagens segmentadas num volume

tridimensional. 23

Figura 4.4: Etapas do desenvolvimento de fantomas tomogréficos.
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Fantomas BREP

Os fantomas deforméveis baseados em primitivas avangcadas tém sido
desenvolvidos nos dltimos anos e incluem a modelagao de movimentos fisioldgicos
como 0s movimentos cardiacos e respiratérios, tendo-se alcancado a geracdo de

fantomas computacionais antropomorficos em 4D.

4.3.3. Célculo Dosimétrico em PET segundo MIRD e ICRP

A equacao fundamental da MIRD e da ICRP (equacgao 4.7) permite o célculo da
dose absorvida num érgao alvo (rr), desde 0 momento de administracdo do RF até ao
final do tempo de exposicdo (texp), pela atividade da regido-fonte (1), que pode

corresponder a um érgéo ou tecido."28:2°

Drr(t) = [, Kry(6) S (rp < 751), (47)

onde Ar; corresponde ao niimero total de desintegracdes nucleares na regido de origem
gue ocorreram até o momento t, ou seja, a atividade acumulada. S (rr « 7i;t)
corresponde ao fator S, que é a dose absorvida na regido alvo por desintegracdo no

6rgao-fonte no tempo t, sendo calculado pela equacao (4.8)7:28:2°

L Wr,EYi§ (rre TgEg5t) (4.8)
mrT(t) '

SO« 155t) =

onde Wy; € o fator de ponderagéo da radiagéo R. E; corresponde a energia dos fotdes
ou positrdes libertados em cada decaimento. Y; corresponde a fragdo do decaimento i
e ¢ (rr « 15 Ei;t) é afracdo da energia absorvida pelo 6rgdo alvo (r7), resultante da
energia emitida pelo orgao fonte (7). Por fim, m,,(t) corresponde a massa do orgao
alvo no tempo t. 172829

A equacdo MIRD simplificada, utilizada nos softwares de célculo dosimétrico,
encontra-se descrita pela equacao (4.9), na qual A, corrresponde a atividade de RF
administrada e T ao tempo de residéncia do RF em cada orgdo, cujo valor € igual a
A,

Ay’
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D=A, .S= Ag.T.S (4.9)

A principal diferenca entre os dois métodos € que o foco da ICRP incide na
protecdo radiologica dos trabalhadores da industria nuclear, que estdo potencialmente
expostos a radiagdes, sendo calculada a dose equivalente cumulativa ao longo de 50

anos (Hso ), @0 invés da dose absorvida. A Hs, , € determinada atraves da equagao

(4.10), na qual Urs é a atividade acumulada no érgéo fonte e SEE (1 « 1) corresponde

ao fator S da equagdo fundamental. 72829

Hsor =k Y Ur, SEE(ry < 1) (4.10)
R

N

O Software Organ Level Internal Dose Assessment with Exponential Modeling
(OLINDA/EXM) é um dos programas mais utilizados para calculos de doses absorvidas
em oOrgdos internos. As doses sdo estimadas com base nas equacdes da ICRP,
recorrendo ao fator-S (6érgéo T « 6rgéo S), pré-calculados por métodos de MC, em
fantomas standard que representam a média masculina e feminina.

Este programa inclui um fantoma que permite calcular a modelacao cinética e a dose
de radiacdo nos diferentes 6rgdos do corpo devido a administracdo de diferentes RF,
apresentados numa extensa base de dados. Existe, ainda, a possibilidade de ajustar as
massas dos 6rgdos para as massas especificas dos diferentes pacientes.®

Quinn et al. desenvolveram um estudo no qual foram calculadas as doses
absorvidas pelos diferentes 6rgdos em exames PET com ®F-FDG, recursando ao
Software OLINDA/EXM.?® Os resultados encontram-se descritos na tabela 7.1 do
capitulo 7 de forma a comparar com os resultados obtidos pelo presente estudo.

O célculo de dose efetiva, em PET pode, ainda, ser calculada analiticamente, sem
recurso a softwares de célculo dosimétrico, através de dados como a atividade de
radiofarmaco administrada (A) e os coeficientes de dose (I'kpg), fornecidos pela ICRP
publicacdo 80, para uma variedade de 6rgdos e tecidos de um fantoma MIRD
hermafrodita que representa um individuo adulto. Deste modo é aplicada a equacgéo
(4.11).%

DT = A X F;DG (411)
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A dose efetiva, pode ser calculada pela aplicacdo da equacgdo (4.12), onde
I'EP¢=17,2 uSvIMBq corresponde ao coeficiente de dose para a dose efetiva e Wy é o
factor de ponderacéo tecidular dado pela ICRP publicacédo 103. Considera-se para corpo

inteiro que Y Wy=1.34

D=ZWT><DT=A x e XZWT= A x TEDG (4.12)
T T

Brix et al. desenvolveram um estudo no qual foram calculadas as doses absorvidas
pelos diferentes 6rgdos, bem como as doses efetivas em exames PET com ¥F-FDG
através deste método.** Os resultados encontram-se descritos na tabela 7.1 do capitulo

7 de forma a comparar os resultados com os resultados obtidos pelo presente estudo.
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Capitulo 5

5. Métodos de Monte Carlo

O método de Monte Carlo (MC) descreve uma area muito ampla da ciéncia, na
gual muitos processos, sistemas fisicos e fendbmenos sao simulados por calculos
computacionais com recurso a niumeros aleatérios. O conceito geral da analise de MC
€ desenvolver um modelo, o mais semelhante possivel com o sistema fisico de interesse
real, e criar interacdes dentro desse sistema com base nas probabilidades conhecidas
de ocorréncia, com amostragem aleatéria das funcbes de densidade de probabilidade
(pdf (x)).1°7*2

Devido a natureza estocastica dos processos de emissao e detecdo de radiacao,
0 método de MC é particularmente interessante para a fisica médica em areas como
radioterapia, protecdo contra radiacdes e medicina nuclear. 1012

O sucesso deste método aplicado a fisica médica prende-se pela capacidade
das técnicas de MC em descrever, com preciséo, a fisica da interacdo de particulas com
a matéria, com recurso a numeros aleatorios e regras de amostragem das pdf(x) e
seccOes eficazes para determinar a probabilidade e o tipo de interagdo da radiagdo com
a matéria. SAo necessarias expressbées mateméticas que fornecam as relagbes
probabilisticas que modelem o comprimento da trajetéria de uma particula individual
entre pontos de interacdo, a escolha do tipo de interacdo em cada ponto, a quantidade
de energia dissipada e a direcdo dessa dispersdo, com a consequente possivel
producdo de particulas secundérias. 1012

O método de MC tem vindo a ser utilizado na investigacéo de varios parametros,
como a resposta de sistemas de imagens, comparag¢ao de métodos de reconstrucao de
imagem, determinacdo dos processos de interacdo da radiacdo emitida por um
determinado RF com os 6rgaos do corpo humano (recorrendo a fantomas), calculo de
doses e atividades, etc. 10-12

De todos os métodos utilizados para calculo dosimétrico, a simulagdo MC € o
método mais robusto para estimacdo de dose, no entanto, o seu recurso pode ser
complicado e requerer longos tempos computacionais. Alguns exemplos dos codigos de
MC aplicados ao calculo dosimétrico em radioterapia e medicina nuclear incluem o
codigo de chuveiro de ebulicéo eletrénica (EGS), Monte Carlo N-Particle Transport Code
(MCNP), PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons (PENELOPE) e o
cédigo GEometry ANd Tracking (GEANT).:
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5.1. Metodologia de Monte Carlo

A metodologia adjacente ao método de MC envolve: a definicdo das pdf (x),
geracdo de numeros aleatorios, regras de amostragem, estimacao do erro e aplicacao

de técnicas de reducdo da variancia. 1112
Geracdo de numeros aleatorios

Um processo fundamental do método de MC é o gerador de nimeros aleatorios.
Define-se aleatério como um evento casual distribuido ao acaso, pelo que os
verdadeiros numeros aleatérios sdo impossiveis de determinar. No entanto, um
algoritmo computacional pode ser usado para gerar nUmeros aleatorios uniformemente
distribuidos a partir de um conjunto de valores iniciais (sementes). O valor de semente
deve ser alterado aleatoriamente, e tipicamente sdo obtidos nimeros aleatérios dentro

do intervalo [0,1]. 112
Técnicas de amostragem

Com o objetivo de obter uma variavel estocastica que seja descrita por uma
pdf(x), podem-se aplicar trés tipos de técnicas de amostragem: o método de
distribuicdo de funcéo, o método de rejeicdo e um método misto. 1112

Aplicado ao transporte de radiacdo, estas técnicas sdo Uteis para simular
interacdes de fotdes/particulas com um determinado meio. As secgdes eficazes total e
parcial especificam as pdf (x) necessarias a simulagdo dos processos. A partir do seu
conhecimento é possivel determinar de forma aleatoria o tipo de interagéo, de acordo

com a probabilidade associada, e a distancia a percorrer até a préxima interagéo. 112
Método de distribuicéo

Sendo pdf (x)d uma funcéo de distribuicdo de probabilidade, pdf (x)x determina
a probabilidade de encontrar as variaveis aleatérias no intervalo [x,x + dx]. A funcao
deve ser integravel de forma a ser normalizada por integracdo sobre todo o seu dominio.
Para se obter uma variavel estocastica que siga uma determinada pdf (x), pode-se usar
a funcdo de distribuicdo acumulada ( cpdf(x)). Esta funcdo é construida a partir do

integral de pdf (x) no intervalo [a,x] de acordo com a equacéao (5.1). 1112
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paf) = | Cpdf (") dx &

A partir da cpdf (x) obtém-se a probabilidade da varidvel aleatoria, x,, estar
compreendida entre a e x. Uma variavel estocéastica x € entdo amostrada substituindo
cpdf (x) por um nimero aleatério, no intervalo de [0, 1], gerado pelo processo descrito

anteriormente.
Método de rejeicao

Nos casos em que cpdf (x) é dificil de obter, recorre-se ao método de rejeicao,
no qual é, inicialmente, definida uma fungcédo normalizada (pdf *(x)) no intervalo [a, b].

obtida pela equacéo (5.2). 1112

pd f(x) (5.2)

PAS ) = xipd FOT

O valor maximo da funcdo pdf*(x) €, entdo igual a 1. Obtém-se o valor
amostrado,x, dentro do intervalo [a, b] através da equagéo (5.3), na qual R, corresponde

ao numero aleatorio gerado, no intervalo [0, 1]. 112

x=a+Ry(b—a) (5.3)

A aceitacdo ou rejeicdo do valor x obtido é baseada num segundo numero
aleatorio R, no intervalo [0, 1], de acordo com o pressuposto representado pela equacao
(5.4). 1112

Ry < pdf™(x) (5.4)

Caso esta relacdo seja cumprida, o valor amostrado,x, é aceite como um valor
estocastico corretamente distribuido, caso contrario, precisa ser remodelado, caso
contrario o processo repete-se.
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Métodos mistos

Existem casos em que a recorréncia aos métodos de amostragem anteriores é
impraticavel. Nestas situagcfes utiliza-se um misto dos dois métodos acima descritos.
Assim, pdf*(x) resulta do produto das duas fun¢bes de distribuicdo de probabilidade
pdf*A(x) e pdf *B(x), normalizados para a unidade. Posteriormente, o valor amostrado
x é obtido pela aplicacdo do método de distribuicéo a pdf *A(x) e, como o valor x obtido,

¢ aplicado o método de rejeicdo a pdf *B(x). 1112

Técnicas de reducao da variancia

A reducdo de variancia € um procedimento usado para aumentar a precisdo das
estimativas que podem ser obtidas para um determinado nimero de iteracbes e para
diminuir o tempo da simulacdo de MC. Cada variavel aleatdria de saida da simulacéo
esta associada a uma variancia que limita a precisao dos resultados da simulacdo. Com
recurso a diversas técnicas € possivel obter uma simulacdo estatisticamente eficiente,
isto é, uma maior precisdo e menores intervalos de confianga para a variavel aleatéria

de interesse.1?

5.2. Meétodos de Monte Carlo aplicados ao transporte de
radiacdo— O Programa PENELOPE

O programa PENELOPE (do acrénimo inglés PENetration and Energy LOss of
Positrons and Electrons) simula o transporte de eletrdes, positrbes e fotdes em meios
materiais arbitrarios, que consistem em regides homogéneas (corpos) delimitados por
superficies geométricas. Através destas ferramentas é possivel calcular a dose de
radiacéo depositada em cada corpo.'*

O programa encontra-se organizado em ficheiros Fortran, organizados em 6
diretorias: fsource, pendbase, other, main e doc.

Na diretoria fsource encontram-se os seguintes ficheiros fonte:

e penelope.f, que corresponde ao pacote basico de simulacdo de eletrdo-fotdo
acoplado ao transporte em meios ilimitados;
e rita.f, que realiza amostragem aleatdria de varidveis discretas e continuas e

distribuicbes de probabilidade;
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e pengeom.f, que monitoriza o transporte de particulas através de geometrias
guadraticas;

e penvared.f, gue contém os algoritmos de redugéo de variancia;

e timer.f, que permite a contagem do tempo de simulagéo;

e material.f, que gera bases de dados materiais.

Na diretoria pendbase estdo presentes as bases de dados do PENELOPE e na

diretoria other estédo presentes as subdiretorias:

e gview, que contém os programas de visualizacdo da geometria GVIEW2D e
GVIEWS3D;

e shower, que contém o codigo SHOWER que gera chuveiros de eletrbes,
positrées e fotdes num bloco de determinado material, sendo exibido no ecra do
computador;

e emfields, que simula o transporte de eletrbes-positrdes em campos magnéticos
estaticos;

e tables, que Ié um arquivo de dados de material e gera tabelas de dados de
interacdo (sec¢Oes eficazes, livres percurso médios, ...).

A quarta diretoria é a diretoria mains, que contém 0s programas principais que
permitem definir todos os parametros de simulacdo e conjugar todas as diretorias:
pencyl, que simula o transporte de radiacdo em superficies cilindricas concéntricas, e
penmain que simula o transporte de radiagcdo em corpos delimitados por superficies
quadricas.

Finalmente, a diretoria doc, que apresenta os documentos de suporte do
programa.

Na ética do utilizador pode dividir-se 0 PENELOPE em quatro secc¢fes: a sec¢ao
fisica que contém as férmulas essenciais para a decricdo do transporte de radiacéo; a
seccdo da geometria onde séo definidos, por equagdes quadricas, 0S COrpos nos quais
se desenvolve a simulacdo do transporte de radiacéo; a secgdo de bases de dados de
materiais, que irdo preencher cada corpo de forma uniforme, de acordo com as
instrucdes do utilizador; e finalmente os programas principais que permitem que a
geometria, materiais e modelagdo fisica sejam conjugados para desenvolver a

simulacdo de MC, obtendo-se os resultados dos valores quantificaveis requeridos.
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Capitulo 6

6. Metodologia aplicada

6.1. Metodologia intrinseca ao PENELOPE para simular o

transporte de radiacéo aplicado a PET

Devido a natureza aleatoria das interacGes de radiagdo com a matéria, a evolugédo
da interacdo da radiacdo (eletrdes, fotdes e positrdes) com a matéria € um processo
propicio a simulacdo de MC. Cada mecanismo de interacdo é caracterizado por uma
secdo eficaz diferencial correspondente (DCS), que determina a distribuicdo de
probabilidade das quantidades relevantes para essa interacao (transferéncia de energia,
deflex&o angular, criacdo, energia e direcao das particulas secundarias geradas, etc. ).

A dispersdo de Compton e o efeito fotoelétrico sdo os dois mecanismos de
interacdo mais importantes para fotdes e eletrdes em simula¢ges de medicina nuclear.

A secédo eficaz fotoelétrica total para uma dada energia, E, € calculada com
recurso a bibliotecas discretizadas, que contém informacdo das DCS para todas as
camadas dos diferentes elementos quimicos, por meio de interpolacéo.*14

O fotéo incidente é absorvido e um eletrao é emitido, com uma direcao definida
pelos angulos polar e azimutal, distribuidos respetivamente nos intervalos [0, 1] e [O,
21]. O angulo polar é amostrado a partir das DCS de Sauter, que recorrem a funcées

de onda de eletrdes de hidrogénio (camada-K) (equacéo (6.1)).1014

dopn w2 (% > B3 sin? 6,
Y .
dn, k) y 1—(BcosB)*

6.1
x[1+3 v - D@ -2 - feose)), o

onde a é a constante de estrutura fina, que carateriza a intensidade de interacao

eletromagnética de particulas carregadas elementares, r, € o raio do eletréo, e tem-se
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E

k =
mec?

E.
MeC?

y=1+

g = VEe (Ee + 2mec?)
"~ E.+ 2mec? (6.2)

Apesar desta DCS ser elaborada para a camada-K, na pratica, € utilizada para
descrever a direcdo de qualquer fotoeletrdo.** A energia cinética, E., do fotoeletrdo é
definida como a diferenca entre a energia do fotdo original e a energia de ligacdo do
eletrdo.!

No cdédigo PENELOPE, a DCS para dispersdo de Compton por um eletrao livre

em repouso é dado pela equacgéo (6.3).

2 2
- 1

an 2 \E E Ec (6.3)
onde
k= E
T mec?
E
EC =
1+k(1—cosb) (6.4)

Atualmente séo utilizadas DCS que incluem uma distribuicdo de momentos para
eletrGes sujeitos ao efeito de Compton.'*

No que diz respeito aos positrdes existem DCS que descrevem as colisbes
inelasticas que fazem com que o positrdo emitido perca a sua energia cinética. No
momento em que esta iguala o valor nulo, ocorre o0 processo de aniquilacdo, no qual

sdo formados dois fotdes de 511 keV, cuja DCS é descrita pela equacao (6.5).

dogn T2 _
i = ez SO FSA =9l 6.5)
onde
, , 1 1
S@Q=—(y+D*+@*+4y + 1)E—g—2
Efotﬁo
T E+2myc?

mecC (6.6)
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6.2. Bases de dados e definicdo dos materiais

O programa PENELOPE [é as informag®es fisicas necessérias adjacentes a cada
material (tabelas de propriedades fisicas, sec¢cbes eficazes de interacdo, etc.) a partir
de um arquivo de dados de material. Este arquivo requer informa¢des da composicao
quimica do material, densidade do material, energia média de excitacdo, energia e forca
de oscilagcdo das excitagdes de plasmédo. Existem descritos 280 materiais elementares
na base de dados pdcompos.p08. Nos materiais compostos e misturas, a secao eficaz
"molecular" corresponde a soma das seccdes eficazes atdmicas ponderadas com o
indice estequiométrico de cada elemento.

Existem, na base de dados, materiais definidos pela ICRP, correspondentes a
tecidos biolégicos como o tecido adiposo, 0sso cortical e compacto, tecido pulmonar,
musculo esquelético e estriado, pele, testiculos e tecidos moles.*

Para definir um material deve-se aceder ao programa executavel material, presente
na diretoria pendbase. E pedido para selecionar a opc¢éo pretendida entre criar um novo
material, ou recorrer a um material da base de dados existente. Todos 0os materiais
utilizados no presente trabalho encontravam-se presentes na base de dados, ndo tendo
sido adicionada nenhuma nova composi¢éo de material. Posteriormente, o programa
solicita a introdugdo do codigo do material, de acordo com a lista presente na pagina
266 do manual PENELOPE. ApdGs escrever o codigo do material fica disponivel no
display a informacao inerente as caracteristicas fisico-quimicas do mesmo, entre as
guais a composi¢ao quimica, a densidade, o nimero de eletrdes por molécula, a energia
de excitacdo média, a forca de oscilacao e energia de plasméao. Os valores de Fcb e
Wchb correspondem ao nimero efetivo de eletrbes (por atomo ou molécula) que
participam nas excitacfes de plasméao e a energia de plasmao, respetivamente. Estes
valores podem ser alterados, no entanto, em todos os materiais criados, foram utilizados
os valores por defeito. 14

O material € guardado num ficheiro com o nome determinado pelo utilizador, com a
extensdo “.mat”. Na figura 6.1 encontra-se ilustrado o display da criagdo do material
“AR.mat” através do programa material do PENELOPE.*

Para realizar as simulagdes finais foram criados 14 ficheiros de material: “AR.mat”
(codigo 104 — Air, dry (near sea level)), “CEREBRO.mat” (cédigo 123 — Brain (ICRP)),
“‘CRISTALINO.mat” (c6digo156 — Eye lens (ICRP)), “H20.mat” (cédigo 278 — Water,

liquid), “MUSCULOESQ.mat” (codigo 202 — Muscle, skeletal (ICRP)),
‘MUSCULOESTRIADO.mat” (codigo 203 -  Muscle, striated (ICRU)),
“OSSOCOMPACTO.mat” (cédigo 119 - Bone, compact (ICRP)),
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“OSSOCORTICAL.mat” (codigo 120 — Bone, cortical (ICRP)), “PELE.mat” (codigo 251
—skin (ICRP)), “PULMAO.mat” (cédigo 191 — Lung (ICRP)), “SANGUE.mat” (codigo 118
— Blood (ICRP)), “TECIDOADIPOSO.mat” (cddigo 103 — Adipose tissue (ICRP)),
“TECIDOMOLE.mat” (codigo 262—tissue, soft (ICRP)), “TESTICULOS.mat” (codigo 259
— Testes (ICRP)).

Select one option (1 or 2):
1: Enter composition data from the keyboard
2: Read them from the file pdcompos.pes
2
Enter material identification number ...
1e4

1e4 AIR, DRY (NEAR SEA LEVEL) (1e4)

Element: C (Z= 6), atoms/molecule = 1.560187E-04
Element: N (Z= 7), atoms/molecule = 7.84430E-01
Element: O (Z= 8), atoms/molecule 2.10748E-01
Element: Ar (Z=18), atoms/molecule = 4.67111E-©3

Density = 1.20479E-©03 g/cm**3

Number of electrons per molecule = 7.26198E+80
Mean excitation energy = 8.57000E+01 eV

Estimated oscillator strength and energy of the plasmon:
Fcb = 3.88374E-04, Wcb = 4.54488E-83 eV
(for insulators, these quantities should be set equal to zero)

Do you wish to change the Fcb and Wcb values? (1=yes,2=n0)
(type 2 if you are not sure...)

Fcb = 3.88374E-84, Wcb = 4.54488BE-83 eV
Sternheimer adjustment factor = 2.85399E+©@
E/P in. grouping factor = 2.18287E+0@
Compton grouping factor = 2.18287E+80

PENELOPE's material data file is being created.
Enter path+name for this file (up to 8@ characters) ...
AR.mat

Figura 6.1: Display de criacdo do material "AR.mat" através do programa material do PENELOPE

O c6digo do PENELOPE permite o desenvolvimento de simulagdes com apenas
10 materiais diferentes. No presente trabalho recorreu-se a 14 materiais, pelo que foi

necessario alterar o cédigo raiz do programa.
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6.3. Desenvolvimento de um fantoma computacional
antropomérfico baseado em corpos delimitados por

superficies definidas por equacdes quadricas

De forma a possibilitar o calculo dosimétrico em exames PET com ¥F-FDG com
recurso ao programa PENELOPE foi desenvolvido um fantoma computacional
antropomorfico baseado em equacdes quadricas. O processo do seu desenvolvimento

encontra-se descrito em seguida.

6.3.1. Equacbes de definicdo de superficies quadricas

O programa pengeom, incluido no PENELOPE 2011, permite a descricdo de
gualguer sistema material, constituido por corpos limitados por superficies quadricas. 4
De forma a facilitar a simulag&o do transporte de particulas ao longo dos corpos
definidos, é necessério que estes sejam expressos por fungbes analiticas pouco
complexas. A férmula geral de definicao de superficies quadricas no programa pengeom

encontra-se descrita na equacéo (6.7).1

F(r) = Apx? + Ayyxy + Ayyxz + Ayyy? + Ay yz + Az + Aux + Ayy + A,z + Ay =0 (6.7)

E possivel definir a equacdo quédrica reduzida (equacdo (6.8)) através da
eguacao geral, pela suatranslacéo para a posicao central, seguido da rotacéo, de forma
a definir um standard de escala e orientacdo, estando baseada na forma implicita que

define cada superficie. 1

F(?")T‘=11x2+12y2+1322+l4z+ 15=0 (68)

Nesta equacéo, os coeficientes, ou indices, l1-Is podem apenas tomar os valores
de -1,0 ou 1. As superficies quadricas definidas por esta equacdo sdo simétricas para

rotacdes em torno do eixo z, e estdo descritas na tabela 6.1. 1
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Tabela 6.1: Superficies quadricas reais definidas pela equacgdo quadrica reduzida

Forma Reduzida indices Superficie Quadrica
z—1=0 0 0 0 1 -1 Plano

zZ2-1=0 0 o0 1 0 -1 Par de planos paralelos
xX2+y?+22-1=0 1 1 1 0 -1 Esfera

x2+y?-1= 1 1 0 0 -1 Cilindro

x2—y?-1= 1 -1 0 0 -1 Cilindro hiperbélico
x2+y2-22=0 1 1 -1 0 0 Cone
x2+y2-22-1=0 1 1 -1 0 -1 Hiperboloide de uma folha
x2+y?2-22+1=0 1 1 -1 0 1 Hiperboloide de duas folhas
x2+y?—2z=0 1 1 0 -1 0 Paraboloide

x2—z=0 1 0 0 -1 0 Cilindro parabdlico
x2—y2-2z=0 1 -1 0 -1 0 Paraboloide hiperbdlico

E necessario definir fatores de escala de forma a obter a superficie com as
dimensbes desejadas. Estes fatores sdo obtidos pela transformacdo do vetor r =
(x,y,z), que corresponde ao centro da superficie quadrica definida pela equagéo
anterior, pelo vetor S(a) = (ay, ay,a;), obtendo-se um vetor final ' =S(a)r=

(axx, ayy,a,z) = (x',y',z"). O inverso do vetor S(a), corresponde ao escalonamento com
os fatores reciprocos  S(@)~' = (Ya,, Y/a, 1/a,). Este escalonamento é, entdo,

incluido na equacd@o quédrica reduzida, definindo a equacdo quédrica reduzida com

fatores de escala, representada pela equagéo (6.9).

X 2 y 2 7z 2 7 (69)
FS(T) = 11 (_) + 12 — +I3 (_) +I4_ _+15 =0
Ay (Xy a, a,

Através da aplicacdo desta equacédo, sdo definidas geometrias quadricas com as
dimensbes desejadas, centradas na origem dos eixos cartesianos, sendo ainda
possivelmente necessério a definicdo de vetores de rotagéo e translacdo de forma a
obter o resultado desejado.

A translacéo e definida pela soma do vetor de deslocamento t = (ty, ty,t;), € do vetor
r = (x,y,z), resultando umvetor T(t)r=r+t = (x +ty,y +t,,z + t,).
A rotacdo é definida através de angulos Euler, w, 8 e ¢, que especificam uma

sequéncia de rotagBes em torno dos eixos cartesianos. O angulo émega (w) define a
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rotacdo em torno do eixo z, o angulo theta (6) uma rotagcdo posterior em torno do eixo y
e 0 angulo phi (¢) uma outra rotacdo em torno do eixo z. A transformacgéo de rotagéo é,
entdo o produto entre uma matriz de rotacdo R(w,6,¢) e o vetor r = (x,y,z), dai

resultando o vetor ' = R(w,0, )r = (x',y',z"), cujos componentes sao dadas por

xl X Rxx ny RXZ
(y') = R(w,6,9) (y) onde R(w,0,¢) =| Ryx Ryy Ry; |. As entradas da matriz R
z' Z R,y Rzy R,

sdo dadas por fungdes trigonométricas dos angulos de Euler e a sua forma explicita

encontra-se na expressdo 6.10 do manual do PENELOPE.*

6.3.2. Ficheiro de definicdo de geometria

O ficheiro de geometria permite a definicdo de diferentes geometrias baseadas
em equacgdes quéadricas, recorrendo a um programa principal. O arquivo de entrada
consiste num conjunto de dados, que define os diferentes elementos da geometria.

E, inicialmente, necessario definir as superficies, de forma a que estas formem,
posteriormente corpos e/ou médulos. A figura 6.2 representa o layout de definicdo de
uma geometria na forma reduzida. Apos ser escolhido o nimero atribuido a superficie,

sdo definidos os indices 11 a |5 correspondentes a superficie que se deseja codificar. As

coordenadas do vetor S(a)~! = (1/ax,1/ay,1/az) sdo definidas por X-SCALE, Y-

SCALE e Z-SCALE, respetivamente, e expressas em cm. O vetor rotagdo, R = (w, 8, ¢),
€ determinado pela definicdo dos dngulos OMEGA, THETA e PHI. A translacdo aplicada
a superficie é definida pela atribuicdo de valores ao X-SHIFT, Y-SHIFT e Z-SHIFT. A

mesma superficie pode ser utilizada para definir diferentes corpos e/ou médulos.*

0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000
SURFACE ( 1I4) Text describing the surface ...
INDICES=(12,12,12,12,12)

X-SCALE=( E22.15 . 14) (DEFAULT=1.0)
Y-SCALE=( E22.15 , I4) (DEFAULT=1.0)
Z-SCALE=( E22.15 . I4) (DEFAULT=1.0)
OMEGA=( E22.15 , I4) DEG (DEFAULT=0.0)
THETA=( E22.15 , I4) DEG (DEFAULT=0.0)
PHI=( E22.15 , I4) RAD (DEFAULT=0.0)
X-SHIFT=( E22.15 . 14) (DEFAULT=0.0)
Y-SHIFT=( E22.15 , I4) (DEFAULT=0.0)
Z-SHIFT=( E22.15 14) (DEFAULT=0.0)

OOOO000000OOOO00OOOOOOOOOOOOOOO600000OOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOOO

Figura 6.2: Formato do cédigo de definicdo de uma superficie baseado na equa¢éo quédrica
reduzida.

Todos os corpos sao delimitados por superficies previamente definidas. A
definicdo dos corpos (BODY) descreve-se pela sequéncia de informagéo representada

na figura 6.3. Ap6s atribuir um nimero sequencial ao corpo a definir, € necessario
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atribuir o nimero de material que preencha o0 mesmo. Neste ficheiro, o nimero de
material é totalmente arbitrario, mas deve corresponder ao numero de ordem de
materiais presentes no ficheiro de simulagéo, posteriormente definido.

Os corpos sao, entdo, definidos por superficies, por outros corpos, ou até mesmo
por médulos, bastando, apenas, indicar o nUmero da superficie, corpo, ou médulo
definido(a), através da qual se quer delimitar o corpo. No caso da definicdo por
superficies é, ainda necessario definir o SIDE POINTER, que pode tomar os valores de
-1 oul. Este define o sentido no qual sera delimitado o corpo, especificando a orientacao
do vetor normal a superficie. Caso seja definido com -1 significa que o vetor tem direcéo
para o interior da superficie, sendo a superficie definida a superficie que limita
externamente esse corpo. Caso seja definida como 1, o vetor é orientado para fora do

corpo, sendo a superficie definida a superficie que limita internamente o corpo.

0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000
BODY ( I4) Text describing the body ...

MATERIAL( I4)

SURFACE ( I4), SIDE POINTER=(I2)

SURFACE ( I4), SIDE POINTER=(I2) ...

BODY ( I14)

BODY  I4) ...

MODULE ( 1I4)

MODULE ( I4) ...
0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000

Figura 6.3: Formato do cddigo de definicdo de um corpo.

Com o objetivo de simplificar e aumentar a velocidade das simulacdes, os corpos
devem ser agrupados em maédulos, cujo formato de codigo é representado na figura 6.4.
Estes sdo definidos como volumes conectados, limitados apenas por superficies
quadricas - sendo necessario definir o nimero da superficie e o respetivo SIDE
POINTER - que contém um ou varios corpos. Podem, ainda, conter outros médulos, que
passam a ser denominados como submoédulos do primeiro. O seu volume é preenchido
por um material homogéneo, que preenche automaticamente as cavidades presentes.
Podem ser definidos angulos (OMEGA, THETA e PHI) de rotacdo e valores de
translacdo (X-SHIFT, Y-SHIFT e Z-SHIFT) ao modulo, que serdo aplicados a todos os

corpos e submédulos que o compde, alterando a sua posicéo e orientacdo.*

0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000
MODULE ( TI4) Text describing the module ...

MATERIAL( 1I4)

SURFACE ( 1I4), SIDE POINTER=(I2)

SURFACE ( 1I4), SIDE POINTER=(I2) ...

BODY ( I4)

BODY ¢ I4) ...

MODULE ( 1I4)

MODULE ( 1I4) ...
11111111111411111112131111112144131111111311111111111111111111111

OMEGA=( E22.15 , 14) DEG (DEFAULT=0.0)
THETA=( E22.15 , I4) DEG (DEFAULT=0.0)
PHI=( E22.15 , I4) RAD (DEFAULT=0.0)
X-SHIFT=( E22.15 ., I4) (DEFAULT=0.0)
Y-SHIFT=( E22.156 ., I4) (DEFAULT=0.0)
Z-SHIFT=( E22.15 14) (DEFAULT=0.0)

0000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000000

Figura 6.4: Formato do cddigo de definicdo de um mddulo.
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6.3.2.1. Descri¢cdo da metodologia do desenvolvimento do coragéo

De forma a ilustrar o procedimento supramencionado relativo a criacdo de 6rgéos
baseados em superficies definidas por equacbes quadricas, descreve-se, neste
subcapitulo o desenvolvimento do coracao do fantoma computacional antropomoérfico.

O coragdo é um 6rgdo muscular oco que apresenta uma forma conica (figura 6.5).
Situa-se entre os pulmdes, no mediastino médio, e é revestido pelo pericardio. No térax,
ocupa uma posicao obliqua, por tras do corpo do esterno e partes adjacentes das
cartilagens das costelas e projeta-se mais para a esquerda do que para a metade direita
da cavidade toracica, sendo que cerca de um terco esta situado a direita e dois tercos
a esquerda do plano mediano®. O coracgéo é dividido por septos em metades direita e
esquerda. Uma constricdo subdivide cada metade do 6rgdo em duas cavidades, sendo
a cavidade superior denominada auricula, e a menor, ventriculo. Deste modo encontra-
se dividido em quatro camaras: auricula esquerda e direita e ventriculo esquerdo e
direito®. No adulto mede cerca de 12 cm de comprimento, 8 a 9 cm de largura na parte
mais larga, e 6 cm de espessura. A sua massa muscular, no sexo masculino, varia entre

280 e 340 gramas e no sexo feminino entre 230 e 280 gramas®.

Cut edge of pericardium

Left auricula

Figura 6.5: Vista Frontal do coracdo e dos pulmdes.
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A representacdo de 6rgdos através de geometria quadrica ndo permite um
detalhe anatomico aprofundado, e requer, ainda, um balanco cuidado entre a definicdo
anatémica e a eficiéncia geométrica, de forma a ndo comprometer a simulacao de MC.

Optou-se por dividir o coracdo apenas em auriculas e ventriculos, sendo as
primeiras representadas por elipsoides seccionados e o0s ventriculos por paraboloides

seccionados. O codigo da definicdo do coracdo encontra-se na figura 6.6.

SURFACE (1) SURFACE ( 5)

INDICES=( 1, 1, ©,-1, @) INDICES=( 1, 1, 1, @,-1)

X-SCALE=( 3.400000000000000E+00, ©) X-SCALE=( 3.800000000000000E+00, )
Y-SCALE=( 3.400000000000000E+00, @) Y-SCALE=( 3.800000000000000E+00, @)
Z-SCALE=( 5.020000000000000E400, @) Z-SCALE=( 3.800000000000000E+00, @)
X-SHIFT=( 4.000000000000000E4+00, ©) X-SHIFT=( 4.000000000000000E+00, )
Z-SHIFT=( 4.250000000000000E4+01, @) Z-SHIFT=( 4.9000000000000006+01, @)
SURFACE (  2) SURFACE (  6)

INDICES=( 1, 1, ©,-1, @) INDICES=( 1, 1, 1, ©,-1)

X-SCALE=( 3.200000000000000E+00, @) X-SCALE=( 4.200000000000000E+00, ©)
Y-SCALE=( 3.200000000000000E+00, ©) Y-SCALE=( 4.200000000000000E+00, ©)
Z-SCALE=( 5.000000000000000E+00, @) Z-SCALE=( 6.200000000000000E+00, @)
X-SHIFT=( 4.000000000000000E400, @) X-SHIFT=( 3.800000000000000E400, @)
Z-SHIFT=( 4.250000000000000E+01, @) Z-SHIFT=( 4.800000000000000E+01, @)
SURFACE (  3) PLANO Z= 49 BODY ( 3 CONTEUDO AURECULAS
INDICES=( @, @, ©, 1,-1) MATERIAL( 1)

Z-SCALE=( 4.900000000000000E+01, @) SURFACE (  4), SIDE POINTER=(-1)

¢ ¢ SURFACE ( 3), SIDE POINTER=(+1)
BODY ( 1) CONTEUDO VENTRICULOS

MATERIAL( 1) BODY ( 4) PAREDE AURfCULAS

SURFACE (  2), SIDE POINTER=(-1) MATERIAL(  2)

SURFACE (  3), SIDE POINTER=(-1) SURFACE ( 5), SIDE POINTER=(-1)
SURFACE ( 4), SIDE POINTER=(+1)

BODY ( 2) PAREDE VENTRICULOS SURFACE ( 3), SIDE POINTER=(+1)

MATERIAL( 2)
SURFACE ( 1), SIDE POINTER=(-1)

MODULE ( 5) CORACAO
MATERIAL( 3)
BODY ( 1)

SURFACE ( 4) :£: E ;;

INDICES=( 1, 1, 1, @,-1) SOY ¢ W)
- - 680000000000000

::E‘Zt:'s ; o :g :; SURFACE (  6), SIDE POINTER=(-1)

-SCALE=( 3.602000002000000E+00.

Z-SCALE=( 3.608000000000080E+00,  ©) 1111111111111111111111111111111111111111111111111111111111111111
X-SHIFT=( 4.080000000000000E+00,  ©)
Z-SHIFT=( 4.060000008000000E+01,  ©)

SURFACE ( 2), SIDE POINTER=(+1)
SURFACE (  3), SIDE POINTER=(-1)

X-SHIFT=( 1.500000000000000E+01, @)
Y-SHIFT=(-3.000000000000000E+00, @)
Z-SHIFT=( 9.000000000000000E+00, ©)
THETA=(-2.000000000000000E+01, @)
PHI=(-2.002000000000000E+01, @)

END

Figura 6.6: Formato do cédigo de definicdo do coracao pelo programa pengeom.

Os ventriculos (figura 6.7) séo representados por dois paraboloides (INDICES =
1, 1, 0,-1, 0) concéntricos, com origem nas coordenadas X =4, Y =0e Z=425.0
paraboloide externo (SURFACE (1)) apresenta 3,4 cm de raio em X e Y a 5 cm de raio
em Z. Ja o paraboloide interno (SURFACE (2)) apresenta 3,2cmderaioemXeYeb
cm de raio em Z.° Estes dois paraboloides sdo, delimitados superiormente pelo plano Z
= 49 (SURFACE (3)), que permite um comprimento ventricular de 6,5 cm. O corpo 1
(BODY (1)), delimitado externamente entre o paraboloide interno (SURFACE (2), SIDE
POINTER = (-1)) e o plano Z = 49 (SURFACE (3), SIDE POINTER = (-1)) corresponde
ao contetdo dos ventriculos, nomeadamente, o sangue ventricular. O corpo 2 (BODY
(2)) delimitado interiormente pelo paraboloide interno (SURFACE (2), SIDE POINTER =
(+1)), externamente pelo paraboloide externo (SURFACE (1), SIDE POINTER = (-1)) e
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superiormente pelo plano Z = 49 (SURFACE (3), SIDE POINTER = (-1)), representa a

parede dos ventriculos, modelando o epicardio, miocéardio e pericardio.

Figura 6.7: Visualizagdo dos ventriculos pelo programa GVIEW 3D (a) Vista anterior; (b) Vista
superior; (c) Vista obliqua superior; (d) Vista obliqua inferior

As auriculas (figura 6.8) estao representadas por dois elipsoides (INDICES =1,
1,1, 0,-1) concéntricos, com origem nas coordenadas X = 3,8, Y =0 e Z=48. O elipsoide
interno (SURFACE (4)) apresenta 3,6 cm de raio. O elipsoide externo (SURFACE (5))
apresenta 3,8 cm de raio. Ambos os elipsoides sdo seccionados inferiormente pelo
plano Z = 49 (SURFACE (3)), conferindo um comprimento auricular de 3,8 cm. O corpo
3 (BODY (3)), delimitado externamente entre o elipsoide interno (SURFACE (4), SIDE
POINTER = (-1)) e o plano Z=49 (SURFACE (3), SIDE POINTER = (+1)) corresponde
ao conteldo das auriculas, nomeadamente, o sangue auricular. O corpo 4 (BODY (4))
é delimitado interiormente pelo elipsoide interno (SURFACE (4), SIDE POINTER = (+1)),
externamente pelo elipsoide externo (SURFACE (5), SIDE POINTER = (-1)) e
inferiormente pelo plano Z = 49 (SURFACE (3), SIDE POINTER = (+1)), representa a

parede dos ventriculos, modelando o epicardio, miocéardio e pericardio.

‘(c)‘ (d)

Figura 6.8: Visualizacdo das auriculas pelo programa GVIEW 3D (a) Vista anterior; (b) Vista
inferior; (c) Vista obliqua inferior; (d) Vista obliqua superior.
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Dada a posicao obliqgua e descentrada a esquerda, foi necessario descrever o
mddulo 5, composto pelas paredes e contetdo da auriculas e ventriculos (BODY (1),
BODY (2), BODY (3) e BODY (4)). De forma a que o coragao apresentasse uma posi¢ao
obliqua, foi aplicado a este modulo uma rotacdo descrita pela matriz R(0, —20, —20),
especificando os valores dos angulos de Euler THETA = -20 e PHI = -20. A aplicacao
desta matriz ao moédulo provocou um deslocamento da sua posigéo inicial, uma vez que
ndo estava centrado na origem, pelo que foi necessario um ajustamento de posicao,
com a aplicacéo do vetor deslocamento t = (15,—3,9), através das indicagdes X-SHIFT
=15, Y-SHIFT =-3 e Z-SHIFT = 9. Deste modo o coracéo posicionou-se de acordo com
a sua correta localizagdo anatomica (figura 6.9).

Devido ao processo de rotacdo do modulo, as superficies quédricas que
limitavam o coracdo, nomeadamente o paraboloide e o elipsoide externos, tornaram-se
ineficientes para serem designadas como a superficie limitante do médulo, uma vez que
criavam sec¢des no mesmo, ndo permitindo uma boa definicdo de geometria. Deste
modo, optou-se por adicionar uma nova superficie quadrica (SURFACE (6)), que
corresponde a um elipsoide (INDICES =1, 1, 1, 0,-1) com 0s raios em X,Y,Z minimos
que permitissem englobar todo o coracdo, mas sem seccionar nenhuma das suas
partes. Essa superficie foi definida com um raioem X e Y de 4,2 e em Zde 6,2, centrada

no ponto de coordenadas (3,8, 0, 48).

Figura 6.9: Visualizacdo do coracéo pelo programa GVIEW 3D

6.3.3. Calculo das massas dos diferentes orgaos

A maior parte dos orgdos do fantoma desenvolvido correspondem a figuras
geométricas como cilindros e elipsoides, pelo que o seu volume foi calculado
simplesmente com recurso as formulas conhecidas de calculo de volume destes sdlidos.
No entanto, outros orgaos, como 0s intestinos grosso e delgado, costelas, cauda do
pancreas, entre outros, correspondem a figuras geométricas seccionadas por planos

mais complexos, que impossibilitaram o calculo de volume direto. Nestes casos
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recorreu-se ao préprio programa PENELOPE para o célculo volumétrico, com recurso
ao ficheiro de resultados 3d-dose que permite obter a informacdo da dose depositada
em cada voxel de um paralelipipedo com dimens&es X,Y e Z, em cm e namero de bins
para cada coordenada escolhidas pelo operador.

Uma vez que a radiacdo ndo se propaga em meio vazio, foi definido um ficheiro
de geometria com o orgado que se pretende calcular o respetivo volume, envolvido por
um paralelipipedo com material 0, ou seja, vazio. Cada aresta deste paralelipipedo esta
dividida num certo nimero de bins determinado pelo operador. Posteriormente, foi
realizada uma simulacdo com esse ficheiro de geometria, na qual a fonte correspondia
ao orgdo em questdo, e as dimensdes do paralelipipedo para o ficheiro 3d-dose
correspondem as dimensdes do paralelipipedo que envolve o orgdo. Numa fase
seguinte recorreu-se ao programa MatLab®. Através do carregamento do ficheiro 3d-
dose resultante da simulacdo, foi possivel contabilizar o nimero de voxeis que
apresentavam um valor de dose depositada superior a 0, que correspondem aos voxeis
do orgdo em questéo.

De forma a obter o valor da dimensdo de cada voxel basta dividir os
comprimentos de cada uma das arestas do paralelipipedo pelo ndmero de bins,
obtendo-se a dimenséo de cada voxel nas diferentes coordenadas. Multiplicando as 3
dimensbes (X, Y e Z) obtém-se o volume do voxel. Multiplicando este volume pelo
nimero de voxeis correspondentes ao orgao, obtém-se o valor do volume do mesmo.
Este método, para orgdos pequenos, apresenta a desvantagem da sobrestimar o
resultado do volume final, devido ao efeito de volume parcial.

Obtendo-se o valor dos volumes e sabendo as densidades dos materiais pelos
guais os orgdos séo preenchidos, facilmente é calculada a massa atraves da equagéo
(6.10), na qual esta descrita que a densidade (p) em kg/m?® corresponde ao quociente

entre a massa (m) em kg e o volume (v) em md.

m
pZ; <=>m=pXv (6.10)

6.3.4. Detalhes do fantoma computacional antropomarfico

Foi desenvolvido um fantoma computacional antropomorfico baseado em
geometria quadrica, que serviu de base para o desenvolvimento das simula¢des de MC
para o calculo de dose absorvida em cada 6rgéo. Nas tabelas 6.2 a 6.12 encontram-se
descriminados todos o0s 6rgaos que o fantoma possui, bem como o respetivo volume,

densidade e massa. Estdao também descritos os valores médios das massas de
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referéncia dos diferentes 6rgéos, para ambos 0s sexos, relatados pela ICRP publicagédo
89. Encontram-se ainda, disponibilizadas figuras dos oérgéos/sistemas de o6rgaos
desenvolvidos. °

O sistema respiratorio, descrito na tabela 6.2, é composto por dois pulmdes,
sendo o esquerdo menor que o direito, laringe e faringe, traqueia e uma modelacéo dos
brénquios principais (figura 6.10).

O sistema digestivo, descrito na tabela 6.3, é composto por glandulas salivares,
esOfago, estomago, intestino delgado, que por sua vez se divide em duodeno e
ileo/jejuno, e, finalmente, pelo intestino grosso, que se divide em cego, colon
ascendente, colon transverso, colon descendente, colon sigmoide anterior e posterior,
reto e anus (figura 6.11 a 6.13). Cada um destes 6rgaos é constituido por uma parede
de musculo liso, e por contetdo correspondente a agua.

O sistema hepatobiliar encontra-se descrito na tabela 6.4. O figado apresenta-
se como um 6rgdo uniformemente preenchido por tecido mole e a vesicula biliar é
revestida por uma parede de musculo liso e no seu interior € composta por agua (figura
6.14).

Na tabela 6.5 encontra-se descrito o sistema cardiaco do fantoma, composto por
auriculas e ventriculos, o coracao corresponde a uma camada de musculo liso,
modelando parede cardiaca, sendo o seu interior repleto de sangue (figura 6.15).

O sistema urinario é composto por dois rins, ureteres, bexiga e uretra (figura
6.16). Encontra-se descrito na tabela 6.6. Os rins sdo compostos por tecido mole, os
ureteres e uretra apresentam uma parede de musculo liso, sendo preenchidos por agua
no seu interior, tal como a bexiga.

Na tabela 6.7 encontra-se descrito o sistema reprodutor. O fantoma
computacional é hermafrodita, sendo composto por sistema reprodutor feminino (Gtero
e ovarios) e sistema reprodutor masculino (préstata e testiculos), representados pela
figura 6.17 e 6.18, respetivamente.

O sistema endocrino € composto pelas glandulas adrenais, baco, glandula
tiroideia (figura 6.19) e pelo pancreas (figura 6.20), e encontra-se descrito na tabela 6.8.

Na tabela 6.9 encontra-se descrito 0 sistema nervoso central composto pelo
cérebro e pela espinhal medula (figura 6.21). O sistema 0sseo encontra-se descrito na
tabela 6.10, sendo ilustrado pela figura 6.22. Os sistemas muscular, tegumentar e
adiposo encontram-se descritos na tabela 6.11. O tecido mamario e o meio material
envolvente do tronco, ou seja, 0 meio que reveste 0s espacos vazios entre 0s 0rgaos,
que corresponde a Aagua, encontram-se descritos na tabela 6.12. O fantoma

computacional antropomorfico tem uma massa total de 87,01 kg.
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Tabela 6.2: Descricdo do sistema respiratério do fantoma computacional

Volume Densidade Massa Massa ICRP89
_ _ (md) (kgim?)  (kg) (kg)
Sistema Respiratério
Faringe
/Laringe
Contetdo 2,453 x 107> 1,204 x 10° 2,953 x 1075
Parede 1,380 x 107> 1,040 x 10> 1,435 x 1072
Total 3,833 x 1075 1,438 x 1072 2,650 x 1072
Traqueia
Contetdo 3,418 x 107> 1,204 x 10° 4,115 x 1075
Parede 1,923 x 107> 1,040 x 103 2,000 x 1072
Total 5,341 x 1075 2,004 x 1072 9,000 x 1073
Bronquios
Conteido 3,639 x 107> 1,204 x 10° 4,382 x 107>
Parede 2,047 x 1075 1,040 x 103 2,129 x 1072
Total 5,686 x 1075 2,133 x 1072 Figura 6.10: Sistema Respiratério do
Pulmdes Fantoma
Esquerdo 1,960 x 1073 3,000 x 10> 5,881 x 107!
Direito 2,287 x 1073 3,000 x 10> 6,861 x 101!
Total 4,247 x 1073 1,274 x 10° 1,075 x 10°
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Tabela 6.3: Descricdo do sistema digestivo do fantoma computacional

Volume Densidade Massa Massa
(m3) (kg/m3) (kg) ICRP 89
(kg)
Sistema Glandulas salivares
Digestivo Direita 3,299 x 1075 1,000 x 103 3299 x1072 3,875 x 1072
Esquerda 3,299 x 1075 1,000 x 103 3,299 x 1072 3,875 x 1072
Eséfago
Contelido 8,163 x 1075 1,000 x 103 6,595 x 1072
Parede 4,592 x 1073 1,040 x 103 3,858 x 1072
Total 1,275 x 1074 1,045 x 1071 3,750 x 1072
Estémago
Contetdo 8,586 x 107* 1,000 x 103 8,586 x 1071
Parede 9,646 x 107° 1,040 x 103 1,003 x 1071 1,450 x 10~1
Total 9,550 x 1074 9,589 x 1071
Duodeno
Contetdo 7,025 x 1075 1,000 x 103 7,925 x 102 Figura ~ 6.11:  Projecdo lateral
Parede 1562 x 1077 1,040 x 10° 1,625 x10~* gﬁggirffedp%nifg;ig& fgf]tt%rr?ggo ©
Intestino Total 7,941 x 1075 7,941 x 1072
Delgado ileo/Jejuno
Conteudo 1,219 x 1073 1,000 x 103 1,219 x 10°
Parede 4,325 x 107> 1,040 x 103 4,498 x 1072 4,514 x 102
Total 1,237 x 1073 1,238 x 10° 6,250 x 1071
Cego
. Contetudo 9,817 x 1075 1,000 x 103 9,817 x 1072
Intestino Parede 5,262 X 1075 1,040 x 103 5,473 X 1072
Grosso
Total 1,508 x 10~* 1,529 x 1071
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Volume Densidade Massa Massa ICRP
(m®) (kg/m?) (kg) 89 (kg)
Colon Ascendente
Conteldo 2,749 x 1074 1,000 x 103 2,749 x 1071
Parede 1,210 x 10~* 1,040 x 103 1,258 x 101 9,000 x 10~2
Total 3,958 x 107 4,007 x 1071
Colon Transverso
Contelido 5,720 x 107 1,000 x 103 5,720 x 1071
Parede 6,252 x 107 1,040 x 103 6,502 x 1071 1,200 x 1071
Total 1,197 x 1073 1,222 x 10°
Colon Descendente
Conteldo 2,749 x 1074 1,000 x 103 2,749 x 1071
Parede 1,210 x 10™* 1,040 x 103 1,258 x 1071 9,000 x 10~2
Total 3,958 x 10 4,007 x 1071
Colon Sigmoide
Contetido 1,838 x 107* 1,000 x 103 1,838 x 1071
Parede 5,440 x 107 1,040 x 103 5,657 x 1071 7,000 x 10~1
Total 7,278 x 107 7,496 x 1071
Reto
Conteldo 6,362 x 1075 1,000 x 103 6,362 x 1072
Parede 1,131 x 10~* 1,040 x 103 1,117 x 1071
Total 1,767 x 1074 1,812 x 1071
Anus
Conteudo 2,356 x 107 1,000 x 103 2,356 x 1073
Parede 1,885 x 107° 1,040 x 103 1,960 x 1072
Total 2,121 x 1075 2,196 x 1072

()

Figura 6.12: Projecdes anterior (A),
posterior (B) e lateral esquerda (C) do
intestino grosso do fantoma

Figura 6.13: Projecdo anterior do

intestino grosso e
fantoma.

ileo/jejuno do
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Tabela 6.4: Descricdo do sistema hepatobiliar do fantoma computacional

Massa
Volume (m?3) Densidade (kg /m3) Massa (kg) ICRP89
(kg)
Sistema Figado 1,680 x 1073 1,000 x 103 1,680 x 10° 1,650 x 10°
Hepatobiliar Vesicula Biliar
Conteudo 3,051 x 1075 1,000 x 103 3,051 x 1072 5,800 x 1072
Parede
7,332 x 1076 1,040 x 103 7,625 x 103 9,000 x 10-3  Figura  6.14:  Projecao
anterior do figado e vesicula
biliar do fantoma
Total 3,784 x 1075 3,814 x 1072 6,700 x 1072
Tabela 6.5: Descri¢cdo do sistema cardiaco do fantoma computacional
Volume (m?3) Densidade (kg/m?3) Massa (kg) Mags?klg)RP
Sistema Cardiaco
Miocardio
Auriculas 2,421 x 1075 1,040 x 103 2,518 x 1072
Ventriculos 2,467 x 1075 1,040 x 103 2,565 x 1072
Total 1,363 x 1074 5,083 x 1072 2,900 x 1071
Interior Camaras
Cardiacas _ _
Auriculas 7,859 x 1075 1,060 x 103 8,330 x 1072 F'Eiur? 3-153 PIOJEQZIO
. - 3 1 anterior do coracdo do
Ventriculos 1,116 x 10 1,060 x 10 1,183 x 10 fantoma
Total 1,028 x 1074 2,016 x 1071
Coracéo Total 2,391 x 107* 2,524 x 1071 7,250 x 1071
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Tabela 6.6: Descrigao do sistema urinario do fantoma computacional

Volume Densidade Massa Massa ICRP 89
(m3) (kg/m®) (kg) (kg)
Sistema Urinario Rins
Esquerdo 1,313 x 10™* 1,313 x 1071 1,463 x 1071
Direito 1,313 x 107* 1,000 x 103 1,313 x 1071 1,463 x 1071
Ureteres
Esquerdo Contetdo 1,608 x 1075 1,000 x 103 1,608 x 1072
Parede 9,048 x 10~ 1,040 x 103 9,410 x 1073 8,000 x 1073
Total 2,513 x 1075 2,549 x 1072
Direito Conteudo 1,618 x 1075 1,000 x 103 1,608 x 1072
Parede 9,048 x 10 1,040 x 103 9,410 x 1073 8,000 x 1073
Total 2,513 x 1075 2,549 x 1072
Bexiga
Contetdo 1,131 x 10~* 1,000 x 103 1,131 x 1071
Parede 6,650 X 1075 1,040 x 103 6,916 x 1073 4,500 x 102~ Figura 6.16: Projecéo anterior
Total 1796 x 10~ 1200 x 101 do sistema urinario do fantoma
Uretra
Contelido 4,398 x 10~° 1,000 x 103 4,398 x 1072
Parede 1,319 x 107* 1,040 x 103 1,372 x 1071
Total 1,759 x 10~ 1,812 x 1071
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Tabela 6.7: Descri¢cdo do sistema reprodutor do fantoma computacional

Volume Densidade Massa Massa ICRP
] (m3) (kg/m3) (kg) 89 (kg)
Utero 4,027 x 1075 1,040 x 103 5,228 x 1072 8,000 x 1072
Ovarios . .
Esquerdo 6,597 x 10~ 1,000 x 103 6,597 x 1073 5,500 x 1073
Direito 6,597 x 107 1,000 x 103 6,597 x 1073 5,500 x 1073
Vagina
Contelido 1,634 x 107° 1,204 x 10° 1,967 x 10~° ) ®
Parede 8,577 x 107 1,040 x 103 8,920 x 1073 _ _ _
Total 1021 x10-5 8922 x 103 Figura 6.17: Projeces anterior (A)
Testicul ’ ’ e lateral esquerda (B) do utero,
. esticulos & i i
Sistema Reprodutor ovarios € vagina
Esquerdo 2,827 x 1075 1,000 x 103 2,827 x 1072 1,750 x 1072
Direito 2,827 x 1075 1,000 x 103 2,827 x 1072 1,750 x 1072
Préstata 1,257 x 1075 1,000 x 103 1,257 x 1072 1,700 x 1072

0
(A) .(B)

Figura 6.18: Projeces anterior (A)
e lateral esquerda (B) da prostata
e testiculos
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Tabela 6.8: Descricdo do sistema enddcrino do fantoma computacional

Volume (m?3) Densidade (kg/m®) Massa (kg) Massa ICRP 89 (kg)
Tiroide
Lobo 1,178 x 107> 1,000 x 103 1,178 x 1072
Esquerdo
Lobo 1,178 x 1075 1,000 x 103 1,178 x 1072
Direito A) (B)
Total 2,356 x 1075 1,178 x 1072 1,900 x 1072  Figura 6.19: Projecdes
Bago 1466 x107* 1,000 x 10° 1,466 x 101 1,400 x 10-1  anterior (A) e lateral esquerda
— (B) da glandula tiroideia
Glandulas
Sistema Enddcrino Adrenals
Esquerda 8,378 x 107° 1,000 x 103 8,378 x 1073 7,000 x 1073
Direita 8,378 x 107° 1,000 x 103 8,378 x 1073 7,000 x 1073
Pancreas
Cabeca 3,351 x 1073 1,000 x 103 3,351 x 1072
Cauda e 7,978 x 1075 1,000 x 103 7,978 x 1072
Corpo . L .
Total 1,133 x 10~* 1,133 x 101 1,300 x 1073 Figura 6.20: Projecéo anterior
do pancreas
Tabela 6.9: Descricdo do sistema nervoso central do fantoma computacional
Volume (m?3) Densidade Massa (kg) Massa ICRP 89
(kg/m®) (kg) Figura 6.21:
Sistema Nervoso Cérebro 1,367 x 1073 1,030 x 103 1,408 x 10° 1,375 x 109 Projecdes
Central Espinal 1,406 x 1073 1,000 x 10° 1,406 x 10° anterior (A) e
Medula lateral direita (B)

do cérebro e

espinhal medula.
(A) (B8)
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Tabela 6.10: Descri¢do do sistema 6sseo do fantoma computacional

Volume (m?®) Densidade Massa (kg)
(kg/m?3)

Ossos Crénio 6,152 x 1074 1,850 x 103 1,138 x 10°
Coluna Vertebral 1,704 x 10~5 1,850 x 103 3,153 x 1072
Costela 1-7 8,665 x 107° 1,850 x 103 1,603 x 1071
Costela 8 8,571 x 1075 1,850 x 103 1,586 x 101
Costela 9 7,214 x 1075 1,850 x 103 1,335 x 1071
Costela 10 6,712 x 1075 1,850 x 103 1,242 x 1071
Costela 11 5433 x107° 1,850 x 103 1,005 x 1071
Costela 12 5119 x 10~° 1,850 x 103 9,471 X 1072

i . Esterno 1,810 x 1075 1,850 x 103 3,348 x 1072

Sistema Osseo —

Osso Pélvico e Sacro 2,475 x 1073 1,850 x 103 4,579 x 10°
Ossos Membro 1,775 x 10~* 1,850 x 103 3,284 x 1071
Superior Direito
Ossos Membro 1,775 x 10~ 1,850 x 103 3,284 x 1071
Superior Esquerdo (A) (B)
Ossos Membro 6,158 x 10~* 1,850 x 103 1,139 x 10° _ L _ _
Inferior Esquerdo Figura 6.22: Projecdes anterior (A) e posterior (B)
Ossos Membro 6,158 x 107 1,850 x 103 1,139 x 10° do sistema 6sseo

Inferior Direito

Tabela 6.11: Descri¢do do sistema muscular do fantoma computacional

Volume (m3) Densidade (kg/m?3) Massa (kg) Massa ICRP 89 (kg)
Sistema Tegumentar Pele 3,459 x 1073 8,035 x 1072 2,779 x 10° 2,800 x 10°
Sistema Muscular Musculos Cranio 9,963 x 1075 1,040 x 103 1,036 x 107t
Musculos Faciais e Pescogo 2,225 x 107 1,040 x 103 2,314 x 1071
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Mdusculos Tronco

Volume (m?3) Densidade (kg/m3® Massa (kg)

Musculos Intercostais

Mdusculos Intercostais 1-7 8,665 x 1075 1,040 x 103 9,012 x 1072

Musculo Intercostal 8 7,892 x 1075 1,040 x 10° 8,208 x 1072

Musculo Intercostal 9 6,963 X 1075 1,040 x 103 7,241 x 1072

Musculo Intecostal 10 6,072 x 1075 1,040 x 10° 6,315 x 1072

Musculo Intercostal 11 4154 x 1075 1,040 x 103 4,320 x 1072

Mdusculos envolventes Térax e Abdémen 3,805 x 1073 1,040 x 103 3,957 x 10°
Musculos Membro Inferior

Esquerdo 5,466 x 1073 1,040 x 103 5,685 x 10°

Direito 5,466 x 1073 1,040 x 103 5,685 x 10°
Musculos Membro Superior

Esquerdo 1,044 x 1073 1,040 x 103 1,086 x 10°

Direito 1,044 x 1073 1,040 x 103 1,086 x 10°

Tecido Adiposo - 5 "
Tecido Adiposo Subcutaneo 1,272 x 1072 9,200 x 102 1,170 x 101

Tabela 6.12: Descri¢éo do tecido mamario e do material envolvente do tranco do fantoma computacional

Volume (m?3) Densidade (kg/m?3) Massa (kg)
Mamas
Tecido Maméario Esquerda 2,094 x 107 1,000 x 103 2,094 x 1071
Direita 2,094 x 1074 1,000 x 103 2,094 x 1071
Material envolvente do 2,746 x 1072 9,600 x 102 2,636 x 10
tronco
Massa Total do Fantoma 8,701 x 10!
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A figura 6.23 representa as projecdes anteriores e posteriores dos 6rgaos

internos e superficiais do fantoma computacional antropomérfico

(D)

(A)

Figura 6.23: ProjecBGes anteriores 6rgdos internos (A) e superficiais(B) e projecbes
posteriores 6rgados internos (C) e superficiais(D) do fantoma computacional

80



6.4. Descricdo da biocinética do ¥F-FDG

A descricao da biocinética de um RF é crucial para o célculo da dose absorvida pelos
diferentes 6rgdos. No presente trabalho, a modelacdo da biocinética do ¥F-FDG para
célculo da dose absorvida foi baseada nos artigos citados pela ICRP, através dos quais
se obtiveram os valores de captacdo descritos na publicagdo 106, descritos no
subcapitulo 4.3.1.1. do presente trabalho, e na tabela 6.13, sendo Fs a distribuicao

fracionada da atividade, ou seja a fracdo da atividade administrada que atinge o érgéo,
t o tempo de permanéncia do RF nesse mesmo 6rgao, A/Aoa atividade acumulada no

6rgdo ao longo do tempo, que é obtida através da aplicacédo da equacéo (6.11).%

A/ tYzef (6.11)
/AO_ FSZO‘L In(2)

Tabela 6.13: Dados Biocinéticos do ¥F-FDG.

Orgéo (S) Fg t(h) o Z/AO h)
Cérebro 0,080 o« 1,000 0,210
Miocardio 0,040 od 1,000 0,110
Pulmdes 0,030 o0 1,00 0,079
Figado 0,060 o« 1,00 0,130
Outros 6rgéos e tecidos 0,800 0,200 0,075 1,700
1,500 0,225
c 0,700
Conteudo vesical 0,240
Adulto, 15 anos, 10 anos 0,260
5 anos 0,230
1 ano 0,160

Nestes dados biocinéticos, a ICRP assume que uma fragao de 0,3 dos “Outros
orgaos e tecidos” (que correspondem a 0,8% da atividade administrada) é excretada
com tempos de semivida biolégicos de 0,2 horas (0,25) e 1,5 horas (0,75), de acordo
com o modelo vesical adotado pela ICRP.%?

Hays e Segal *! desenvolveram um modelo de biodistribuicdo do 8F-FDG recorrendo
a 5 pacientes adultos. Com o objetivo de calcular as doses absorvidas nos diferentes
6rgéos em pacientes submetidos a exames de PET com 8F-FDG, recorreram a curvas

atividade-tempo dos principais 6rgéos de captacao do RF, ou seja, cérebro, miocardio,
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figado, pulmBes e bexiga. Através do calculo da area abaixo da curva do 6rgao de
interesse, dividido pela atividade administrada, obtiveram o tempo de residéncia do *F-
FDG nesse mesmo 6rg&o.3¢%7

Como procedimento para a obtencéo das curvas atividade-tempo, foram adquiridos
estudos PET dindmicos que incluissem o coracdo, pulmbes e a porcao superior do
figado, enquanto se administravam 2004+22 MBqg de F-FDG. Foram adquiridas
imagens a cada 20 segundos, durante 0s primeiros 5 minutos, posteriormente, a cada
minuto, nos 10 minutos seguintes, e, finalmente a cada 5 minutos até aos 75 minutos.

De forma a modelar a atividade na corrente sanguinea, foram recolhidas amostras
de 0,5 mL de sangue a cada aquisi¢cao de imagem. Aos 90 minutos apés administracao,
terminaram-se as recolhas de amostras de sangue e foi recolhida uma amostra de urina,
correspondente a atividade acumulada neste periodo de tempo.

Ap6s a soma das Ultimas imagens adquiridas do estudo dindmico, foram
desenhadas ROIs no miocardio, pulméao e figado, obtendo-se curvas atividade-tempo.
A atividade no érgdo foi dividida pelo respetivo volume e expressa em percentagem de
dose.?’

Os dados da biodistribuicdo do 8F-FDG foram inseridos no programa de modelo
compartimental do *¥F-FDG, representado na figura 6.24.

Através deste modelo biocinético e, com recurso ao programa SAAM30, obtiveram-
se as curvas atividade-tempo, corrigidas para o decaimento radioativo no cérebro,
coracao, pulmdes, figado e urina, ilustradas na figura 6.25. Os restantes 6rgaos
apresentam a uma fracéo de atividade de 0,8. Deste modo foram calculados os tempos

de residéncia para cada 6rgao-fonte.*’

MYOCARDIUM
Coronary Circulation

WHOLE BLOOD

TG oD

/ \\

Brain Model (assumed)

Figura 6.24: Modelo utilizado para modelar os dados biocinéticos do 18F-FDG (RBCs = glébulos
vermelhos; GM = matéria cinzenta; WM = matéria branca).
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Figura 6.25: Curvas atividade-tempo, corrigidas para o decaimento radioativo no cérebro,
coracdo, pulmdes, figado e urina.

Neste modelo, a administracdo do RF ndo se deu em bdlus, mas em perfusédo
de 2 minutos. Uma vez que este método nao é o método recomendado pelas guidelines
europeias ®, e, consequentemente, ndo € utilizado na préatica clinica, ndo se incluiu no
presente estudo a curva atividade-tempo do sangue.

Com objetivo de modelar a atividade ao longo do tempo na bexiga, e
consequente célculo da dose absorvida na parede vesical, o presente trabalho teve
como base o estudo desenvolvido por Stephen et al *8. Neste estudo foi desenvolvido
um modelo dinamico de bexiga para o calculo dosimétrico. Modelou-se a bexiga por
uma superficie esférica, cujo volume varia entre 10 e 770 mL. A parede vesical
apresenta massa constante de 45 g, independentemente do volume vesical. A nivel
fisiologico, este modelo apresenta trés diferentes taxas de entrada da urina na bexiga
[U(1)], dependendo do nivel de hidratac&o do individuo, consistente com a saida de urina
diaria normal esperada na faixa de 1000 a 2000 mL: 0,5, 1,0 e 1,5 mL/min,
respetivamente. A taxa de entrada de atividade na bexiga [A (t)] encontra-se relacionada
com os aspetos biolégicos de excrecdo do RF. Os parametros fisicos e biolégicos do
8F-FDG encontram-se descritos na tabela 6.14. Sendo 4; a energia média dos eletrées
por transi¢cdo nuclear, I'' a constante de taxa de exposicéo convertida em dose para 0s

tecidos e 1 a constante de decaimento radioativo.
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Tabela 6.14: Parametros fisicos e bioldgicos do ®F-FDG para modelacdo da dose absorvida na
parede vesical

Parametros Fisicos Parametros Biol6gicos
A r’ A Fracdo Constante de
(mGy.kg/MBq.seg) (mGy.cm?/MBq.seg) (min~1) a; taxa 4;
(min™1)
18- 4,00 x 1073 4,13 x 107* 6,36 1,90 3,85x 1072
FDG x 1073 x 1071

O volume inicial do contetdo vesical (V) varia de 10 a 500 mL. O volume residual
da bexiga pos miccao (V,.) é de 10 mL, sendo que a atividade se encontra uniformemente
distribuida por toda a urina.

Foi, ainda, desenvolvido um cronograma de esvaziamento vesical, de acordo com
as seguintes especificagdes: da-se o esvaziamento vesical inicial (T1) que varia de 20
minutos a 3 horas, dependendo do RF. Entre T1 e a meia noite existem intervalos entre
mic¢des de 3 horas, e de 6 horas a partir desse periodo.

O calculo do volume do conteudo da bexiga dependente do tempo (V(t)), com
administragdo do RF ocorrendo no momento t = 0, é dado, neste modelo pela equacéo
(6.12).

V() = Vo+ fu(t) dt 0<t<T =
(6.12)
Vr+jU(t) dt Tp-1<t< T,

A equacéo (6.13) descreve a variagcdo da atividade na bexiga ao longo do tempo

A(t), onde n corresponde ao nimero de miccoes.
A(t) = Apge ™ X aj(1—e™M8) = B, [1 = K/V(TDI A(T) e 4T (6.13)

A dose absorvida pela parede da bexiga por unidade de atividade administrada &

determinada pela equacéo (6.14).

D 1 (@ (6.14)
=G fo (3.9 4@)/V(©)3 + 8,40/ 2pV (1)) | dt

Na tabela 6.15 encontram-se descritas as doses absorvidas por unidade de

atividade administrada (mGy/MBq) em funcdo do volume inicial, taxa de enchimento da
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bexiga e tempo para a primeira mic¢ao. x;, e X,, especificam a distancia da fonte dentro

da qual s&o absorvidos 50% e 90%, da energia. De acordo com a energia dos positrdes

resultantes do decaimento do 8F estes valores correspondem a uma distancia de 0,038

e de 0,0939 cm, respetivamente. 38

Tabela 6.15: Doses absorvidas por unidade de atividade administrada (mGy/MBq) em funcéo do
volume inicial, taxa de enchimento da bexiga e tempo para a primeira miccédo

Taxa de Dose Absorvida por unidade de
Volume . Tempo para a o o
o enchimento . _ atividade administrada (mGy/MBq)
Inicial ml primeiramicgéo

V, (ml) u® (5, T, (min) Superficie AXso AXoo
10 0,5 40 4,4 x 1071 8,7x10"%2 7,0x1073
10 1,0 40 2,5x 1071 48x107% 4,1x1073
10 15 40 1,7 x 1071 34%x1072 29x1073
o 200 0,5 80 8,6 X 1072 1,7x1072 1,5x1073
2 200 1,0 80 63x107%2 13x1072 1,1x1073
& 200 1,5 80 53x102 1,1x102 9,1x 104
500 0,5 100 4,5x%x 1072 92x10"% 78x107*
500 1,0 100 3,5x 1072 70x1073 6,0x107*
500 15 100 3,0x 1072 6,0x107% 51x107*

Na ilustracdo 6.26 estdo representadas graficamente as doses absorvidas na

parede da bexiga por unidade de atividade administrada (mGy/MBq), em funcédo dos

diferentes tempos para a primeira miccdo e do volume vesical inicial, admitindo-se uma

taxa de enchimento de 1,0 ml/min durante o dia e de 0,5 ml/min de noite. 38

Dose absorvida por unidade de atividade admmistrada_ :m(i_yl'MBq}_

{mGy/MBq)

F-18 FDG

Dose absorvida pela parede da bexiga por unidade de atividade administrada (mGy/MBqg)

0.40

0.30

e
Y
-1

o
-
o

0.00 -

Taxa de enchimento 1,0 mUimin (dia) 0,5 miimin (noite)
V0: Volume vesical inicial (mil}

o
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60 ao 100 120 140 160 180
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—o—10

=50
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- 180
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Figura 6.26: Doses absorvidas na parede da bexiga por unidade de atividade administrada
(mGy/MBq), em funcdo dos diferentes tempos para a primeira mic¢éo (T1) e do volume vesical

inicial (Vp).
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A atividade fracionada na bexiga (A(t)/A0), obtida pela aplicacdo da equacéo (6.13),
em func&o do tempo, admitindo-se um volume vesical inicial V; de 100mL, tempo para
a primeira miccao (T1) de 60 min e tempo de enchimento vesical U(t) de 1,0/0,5 mL/min
(dia/noite), encontra-se graficamente descrita pela figura 6.27. *® Foram estes valores
os utilizados no presente estudo para modelar ndo s6 a atividade presente na bexiga ao
longo do tempo, com o intuito de calcular a dose absorvida, mas também, com fim a
modelar o tempo de semivida efetivo, dado que se admite uma excrecao total por via
urinaria do *F-FDG.

Os resultados da figura 6.27 foram utilizados no presente estudo de forma a modelar

o tempo de semivida efetivo e a influéncia da hidratacdo em questdes dosimétricas de
PET com®®F-FDG.

1E+00+ F-18 FDG
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Figura 6.27: A atividade fracionada na bexiga (A(t)/A0) admitindo-se um Vo= 100mL, T1 = 60 min
U(t) =1,0/0,5 mL/min (dia/noite).
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6.5. Simulagbes de Monte Carlo em PENELOPE

6.5.1. Estrutura e operacédo do programa penmain

O programa penmain é um dos dois programas principais do PENELOPE que
realiza simulacdes de transporte de eletrbes-fotdes em estruturas materiais complexas.
A geometria do programa é definida pelo PENGEOM (ver capitulo 6.3). Todo o
funcionamento do programa é editado por um ficheiro de introducdo de dados, cujos
parametros sdo selecionados pelo operador, de acordo com o0 caso que pretenda
simular e os resultados que deseja obter.*

De um modo genérico, 0 penmain assume que a fonte de particulas primaria é
emitida por um ponto de coordenadas X,Y,Z definidas pelo operador, ou por fonte
extensa, ou seja, uniformemente distribuida dentro de um corpo da geometria. A fonte
de radiacao inicial pode ser monoenergética, ou, pelo contrario, apresentar emissao
energética segundo um espetro.

O programa permite a obtencdo de resultados de energia (em eV) e distribuicao
angular que emergem do sistema material, a energia depositada em cada corpo da
geometria definida, etc. A estrutura do ficheiro de input dos dados encontra-se na figura
6.28. 14

St 1 o020t 3 o4+ 5 o6t T >>>>>>>> Impact detectors (up to 25 different detectors).
TITLE Title of the job, up to 65 characters IPSF=0; no psf is created.
(the dot prevents editors from removing trailing blanks) IPSF=1; the psf is created
>»»>>»>> Source definition IDCUT=0; tracking is discontinued at the detector entramce.
SKPAR KPARP [Frimary particles: i=electron, 2=photon, 3=positron] IDCUT=1; the detector does not affect the tracking.
SENERG SEOD [Initial energy (monoenergetic sources only)] IDCUT=2; the detector does not affect tracking, the energy
SPECTR Ei,Pi [E bin: lower-end and total probability] distribution of particle fluence (averaged over the
SGPOL SP1,8P2,8P3 [Stokes parameters for polarised photons] volume of the detector) is calculated
SPOSIT SX0,SY0,SZ0 [Coordinates of the source] IMPDET EL,EU,NBE, IPSF,IDCUT [E-window, no. of bins, IPSF, IDCUT]
SBOX 85X ,S8Y,88Z [Source box dimensions] IDSPC spc-impdet—##.dat [Spectrum file name, 20 chars]
SBODY KB [Active source body; one line for each bodyl IDPSF psf-impdet—##.dat [Phase—space file name, 20 chars]
SCONE  THETA,PHI, ALPHA [Conical beam; angles in degl IDFLNC fln-impdet—##.dat [Fluence spectrum file name, 20 chars]
SPYRAM THETAL,THETAU,PHIL,PHIU [Rectangular beam; angles in degl IDBODY KB [Active body; one line for each body]
IDKPAR KPAR [Kind of detected particles. one line sach]
>»>>>>>> Input phase-space file (psf).
IPSFN psf-filename.ext [Input psf name, up to 20 characters] >>>»>>>> Energy-deposition detectors (up to 25)
IPSPLI NSPLIT [Splitting number] ENDETC EL,EU,NBE [Energy window and number of bins]
WGTWIN WGMIN,WGMAX [Weight window, RR & spl of psf particles] EDSPC spc-enddet-##.dat [Output spectrum file name, 20 chars]
EPMAX EPMAX [Maximum energy of particles in the psf] EDBODY KB [Active body; one line for sach body]
>>>>>>>> Material data and simulation parameters. >>>>>>>»> Dose distribution
Up to MAXMAT materials; 2 lines for each material. GRIDX XL,XU [X coordinates of the dose box vertices]
MFNAME mat-filename.ext [Material file, up te 20 chars] GRIDY YL,YU [Y coordinates of the deose box vertices]
MSIMPA EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR [EABS(1:3),C1,C2,WCC,WCR] GRIDZ ZL,ZU [Z coordinates of the dose box vertices]
GRIDBN NDBX,NDBY,NDEZ [Numbers of bins]
>»>>>>>> Geometry and local simulation parameters.
GEOMFN geo-filename.ext [Geometry file, up to 20 chars] >>>>>>>> Job preperties
D3MAX KB,DSMAX(KE) [KB, maximum step length in bedy KEI] RESUME dumpl.dmp [Resume from this dump file, 20 chars]
EABSB KB,EABSB(1:3,KB) [KB, local absorption emergies, EABSB(1:3)] DUMPTO dump?2.dmp [Generate this dump file, 20 chars]
DUMPP DUMPP [Dumping period, in secl
>»>>>>>> Interaction forcing.
IFORCE KB,KPAR,ICOL,FORCER,WLOW,WHIG [KB,KPAR,ICOL,FORCER,WLOW,WHIG] RSEED ISEED1,ISEED2 [Seeds of the random-number generator]
NSIMSH DSHN [Desired number of simulated showers]
>»>>>»>>> Emerging particles. Energy and angular distributions. TIME TIMEA [Allctted simulation time, in sec]
NEE EL,EU,NBE [Energy window and nc. of bins]
NBANGL NBTH,NBPH [Nos. of bins for the angles THETA and PHI] END [Ends the reading of imput data]

S S Ty - T DU B Y I ST T TR S PN U i

Figura 6.28: Estrutura do ficheiro de input dos dados do programa penmain.

E, inicialmente, requerido a definicdo de parametros que definem a fonte. A

identificacdo do tipo de particulas da fonte primaria é definida através da atribuigcdo dos
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nimeros 1, 2 ou 3, que correspondem a eletrdes, fotBes e positrdes, respetivamente, ao
parametro KPAR. Dado que a simulagéo pretendida é no ambito da PET, foi atribuido o
nimero 3 em todas as simulacdes.

Caso se trate de uma fonte monoenergética, deve ser definido o valor de energia
no parametro SENERG, no entanto, caso se trate de uma fonte que decaia de acordo
com um espetro energético, devem ser definidas as diferentes probabilidades (Pi) para
as diferentes energias (Ei) do espetro, no parametro SPECTR. Os positrdes emitidos
pelo decaimento do 8F apresentam um espetro que varia de 0 a 0,650 MeV, que se

encontra ilustrado pela figura 6.29.

Espetro de emissao do BF
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Figura 6.29: Espetro de emissido do 8F.

O parametro SGPOL define o angulo de polarizagdo dos fotdes secundarios.
N&o foi incluido nas simulacdes realizadas, tendo os fotdes uma emissdo com
polarizacédo nula.

A localizacéo da fonte deve ser definida pelo parametro SPOSIT, caso seja uma
fonte pontual de coordenadas xg,y,,zo .Em PET, a fonte € extensa, confinada aos
orgaos de biodistribuicdo. Para definir uma fonte extensa é necessario definir dois
parametros: SBOX e SBODY. A primeira define a fonte com atividade uniforme dentro
do volume de um prisma centrado no ponto (SX0, SY0O, SZ0) e cujos lados tém
comprimentos SSX, SSY e SSZ, em cm. O SBODY define o corpo da geometria que
possui a atividade no seu interior, também distribuida uniformemente. A fonte estara
localizada na interse¢c&o entre SBOX e SBODY, ou seja, as dimensdes da SBOX tém
que incluir todos os corpos da geometria correspondentes aos 6rgaos que se pretendam
simular como fontes de radiacdo. Caso se deseje gque apenas uma porc¢ao do 6rgao seja

a fonte, pode-se definir uma SBOX dentro do corpo, onde estara a fonte de radiagéo.
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Posteriormente sdo definidos os parametros de dados materiais e de simulacao.
O pardmetro MFNAME corresponde ao nome do ficheiro de um dado material (ver
capitulo 6.2), que tem que ser igual ao ficheiro com a extensao .mat criada. O nimero
atribuido, no ficheiro de geometria, para etiquetar cada um dos materiais com o qual os
corpos séo preenchidos, deve corresponder a ordem da lista colocada no ficheiro input.
Por exemplo, se no ficheiro geometria a etiqueta de material 1 for para H20.mat, este
material ir ser o primeiro a colocar na lista no ficheiro penmain.

Para cada material devem ser definidos parametros de MSIMPA, que controlam
0 algoritmo de transporte de radiagdo dentro desse material, determinando as energias
de absorcdo EABS(1:3,M), parametros de disperséao elastica C1(M) e C2(M), e energias
de corte para colisdes inelasticas, WCC(M), e para emissdes bremsstrahlung, WCR(M).

O parametro EABS (1:3,M) corresponde a energia de absor¢éo para os trés tipos
de particulas primarias. Por defeito, os valores de EABS (1,M) e EABS (3,M) sao iguais
a 0,01 vezes a energia maxima da particula. Ja o valor de EABS (2,M) apresenta o valor
de 0,001 vezes esta mesma energia.

O valor C1(M) corresponde a deflexdo angular média produzida por dispersfes
elasticas multiplas ao longo de um comprimento de trajeto igual ao percurso livre médio
entre eventos elasticos consecutivos. O valor maximo permitido de C1(M) é 0,2. O valor
de C2(M) corresponde a perda maxima de energia fracionada média, entre eventos
elasticos consecutivos. Toma valores no mesmo intervalo que C1(M). Para garantir a
precisédo, C1(M) e C2(M) devem ter valores pequenos (~ 0,01). Com valores maiores de
C1 (M) e C2 (M), asimulagao torna-se mais rapida, em detrimento de perda de preciséo.

Os valores WCC(M) e WCR(M) devem ser controlados de acordo com a
resolucdo em energia desejada.

Na seccao de definicdo de geometria é importado o ficheiro de geometria, criado
com recurso ao programa PENGEOM, ou seja, o ficheiro fantoma.geo. Podem, ainda,
ser definidos parametros como o DSMAX, que define o alcance maximo dos
positrbes/eletrdes nos diferentes corpos da geometria, ou 0 EABSB, que define a
absorcdo de energia em cada corpo, para cada tipo de particula. Nenhum destes
parametros foi alterado nas simulagfes realizadas, tendo sido usados os valores por
defeito: DSMAX = 1x 10?° e EABSB(KPAR,KB) = EABS(KPAR, M), ou seja, igual a
energia de absorgcédo do material que preenche o corpo da geometria.

Pode ser definido um parametro que force algum tipo de interacdo (ICOL) das
particulas com o0 meio material. Os diferentes tipos de interacéo, para os diferentes tipos

de particulas primarias, encontram-se descritos na tabela 6.16.
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Tabela 6.16: Etiquetas para os diferentes tipos de interagéo, para os diferentes tipos de particulas
primarias

ICOL Eletrées (KPAR=1) Fotbes (KPAR=2) Positrées (KPAR=3)

1 Evento suave artificial Disperséo de Rayleigh  Evento suave artificial

2 Coliséo Elastica Disperséo de Compton  Colisdo Elastica

3 Coliséo Inelastica Absorc¢do Fotoelétrica Coliséo Inelastica

4 Emisséo bremsstrahlung Producéo de pares Emisséo bremsstrahlung

5 lonizacdo de camadas lonizacdo de camadas
internas por coliséo internas por coliséo

6 Aniquilacao
Interacdo Delta Interacdo Delta Interacdo Delta
Interag&o Auxiliar Interacdo Auxiliar Interag&o Auxiliar

Nas simulacBes realizadas, nenhum tipo de interacdo foi forcado, pois esta
definicdo pode influenciar negativamente a eficiéncia da simulagéo.

E possivel definir também os limites (EMIN e EMAX) do intervalo onde as
distribuicbes de energia (NBE) sdo computadas e o numero de bins de energia e de
distribuicdo angular. Quando este parametro néo € definido, o intervalo de energias esta
compreendido entre 0 e EPMAX, com 100 bins.

Para extrair informagbes sobre fluxos de particulas dentro da estrutura
geométrica, podem ser definidos detetores de impacto, que consistem num conjunto de
corpos ativos, que devem ser definidos previamente no ficheiro de geometria. Como o
estudo de fluxo de particulas ndo € o objetivo do trabalho, os parametros IMPDET e
ENDECT néao foram definidos para qualquer simulacéo realizada.

Finalmente, pode ser calculada a distribuicdo de dose absorvida dentro de um
paralelepipedo (caixa de dose) cujas arestas sao definidas em cm, através das
coordenadas dos seus vértices GRIDX (X ower @ Xypper), GRIDY (Yiower @ Yypper),

GRIDZ (Zower @ Zypper)- A dose € calculada com recurso uma grade ortogonal uniforme

com numero de bins NDBX, NDBY e NDBZ (< 101), ou seja, voxeis ao longo das
direcbes dos respetivos eixos de coordenadas. Como se pretendeu criar uma
distribuicdo de dose em todo o fantoma, foi criado um paralelepipedo com vértices de
coordenadas GRIDX [-30,30], GRIDY [-30,30] e GRIDZ [-70,110], em cm, NDBX =
NDBY = 80, NBDZ = 99, englobando o fantoma na sua totalidade.

AplGs se terem realizado varias simulacfes, e analisadas as diferencas dos
resultados da energia depositada em cada corpo e respetiva incerteza, concluiu-se que
um namero de chuveiros (NSIMSH) de 1 x 107 era suficiente para a obtencdo de uma

incerteza estatistica inferior a 1%. O tempo maximo de cada simulagdo (TIME) foi

90



definido como 1 x 10° segundos, embora cada simulacdo tenha demorado muito menos

(da ordem de horas).

6.5.2. Otimizacdo dos parametros de simulagéo

De forma a otimizar os parametros de MSIMPA, foram desenvolvidas simula¢des
numa geometria com 10 corpos que modelavam alguns dos 6rgdos do toérax,
nomeadamente pulmdes, coracdo, e cinco costelas, revestidas por meio envolvente
constituido por agua. Todas as simulacbes foram realizadas com 1 x 10° chuveiros.
Foram realizadas simulacdes com uma BOX a envolver toda a geometria, e, numa fase
posterior, com a fonte no pulméao direito. Para cada uma delas foi analisado o valor de
energia depositada por cada corpo, incerteza estatistica associada e tempo de
simulagéo.

Apos verificar, em simulacfes usando os valores de defeito do programa
PENELOPE, quais os valores parametros EABS (1:3,M), C1, C2, WCC WCR atribuidos
por defeito aos materiais utilizados, foram realizadas simulacbes em que se alterava
apenas um dos parametros em fatores de 2. Os valores de EABS (1,M), EABS (2,M) e
EABS (3,M), atribuidos por defeito sdo 1 x 10%, 1 x 10%, 1 x 105, respetivamente. Os
valores de C1 e C2 atribuidos pelo fabricante sdo 0,2 e de WCC e WCR 5 x 103 e
1 x 10%, respetivamente.

Inicialmente realizaram-se simulagbes com a fonte uniforme em toda a geometria
e posteriormente confinou-se a fonte ao pulmé&o direito, repetindo-se todo o processo de
otimizacdo. Os parametros definidos em cada uma das simulagdes estdo descritos na
tabela 6.17.

Tabela 6.17: Parametros MSIMPA utilizados nas simulacdes de otimizagao

Simulacdo EABS(1,M) EABS(2,M) EABS(3M) Cl1 C2  WCC WCR
1 1,00 x 105 1,00x 10* 1,00 x 105
2 1,25% 10* 1,25x 10° 1,25 x 10*
3 2,50 x 10* 2,50 x 10° 2,50 x 10*
4 500x 10+ 500x10° 500x 10* 0,200  500x10° 1,00 x 10*
5 2,00 x 105 2,00x 10* 2,00 x 105
6 4,00 x 105 4,00 10* 4,00 x 10°
7 8,00 x 105 8,00x 10* 8,00 x 10°
8 1,00 x 105  1,00x 10* 1,00 x 105 0,025
9 0,050
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14

15

16
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0,100
0,400
0,800
1,600
0,200 6,25 x 102
1,25 x 102
2,50 x 10
1,00 x 10+
2,00 x 10+
4,00 x 10*
5,00 x 10° 2,00 x 10*
4,00 x 10+
18,00 x 10*
5,00 % 10°
2,50 x 103
1,25 x 103

Na tabela 6.18 apresenta-se um exemplo de resultados obtidos das energias

depositadas e respetivo erro nos primeiros quatro corpos descritos na geometria,

correspondentes aos pulmdes esquerdo e direito, miocéardio e interior das camaras

cardiacas, quando a fonte radioativa foi confinada ao pulmé&o direito. Na primeira coluna

encontram-se 0s resultados obtidos quando se definiram os parametros EABS(1:3,M)

por defeito e, a segunda coluna corresponde aos resultados da simulacdo 2 da tabela
6.17, ou seja, com os parametros EABS (1,M) = EABS (3,M) = 1,25 x 10* e EABS(2,M)=

1,25 x 103.

Tabela 6.18: Resultados obtidos na otimizacao dos pardmetros de simulagédo

Energia depositada (eV)

Corpo

Simulagéo 1

EABS (1,M) = EABS (3,M) =
1x10°
EABS(2,M) = 1 x 10*

Simulagéo 2

EABS (1,M) = EABS (3,M)
= 1,25x 10*
EABS(2,M) = 1,25 x 103

Pulméao Direito

2,98 x 10° £ 5,30 x 102

3,05 x 10° + 5,20 x 102

Pulmao Esquerdo

4,10 x 103 + 8,6010?

4,75 x 103 £ 9,30 x 10!

Interior camaras 5,11 x 103 + 1,00 x 102 5,75% 103 + 1,10 x 102
cardiacas
Miocardio 1,83 x 103 + 5,9010? 2,09 x 103 + 6,20 x 101

tempo de simulacdo
(min)

1,00 x 10°

2,00 x 10t
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Verifica-se que os resultados obtidos na simulagéo 2 se encontram dentro da
margem de erro dos resultados relativos a simulagdo 1, sendo que a definicdo dos
parametros na simulacdo 2 conduziu a um aumento do tempo de simulagcdo em 19
minutos.

Apbés analisar todos os resultados obtidos, concluiu-se que os valores que o
penmain disponibilizava em simulagdes realizadas pelo fabricante, disponibilizadas no
PENELOPE para os materiais usados, eram as que otimizavam o trade-off entre o
tempo, a energia depositada em cada corpo e a incerteza estatistica associada. Assim
foram utilizados nas simula¢gdes 0s seguintes valores para todos 0s materiais: EABS
(1,M) =1 x 10°, EABS (2,M) =1 x 10% EABS (3,M) =1 x 10°>,C1=0,2,C2=0,2, WCC
=5x103e WCR =1 x 10%

6.5.3. Simulacdes realizadas com base na informac&o biocinética do 8F-
FDG

O programa PENELOPE realiza simulacdes estaticas, ou seja, ndo permite a
variacdo da biodistribuicdo do RF ao longo do tempo, obtendo-se apenas informacéo da
energia depositada por particula primaria, em cada corpo da geometria do fantoma.
Deste modo, a modelacéo da biocinética do RF foi realizada posteriormente a realizacao
das simulagdes.

Foram inicialmente realizadas 27 simulagbes, de acordo com os parametros
especificados anteriormente, com atividades distribuidas ao longo dos diferentes 6rgaos

do fantoma, e de acordo com a tabela 6.19.

Tabela 6.19: Simula¢gbes de Monte Carlo realizadas para calcular as doses absorvidas pelos
diferentes érgdos em exames de PET com 8F-FDG

N° de Simulacéo Orgao-Fonte (S) SBODY correspondente
SIM 1 Cérebro 1

SIM 2 Medula cervical e lombar 12e 34

SIM 3 Tiroide (lobo esquerdo e direito) 14 e 15

SIM 4 Glandulas salivares 18 e 19

SIM 5 Pulmdes esquerdo e direito 22 e 33

SIM 6 Miocardio (auriculas e ventriculos) 29 e 31

SIM 7 Figado 61

SIM 8 Vesicula biliar 69

SIM 9 Baco 92
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N° de Simulacdo Orgao-Fonte (S) SBODY correspondente
SIM10 Péancreas (cabeca e cauda) 73e 74

SIM 11 Parede estomago 63

SIM 12 Cego 99 e 100

SIM 13 Colon ascendente 97 e 98

SIM 14 Colon transverso 93e94

SIM 15 Colon descendente 95 e 96

SIM 16 Colon sigmoide 101, 102, 103 e 104

SIM 17 Reto e anus 105, 106, 107 e 108

SIM 18 Rins 76e77

SIM 19 Ureteres 79, 81, 83 e85

SIM 20 Bexiga (conteldo) 87

SIM 21 Glandulas adrenais 90e91

SIM 22 Utero 109

SIM 23 Ovarios 112 e113

SIM 24 Prostata 116

SIM 25 Testiculos 114 e 115

SIM 26 Intestino delgado 117 e 118

SIM 27 Gordura 8, 11, 125, 133, 134, 141 e 142

Para modelar a atividade de fundo realizou-se, inicialmente, uma simulagcdo que
correspondia a uma SBOX (que define uma fonte com atividade uniforme dentro do
volume de um prisma centrado no ponto (SX0, SYO, SZ0) e cujos lados tém
comprimentos SSX, SSY e SSZ, em cm) que envolvia todo o corpo do fantoma, com a
fonte uniformemente distribuida ao longo de toda a sua geometria. No entanto, pelo
elevado volume correspondente, os resultados de energia depositada em cada um dos
corpos encontravam-se subestimados. Por exemplo, na SIM1, em que a fonte se
encontra depositada no cérebro, a energia depositada neste 6rgéo foi de 3,96 x 10° eV
por particula primaria. O valor de energia depositada no cérebro quando a fonte
radioativa corresponde a todo o corpo do fantoma deveria ser na mesma ordem de
grandeza, no entando, apresentava um resultado bastante inferior, de 8,42 x 102 eV. Tal
disparidade deve-se ao facto da simulacdo ser realizada num volume muito superior.
Embora o nimero de particulas primarias seja muito elevado (1,00 x 107), a energia
depositada num dado volume encontrava-se naturalmente reduzida.

De forma ultrapassar esta limitacédo, optou-se por seccionar a SBOX inicial em
varias simulacdes, ou seja diminuir o tamanho das SBOX utilizadas, tendo-se realizado
16 simulacdes que incluiram por¢des ndo sobrepostas de todo o fantoma, tal como se

encontra descrito na tabela 6.20. Por outras palavras, tentou-se simular a presenca de
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fonte de ®F-FDG em todo o corpo recorrendo a uma série de simulagées em que a
mesma se encontra presente em volumes menores. A escolha de volumes foi otimizada
para se obterem energias depositadas num dado 6rgdo comparaveis com a obtida

quando a fonte se encontrava exclusivamente nesse mesmo 06rgao.

Tabela 6.20: Simulagbes PENELOPE realizadas para modelagdo da atividade de fundo do *®F-
FDG

Coordenadas centrais da

Orgao Dimensdes da SBOX
SBOX (SPOSIT)

X Y Z SSX SSY SSzZ
Cabeca e pescogo -7,0 0,0 84,0 20,0 15,0 32,0

0,0 -9,5 4,3

0,0 9,5 4,3

0,0 -9,5 18,9

0,0 9,5 18,9

0,0 -9,5 33,5
Torax e abdémen 32,0 19,0 14,6

0,0 9,5 33,5

0,0 -9,5 48,4

0,0 9,5 48,4

0,0 -9,5 62,7

0,0 9,5 62,7

Membro superior direito 0,0 -25,0 38,5
7,0 7,0 63,0

Membro superior esquerdo 0,0 25,0 38,5

Membro inferior direito 0,0 -11,0 -34,5
13,5 13,5 63,0

Membro inferior esquerdo 0,0 11,0 -34,5
Testiculos -1,0 0,0 -5,0 10,0 15,0 15,0

Todas estas simulacdes foram realizadas com objetivo de se modelar,
posteriormente, a atividade nos 6rgdos ao longo do tempo, de acordo com a
biodistribuicdo do !®F-FDG, sendo que para os 6rgados de principal biodistribuicéo -
cérebro, pulmdes, miocérdio, figado e bexiga - se recorreria as curvas de atividade
fracionada ao longo do tempo, descritas no subcapitulo 6.4, e, para os restantes 6rgaos
se modelaria a sua biodistribuicdo através dos valores de standardized uptake values
(SUV), através dos quais é possivel calcular o valor de atividade fracionada no 6rgao,
Fs, através da equacéo 6.15. *°

Vorgéo (6 15)

Meotal
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Deste modo, seria possivel calcular qual a percentagem de uptake do RF em
cada 6rgao, dos 80% da atividade correspondentes ao uptake nos “restantes 6rgaos”.

Apo6s pesquisa dos SUV para os diferentes 6rgaos, verificou-se que havia
incongruéncias nos valores obtidos pelos diferentes estudos, pela prépria variabilidade
deste valor de semiquantificacdo.®?>2’. Devido as limitacdes temporais, para a
possibilidade de recolha destes dados, decidiu-se ndo aplicar este método, pelo que se
recorreram apenas as simulagfes correspondentes aos 6rgéos de principal uptake do
RF, correspondentes as simula¢fes SIM1, SIM5, SIM6, SIM7, SIM20 e simula¢des de
modelacado da atividade de fundo.

Apesar de se pretender um célculo de dose em exames PET com ¥F-FDG a um
nivel mais detalhado, ndo foi possivel devido a limitagdo da informag¢do dos dados

biocinéticos do RF.

6.6. Calculo das doses absorvidas e efetivas pelos

diferentes 6rgdos em exames PET com ¥F-FDG

Através dos resultados de energia depositada por particula priméaria, em cada corpo
da geometria do fantoma, obtidos pelas diferentes simulacfes realizadas, com a fonte
confinada aos principais 6rgdos da biodistribuicdo do *¥F-FDG, e dos dados biocinéticos
descritos no subcapitulo 6.4, foi possivel calcular a dose absorvida em cada 6rgéo, ao

longo do tempo, através do programa MatLab®.

6.6.1. Modelagdo do tempo de semivida efetivo

O tempo de semivida efetivo (subcapitulo 4.3.1) pretende integrar os parametros
de excrecdo do RF, pelas diferentes vias possiveis, ao tempo de semidesintegracéo.

O ¥F-FDG apresenta um tempo de semidesintegracdo de 109,7min, e, descrito
na bibliografia, um tempo de semivida efetivo de 88 min. Se for considerado 0 Afisico
(equacdo (6.15)), a atividade ao longo do tempo sera descrita pela equacéo (6.16). Pelo

contrario, caso seja considerado 0 Acferivo (€quacdo (6.17)), a atividade ao longo do

tempo sera descrita pela equacéao (6.18).

In(2)

Apisico =507 5 gg <= A= 105 X 107* seg (6.15)

A(t)fisico = AOe_1'05X10_4t (6.16)
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In(2) 4 (6.17)
Aefetivo = ga—e0 <=> A =13x107" seg
— -4
A(t)efetivo = Age 1,3x1077t (6.18)

Dado que se admite apenas excrecdo urinaria do ®F-FDG, decidiu modelar-se o
tempo de semivida efetivo tendo em conta a equacgéo (6.16) e o gréfico presente na
figura 6.27. Apds obtencdo dos pontos do grafico, concluiu-se que a cada excrecéo,
correspondentes aos minutos 40, 160 e 280, a atividade na bexiga reduz-se de um fator
de 10. Como a atividade da bexiga corresponde a 8% da atividade total administrada
(figura 6.25), cada excrecado por via urinaria traduz-se numa reducéo de sensivelmente
0,8% da atividade total.

Na figura 6.30 encontram-se representadas as curvas exponenciais do niimero
de nlcleos de '8F ao longo do tempo (com um valor inicial de 1000 nlcleos para
ilustracéo), estando a curva diretamente obtida pelo valor teérico do tempo de semivida
efetivo, 88 min representada a vermelho, e a curva obtida pela modelagdo acima

descrita representada a azul.

1000

Modelagdo da semivida efetiva do [18F]-FDG

900 |- q
800 -
700
600 -
500 -

400 -

Numero de Nacleos

300

200 -

100 -

0 Il Il Il Il Il Il 1
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500

tempo (min)

Figura 6.30: Modelagéo da semivida efetiva do 8F-FDG.

6.6.2. Introducdo dos valores de fracdo de atividade nos 6rgéos ao longo

do tempo

Através do programa EasyNData™ foram obtidas as coordenadas das curvas de

fracao da atividade ao longo do tempo (Fs(t)), para cada 6rgéo, a partir da figura 6.24.
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Estas curvas estdo compreendidas no intervalo de tempo [0,300] min. Dada a reteng&o
do ®F-FDG no meio intracelular por varias horas, € visivel a tendéncia da captacéo nos
diferentes 6rgaos de forma constante pelo que, se procedeu a um aumento da escala
de tempo para [0,1000] min, tendo-se admitido que a partir do minuto 300, os Fs(t) se

mantém constantes até a final. Deste modo obtiveram-se curvas de Fs(t)coracio »

FS(t)figado, FS(t)cérebrOa FS(t)pulm()es: FS (t)urina :FS (t)sangue1 ilustrados na figura 6.31.

Variacdo da fracdo da atividade administrada (Fs) nos Pulmdes,Cérebro, Coracéo, Urina, Sangue e Figado ao longo do tempo
0.0 T T T T T T T T T

Fs Pulmao
Fs Cerebro
Fs Coracao [
Fs Urina

Fs Figado

008 —

)
o
=
2

T
I

=

o

=
T

1

o
o
[

004~

Fragao da atividade administrada [A/AD

0.01

| 1 | 1 1 1
400 500 600 700 800 900 1000
Tempo (min)

Figura 6.31: Variacdo da frac@o da atividade administrada (Fs) nos pulmdes, cérebro, coragéo,
urina, sangue e figado ao longo do tempo

6.6.3. Calculo das doses absorvidas em cada 6rgao e doses efetivas em
exames de PET com ¥F-FDG

Admitiu-se a adminitracdo de uma atividade inicial de 350 MBq. O calculo do nimero
de nacleos AN que decaiu deste 0 momento da administracéo (t=0) até ao instante t é
efetuado usando a curva a vermelho da figura 6.30, ou seja, utilizando o tempo de
semivida efetivo. A curva a azul ilustrada na mesma figura, onde foi modelada a
excrecdo urinaria, sera utilizada mais adiante, na seccdo 6.6.5. para o estudo da
influéncia da hidratacdo em exames PET com 8F-FDG.

Foram carregados os ficheiros de Fs dos diferentes 6rgaos, de massas dos corpos
do fantoma e os ficheiros de penmain-res de cada uma das simulacdes, a partir dos
guais se obtém o valor de energia depoisitada (eV) em cada um dos corpos do fantoma,

e a respetiva incerteza.
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De forma a evitar uma contagem dupla do fundo, as linhas correspondentes aos
orgaos-fonte, no ficheiro penmain-res das simulagées correspondentes a atividade de
fundo, atribuiu-se valor nulo.

Deste modo, a energia depositada ponderada, para cada 6rgédo, de acordo com a
biodistribuicdo do ¥F-FDG, desde o momento da administracdo até ao instante t, é dado
pela soma dos produtos entre as energias depositadas por corpo e os fatores de
ponderacdo de cada 6rgdo (Fs). Por exemplo a energia depositada nos diferentes
corpos, obtida pela simulagao onde o 6rgéo fonte € o cérebro sera a energia depositada
em cada 6rgdo nessa simulacdo multiplicada pelo Fs do cérebro ao longo do tempo. A
soma destes produtos para todos os 6rgaos-fonte (cérebro, pulmdes, miocardio, figado,
bexiga e fundo), a multiplicar pelo nimero de nucleos que decaiu até esse instante,
permite obter o valor de energia total depositada em cada corpo do fantoma. A incerteza
estatistica associada é dada pela soma das raizes quadradas dos produtos ao
quadrado.

Como ja foi referido, existem 6rgéos que correspondem a varios corpos do fantoma.
De forma a calcular a dose em cada 6rgdo somou-se a energia depositada em cada
corpo do fantoma que forma um 6rgéo, e dividiu-se o resultado pela soma das massas
correspondentes a esses mesmos corpos.

Foram calculadas doses absorvidas no cérebro, cristalino, coracdo, glandula
tiroideia, glandulas salivares, pulmdes, estamago, figado, eso6fago, vesicula biliar,
duodeno, ileo e jejuno, cego, colon ascendente, colon transverso, colon descendente,
colontransverso, reto e anus, pancreas, rins, bexiga, glandulas adrenais, baco, prostata,
Utero, ovarios, testiculos, tecido mamario, tecido muscular esquelético, tecido adiposo
subcutaneo, pele e restantes érgaos. Foi, ainda, calculada a dose total absorvida, pelo
gquociente entre a soma das energias em todos os corpos do fantoma e a soma das
massas dos corpos.

A dose equivalente é, neste caso, igual a dose absorvida, dado que o fator de
ponderacgdo dos positrdes € 1.

Através da aplicacdo dos fatores de ponderacdo dos 6rgdos Wy, de acordo com a
tabela 4.3 (subcapitulo 4.1.4), foram calculadas as doses absorvidas pelos diferentes

6rgdos e a dose efetiva por unidade de atividade de 8F-FDG administrada.
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6.6.4. A contribuicdo dos positroes para dosimetria em PET

Focando apenas nas particulas primérias, a dosimetria associada a PET provém
de duas fontes: a energia cinética dos positrdes emitidos pelo radionuclideo, depositada
num volume espacial pequeno, que € libertada até eles se imobilizarem e aniquilarem-
se com os eletrdes do meio; e a energia depositada pelos fotées de 511 keV resultantes
de cada processo de aniquilacdo, sendo que a maior parte destes ndo interage com o
corpo do paciente, facto que permite a realizac&o deste exame.

De forma a realizar uma estimativa, ainda que grosseira, da ponderagcdo dos
positrées na dosimetria em PET, admitiu-se que a energia depositada no proprio 6rgao-
fonte é proveniente dos positrées, gue se aniguilam nesse mesmo local, e a energia que
atinge os restantes 6rgaos, por acdo da radiacdo nesse orgdo-fonte, é derivada dos
fotbes de aniquilacdo. Por exemplo, considerando o érgdo-fonte o cérebro, a energia
depositada no préprio cérebro é devida aos positrdes e a energia depositada por
exemplo no coracéo, figado, pulmdes e bexiga sera resultado da acdo dos fotdes de
aniquilacao.

Para cada um dos principais 6rgaos-fonte — cérebro, pulmdes, coracao, figado e
bexiga — analisou-se qual a energia depositada por particula primaria em cada um dos
restantes 6rgaos, pela analise do ficheiro penmain-res.

De forma aproximada, e ignorando a atividade de fundo, a energia depositada
em cada um dos 6rgaos, por cada decaimento, corresponde a soma da energia ai
depositada por acdo dos positrdes, quando se considera esse mesmo Orgado como
orgao-fonte, e das energias depositadas neste mesmo o6rgao pelos fotdes de
aniquilacdo, quando sdo considerados 0s restantes 6rgdos como oOrgaos-fonte. Por
exemplo, a energia depositada no cérebro, por decaimento, corresponde a soma da
energia depositada no préprio cérebro quando este é considerado o érgao-fonte, e das
energias depositadas no cérebro quando se considera como érgaos-fonte o coracao, 0s
pulmdes, o figado e a bexiga.

A energia depositada nos o6rgdos proveniente dos positrdes corresponde a
fracdo entre a energia depositada no proprio érgao-fonte e a energia total depositada

nesse mesmo 6rgao.
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6.6.5. Influéncia da hidratacdo no resultado de dose efetiva em exames de
PET com 18F-FDG

De forma a estudar a influéncia do tempo até a primeira mic¢cao na dose efetiva
em exames de PET com F-FDG, recorreu-se a modelacdo do tempo de semivida
efetivo, pelas modelagfes das excre¢Bes urinarias, descrito pela curva a azul na figura
6.30, ao invés da curva exponencial obtida pela aplicacao direta do valor do tempo de
semivida efetivo (88 min).

Admitiu-se um volume vesical inicial de 100mL, e uma taxa de enchimento de 1
mL/min durante o dia e de 0,5mL/min de noite. Variaram-se os valores dos tempos para
a primeira excrecdo (40, 60, 100, 140 e 180 min) tendo-se admitido, posteriormente
excrecdes intervaladas de 3 horas, tal como propde o modelo vesical MIRD,*®
procedendo-se ao calculo da dose efetiva por unidade de atividade administrada, para

cada um dos tempos até a primeira mic¢ao descritos.
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Seccao IV

Apresentacao, Analise e Discussao
dos Resultados
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Capitulo 7

7. Apresentacao e discusséo dos resultados

7.1. Doses absorvidas pelos diferentes 6rgaos e dose efetiva por

unidade de atividade administrada em exames de PET com ®F-FDG

Os resultados de célculo de doses absorvidas em diferentes 6rgaos e de dose
efetiva por unidade de atividade de **F-FDG administrada obtidas pelo presente estudo
encontram-se apresentadas na tabela 7.1.

Ao longo dos tempos foram realizados variados estudos de calculo dosimétrico em
exames PET com ¥F-FDG. Hays et al.*®, procederam ao célculo das doses absorvidas
recorrendo aos tempos de residéncia do RF nos diferentes tecidos e aos fatores-S das
equacgtes fundamentais MIRD, Deloar et al.*° basearam, também, o calculo dosimétrico
nos fatores-S das equacdes fundamentais MIRD; Quinn et al.?° recorreram ao software
OLINDA/EXM e Brix et al.3* aos coeficientes de dose (I'fp¢), fornecidos pela ICRP
publicacdo 80 (ver subcapitulo 4.3.3.). Os resultados destes estudos encontram-se,
também, descritos natabela 7.1 de forma a compara-los com os resultados obtidos pelo
presente estudo. Na tabela 7.2 encontram-se as diferengas percentuais entre os estudos
mencionados e o presente estudo, calculadas pela equacéo (7.1).

Diferenca percentual (%) (7.1)

_ Resultado do presente estudo — Resultado de estudo prévio % 100
- Resultado de estudo prévio

Na tabela 7.1 os resultados encontram-se descritos na forma dosezincerteza. O
valor de incerteza dos resultados do presente estudo € relativo a incerteza estatistica
do método de MC, correspondendo a valores muito pequenos devido ao elevado
nimero de particulas primarias simuladas em cada uma das simulacdes realizadas
(1 x 107). A incerteza associada ao calculo dosimétrico apresenta um valor superior e
encontra-se intimamente relacionada a parametros complexos de estimar que serédo
analisados ao longo deste capitulo.

A maior diferenca percentual entre os resultados do presente estudo e da ICRP

publicacdo106 apresenta o valor de 84,6% e corresponde a dose absorvida pela bexiga.
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Este valor atinge uma diferenca de 228,77% quando se compara o presente estudo com
0 estudo realizado por Hays et al. Tal facto pode explicar-se devido ao recurso a
modelos vesicais diferentes. O modelo utilizado no presente estudo encontra-se desctrito
no subcapitulo 6.4, também utilizado pelo estudo realizado por Deloar et al. cujo
resultado de dose absorvida na bexiga (3,1x 107!+ 1,9 x 10~ mGy/MBq) € mais
préximo do valor obtido pelo presente estudo (2,4 x 10~ + 1,5 x 10~* mGy/MBq).®

Os maiores resultados relativos a diferencas percentuais entre o presente estudo e
a ICRP publicagdo 106 sdo correspondentes aos 6rgaos baco (-79,09%), pancreas (-
77,69%), rins (-68,24%) e estbmago (63,64%). As diferencas percentuais relativas a
estes mesmos 6rgaos quando se tém em conta 0s restantes estudos sdo concordantes
com as diferencas relativas ao estudo da ICRP publicacdo 106. A dose absorvida por
estes 6rgdos corresponde a dose neles depositada pelos 6rgaos-fonte e pela atividade
de fundo. Esta ultima foi modelada com recurso a 16 simulacdes de MC, tal como se
descreve no capitulo 6.5.3. Os resultados de energia depositada em cada corpo do
fantoma, pela atividade de fundo, foram obtidos pela média dos resultados obtido pelas
16 simulagdes.

Verifica-se, ainda, que os principais 6rgaos-fonte, correspondentes ao cérebro,
coracdo, figado e pulmdes, apresentam resultados de dose absorvida, de 2,7 x 1072 +
1,6 x 10~ mGy/MBq, 1,0 x 10~ + 2,5 x 10~* mGy/MBq, 2,4 x 10~2 + 2,5x 107>
mGy/MBq e de 2,2 x 1072 + 3,3 x 10~° mGy/MBq, respetivamente.

A dose absorvida pelo cérebro apresenta uma diferenca percentual de 28,95%
relativamente ao valor apresentado pela ICRP publicacdo 106. Esta diferenca atinge os
41,30% quando se compara com o valor obtido por Hays et al.

A dose absorvida pelo figado apresenta uma diferenca percentual de 14,3% quando
comparado com o valor descrito pela ICRP publicagdo 106. Quando se atenta ao estudo
realizado por Quinn et al., esta diferenca atinge o valor de 118,18%. No entanto,
relativamente ao estudo de Hays et al. ndo se verifica qualquer diferenca de resultados.

O resultado de dose absorvida pelos pulmdes ndo apresenta qualquer diferenca
quando comparada com o valor obtido pela ICRP publicacdo 106, no entanto, o estudo
de Quinn et al. obteve um valor médio de 1,0 x 10~2 mGy/MBq relativo a este resultado,
sendo a diferenca percentual correspondente a 100%. Quando comparado com o
estudo de Brix et al. a diferenga é apenas de 0,77%.

A maior diferenca percentual dos 6rgdos-fonte € relativa ao coracéo. Este valor reflete
uma das grandes limitacdes deste estudo. Derivado da complexidade de criacédo de
o6rgdos com base em equacbes quadricas, e também da limitacdo temporal a que o
estudo esteve sujeito, para além de se ter criado um fantoma hermafrodita, cujas

massas dos 6rgaos correspondem a média dos valores das massas para os dois
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géneros sexuais, houve alguns 6rgdos do fantoma que ndo apresentam a massa e
volumes correspondentes a média da populacdo. O coracdo do fantoma desenvolvido
apresenta uma massa de 2,524 x 1071 kg, sendo a massa de referéncia proposta pela
ICRP publicacdo 89 de 7,25 x 10~! kg. Este é assim um dos 6rgdos cuja massa
apresenta maior discrepancia relativa ao valor descrito pela ICRP publicacéo 89. ° Este
fator vai contribuir para uma maior discrepancia nos resultados de dose depositada
neste 6rgado. A dose depositada no coracao difere em 49,25% do valor obtido pela ICRP
publicacdo 106. A diferenca deste resultado atinge o 525,00% quando comparada com
0 estudo de Deloar et al.

A este propésito, refira-se que estudos realizados por Stabin, M. e por Hansson, E.
concluiram que o recurso a fantomas antropomorficos com valores de massa média
para o calculo dosimétrico leva a ocorréncia de incertezas significativas em pacientes
que variam da mediana da populacdo. Concluiram, ainda, que as diferencas anatémicas
inter-raciais provocam variacdes inferiores nos resultados de dose absorvida em relacao
as diferengcas anatomicas intra-raciais, nomeadamente a diferenca entre a dose
absorvida no sexo masculino e feminino, bem como em pacientes pediatricos e
adolescentes.*142

E possivel verificar discrepancias consideraveis entre os resultados obtidos pelo
presente estudo e os resultados obtidos pelos estudos realizados pela ICRP publicacédo
106, Hays et al., Deloar et al., Quinn et al. e Brix et al., no entanto, pode verificar-se,
também, uma tdo grande disparidade relativa aos mesmos resultados quando se
procedem a comparacfes entre os diferentes estudos descritos. Tal facto deve-se a
complexidade do calculo dosimétrico de fontes internas que tem vindo a ser discutido
ao longo de todo o presente trabalho.

Apesar das limitacbes enunciadas, o valor de dose equivalente por unidade de
atividade de 8F-FDG administrada obtido neste estudo (1,8 x 102 mSv/MBq) é
altamente comparavel com os valores descritos na bibliografia, apresentando uma
diferenca de 7,89% quando comparado com o valor da ICRP publicacdo 106 e de Brix
et al., de 12,69% quando comparado com o calor do Quinn et al. podendo verificar-se

uma congruéncia entre os resultados obtidos e os valores descritos na bibliografia. 32:36:40
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Tabela 7.1: Resultados de doses absorvidas pelos diferentes érgdos e dose efetiva por unidade de atividade de *®F-FDG administrada obtida pelo presente
estudo e por estudo estudos realizados pela ICRP publicacdo 106, Hays et al., Deloar et al., Brix et al., e Quinn et al.

Dose Absorvida por unidade de atividade administrada

Orgéo
(mGy/MBQ)
Presente Estudo ICRP 106 Hays et al. Deloar et al. Brix et al. Quinn et al.
Glandulas adrenais 65x1073+1,6x10™* 1,2x1072 - - 1,2%x 1072+ 2,1 x 1072
Bexiga 24%x10714+1,5x10™* 13x107! 73%x1072+42x102 3,1x10°'+19x10r 16x1071
Superficies 6sseas 53%x1073+59%x107° 1,1x1072 - - 1,1 x 102
Cérebro 27%x1072+1,6x 1075 38x107%2 46x1072+12x107%2 3,7%x1072+3,0x 1073 37x1072+7,1x1073
Tecido mamario 53%x1073+39x10"° 88x1073 - - 68x1072 87x10734+17x1073
Vesicula biliar 99x1073+1,2%x10™* 1,3x107? - - 1,3x 1072+ 3,1 x 1073
Estémago 40%x10734+2,0%x 107> 1,1x1073 - - 1,1x1072 1,1x1072+2,1x 1073
Intestino delgado
Duodeno 1,7 x1072+1,3x 10~* - -
. . 1,2 X 1072
lleo e jejuno 1,6 x 1072 +£3,9x 107° - =
) 1,2x 1072+ 2,1 x 1073
Intestino grosso 1,3 x 1072
Cego 9,5x1073+6,4x%x107° - -
Colon ascendente 7,0 x 1073 +3,9 x 1075 - -
Colon transverso 5,1 x 1073 42,2 x 1075 - -
1,5x10724+2,0x 1073
Colon descendente 6,8 x 1073 + 3,7 x 1075 - - 1,2x 1072 +2,1 x 1073

Colon sigmoide 8,6 x 1073 + 3,0 x 107> = -
Retoe anus 1,6 x1072+7,5x 1073 - -
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Porc¢éo superior
Porcéo inferior
Coracéao
Rins
Figado
Pulmbes
Musculos
Esé6fago
Ovérios
Pancreas
Pele
Baco
Testiculos
Glandula tiroideia
Utero
Glandulas salivares
Préstata
Tecido adiposo
Restantes 6rgéaos
Dose Efetiva(mSv/MBQ)

1,0 x 1071 +2,5%x 107*
54%x107%+4,0%x 1075
2,4x10724£2,5x 107>
2,0x10724£3,3x 107>
54x1073+4,6x107°
51x1073+6,2x 1075
1,2x1072+£2,4%x107*
29x10734+4,4x 1075
54x1073+1,4x 1075
23%x1073£3,9%x107°
1,2%x1072+7,3%x107°
6,1 x10734+9,4x10°°
1,3%x1072+1,4%x 107*
1,1 Xx10724+8,8x 107°
3,3x10724+3,8x 107
49 x107*+7,0x 107°
1,2x1072+£9,6 x 107
1,8 x 1072

1,2 x 1072
1,4 x 1072
6,7 X 1072
1,7 X 1072
2,1x1072
2,0 x1072
1,0 x 1072
1,2 x1072
1,4 X 1072
1,3 x 1072
7,8 x 1073
1,1 x1072
1,1 x 1072
1,0 x 1072
1,8 x 1072
1,2 x 1072
1,9 x 1072

6,8x 1072+ 3,6 X 1072
21x10724+6,0x 1073
2,4%x10724+9,0x 1073
1,5%x 1072 4+8,0 x 1073

1,1x1072+2,0 x 1073
1,1x1072+2,0x 1073

1,2x 1072+ 8,0 x 10™*

1,6 x 1072+ 5,0 x 1072
2,8x10724+9,0 x 1073
1,9% 1072+ 4,0 x 1073
1,8%1072+2,0 x 1073

1,5x 1072+ 2,0 x 1073
1,6 x 1072+ 2,0 x 1073

2,9%x 1072

1,1 x 1072
1,0 x 1072

1,0 x 1072

8,0 x 1073

1,0 x 1072
2,1 x1072

1,1 x 1072
1,9 x 1072

71x 1072+ 1,4 X 1072
1,1x1072+19x 1073
2,2%x1072+4,1x1073
20x1072+29x 1073
1,0x1072+1,9 x 1073

1,3x 1072 +2,3 x 1073
1,3x1072+2,2x 1073
7,6 x 1073+ 1,4 x 1073
1,1x1072+19x 1073
1,3x1072+£23x 1073
95x1073+1,8x 1073
1,9%1072+4,5x 1073

2,0x 1072
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Tabela 7.2: Diferencas percentuais dos resultados de dose absorvida pelos diferentes 6rgdos
entre o presente estudo e estudos realizados pela ICRP publicacdo 106, Hays et al., Deloar et
al., Brix et al., e Quinn et al.

diferenca percentual relativa ao presente estudo (%)
ICRP 106 Hays et al. Deloar et al. Brix etal. Quinn et al.

Glandulas adrenais -45,83 -46,83

Bexiga 84,62 228,77 -22,58 57,23 50,00
Superficies 0sseas -51,82 -51,82
Cérebro -28,95 -41,30 -27,03 -26,16

Tecido mamario -39,77 -39,08 -22,06
Vesicula biliar -23,85 -22,51

Estbmago -63,64 -64,74 -63,64
Coracéao 49,25 47,06 525,00 40,78

Rins -68,24 -74,29 -80,71 -49,97

Figado 14,29 0,00 26,32 9,51 118,18
Pulm&es 0,00 33,33 11,11 -0,77 100,00
Mdusculos -46,00 -46,70

Eséfago -57,50 -49,00
Ovdérios -14,29 9,09 -20,00 -6,07

Pancreas -77,69 -76,90

Pele -30,77 -28,94 -32,50
Baco -79,09 -78,25

Testiculos 9,09 9,09 -25,00 -6,07

Glandula tiroideia -39,00 -35,60 -39,00
Utero -27,78 -32,93 -38,10
Restantes drgaos 0,00 0,00 0,00 9,09

Dose -7,89 -39,66 -12,69 -7,89

Efetiva(mSv/MBq)
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7.2. Influéncia da modelacdo do fundo e dos dados biocinéticos no

calculo dosimétrico em exames de PET com 8F-FDG

Tal como descrito na metodologia, de forma a modelar a atividade de fundo
realizou-se, inicialmente, uma simulacdo que correspondia a uma BOX que envolvia
todo o corpo do fantoma. No entanto, pelo elevado volume correspondente, 0s
resultados de energia depositada em cada um dos corpos encontravam-se
subestimados. De forma a ultrapassar esta limitacdo, optou-se por seccionar a SBOX
inicial em varias simulagdes, tendo-se realizado 16 simulagdes que incluiram porcdes
ndo sobrepostas de todo o fantoma. A n&do obtencdo de resultados fidedignos quando
se recorreu a uma BOX de fonte radioativa a englobar todo o corpo do fantoma para
modelar a atividade de fundo, tornou, assim, esta modelagdo num processo complexo.

Com o objetivo de investigar a influéncia da atividade de fundo nas variagbes de
doses absorvidas e efetivas, foi desenvolvida uma segunda versao do estudo. Nesta, a
modelacdo da atividade de fundo correspondeu a soma dos resultados do penmain-res
das 16 simulagcdes de MC correspondentes a atividade de fundo (ver subcapitulo 6.5.3).

Na tabela 7.3 encontram-se descritas as doses absorvidas pelos 6rgdos-fonte, bem
como a dose efetiva por unidade de atividade de ¥F-FDG administrada, obtidas através
das duas diferentes modelac¢des da atividade fundo: a versdo de soma dos resultados
das 16 simulagbes da atividade de fundo e a versdo da média destes mesmos
resultados.

Pode-se verificar a diferenca de resultados obtidos, ndo s6 a nivel da dose absorvida
em cada 6rgdo, mas também na dose efetiva por unidade de atividade de ¥F-FDG
administrada. Quando se modela o fundo com base na média das diferentes simulacées,
obtém-se uma dose efetiva de 1,8 x 10~2mSv/MBq, em vez dos 7,7 X 10~2 mSv/MBq,
obtidos quando se procede a soma das simulacdes.

Para além da sua relacdo com a atividade de fundo e com a massa dos érgaos,
as variacdes associadas ao célculo dosimétrico em PET encontram-se intimamente
relacionadas com a biocinética do RF. Existe, ainda um longo percurso de investigacao

a ser realizada nesta area de estudos radiofarmacéuticos. 324243
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Tabela 7.3: Influéncia da ponderacdo da atividade de fundo no célculo das doses absorvidas
pelos 6rgéos fonte e dose efetiva por unidade de atividade de 8F-FDG administrada

Orgéo

Bexiga
Cérebro
Coracgéao
Figado
Pulmdes
Outros 6rgédos
Dose Efetiva
(mSv/MBQ)

Dose Absorvida por unidade de atividade administrada

(mGy/MBQ)

Versao 1:
Média do fundo

24%x1071+1,5%x10™*
2,7%x1072+1,6 x 1075
1,0 X107t +2,5x 10™*
2,4%x1072+2,5x 1075
2,0x1072+3,3x 1075
1,2 x1072+£9,6 x 107°

1,8 x 1072

Versao 2:
Soma do fundo

32x1071+81x10™*
2,7%x10724+1,6 x 1075
1,6 X107t £ 6,4 x 107*
1,1 X107 +3,3% 107>
1,8 x1071 +4,3x 10™*
1,3%x107t1+1,3x 10™*

7,7 x 1072

Stabin, E. concluiu ainda que tanto a fracdo de atividade nos 6rgdos ao longo do

tempo, como o tempo de semivida bioldgico, podem variar entre individuos num fator de

dois ou mais, quando os dados s&o extrapolados de ensaios em animais, as variacoes

podem crescer para fatores de dez. Concluiu, também, que as variagdes nos fatores de

ponderacédo do tecido ao longo do tempo introduzem uma incerteza adicional, que pode

atingir valores de 40% nos resultados de dose efetiva para RF de diagndstico.*?

A dificuldade em determinar parametros biocinéticos dos RF levanta varias questdes

no célculo dosimétrico em PET. Seria pertinente a realizacdo de mais investigacfes a

nivel da influéncia da alteracao de diversos parametros como do género, raca, peso,

idade, funcéo renal, etc, na biocinética de um RF. A quantificacao destas diferencas é

de extrema importancia para a protecao radiologica.
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7.3. Dose efetiva em exames PET-CT com ®F-FDG

Atualmente, e tal como referido no subcapitulo 3.4, o recurso a equipamentos
hibridos PET-CT tem sido cada vez mais utilizado na pratica clinica, pelas multiplas
vantagens que a fusdo das duas técnicas apresenta.

Num exame hibrido de PET-CT, para além da exposi¢éo interna, o paciente é
também submetido a uma exposi¢do externa, referente a aquisi¢do dos dados de CT.
Como tal, o exame de PET-CT tem associado um aumento da exposi¢cdo para o doente,
pelo que normalmente a CT € adquirida segundo protocolos de baixa dose. 2934

Na tabela 7.4. encontram-se descritas as doses absorvidas num exame PET-CT
provenientes da componente PET e da componente CT, pelos principais 6rgaos-fonte —
bexiga, cérebro, coracado, figado e pulmdes, bem como a dose efetiva total a que o
paciente é exposto quando realiza este exame. Os resultados de dose absorvida pelos
diferentes 6rgdos pela componente PET foram obtidos pelo presente estudo,
considerando-se uma administragdo de 350 MBq de ®F-FDG. Os resultados relativos a
dosimetria associada a CT de baixa dose, cujas condi¢bes de aquisicdo médias foram
120kVp, 75mA e pitch de 1,75, foram obtidos pelo estudo Quinn et al. Os resultados
apresentados sdo relativos a média dos sexos.?°

Verifica-se que um paciente submetido a um exame de PET-CT é exposto, em
média, a 11,08 mSv, sendo 45% deste valor associado a CT. No entanto toda a
informacao diagndstica que advém da combinacdo das duas técnicas supera e justifica
arealizacdo do exame hibrido em detrimento da realizacdo do exame de PET individual,
mesmo que em muitos casos ja tenha sido antecedido pela realizacdo de um exame de
CT de diagnéstico individual, o qual, por si s, ndo oferece a mesma capacidade
diagnéstica que a sua combinacdo com as imagens metabdlicas proporcionadas pela
PET 34,44,45

A dose efetiva a que os pacientes sdo submetidos ao realizarem os exames de
PET-CT efetuados segundo um protocolo de baixa dose é cerca de um ter¢o da dose a
que sdo sujeitos segundo um exame efetuado com um protocolo de alta dose, o que
justifica a grande vantagem da realizacdo de exames de PET-CT segundo protocolos

de baixa dose.?*
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Tabela 7.4: Doses absorvidas por diferentes érgaos e dose efetivas associadas a exames PET-
CT com ¥F-FDG

Orgéo Dose ¥F-FDG Dose CT de baixa dose Dose total
(MGy)® (mGy)® (mGy)
Bexiga 84,00 5,15 89,15
Cérebro 9,45 5,65 15,10
Coracéo 35,00 5,55 40,55
Figado 8,40 5,20 13,60
Pulmdes 7,00 5,85 12,85
Dose Efetiva 6,13 4,95 11,08

(mSv)

(a) Resultados baseados no presente estudo admitindo uma administracdo de 350 MBq de
1BE-FDG
(b) Valores médios (homem e mulher) do estudo realizado por Quinn et al.?°
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7.4. A contribuicao dos positroes para dosimetriade PET

Na tabela 7.5. encontram-se os resultados das energias depositadas nos
diferentes 6rgdos, pela atividade presente nos diferentes 6rgaos-fonte. A energia total
depositada em cada um dos 6rgdos corresponde a soma das energias depositadas
pelos positrbes, quando se considera o proprio 6rgdo como 6rgao-fonte, e as energias
provenientes de fotBes de aniquilacdo, quando sédo os restantes érgdos considerados
0s 6rgaos-fonte. Encontra-se ainda descrita a percentagem da energia depositada nos
diferentes drgaos, proveniente dos positroes.

Através da analise da tabela 7.5. verifica-se que a energia depositada no cérebro
é de 6,36 x1071'mJ, dos quais 6,33 x 10711 mJ sdo provenientes dos positrdes,
correspondendo a uma ponderacdo de 99,62%. Dos 3,77 X 10~ mJ depositados no
coracdo, por decaimento, 3,75 X 10~ mJ sdo provenientes de positrdes. Nos pulmdes,
87,19% da energia depositada por particula priméria € proveniente dos positrées. No
figado, esta percentagem toma o valor de 95,11%. A energia depositada na parede da
bexiga pela urina é de 2,14 x 10~'* mJ por decaimento, correspondente a 99,76% da
energia total depositada por decaimento.

Pode inferir-se, que a energia depositada pelos positrdes é claramente
preponderante nas questdes dosimétricas em PET, uma vez que, pelo seu curto alcance
nos tecidos, toda a sua energia é depositada no interior do corpo, enquanto que uma
grande percentagem dos fotbes de aniquilagdo ndo interage com o organismo do
paciente, abandonando-o0 sem nele depositar energia. A ndo interacdo dos fotbes de
aniquilacédo é o facto que permite a realizacdo dos exames de PET, dado que esta é

baseada nos fotBes de aniquilacdo que atingem a superficie dos detetores do tomagrafo.

Tabela 7.5: Ponderacgéo dos positrdes em questdes dosimétricas de PET

Energia depositada em cada 6rgao (mJ)

Cérebro Coracao Pulmdes Figado Parede bexiga
Cérebro 6,33 x 107! 232x1071% 1,16 x 1073 2,82 x 1074 0,00 x 10°
Pulmes 1,29 x 107*3 1,48x 10713 4,82x 10711 1,83 x 10712 7,77 x 10718
Orgdo Coragdo 847 x 1071 3,75x 10711 513 x10712 1,19 x 10712 1,15 x 1077
-Fonte  Figado 2,77 x 10714 338x 107  1,82x107'2  6,10x 107! 3,33 x 1077
Bexiga 4,44 x 10716 438x 107 1,97 x107* 836 x 10714 2,14 x 1071
E”er?n'%;rmal 636x10711  377x107'"  553x 10711  641x 10711 2,15 x 1014
Positroes (%) 99,62 99,51 87,19 95,11 99,76
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7.5. Influéncia da hidratagao no resultado de dose efetiva em exames
de PET com ¥F-FDG

Na figura 7.1 encontra-se o grafico da variacdo da dose efetiva por unidade de
atividade administrada (mSv/MBq) em fungdo do tempo para a primeira excregao.
Verifica-se, antes de mais, que o recurso ao tempo de semivida efetivo para modelacéo
das excrecdes urinarias no calculo dosimétrico subestima o resultado de dose efetiva.
Isso pode ser compreendido tornando a olhar para a figura 6.29: a curva a vermelho,
gue utiliza o tempo de semivida efetivo corresponde a uma desapari¢cao de nicleos mais
rapida do que a curva a azul, onde se modelou a excrec¢ao urinaria usando os resultados
de Stephen et al.*® Para estimar o efeito do estado de hidratagdo do paciente, recorreu-
se, pelo contrario, a curva a azul, da figura 6.29, onde se pode definir os tempos de
excrecao urinaria.

Pela andlise da figura 7.1. verifica-se 0 aumento da dose efetiva por unidade de
atividade administrada (mSv/MBQq) com o0 aumento do tempo para a primeira excre¢ao,
pelo que se pode inferir que 0 aumento da hidratacdo apés a administracdo do RF é
essencial para a diminuicdo da dosimetria associada ao exame de PET com ¥F-FDG.
O presente modelo da bexiga assume um intervalo entre mic¢des de 3h durante o dia e
de 6h durante a noite 3%, no entanto um aumento consideravel da hidratacéo levaria,
também, a uma diminuicdo destes tempos, e consequentemente a uma diminui¢cdo da
dose efetiva, pelo aumento da excrecdo do RF.

Justifica-se, assim, a recomendacdo do aumento da hidratacdo por parte dos
pacientes. Quanto mais rapida for a excre¢cdo do RF, menor serd a exposi¢ao a radiagéo
por parte do paciente.

Dose efetiva por unidade de atividade administrada (mSv/MBQ)
em funcédo do tempo para a primeira excrecao

3 1,72E-02
o8
g S 1,70E-02
k= 1,70E-02
5 £ 81,68E-02
sES
27 S 1,66E-02 LBRE02
So¢ 1,65E-02
=N AN - y -
gt 1,64E-02 TR
@ é 1,62E-02
o
a 1,60E-02
40 60 100 140 180

Tempo para a primeira excre¢do (min)

Figura 7.1: Dose efetiva por unidade de atividade administrada (mSv/IMBq) em funcdo do tempo
para a primeira excre¢do. Admitiu-se um volume vesical inicial de 100 mL e uma taxa de
preenchimento vesical de 1,0/0,5 mL/min (dia/noite).
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Capitulo 8

8.1. Conclusodes

A presente dissertacdo tem como objetivo calcular a dose absorvida e efetiva em
exames de PET com 8F-FDG, recorrendo ao programa PENELOPE e aos modelos
biocinéticos disponiveis para este RF, e comparar os resultados obtidos por este método
com resultados ja descritos na bibliografia.

Apbés o desenvolvimento do fantoma computacional antropomorfico, e calculo
das massas dos respetivos 6rgaos, realizaram-se as simulaces de MC no programa
PENELOPE, de acordo com os dados de biodistribuicdo do RF, obtendo-se resultados
de energia depositada em cada um dos 6rgdos do fantoma, por particula primaria.
Recorreu-se, posteriormente, aos modelos biocinéticos do ®F-FDG descritos na
bibliografia, de forma a modelar a distribuicdo do RF nos diferentes 6rgaos ao longo do
tempo, bem como a excrecdo do mesmo, calculando-se, deste modo, as doses
absorvidas e efetivas em exames PET com 8F-FDG.36-38

A dose efetiva por unidade de atividade de '8F-FDG administrada calculada por
este método é de 1,8 x 10~2 mSv/MBq, diferindo em 7,89% do valor proposto pela ICRP
publicacdo 106 e pelo estudo de Brix et al., de 12,69% quando comparado com o valor
proposto por Quinn et al. .28 Apesar destes resultados serem concordantes, quando se
compara os valores de dose absorvida nos diferentes 6rgdos, podem ser verificadas
diferencas percentuais de valores muito consideraveis. No entanto, € visivel, também,
uma tdo grande disparidade relativa aos mesmos resultados quando se procedem a
comparacdes entre 0s estudos da ICRP publicacdo 106, de Hays et al., de Deloar et al.,
de Quinn et al. e de Brix et al. Este facto é o resultado da complexidade do célculo
dosimétrico em PET, que apresenta grandes varia¢des devidas as massas dos 6rgaos
utilizadas, e aos diferentes modelos biocinéticos adotados. Por exemplo o estudo de
Quinn et al. apresenta elevadas diferencas percentuais relativas aos restantes estudos,
uma vez que o software a que recorreram permite a modificacdo das massas dos
diferentes 6rgaos, deixando estes de corresponder & massa média da populagéo.
Devido aos diferentes modelos biocinéticos adotados pelos estudos descritos séo,
também, notorias diferencas percentuais extremamente elevadas, essencialmente
gquando se comparam as doses absorvidas na bexiga.

A modelacdo da atividade de fundo é, também, crucial para o calculo dosimétrico,
sendo que gquando se modela o fundo com base na média ponderada das diferentes
simulages, se obtém uma dose efetiva de 1,8 x 1072 mSv/MBq, em vez dos 7,7 x 1072

mSv/MB(q, obtidos quando se procede apenas a soma das simulagées.
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Conclui-se, também, que a energia depositada pelos positrées é claramente
preponderante nas questdes dosimétricas em PET. Nos diferentes 6rgdos estudados,
correspondentes aos principais 6rgdos de biodistribuicdo do ®F-FDG, pelo menos
87,19% da energia total depositada corresponde a energia depositada pelos positrdes.

Dada o elevado recurso clinico aos equipamentos PET-CT, calculou-se a dose
efetiva para esta modalidade hibrida, com base nos resultados do estudo de Quinn et
al.?° Verifica-se que um paciente submetido a um exame de PET-CT, no qual lhe sdo
administrados 350MBq de ¥F-FDG, é exposto a 11,08 mSv, sendo 45% deste valor
associado a CT.

Conclui-se, ainda, que 0 aumento do tempo para a primeira excrecdo do RF
conduz ao aumento da dose efetiva. Caso a primeira mic¢gdo ocorra 40 min apds a
administracdo do RF, o paciente € sujeito a uma dose de 1,64 x 10~2 mSv/MBq. Este
valor de dose aumenta para os 1,70 x 1072 mSv/MBg quando a primeira excrecéo
ocorre 180 minutos ap6s a administracdo do RF.

O presente estudo apresenta limitagdes, de entre as quais se enunciam as
seguintes:

- Alguns 6rgdos do fantoma computacional antropomorfico desenvolvido nao
apresentam a massa e volumes correspondentes a media da populacéo, propostos pela
ICRP;

- Pela sua dificuldade de calculo, os dados de biocinética sdo escassos e antigos,
e os utlizados pelo presente estudo foram limitados aos estudos disponiveis na
bibliografia;

- O recurso ao programa PENELOPE, que néo é especifico para PET, levantou
algumas limitagbes como a modelagdo da atividade de fundo, que € complexa e
apresenta elevada influéncia nos resultados obtidos.

Apesar de todas estas limitacdes obtiveram-se resultados concordantes com a
literatura disponivel, sendo que se procedeu ao desenvolvimento de um fantoma
computacional antropomorfico e a simulacao do transporte de radiacdo por um software
ndo especifico de PET. Numa visado global, o programa PENELOPE apresentou-se
como um software genérico robusto para a aplicacdo de métodos de MC aplicados ao
transporte de radiacdo, sendo que as principais complicacfes do presente estudo foram

confinadas a modelac&o da biocinética do ¥F-FDG.
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8.2. Perspetivas Futuras

Dadas as limitagdes do presente estudo, e atendendo as dificuldades encontradas
ao longo da sua realizacdo, encontram-se enunciadas algumas propostas de trabalhos

futuros que possam colmatar algumas duvidas e necessidades nesta area:

e Investigacdo dainfluéncia da alteracéo de diversos parametros como do género,
raca, peso, idade, funcéo renal, etc, na biocinética do *¥F-FDG e consequente
calculo dosimétrico;

e Padronizacao dos resultados de SUV para uma melhor especificacdo do calculo
de dose absorvida em cada um dos 6rgéos do corpo humano;

e Cdlculo dosimétrico aplicado a exames PET com !*®F-FDG recorrendo a
diferentes programas de simulagdo de MC, analisando as diferengas de
resultados obtidos entre eles;

e Estudo da biocinética de mais RF de PET como o %Ga;

e Analisar a influéncia de diversos procedimentos e pardmetros descritos nas
guidelines dos diferentes RF;

e Estudo aprofundado da modelacdo da atividade de fundo comparado com

resultados experimentais.
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Apéndices

Apéndice A

Todos os documentos utilizados no desenvolvimento do presente trabalho

apresentam elevada dimenséo, pelo que se encontram disponibilizados digitalmente em

CD.

No CD disponibilizado, mais especificamente na diretoria Apéndice A encontram-

se trés subdiretorias:

1-

Fantoma e Materiais, onde se encontra o ficheiro de definicdo de geometria do
fantoma computacional antropomorfico e os respetivos ficheiros materiais
gerados;

Simulagcbes de MC em PENELOPE, onde se encontram os ficheiros input do
penmain desenvolvidos para realizar as simulacdes MC no software
PENELOPE. Encontram-se duas subdiretorias relativas as simulacfes dos
6rgaos-fonte e as simulacbes de modelacdo da atividade de fundo.

Cddigos Matlab® para céalculo de doses, onde se encontram trés subdiretorias
distintas:

3.1. - Calculo dos Fs, onde se encontra disponivel o cédigo desenvolvido
para criar os Fs dos 6rgaos-fonte;

3.2. - Modelagéo tempo de semivida efetivo, onde se encontra disponivel
0 cédigo desenvolvido para modelar o tempo de semivida efetivo com base na
modelacéo das excrecdes urinarias do ®F-FDG;

3.3. - Calculo das doses absorvidas e efetivas, onde se encontra
disponivel o cdédigo desenvolvido para o célculo de doses absorvidas pelos
diferentes 6rgdos do fantoma computacional e de dose efetiva por unidade de
atividade de '®F-FDG administrada;

3.4. - Estudo da influéncia da hidratacdo em dosimetria PET, onde se
encontra disponivel o cédigo desenvolvido para calcular a influéncia do tempo

para a primeira micgdo no calculo dosimétrico de PET com ¥F-FDG.

Em todas as diretorias descritas se encontram, também, os ficheiros input

inerentes aos codigos, de modo a que estejam aptos ao seu correto funcionamento.
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