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”Life is not easy for any of us. But what of that? We must have perseverance and, above all,
confidence in ourselves. We must believe that we are gifted for something, and that this thing,
at whatever cost, must be attained.”
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Resumo

Uma das doencas que actualmente apresenta maior impacto na sociedade é o cancro, sendo na
ordem das dezenas de milhdes o nimero de pessoas diagnosticadas por ano em todo o mundo.
Nos paises desenvolvidos, a segunda neoplasia mais frequente e a terceira principal causa de
morte por este tipo de patologia no sexo masculino é o cancro na prostata, sendo a radioterapia
externa (RTE) uma das modalidades mais aplicadas no tratamento deste tipo de tumor. Apesar
dos avancos verificados ao longo dos Ultimos anos, a verdade € que o cancro na prostata conti-
nua a ser um desafio para a RTE, dado que a glandula prostatica se encontra anatomicamente
localizada entre a bexiga e o recto sendo, por isso, fortemente influenciada pelas oscilacoes
volumétricas inerentes a estes 6rgaos. Apesar das medidas e protocolos hospitalares implemen-
tados (p.e. realizacdo do tratamento com a bexiga confortavelmente cheia) as variacées no
posicionamento da glandula continuam a ser uma preocupacdo, permanecendo a necessidade
de se desenvolver novas técnicas e metodologias que permitam tornar mais precisa a localiza-
cdo do orgao e, consequentemente, a reproducao diaria do posicionamento e a administracao
da dose. Outra das limitacdes inerente a este tipo de patologia passa pela fraca resolucao de
contraste que os actuais sistemas de radioterapia guiada por imagem (IGRT) apresentam para
os tecidos moles, assim como o acréscimo de dose para o doente.

Desta necessidade surgiu o conceito de imagiologia por raios ortogonais (OrthoCT), actualmente
em estudo no LIP-Coimbra em colaboracao com o IPO-Coimbra, o IPO-Porto e o Departamento
de Radioterapia do CHUC. Esta técnica consiste na deteccao da radiacao dispersa no doente (a
ser irradiado) e que escapa do mesmo perpendicularmente a direccdo do feixe de irradiacao.
No sentido de garantir que sao colectados apenas os fotdes que escapam do doente na direccao
perpendicular, é necessario integrar um colimador multifatias no sistema de deteccédo. Desta
forma, através da posicdo 2D do feixe fino e dependendo da fatia do detector onde sdo colec-
tados os fotoes, € possivel proceder a imagiologia 3D do doente sem que haja a necessidade de
rotacdo da fonte. Esta técnica permite assim obter imagens morfologicas do tipo-CT de baixa
dose para o doente, sendo uma técnica muito promissora em termos de radioterapia guiada por
imagem. No entanto, como os tecidos moles constituintes do corpo humano possuem coefici-
entes de atenuacao muito semelhantes, subsiste o problema da fraca resolucao de contraste da
imagem para este tipo de tecido.

Um dos principais objectivos da presente investigacao consiste em avaliar, por meio de simu-
lacdo, o impacto do agente de contraste iodado Ultravist 370 em imagiologia por raios ortogo-
nais, em casos de cancro na prdstata. Para isso foi utilizado o pacote de simulacdao GEANT4
e o fantoma antropomorfico NCAT. A partir da analise dos resultados obtidos, conclui-se que
a quantidade de agente de contraste normalmente administrada ao doente (100 mL) ndo é a
suficiente para induzir uma variacao de densidade no tumor (Ap ~ 0.1 g/cm?) passivel de visua-
lizacao em imagens OrthoCT. Se a lesao tumoral implementada neste estudo fosse dessa ordem
de grandeza, apesar de nao ser detectavel, seria necessario injectar pelo menos 6.24 vezes mais
agente de contraste, ou seja, aproximadamente 600 mL de Ultravist 370. Devido aos efeitos
secundarios induzidos pela presenca dos agentes de contraste no organismo, a injeccdo de uma
quantidade tao excessiva nao é aconselhavel, o que inviabiliza a aplicacdo de contrastes iodados
em imagiologia por raios ortogonais da glandula prostatica.
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Para além deste estudo, foi ainda investigado o impacto dos marcadores fiduciais de ouro em
OrthoCT. Os referidos marcadores consistem em pequenos objectos radiopacos metalicos utiliza-
dos como ferramenta de apoio em tratamentos de RTE com o intuito de tornar o alinhamento e o
posicionamento do doente o mais exacto e preciso possivel (especialmente para casos de cancro
na prostata). Através da analise dos resultados obtidos por meio de simulacao, verifica-se uma
boa correlacao visual da imagem OrthoCT com a distribuicao de dose simulada, as estruturas
do fantoma e o posicionamento dos marcadores fiduciais. De facto, apesar da baixa estatistica
simulada, um pequeno desvio de 4.68 mm na posicao dos marcadores € facilmente identificado
nas imagens OrthoCT, através de uma dose muito baixa de cerca de 1.6 mGy (10 a 50 vezes
inferior a de uma CT da cabeca).

Palavras-chave

Radioterapia guiada por imagem, OrthoCT, Agentes de contraste, Marcadores fiduciais, Método
Monte Carlo.
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Abstract

In developed countries, prostate cancer is the second most frequently diagnosed cancer and
the third most common cause of death from this kind of disease in men, with external-beam
radiotherapy (EBRT) being one of the primary treatment modalities. Normally, generous safety
margins are applied around the target so that under- or overtreatment caused by geometric
uncertainties can be avoided with acceptable probability. These uncertainties are mainly cau-
sed by internal organ motion and patient misalighments. Besides the techniques and protocols
implemented, the prostate gland is located in a region affected by bladder and rectum volume
variations so it is still very difficult to ensure that the gland is always in the same place. Image-
guided radiation therapy (IGRT) techniques allow for a more accurate position of the patient,
consequently improving the treatment accuracy. However, IGRT techniques have some limita-
tions like poor resolution in soft tissues and possible side effects (like an increased dose due to
successive and repetitive computerized mega- or kilovoltage imaging).

To solve these limitations, a novel imaging system specially designed for assisting EBRT tre-
atments called OrthoCT it is under investigation at LIP-Coimbra, in collaboration with IPO-
Coimbra, IPO-Porto and the Department of Radiotherapy of CHUC. This new technique consists
in operating a dedicated X-ray detection system specially built for collecting selected patient-
scattered radiation. This imaging technique does not require rotational irradiation of the target
because it is based on the detection of photons emitted at almost right angles in respect to
the incoming X-ray flux. The detection can be achieved by positioning one or more collimator-
based, 1D detector systems parallel to the beam axis, hence collecting such orthogonal rays.
Previous studies show good potential for dose verification in EBRT and very-low-dose computed
tomography (CT-like) imaging. However, the poor contrast resolution in soft tissues is still an
issue because CT attenuation values of lesions and healthy organ tissue are similar.

The purpose of the present investigation is to evaluate through simulation the benefit of iodinated-
contrast agent (Ultravist 370) administration in cases of prostate cancer in OrthoCT, using GE-
ANT4 simulation toolkit and the anthropomorphic phantom NCAT. The results obtained by Monte
Carlo simulation allows us to conclude that the amount of contrast agent normally injected in
patients (100 mL) is not enough to enhance the tumor to a value of density possible for visuali-
zation in OrthoCT images, once that a density variation of Ap ~ 0.1 g/cm?3 is yet not detectable.
With this quantity of Ultravist 370 the lesion implemented inside the prostate will not be de-
tected by OrthoCT. Nevertheless, this would require injecting at least 6.24 times more contrast
agent (approximately 600 mL of Ultravist 370). Due to the side effects induced by contrast
agents, this is not advisable.

Other main goal of this thesis project was to evaluate the display of gold fiducial markers in
OrthoCT images. The placement of gold fiducial markers inside the gland is one of the main
methods used in IGRT to control the volumetric variations induced in this organ. The position
of these markers are then used to guide the daily interfractional patient alignment during the
entire treatment process. From the simulation results obtained in this study, it is possible to
conclude that a good visual correlation between OrthoCT images and the simulated dose as well
as the phantom anatomic structures and the fiducial markers are noticeable. Actually, despite
the low statistics obtained with a very low dose of about 1.6 mGy (10 to 50 times less the dose
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of a typical head CT), a small deviation of 4.68 mm on the position of the fiducial markers are
easily identified by these orthogonal ray images.

Keywords

Image-guided radiation therapy, OrthoCT, Contrast agents, Fiducial markers, Monte Carlo method.
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Introducao

1. Objectivo

A presente investigacao tem como principal objectivo avaliar o impacto do agente de contraste
iodado Ultravist 370, normalmente utilizado em tomografia computorizada (CT, do inglés com-
puterized tomography), em imagiologia por raios ortogonais (OrthoCT). Trata-se de um estudo
de simulacao Monte Carlo, realizado para casos de cancro na prostata, por meio da ferramenta
de simulacdo GEANT4. Para além do agente de contraste iodado, avaliou-se ainda o potencial
dos marcadores fiduciais de ouro neste tipo de imagens, no sentido de perceber se esta combi-
nacao apresenta vantagens ao nivel da localizacao do alvo e da precisao do alinhamento do do-
ente. De mencionar que, a funcionar, esta abordagem para a OrthoCT podera, eventualmente,
providenciar imagens em tempo real (i.e. durante a irradiacao) contendo o marcador fiducial.

2. Motivacao

Segundo a Agéncia Internacional para a Pesquisa do Cancro (IARC, do inglés International Agency
for Research on Cancer) uma das patologias com maior impacto na sociedade actual é o can-
cro, tendo-se registado 14.1 milhoes de novos casos em todo o mundo apenas durante o ano de
2012 [1]. Dados referentes a esse ano indicam que a nivel nacional o tipo de neoplasia mais fre-
quente no homem é o cancro na prostata com o diagnostico de 6 622 novos casos, dos quais 1 582
nao sobreviveram. Esta assume-se como a quarta principal causa de morte oncoldgica no sexo
masculino, logo a seguir ao cancro no pulmao, colorectal e estdbmago verificando-se um pico de
incidéncia na faixa etaria dos 70-74 anos [2]. As principais modalidades terapéuticas prescritas
para o tratamento da patologia oncoldgica incluem a cirurgia, quimioterapia, hormonoterapia
e radioterapia podendo estas ser aplicadas concomitantemente (o que é bastante frequente em
termos da quimioterapia e radioterapia).

Ao nivel do cancro na prostata, a radioterapia externa (RTE) assume um papel preponderante,
principalmente para tumores de maiores dimensdes. Este tipo de patologia continua a ser um
desafio para a RTE, uma vez que a glandula prostatica se encontra anatomicamente localizada
entre a bexiga e o recto sendo, por isso, a sua posicao fortemente influenciada pelas oscila-
coes volumétricas destes orgaos. Como se tratam de movimentos internos de dificil controlo, os
protocolos hospitalares estipulam a realizacao do tratamento com a bexiga confortavelmente
cheia e o recto vazio. No entanto, apesar das medidas implementadas as oscilacées no posici-
onamento da glandula continuam a ser uma preocupacao, permanecendo a necessidade de se
desenvolver novas técnicas e metodologias que permitam tornar mais precisa a localizacdo do
orgéo e, consequentemente, a reproducao diaria do posicionamento e a administracdo da dose.
Para além da localizacdo, outra das limitacdes inerentes a este tipo de patologia passa pela
fraca resolucao que os actuais sistemas de radioterapia guiada por imagem (IGRT, do inglés
image-guided radiation therapy) apresentam para os tecidos moles. A maioria dos servicos de
radioterapia possui apenas sistemas de imagem de megavoltagem (MV), da qual sao exemplo os
dispositivos electrénicos de imagem portal (EPID, do inglés electronic portal imaging device) que
produzem imagens que, apesar de possibilitarem uma boa visualizacdo das estruturas osseas,
ndo apresentam boa resolucao ao nivel dos tecidos moles. Mais recentemente surgiu o sistema
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de aquisicao de imagens denominado cone-beam computed tomography (CBCT) de quilovolta-
gem (kV) ou megavoltagem que, ao gerar imagens do tipo-CT possibilita uma boa definicao tanto
das estruturas 6sseas, como dos tecidos moles (para a kV-CBCT). Assim, pequenos desvios de po-
sicionamento resultantes dos movimentos internos dos 6rgaos circundantes sao mais facilmente
detectados e corrigidos, aumentando-se a precisao do tratamento. No entanto, esta técnica
conduz a um acréscimo de dose para o doente tornando-se essencial o desenvolvimento de no-
vos sistemas imagiologicos que permitam a aquisicao de imagens do doente em trés dimensdes
(3D) sem consequente aumento da dose administrada.

Desta necessidade surgiu o conceito de imagiologia por raios ortogonais (actualmente em estudo
no Laboratorio de Instrumentacao e Fisica Experimental de Particulas - LIP) que visa combater
estas dificuldades através de um sistema cujos resultados preliminares indicam ser viavel e fide-
digno no auxilio dos tratamentos de RTE. Esta técnica consiste na deteccdo da radiacdo dispersa
no doente e que escapa do mesmo perpendicularmente a direccdo do feixe de irradiacao [3]. O
sistema OrthoCT fornece imagens morfologicas do tipo-CT sem necessidade de rotacédo da fonte
de raios X, sendo a dose para o doente inferior a das tecnologias existentes. No entanto, como os
tecidos moles constituintes do corpo humano possuem valores de densidade muito semelhantes
torna-se dificil a sua distincao, principalmente em termos de lesdao/tecido saudavel. Assim, no
sentido de aumentar o contraste entre estas estruturas podera introduzir-se um agente de con-
traste iodado artificial com afinidade tumoral que, ao acumular-se maioritariamente na regiao
de interesse clinico aumenta a atenuacéo dos feixes de raios X nessa zona, levando a formacao
de uma regiao hiperdensa na imagem (Figura 1.a).

Uma das técnicas actualmente mais utilizada na verificagcao do posicionamento dos doentes com
cancro na prostata consiste na introducao de marcadores fiduciais de ouro no interior da glan-
dula (Figura 1.b). Estes marcadores correspondem a pequenos objectos radiopacos metalicos
utilizados com o intuito de tornar o alinhamento e o posicionamento do doente o mais preciso
possivel. Assim, momentos antes da irradiacdo, a correccao dos desvios de setup é feita de
acordo com a localizacdo dos marcadores fiduciais e nao pela posicao da anatomia dssea, isto
porque os marcadores demonstram ser bastante estaveis no interior da glandula. Para além
disso, como se tratam de estruturas metalicas de elevada densidade sao facilmente identifica-
veis tanto em imagens de megavoltagem, como de quilovoltagem.

Figura 1: Cortes axiais de CT pélvica: a- imagem obtida apds a administracdo de um agente de contraste
iodado. A seta indica uma regiao hiperdensa na zona periférica da prostata, evidenciando a presenca de
uma massa tumoral [4]; b - visualizacao de um marcador fiducial de ouro implantado na prostata [5].
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3. Estrutura da dissertacao

Esta dissertacdo, com o titulo Impacto do Contraste Tumoral em Imagiologia por Raios Ortogonais
€ constituida por 5 capitulos principais, descritos em seguida:

Capitulo 1 - Fundamentacéao tedrica inerente a radioterapia externa. Neste capitulo é apre-
sentado um sumario de alguns conceitos relativos a fisica das radiacoes, assim com a descricao
dos procedimentos inerentes a um tratamento de radioterapia externa e as principais técnicas
e equipamentos actualmente utilizados neste ambito.

Capitulo 2 - Imagiologia por raios ortogonais. Ao longo deste capitulo é apresentado o estado
da arte relativo ao Projecto OrthoCT, os principais resultados de simulacdo obtidos até ao mo-
mento, assim como os estudos experimentais ja desenvolvidos.

Capitulo 3 - Impacto dos agentes de contraste em OrthoCT. Inicialmente, é feita uma pequena
fundamentacao teorica relativa a tomografia computorizada e aos agentes de contraste actu-
almente mais utilizados em ambiente clinico. Posteriormente sao apresentados os materiais,
métodos e resultados inerentes a investigacdo realizada com o intuito de avaliar as vantagens
da aplicacao dos agentes de contraste iodados em imagiologia por raios ortogonais.

Capitulo 4 - Impacto dos marcadores fiduciais em OrthoCT. Tal como no capitulo anterior,
inicialmente é explorado o conceito de marcadores fiduciais e, seguidamente, sao discutidos os
materiais, métodos e resultados obtidos com este estudo.

Capitulo 5 - Conclusao e trabalho futuro. No ultimo capitulo é apresentado um sumario das
principais conclusdes obtidas com a investigacao apresentada ao longo desta dissertacao, assim
como as limitacoes inerentes ao estudo e possivel trabalho futuro.

De salientar que o presente documento nao se encontra redigido segundo o novo acordo orto-
grafico, e que nas Ultimas paginas desta dissertacao é disponibilizado um glossario de termos e
conceitos cientificos relativos a area em estudo.

4. Contribuicao cientifica

O presente trabalho resultou nas seguintes apresentacdes e publicacdes cientificas que subli-
nham o valor da investigacao apresentada ao longo desta dissertacao:

Publicacdes em artigos de conferéncia e poster:

1. A. L. Lopes, H. Simdes, P. Crespo, J. A. S. Barata, J. Lencart e J. A. M. Santos, Impact of
Tumor Contrast in Orthogonal Ray Imaging: a Prostate Irradiation Study, trabalho a ser
apresentado na 2016 IEEE Medical Imaging Conference que ira decorrer entre os dias 29
de Outubro e 6 de Novembro de 2016 (Estrasburgo), com posterior publicacao em acta de
conferéncia.
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2. A. L. Lopes, H. Simoes, P. Crespo, J. A. S. Barata, J. Lencart e J. A. M. Santos, Impact
of Prostatic Fiducial Markers in Orthogonal Ray Imaging - OrthoCT: a Simulation Study,
trabalho apresentado na 20* Conferéncia Nacional de Fisica e 26° Encontro Ibérico para
o Ensino da Fisica, que decorreu entre os dias 8 e 10 de Setembro de 2016 (Braga), com
posterior publicacdo em acta de conferéncia.

Apresentacdes orais:

1. A. L. Lopes, ”Das Ciéncias Biomédicas a Fisica Médica: Projecto OrthoCT - Monitorizacao
de Radioterapia”, apresentacao no ”V Simpdsio de Emprego e Oportunidades em Ciéncias
Biomédicas”, Universidade da Beira Interior, Maio de 2016;

2. H. Simodes, M. Alves Barros, A. L. Lopes, C. Travassos and P. Crespo, ”Latest Results from
OrthoCT Imaging: from Simulations to Experimental Preparation”, apresentacao nas Jor-
nadas Cientificas do LIP, Universidade do Minho, Fevereiro de 2016.

Por este motivo, algumas das imagens e esquemas apresentados ao longo do documento encon-
tram-se legendados em inglés.
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Capitulo 1

Fundamentacao tedrica inerente a radioterapia
externa

A radioterapia (RT) € uma modalidade terapéutica na qual se utiliza radiacdes ionizantes de alta
energia (radiacao capaz de remover electrées ao atomo, isto €, de os ionizar) com o intuito de
eliminar células tumorais. Este tipo de terapéutica é igualmente aconselhado para o tratamento
de algumas alteracoes benignas tais como queldides, neoplasias benignas nos nervos cranianos,
sindrome da veia cava superior, sindrome Gorham-Stout, sindrome Rendu-Osler-Weber, entre
outros [5]. Apresenta como principal objectivo a deposicao precisa de uma determinada dose
de radiacdo num volume alvo especifico de forma a minimizar o mais possivel a irradiacao dos
tecidos saudaveis adjacentes e, consequentemente, os efeitos secundarios agudos e tardios. O
intuito terapéutico passa pela obtencao do controlo tumoral, a erradicacao total da lesdo (caso
seja possivel), assim como o aumento da qualidade de vida do doente e a sua esperanca média
de vida. Os procedimentos inerentes a este tipo de tratamento podem agrupar-se em trés etapas
principais: tomografia computorizada (CT, do inglés computed tomography) de planeamento,
elaboracao do plano dosimétrico e sessao (ou sessdes) de tratamento (Figura 1.1).

Planeamento

Delineagdo dos

Imobilizaao _| Planeamento _| volumes de interesse
3D (e.g. volume clinico

e/ou drgaos de risco)

Dosimetria Clinica
Definigao dos | Optimizagdo do =
objectivos plano de Prescrigdo e
3 et controlo das
T . doses
Alteracio dos administradas
objectivos e criagdo |
de volumes Optimizacdo Aprovacdo do plano
r 3 l
Administracdo do Tratamento
Posicionamento | | Imagem S!e .| Correcgao e
do doente verificacdo dos desvios
v
Adaptacgdo do Plano (se necessario)
Avaliagdo da Avaliacdo das
dose | imagens e criagao
administrada de novos volumes

Figura 1.1: Diagrama ilustrativo das principais fases do tratamento de radioterapia externa, desde o pla-
neamento ao decorrer do tratamento. Adaptado de [6].
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A primeira fase do tratamento de radioterapia consiste na execucao de um exame de tomo-
grafia computorizada num equipamento semelhante ao utilizado em radiologia convencional.
Inicialmente, antes de se dar inicio ao periodo de tratamento, o doente era sujeito ao cha-
mado processo de simulacao convencional realizado num equipamento semelhante ao linac.
Esta etapa tinha como intuito mimicar todos os parametros planeados assim como a marcacao
do posicionamento do doente na sua superficie corporal (incluindo as extremidades dos campos
introduzidos) no sentido de se corrigir pequenos desvios, garantir a conformidade do tratamento
e assegurar uma boa reprodutibilidade do planeamento posteriormente aquando das sessoes de
tratamento.

Com o advento da tomografia computorizada no planeamento da radioterapia externa, o pro-
cesso de simulacao convencional passou a ser uma etapa concomitante a CT de planeamento,
sendo agora esta simulacao realizada no proprio tomografo deixando de existir a necessidade
de um equipamento especifico para isso. Actualmente denominada por simulacéo virtual (VSim,
do inglés virtual simulation) [7], esta é constituida por trés componentes principais localizados
dentro da sala do equipamento: o tomografo CT, o sistema de lasers mdvel e a aplicacao da
simulacao virtual. Estudos clinicos demonstram que 30 a 80% dos doentes sujeitos a radiote-
rapia beneficiam da utilizacdo da CT aquando da delineacao do volume alvo devido a precisao
que se obtém comparativamente a simulacdo convencional. Segundo a literatura, pela analise
das estimativas conclui-se que o uso da CT melhorou a taxa de sobrevivéncia aos 5 anos em
cerca de 3.5%, apresentando grande impacto ao nivel dos tratamentos de volumes de pequenas
dimensoes [8]. Genericamente, as principais diferencas entre a CT utilizada no planeamento
da radioterapia externa (RTE) e a da radiologia convencional incluem as dimensoes da abertura
do tomografo, a constituicdo da mesa do equipamento, a presenca de lasers na sala e o ob-
jectivo do exame que nao passa pelo diagndstico, mas sim pela recolha de imagens para fins
dosimétricos e de posicionamento. Relativamente as dimensdes da abertura da gantry (cabeca
do equipamento que contém os principais componentes do sistema) estas devem ser as maiores
possiveis no sentido de permitir a realizacao de varrimentos em doentes de maior tamanho,
assim como a execucao de diferentes tipos de posicionamento. Normalmente o diametro do
tomografo convencional é da ordem dos 70 cm, sendo que em radioterapia se utiliza tomogra-
fos com 85 cm de forma a facilitar a execucao de posicionamentos que exijam a elevacao dos
bracos por exemplo, o que é bastante recorrente ao nivel das patologias toracicas. Para além
disso, o varrimento é efectuado ja com os acessdrios de posicionamento colocados tratando-se
de ferramentas com alguma dimensao. Quanto a mesa do equipamento esta devera ser idéntica
a utilizada nas unidades de tratamento, ou seja, dura, constituida por fibra de carbono e com
capacidade para indexacao dos diferentes acessorios de imobilizacao.

A VSim permite nao so6 obter informacao tridimensional da anatomia interna do doente, como
a delineacdo do tumor e das estruturas adjacentes, a realizacdo de marcacdes na superficie
corporal do doente e a criacao de radiografias reconstruidas digitalmente (DRR, do inglés digi-
tally reconstructed radiograph). Estas DRRs sao posteriormente utilizadas no posicionamento
diario, sendo a sua qualidade dependente de um conjunto de parametros dos quais fazem parte
a espessura e o espacamento entre cortes, a dimensao dos voxeis e a matriz de reconstrucao.
Depois de se adquirirem as imagens e de se definir o posicionamento do doente é entdo ela-
borado o plano de tratamento na dosimetria. Esta € a etapa na qual se executa e discute a
melhor distribuicdo de dose para o doente tendo em conta as suas caracteristicas, a patologia
em causa, as hormas internacionais e os protocolos hospitalares. Depois de devidamente apro-
vado por toda a equipa multidisciplinar, o doente inicia o tratamento no acelerador linear onde
diariamente é reproduzido o posicionamento definido na CT.
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Actualmente sdo ja varias as modalidades e técnicas de irradiacdo disponiveis, sendo estas o
resultado de uma evolucao gradual, concomitante e dependente do desenvolvimento da ciéncia
e da tecnologia. Como se pode verificar pela Figura 1.2, a evolucao das técnicas ocorreu no
sentido de aumentar a conformacionalidade do tratamento (i.e. de restringir o mais possivel a
dose administrada apenas ao volume alvo) diminuindo-se a necessidade de atribuir margens com
dimensoes significativas as regides de interesse (ROI, do inglés region of interest). Esta maior
conformacéo tem como objectivo principal a reducao da dose absorvida pelos tecidos saudaveis
circundantes.

D | abid | oot il b gt 1

D & puparbid

Conformacionalidade

Menor dose nos tecidos saos
Margens menores

Figura 1.2: Evolucao temporal de algumas das principais técnicas aplicadas na radioterapia externa. As
técnicas de irradiacdo mencionadas encontram-se explicadas na seccao 1.4 [9].

1.1 Processos de interaccao da radiacdao electromagnética com

a matéria

O feixe de radiacao electromagnética, raios X ou raios gama, ao atravessar a matéria interage
com ela através de diversos processos, sendo estas interaccoes dependentes da sua energia
e da estrutura do meio através da qual passa o feixe [7] (Figura 1.3). O feixe de raios X ou
raios gama a medida que penetra em profundidade nos tecidos sofre fenomenos de dispersao e
absorcao, verificando-se uma atenuacao exponencial da sua intensidade. Esta reducao da in-
tensidade relaciona-se com fendmenos de absorcédo, dispersao ou com a combinacao de ambos.
O processo de absorcédo consiste na transferéncia de energia do feixe de raios X primario para
os atomos constituintes do meio, ou seja, trata-se da energia depositada no meio por unidade
de massa. Esta energia acaba por ser convertida em energia cinética dos electroes ai presentes
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aumentando, assim, o seu movimento e consequentemente o nimero de interaccées que ocor-
rem com os outros atomos (despoletando processos de ionizacao e excitacdo). Ja a dispersao
ocorre apos o feixe incidente colidir com os electrées dos atomos do meio, resultando na sua
defleccdo numa direccao diferente da inicial (o que nem sempre envolve a transferéncia de
energia) [7]. A probabilidade de o feixe de raios X atravessar um determinado meio sem sofrer
absorcao ou dispersao ira depender da energia da radiacao e do meio material. A fraccao do
feixe de raios X transmitidos apresenta interesse ao nivel da formacao da imagem radiografica
e da dose de saida do feixe de raios X utilizado nos tratamentos de radioterapia [7].

Meio de
Atenuacao
A - A
B + ~
~3
C »

Figura 1.3: Principais processos de atenuacao. A-Transmissao; B-Dispersao; C-Absorcao [7].

1.1.1 Coeficientes de atenuacao

O coeficiente de atenuacao indica a capacidade que determinado meio apresenta para atenuar
o feixe de radiacao incidente, podendo distinguir-se dois tipos de coeficientes de atenuacao: o
linear e o massico. O coeficiente de atenuacao linear corresponde a reducao da intensidade de
um feixe de raios X de incidéncia paralela por unidade de espessura do meio atravessado, sendo
a unidade do sistema internacional (SI) o m~!. A atenuacao resulta da interaccao entre os fotoes
do feixe incidente e os atomos constituintes do meio atravessado, sendo que a probabilidade
de ocorrerem interaccées aumenta a medida que o nimero de atomos por unidade de volume
também aumenta [7]. A definicdo de coeficiente de atenuacdo linear sugere assim que este
seja dependente da natureza do meio material, apesar de nao ter em consideracao o nimero
de atomos que o constitui. Neste sentido, qualquer alteracao de estado na espessura do meio
(e.g. a passagem do estado solido para o estado gasoso) que envolva alteragcoes ao nivel da
densidade nao sdo consideradas no calculo do coeficiente de atenuacao linear. O coeficiente
de atenuacao massico, pelo contrario, ja tem em conta a possibilidade de ocorrerem variacoes
de densidade, assumindo uma relacdo de dependéncia com o niUmero de atomos existente por
unidade de volume. Desta forma, entende-se por coeficiente de atenuacdo massico a reducao
da intensidade de um feixe de incidéncia paralela ao meio, por unidade de massa atravessada,
sendo a unidade SI o0 m2.kg~! [7]. Como ja foi referido, os feixes de raios X podem sofrer
diferentes processos de atenuacao dependendo tanto da energia do feixe primario, como da
estrutura do meio atravessado. Cada processo de atenuacao tem associado um coeficiente de
atenuacao, sendo o coeficiente de atenuacao linear ou massico total a soma de cada um destes
processos individuais [7].

Relativamente aos processos de interaccao que podem ocorrer quando a radiacao ionizante
interage com a matéria, devido ao espectro de energia de raios X utilizado em radioterapia
apenas trés sdo considerados relevantes: o efeito fotoeléctrico, a dispersao de Compton e a
producdo de pares (Figura 1.4). E através destes processos que a energia inicial dos fotdes
incidentes é transferida (parcialmente ou na sua totalidade) para os electrées do meio [7].
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Efeito fotoeléctrico
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Figura 1.4: Principais mecanismos de interaccao da radiacao ionizante com a matéria para fotdes numa
gama de energias proxima da utilizada em radioterapia.

1.1.2 Efeito fotoeléctrico

0 efeito fotoeléctrico explicado por Albert Einstein em 1905, diz-nos que quando um feixe de
radiacdo electromagnética incide numa superficie transfere a sua energia para os electroes ai
presentes fazendo com que sejam emitidos. Em termos atomicos o que acontece é que o fotao
incidente é absorvido pelo atomo sendo emitido um electrdao atomico, neste caso designado
de fotoelectrao, de uma das camadas mais internas (criando uma lacuna) [10]. Este processo
de interacao explica porque razao os materiais metalicos de elevado nimero atémico (como
por exemplo o chumbo) sao utilizados para absorverem raios X e raios gama de baixa energia.
Como se pode ver pelo grafico da Figura 1.5, o coeficiente de atenuacao massico para o efeito
fotoeléctrico € maior para as baixas energias.

T e - T T "
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k 10t = Produgdo de Pares no campo nuclear |
-‘_ Produgdo de Pares no campo electrdnico
;g. Atenuagio total com a dispersdo de Rayleigh
s
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Figura 1.5: Grafico dos coeficientes de atenuacdo massicos resultantes da interaccdo dos fotées com a
agua. Dados retirados da base de dados do NIST (National Institute of Standards and Technology).
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1.1.2.1 Relevancia pratica do efeito fotoeléctrico em radioterapia

O grau de contraste que se verifica entre os tecidos moles e as estruturas osseas, tanto em
imagens de verificacdo como em radiografias convencionais, ocorre devido a predominancia do
efeito fotoeléctrico para baixas energias (tipicamente, entre os 50 e os 120 kV) [7]. O coeficiente
de atenuacédo massico para este tipo de interaccao é dependente do nimero atémico do meio
atravessado pelo feixe. Assim, uma vez que o 0sso apresenta um numero atomico efectivo
maior que o dos tecidos moles, a absorcao que ocorre ao nivel 6sseo € muito superior a que
se verifica nos restantes tecidos (dai ocorrer uma diminuicao no nimero de fotdes transmitidos
que chegam ao receptor de imagem quando no trajecto do feixe existem estruturas dsseas).
0O mesmo principio é aplicado quando se pretende obter contraste entre duas estruturas ana-
tomicas em particular, como por exemplo a bexiga e os tecidos circundantes com semelhante
numero atémico. Nestes casos podera ser administrado um agente de contraste (bario ou iodo,
por exemplo) que devido as suas propriedades, ira causar uma maior absorcao na zona onde se
encontra em maior concentracao fazendo com que esta se destaque dos restantes tecidos [7].
Desta forma, torna-se fundamental ter em consideracao a dependéncia existente entre o efeito
fotoeléctrico e o nimero atomico do material a quando da elaboracdo do plano dosimétrico,
uma vez que se o tumor estiver adjacente a um tecido de elevado nimero atémico podera ocor-
rer uma subdosagem da lesdo ou, pelo contrario, a inducao de efeitos secundarios inesperados
nesses tecidos devido a ocorréncia de uma maior absorcao do que aquela que era inicialmente
esperada [7]. Todos estes parametros devem ser tidos em consideracao a quando do estudo da
distribuicao de dose, no sentido de minimizar ao maximo os riscos para o doente, assim como a
probabilidade de aparecimento de efeitos secundarios tardios.

1.1.3 Dispersao de Compton

Relativamente ao fenémeno da dispersao de Compton, verifica-se que o fotao incidente é dis-
perso, ao interagir com um electrao de uma das camadas mais externas do atomo (elestrao
atomico quase livre) resultando um fotdo com menor energia e um elestrao disperso com uma
energia igual a perdida pelo fotdao. Uma fraccao da energia do fotao incidente é entao trans-
ferida para o electrao sob a forma de energia cinética mantendo, no entanto, a capacidade de
interagir com os electrdes presentes nas orbitais mais externas dos outros atomos. A expressao
matematica que relaciona a energia do fotao disperso, Ep;sp.compton, COM a energia do fotao
incidente, Ey, e o angulo de dispersao, ¢, para uma dada interaccdo pode ser obtida a partir da
conservacao da energia total e do momento linear:

hUO
%5 (1 —cos )

(1.1)

Epis 1 =
sp. Compton B
1+

m

onde, m.c? = 0.511 MeV corresponde a energia em massa do electrao em repouso.

Apos a interaccao, o fotao possui uma energia inferior aquela que tinha inicialmente, sendo
este o processo dominante em termos de absorcao de radiacao ionizante em radioterapia [10].
A dispersao de Compton nao apresenta qualquer dependéncia com o nimero atomico do ma-
terial absorvente apesar de ser dependente da sua densidade electronica. Para o intervalo de
energias compreendido entre 0.1 e 10 MeV, o efeito predominante na interaccao com a agua
(principal constituinte do corpo humano) é a dispersao de Compton. No entanto, como se pode
ver pelo grafico da Figura 1.5, para esta gama de energias também ocorrem outros processos,
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nomeadamente a dispersdo de Rayleigh (ou dispersao coerente). Este fendmeno corresponde a
dispersao elastica dos fotdes sem que se verifique a perda de energia do fotao para o meio. A
probabilidade deste processo ocorrer é maior para fotdes cuja energia é inferior a 0.01 MeV,
pelo que nao apresenta nenhuma relevancia em radioterapia.

1.1.3.1 Relevancia pratica da dispersao de Compton em radioterapia

Para energias de megavoltagem (MV), a imagem é produzida como resultado da absorcao di-
ferencial resultante da dispersdao de Compton. Contrariamente ao efeito fotoeléctrico, os co-
eficientes de atenuacdo massicos para a dispersao de Compton sao independentes do nimero
atomico verificando-se uma atenuacdo semelhante entre as estruturas osseas e os tecidos mo-
les. Contudo, as diferencas ao nivel das densidades das estruturas localizadas na trajectoria
do feixe contribuem para a producao da imagem. Por exemplo, areas que contenham ar (com
uma densidade, p, de p = 0.3 g.cm—3) atenuam menos o feixe do que zonas de tecido mole
(p = 1.0 g.cm~3) ou 0sso (p = 1.8 g.cm~3), permitindo a chegada de um maior nimero de raios
X transmitidos ao receptor de imagem. Para além disso, qualquer diferenca ao nivel da densi-
dade de electrdes ira enaltecer este efeito [7]. Uma consideracdo a ter em conta quando se
utiliza raios X de megavoltagem na irradiacao de volumes na regido toracica é o aumento da
transmissao através do pulmao como resultado da diminuicao da atenuacao no ar devido a sua
baixa densidade. Como consequéncia desta baixa atenuacao, os tecidos moles que se encon-
tram para la do pulmao acabam por ficar sujeitos a uma maior taxa de dose do que aquela que
era inicialmente expectavel. Para além disso, a presenca de lesdes malignas no tecido pulmo-
nar torna o planeamento do tratamento ainda mais complicado, uma vez que a densidade a ser
considerada deve ser a do tecido mole e nao a do ar.

1.1.4 Producao de pares

No fenémeno de producao de pares, que pode ocorrer na zona do campo nuclear (mais provavel)
ou do campo electronico, o fotdo incidente é convertido num par electrao-positrao. Posterior-
mente, o positrao ira aniquilar-se com um electrao, dando origem a dois fotdes de aniquilacao.
Podemos descrever este um processo de duas fases:

- Fase 1: criacdo de massa a partir da energia

« Os protoes presentes no nlcleo dos atomos constituintes do meio encontram-se carregados
positivamente, o que resulta na formacao de um campo eléctrico em torno do nucleo;

« Um fotdo incidente altamente energético ao passar junto do nlcleo interage com ele;

« O fotao incidente acaba por “desaparecer”, sendo a sua energia usada na formacao de
duas novas particulas, cada uma delas com uma massa igual a do electrao mas com cargas
diferentes: uma com carga positiva (positrao) e outra negativa (electrao);

» A energia em excesso do fotao (energia além da necessaria para a criacao das particulas)
ira aparecer sob a forma de energia cinética do electrao e do positrao.

Como ja foi referido, no processo de producao de pares ocorre a formacao de duas novas par-
ticulas existindo por isso um limiar energético minimo para que o processo possa ocorrer, ou
seja, o fenomeno de producdo de pares so se verifica para fotdes com energias superiores a
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1.022 MeV [7]. O electrao e o positrao vao perdendo energia cinética a medida que atravessam
o meio devido as interaccoes que estabelecem com as outras particulas ai presentes.

- Fase 2: criacdo de energia a partir da massa

As duas particulas perdem toda a sua energia e param;

» Como o positrao € muito instavel acaba por se recombinar com um electrao do meio;

As duas particulas aniquilam-se criando energia a partir da massa;

Ocorre a formacao de dois fotoes que sao emitidos em direccdes opostas, sendo estes
conhecidos como radiacao de aniquilacao;

o Cada um dos novos fotoes possui uma energia de 0.511 MeV.

Importa ainda referir que mesmo para a gama de energias de megavoltagem mais utilizadas
em radioterapia (4-20 MeV), o processo predominante é a dispersdao de Compton. Devido a
dependéncia existente entre a producao de pares e o nUmero atomico do meio atravessado pelo
feixe de raios X, este fendmeno acaba por ser pouco relevante ao nivel dos tecidos moles [7]. Na
Tabela 1.1 encontra-se sumarizada a dependéncia entre os principais processos de interaccao e
o numero atémico, a densidade electronica e a energia do feixe.

Tabela 1.1: Relacao entre os processos de interaccao mais frequentes e o nimero atémico, a densidade
electronica e a energia do feixe [11].

Efeito fotoeléctrico Dispersao de Compton Producéao de pares
Numero atémico (7) Proporcional a Z3 Nao dependente de Z Proporcional a Z
Densu,ia(.je Nao dependente Proporcional Nao dependente
electrénica
. . . . Apenas ocorre para
3
Energia do feixe (F) Proporcional a 1/E Proporcionala 1/FE energias >1.022 MeV

1.2 Acelerador linear

Os equipamentos que utilizam ondas electromagnéticas de elevada frequéncia para acelerar par-
ticulas carregadas através de um tubo linear com o intuito de gerar feixes de fotdes designam-se
por aceleradores lineares (linac, do inglés linear particle accelerator). Estes orientam as par-
ticulas segundo uma trajectoria recta, obtendo-se um valor final de energia que é proporcional
a soma das diferencas de potencial geradas a partir dos mecanismos de aceleracao dispostos ao
longo da trajectoria. Como se pode ver na Figura 1.6, tratam-se de equipamentos multifunci-
onais capazes de realizar tratamentos tanto com electrdoes (para patologias mais superficiais)
como com fotdes (para tratamentos cuja deposicao de dose tenha de ocorrer em profundi-
dade) [7]. Os principais constituintes do acelerador linear, assim como a sua respectiva funcao
encontram-se resumidos na Tabela 1.2.
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Figura 1.6: llustracao geral de um acelerador linear padrao [12].

Tabela 1.2: Principais constituintes do linac e respectiva funcao [12].

Componente

Funcéao

Canhao de electroes

Fonte de electroes

Klystron ou Magnetron

Fornecer potencial de aceleracao e amplitude. No caso do Klystron
este é utilizado para energias >10 MV e o Magnetron para <10 MV

Rede de formacao de impulsos

Sincronizar os feixes de electrées com a fase das microondas

Injector

Injectar pulsos de corrente no canhao de electroes

Guia acelerador

Local onde os electroes sao acelerados através de multiplas cavida-
des de geometria linear

iman deflector

Utilizado em tubos aceleradores de orientacao horizontal com o in-
tuito de redireccionar o feixe e seleccionar a energia

Alvo de raios X

Utilizado nos feixes de electrdes para produzir raios X aquando do
impacto dos electroes

Laminas de dispersao

Dispersar os electrées com o intuito de produzir feixes uniformes

Filtro aplanador

Homogeneizar o feixe de raios X que sai do alvo no sentido de pro-
duzir feixes mais uniformes

Camaras de monitorizacao

Camaras de ionizacao responsaveis pela monitorizacao da quanti-
dade de radiacao presente no feixe

Colimadores

Definir e configurar o tamanho e a forma dos campos de irradiacao
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1.2.1 Producao do feixe de raios X

Para que o feixe de electroes proveniente do tubo acelerador atinja o alvo é necessario direc-
ciona-lo por meio de imanes de deflexdo (do inglés, bending magnets). Apds sairem do tubo
acelerador, os electrées entram numa regiao de vacuo onde nao existe aceleracdo chamada ca-
vidade de deflexao nas extremidades da qual se encontram posicionados os imanes responsaveis
pela criacdo de um campo magnético que deflecte e foca o feixe de electrdes [7]. A designacédo
dos sistemas de deflexao é feita de acordo com o angulo de curvatura a que os electrdes sdo
sujeitos, sendo os mais utilizados os de 90°e 270° (Figura 1.7).

O sistema de deflexao de 90°é um sistema relativamente simples no qual é utilizado apenas
um iman dipolar para criar um campo magnético homogéneo. Este sistema ja nao se aplica nos
aceleradores lineares mais recentes uma vez que os electroes que saem do tubo acelerador pos-
suem diferentes valores de energia, tendo de ocorrer uma maior deflexao dos mais energéticos
em comparacao com os de menor energia. A aplicacao de um sistema de 270° permite a con-
vergéncia de todos os electrées num mesmo ponto a 270° (Figura 1.7), sem qualquer dispersao
de energia [7].

Devido a carga positiva do nucleo, quando um electrao passa na sua proximidade fica sujeito
a uma forca de coulomb atractiva e sofre um desvio na direccao do nlcleo, sendo essa alte-
racao de direccao acompanhada pela perda de energia cinética. A energia que é perdida pela
desaceleracao do electrao é emitida sobre a forma de fotdes de raios X, conhecidos como ra-
diacao de travagem ou radiacdo de bremsstrahlung. Quanto mais proximo o electrao passar
do nicleo do atomo do alvo maior a influéncia que o campo electroestatico ira exercer sobre
ele. Radiacdo de bremsstrahlung de baixa energia é emitida quando o electrao incidente sofre
uma pequena interaccao com o nucleo resultando num fotdo pouco energético, ao passo que
a radiacdo de travagem de alta energia é emitida quando o electrao perde toda a sua energia
devido a uma colisdo frontal com o nucleo, o que o obriga a parar. Importa ainda referir que
os alvos de raios X podem ser de transmissao ou de reflexao. Como os fotdoes mais energéticos
sdo maioritariamente produzidos em consequéncia das colisdoes frontais que ocorrem entre o
electrao e o nlcleo dos atomos do alvo de raios X, os alvos de transmissao sdao mais eficientes
do que os de reflexao por permitirem a utilizacao da maioria dos fotdes produzidos. Por sua
vez, estes fotdes nao se encontram distribuidos uniformemente ao longo do feixe verificando-se
uma maior intensidade ao longo do eixo central em comparacao com a zona da periferia (o que
torna o feixe inGtil em termos clinicos por impossibilitar a administracao de uma dose uniforme
em profundidade) [7].

De forma a homogeneizar o feixe é entao aplicado um filtro conico denominado por filtro apla-
nador (do inglés, beam-flattening filter) com maior absorcdo na regiao central do campo de
raios X, uniformizando o feixe. Para que isto possa ocorrer, o filtro tem de ser mais espesso
na regiao central indo esta espessura diminuindo gradualmente até as zonas laterais, dai o seu
formato conico. Os aceleradores lineares com dupla energia apresentam diferentes filtros apla-

Sistema 90° Sistema 270°

Figura 1.7: Representacdo de um sistema de imanes de deflexao de 90°e de 270° [7].
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nadores, cada um deles devidamente adaptado a uma das energias. Na cabeca do linac existem
ainda duas camaras de ionizacéo localizadas ap0s o filtro aplanador cuja funcao passa pela me-
dicdo da dose e monitorizacao da qualidade do feixe de fotdes produzido. Estas camaras de
ionizacao sao do tipo faces-paralelas apresentando-se seladas para evitar interferéncias induzi-
das pelas variacoes da temperatura e da pressao [7]. Para além disso, trata-se de um sistema
de camaras duplas utilizado com o intuito de monitorizar simultaneamente duas camaras de
ionizacao independentes em que a primeira tem como funcao a medicao da radiacao (interrom-
pendo o feixe quando é atingido o valor de dose pretendido), e a segunda actua como reserva da
primeira, entrando em accdo caso esta falhe. A camara de ionizacao activa tem ainda a funcao
de fornecer um feedback as bobinas e aos imanes de deflexao, no sentido de assegurar que o
feixe de electrdes seja plano e simétrico.

1.2.2 Moldagem do feixe por meio de colimadores

Os colimadores sao estruturas metalicas constituintes da cabeca do acelerador linear normal-
mente formadas por chumbo ou tungsténio. A sua aplicacao tem como objectivo a configura-
cao/moldagem dos feixes de radiacao por meio do processo de absorcao permitindo a passagem
dos fotdes apenas através de uma abertura fixa de dimensoes restritas. Estes apresentam ainda
a capacidade de absorver fotdes secundarios e de executar uma adequada definicdo das zonas
alvo a irradiar. Por norma, a colimacao do feixe de fotdes é feita através de dois tipos de coli-
mador: o primario e o secundario [7].

O colimador primario é o responsavel pela delimitacdo da maior dimensao que o campo geomé-
trico pode adoptar. Trata-se de uma abertura conica existente no interior de um bloco blindado
de tungsténio em que as laterais da abertura se encontram projectadas para a periferia do
alvo. A espessura do bloco blindado é estabelecida de forma a ser capaz de atenuar a intensi-
dade do feixe primario de raios X para menos de 0,1% do valor inicial. Este tipo de colimador
encontra-se normalmente adjacente a estrutura emissora de fotdes ou junto a janela de saida
dos electroes [7]. Ja os colimadores secundarios podem ser utilizados tanto como dispositivos
externos que se adaptam ao acelerador como estruturas integradas no proprio equipamento.
Consistem em quatro blocos, dois deles responsaveis pela formacao da parte superior do co-
limador e os outros dois pela parte inferior, formando as mandibulas do colimador (do inglés,
jaws). O colimador secundario apresenta a capacidade de produzir campos rectangulares ou
quadrados ao nivel do isocentro do linac. A extremidade mais interna da mandibula do coli-
mador projecta-se para o ponto central do alvo de raios X para qualquer que seja a posicao do
colimador. Este tém ainda a capacidade de girar em torno do seu proprio eixo, sendo este grau
de liberdade conhecido como rotacao de colimacdao. Uma importante propriedade dos acele-
radores lineares mais recentes é o seu sistema de mandibulas independentes/assimétricas que
permitem a criacdo de campos irregulares. Normalmente a distancia estabelecida entre o co-
limador secundario e o alvo é de cerca de 40 a 50 cm de forma a haver espaco para posicionar
o doente. Pelo contrario, as mandibulas do colimador devem estar o mais proximo possivel
da superficie corporal do doente no sentido de minimizar ao maximo a penumbra geométrica
formada pelos feixes de fotoes [7]. Como ja foi referido, este tipo de colimadores esta pro-
gramado apenas para construir campos rectangulares ou quadrados, o que limita o0 maximo de
conformacao que se consegue obter do feixe ao alvo. Desta limitacao surgiu a necessidade de
criar os chamados colimadores multifolhas (MLC, do inglés multileaf collimator), capazes de
providenciar uma maior flexibilidade ao nivel da construcao dos campos.
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Estes sdo constituidos por dezenas de pares de folhas/laminas que se podem programar e mover
individualmente permitindo a formacao de campos irregulares (Figura 1.8).

Com o evoluir da tecnologia, o nimero de folhas constituinte do colimador multifolhas foi sendo
cada vez maior permitindo uma melhor conformacao dos campos e consequentemente uma
maior precisao do tratamento. A titulo de exemplo, um modelo formado por 120 folhas (60 pa-
res) apresenta a capacidade de criar campos com uma dimensao de 40 x 40 cm?, sendo para isso
necessarios 120 controladores individuais (um para cada uma das folhas). A criacdo dos MLCs
surgiu como consequéncia do desenvolvimento de técnicas de irradiacdo cada vez mais confor-
macionais, como é exemplo a radioterapia de intensidade modulada (IMRT, do inglés intensity-
modulated radiation therapy). Assim, através da utilizacdo de multiplos campos altamente
conformados € possivel aumentar a dose de radiacdo administrada ao tumor poupando-se si-
multaneamente os tecidos saudaveis adjacentes a uma exposicao tao elevada e desnecessaria.
Actualmente, ja sao utilizados micro-colimadores multifolhas em tratamentos de radiocirurgia
uma vez que apresentam a capacidade de formar campos com dimensoes reduzidas (na ordem
dos 10 x 10 cm?). Um dos linacs mais utilizados em tratamentos de radiocirurgia é o Novalis Tx™
resultante de uma colaboracao entre a Varian Medical Systems e a BrainLAB. Este linac possui
um MLC constituido por 120 folhas no total: 64 localizadas no ndcleo do colimador com uma
espessura de 2.5 mm cada e 56 folhas mais exteriores com uma espessura de 5 mm.

Sumariamente, o processo de formacao do feixe ao longo dos diversos componentes que consti-
tuem o acelerador linear pode ser descrito segundo as seguintes etapas:

1. O Klystron gera microondas de elevada poténcia para posterior aceleracao dos electrdes
no guia acelerador;

2. O guia de ondas transporta as microondas desde o local onde séo produzidas até ao guia
acelerador;

3. O canhao de electrdes injecta electrées no guia acelerador que possui uma estrutura in-
terna favoravel a sua aceleracao até as energias necessarias;

4. Aceleracao do feixe de electrdes até uma velocidade proxima da luz;
5. Deflexdo do feixe a 270°no iman deflector;

6. O feixe de electroes incide num alvo de metal de elevado nimero atomico (normal-
mente tungsténio) o que leva a formacao de raios X de elevada energia (radiacao de
bremsstrahlung);

7. Ocorre a configuracao da forma do feixe pelos colimadores;

8. Direccionamento do feixe para a zona alvo no doente.

Figura 1.8: Comparacao entre os blocos de chumbo utilizados inicialmente para a definicao dos limites do
volume alvo (a esquerda) e o actual colimador multifolhas (a direita) [7].
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1.2.3 Producao de feixes de electroes

No sentido de gerar feixes de electroes com aplicabilidade clinica torna-se necessario alterar
a configuracao da cabeca do acelerador linear, removendo e/ou acrescentando alguns compo-
nentes (Figura 1.9).

Uma das principais alteracoes consiste na remocao do alvo e do filtro aplanador. Como se tratam
de estruturas metalicas, caso se encontrem posicionadas na trajectoria do feixe irdo causar a
paragem de todos os electroes, levando a emissao de radiacdo de bremsstrahlung, como descrito
anteriormente. Para além da remocao destas estruturas, o campo dos colimadores secundarios
tem de ser totalmente aberto para que a colimacao do feixe de electrdes ocorra o mais proximo
possivel da superficie do doente no sentido de reduzir a dose absorvida fora da regiao de inte-
resse (a dispersado dos electrdes, resultante da interaccdo com o ar, altera as suas trajectorias).
Os aplicadores de electroes sdao constituidos por material de baixo nimero atéomico (aluminio,
por exemplo), de forma a minimizar a quantidade de raios X de bremsstrahlung produzidos.

Modo raios X Modo electroes

- Alvo ——

Alvo e Filtro

« Colimador Primario > Aplana_dor
removidos

«Filtro Aplanador Léminas Disperséo +»—f—= —_—
" Camara lonizagdo —*
.
—— Espelho 5y

Colimadores
-+ o —>
Secundarios

Aplicador Electroes —»

Figura 1.9: Configuracao da cabeca do acelerador programado para tratamentos com fotdes de raios X e
electrdes [7].

1.3 Definicdo de volumes em radioterapia

No sentido de desenvolver e promulgar recomendacoées internacionais aceites por toda a comuni-
dade cientifica envolvida na area da radioterapia e das radiacdes, em 1925 surgiu a International
Commission on Radiation Units & Measurements (ICRU). Tendo em conta o ambito do seu de-
senvolvimento, os trés principais objectivos da ICRU incluem:

1. Criacao de normas relativas as quantidades/unidades de radiacao e radioactividade;

2. Definicdo dos procedimentos mais adequados a medicao e aplicacao destas quantidades
no diagndstico, na terapéutica e em ambiente industrial;
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3. Criacao de bases de dados fisicas necessarias a aplicacdo dos procedimentos supramenci-
onados de maneira garantir a uniformizacao dos calculos.

Sé através do estabelecimento de uma linguagem propria, passivel de ser reconhecida por toda a
comunidade cientifica envolvida na area, se torna possivel assegurar uma comunicacao precisa,
segura e efectiva entre os diferentes profissionais e instituicoes presentes em todo o mundo.
Desta forma, a ICRU tem vindo a publicar diversos documentos relativos a nomenclatura cien-
tifica a utilizar, aos volumes com maior relevancia em radioterapia (Figura 1.10), assim como
normas relativas aos pontos de prescricdo de dose. O relatorio ICRU 50 é o documento mais
significativo em termos de definicao dos volumes alvo, apresentando de forma descritiva os que
devem serem delineados aquando do planeamento, nomeadamente:

» Volume tumoral (GTV, do inglés gross tumor volume): massa tumoral palpavel ou de facil
identificacao imagioldgica, correspondendo a regido central de crescimento tumoral.

« Volume clinico (CTV, do inglés clinical target volume): volume que corresponde ao GTV
com a adicdo de uma margem para inclusdo da possivel extensdo microscopica da doenca.

» Volume de planeamento (PTV, do inglés planning target volume): volume criado com o
intuito de seleccionar uma configuracao adequada dos feixes, no sentido do plano final
incluir todas as possiveis variacdes geométricas e incertezas para que a dose prescrita
seja efectivamente recebida pelo CTV. Desta forma, o PTV corresponde ao CTV com uma
margem de seguranca para inclusao dos movimentos inter- e intra-fraccao.

« Orgdos de risco (OARs, do inglés organ at risk): tecidos saudaveis cuja sensibilidade a
radiacao influencia de forma significativa o planeamento do tratamento e/ou a dose pres-
crita.

» Volume tratado (do inglés, treated volume): volume englobado pela superficie de uma
determinada isodose, definida como sendo a mais adequada ao intuito do tratamento.

« Volume irradiado (do inglés, irradiated volume): volume exposto a uma dose considerada
significativa em relacao a tolerancia dos tecidos saudaveis adjacentes.

Mais recentemente surgiu um suplemento da ICRU 50 (denominado por ICRU 62) no qual se
fundamenta que a definicao do PTV deve ser feita de acordo com dois novos conceitos: o de
margem interna (IM, do inglés internal margin) e o de margem de configuracdo (SM, do inglés
setup margin). O conceito de margem interna foi criado no sentido de se englobarem no plane-
amento do tratamento as incertezas induzidas pela variacdes que ocorrem ao nivel do tamanho,
da forma e da posicao do CTV relativamente ao sistema de coordenadas baseado em pontos de
referéncia anatomicos. Estas variacdes ocorrem como resultado do movimento involuntario e
de dificil (ou até impossivel) controlo dos orgaos internos (e.g. preenchimento do recto e da
bexiga, movimentos respiratorios e batimento cardiaco) [13]. Ja a margem de configuracao foi
estabelecida de forma a que as imprecisdes relacionadas com os possiveis desvios no posiciona-
mento diario do doente sejam considerados no plano, sendo esta comparacao realizada ja nao
em relacdo aos pontos de referéncia anatomicos, mas sim em comparacdao com o sistema de
coordenadas do préprio acelerador linear. A definicdo de ambas as margens no planeamento é
assim fundamental para o equilibrio do plano de tratamento garantindo-se que a dose prescrita
é efectivamente recebida pelo volume alvo, independentemente das variacdes mencionadas.
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Volume Irradiado

PTV

Figura 1.10: Esquema ilustrativo dos principais volumes em radioterapia segundo as normas internacionais,
incluindo subdivisdo genérica dos principais volumes delineados no planeamento [13].

1.3.1 Orgaos de risco e doses de tolerancia

De forma a que o tratamento tenha o melhor resultado possivel é necessario ter em considera-
¢ao o conceito de racio terapéutico a quando da prescricao e planeamento do tratamento. O
que se verifica € que para que seja possivel a erradicacao total da lesao (em alguns casos), a
dose a ser administrada tem de ser muito elevada comparativamente a tolerancia dos tecidos
saudaveis adjacentes. Neste sentido, decorrente da necessidade de proteger os 6rgaos de risco
e de maximizar a dose administrada no volume alvo, surgiu o conceito de racio terapéutico que
visa estabelecer um equilibrio entre a dose necessaria a eliminacao de todas as células malignas
e os efeitos agudos e tardios tolerados pelos OARs. Factores como a dose total prescrita, dose
administrada por fraccdo, volume tratado, concomitante aplicacdo de farmacos (quimioradiote-
rapia), assim como factores individuais caracteristicos de cada doente (e.g. idade, comorbidade
e radiossensibilidade intrinseca dos tecidos) afectam este equilibrio. Nalguns casos, a frequén-
cia ou o grau de severidade dos efeitos tardios conduz mesmo a reducdo da dose de radiacao
que é administrada ao doente. Por exemplo, a incidéncia de segundas neoplasias verificada
apos radioterapia aplicada ao tratamento do linfoma de Hodgkin fez com que a quimioterapia
assumisse maior relevancia em termos terapéuticos, sendo agora o tratamento de primeira linha
prescrito para este tipo de patologia [8]. De facto, a baixa tolerancia dos tecidos a radiacao
ionizante limita as taxas de cura passiveis de serem obtidas apds radioterapia, uma vez que em
certos casos a dose necessaria a eliminacao da lesdo nao coincide com aquela que é debitada.
Contudo devido ao constante avanco nas técnicas de irradiacdao, hoje em dia a distribuicao de
dose ja € muito mais conformada ao volume alvo o que permite a realizacao de escalonamento
de dose, isto é, a aplicacao de doses mais elevadas em determinadas regides com a concomi-
tante poupanca dos tecidos adjacentes. Para além disso, a relacdo entre o desenvolvimento
de determinados efeitos secundarios e a dose ou probabilidade de estes ocorrerem apos a sua
exposicdo a radiacao ja se encontram tabelados na literatura, o que facilita a prescricao do
tratamento. Em geral, a razdo temporal utilizada em termos de probabilidade de surgir deter-
minado efeito é de 5 anos, sendo estes convencionalmente expressos segundo TD5/5 e TD50/5.
0 TD5/5 diz respeito ao minimo de dose tolerada pelos tecidos, dose esta que cria uma taxa
de complicacoes inferior a 5% decorridos 5 anos apos a conclusdo do tratamento. Ja o TD50/5
define a dose maxima de tolerancia que resulta numa taxa de complicacdes de 50%, igualmente
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passados 5 anos apos a irradiacdo. Da mesma forma, ja se encontram disponiveis na literatura
diversos modelos matematicos Uteis no calculo da probabilidade de obtencao de controlo tumo-
ral (TCP, do inglés tumor control probability), e do aparecimento de complicacdes nos tecidos
saudaveis (NTCP, do inglés normal tissue complication probability) [8]. Alguns dos valores cor-
respondentes aos parametros supramencionados para alguns orgaos encontram-se resumidos na
Tabela 1.3.

Tabela 1.3: Estimativas de dose toleradas por alguns 6rgaos de risco, segundo um fraccionamento de dose
de 2 Gy/dia [8].

Oresio Danos TD5/5 TD50/5 .Volu‘me
(Gy) (Gy) irradiado
Glandulas salivares Xerostomia 50 70 50 cm?®
Espinal medula Necrose 45 55 10 cm
Retina Retinopatia 55 70 Total
Coracao Pericardite 45 55 100 cm?®
Rim Nefrosclefo§e aguda 15 20 Total
e cronica
Recto Ulceracao 60 80 100 cm?®
Bexiga Contractura 60 80 Total
Testiculos Infertilidade 1 2 Total

Importa ainda referir que a probabilidade de obter controlo tumoral é directamente proporcio-
nal a dose e inversamente proporcional ao volume tumoral, ou seja, quanto maior for o volume
tumoral irradiado, menor sera a probabilidade de obter controlo sobre a lesdo. Os principais
factores tumorais que afectam a TCP sao a radiossensibilidade intrinseca, a localizacao e tama-
nho do tumor, assim como o tipo histoldgico da lesdo. Ja os factores relacionados com o proprio
tratamento incluem o fraccionamento de dose prescrito, a taxa de dose aplicada, a utiliza-
cao de radiossensibilizadores, a concomitante aplicacdo de outras modalidades terapéuticas, a
técnica de irradiacao e a modalidade de tratamento (e.g. radioterapia guiada por imagem e
radioterapia adaptativa, descritas na seccao 1.5) [8].

1.4 Técnicas de irradiacao

Entre as décadas de 50 e 80 tanto o planeamento como o proprio tratamento de radioterapia
externa eram realizados com base nas informacdes obtidas a partir de radiografias convencio-
nais, assim como dos conhecimentos anatémicos e fisioldgicos dos profissionais envolvidos.
Este periodo ficou conhecido como a era da radioterapia 2D cuja abordagem era limitada aos
seguintes parametros:

» Aquisicao de imagens por meio de um simulador convencional, a partir das quais se obtinham
pontos anatémicos de referéncia Uteis na delineacdo dos volumes de interesse;

« Planos de tratamento criados a partir de um nimero limitado de imagens;

« Insercao de campos de tratamento de acordo com modelos ja previamente estabelecidos;

20



Impacto do Contraste Tumoral em Imagiologia por Raios Ortogonais

» Colimacao rectangular e simétrica do feixe terapéutico, efectuada por meio de blocos de
chumbo criados manualmente.

Com o continuo desenvolvimento da tecnologia e dos sistemas imagioldgicos, este método aca-
bou por evoluir e dar lugar a uma abordagem tridimensional assente nos seguintes pressupostos:

» Aquisicao de imagens através de varios tipos de sistemas imagiolégicos nomeadamente CT,
ressonancia magnética (MRI, do inglés magnetic resonance imaging) e tomografia por emis-
sdo de positroes (PET, do inglés positron emission tomography). Estas modalidades podem
facilmente sofrer fusao por meio de ferramentas de manipulacao de imagem, permitindo
a formacao de um modelo anatémico 3D do tumor. Desta forma consegue-se aumentar
a precisao com que é realizada a delineacao do volume alvo, uma vez que se tratam de
imagens com mais detalhe e melhor visualizacao da relacao espacial entre a lesao e os
tecidos saudaveis adjacentes;

« Visualizacao e calculo das distribuicoes de dose em trés dimensdes, resultante dos avancos
na area da computacao que permitiram introduzir as diferentes modalidades de imagem
nos sistemas de planeamento;

e Desenvolvimento de um MLC com a capacidade de providenciar uma conformacao mais
precisa do feixe terapéutico ao volume alvo em termos de beam eye’s view (BEV).

Decorrente destas evolucdes surgiu o conceito de radioterapia conformacional cujo principal
intuito passa pela delineacao de um volume alvo o mais restrito possivel, no sentido de poder
ser sujeito a uma maior dose de radiacao sem prejuizo acrescido para os restantes tecidos. O
termo “conformacional” é aplicado aos planeamentos nos quais:

« O volume alvo esteja definido em trés dimensoes nas imagens provenientes da CT de pla-
neamento;

« 0 alvo seja irradiado através de feixes oriundos de diferentes direccoes;

» Cada um dos feixes esteja individualmente configurado no sentido de criar uma distribuicao
de dose devidamente conformada ao volume de interesse clinico (tanto em forma, como
em niveis de dose desejados).

A delineacao dos volumes alvo e dos orgaos de risco nos cortes da CT de planeamento veio
permitir o calculo de mapas de dose de radiacdo volumétricos, ou seja, a visualizacao das dis-
tribuicoes de dose nas proprias imagens do doente. Estes mapas de dose fornecem estimativas
precisas e detalhadas da dose a que cada tecido esta exposto, permitindo o calculo de histo-
gramas de dose-volume (DVH, do inglés dose-volume histogram). Estes histogramas permitem
avaliar quantitativamente a dose recebida por cada um dos volumes considerados relevantes,
assim como a cobertura do PTV, CTV e GTV pela isodose dos 95% [13]. A partir da avaliacao
destes parametros € entdo possivel estabelecer um prognostico do tratamento, tanto em ter-
mos de racio terapéutico como dos possiveis efeitos secundarios nos OARs (Figura 1.11). Em
radioterapia, a principal medida de quantificacao da dose designa-se por dose absorvida (D),
definida como a quantidade de energia depositada pela radiacao ionizante (dE) por unidade de
massa de material irradiado (dm) (Equacado1.2), cuja unidade Sl é o Gray (Gy).
D= 4E (1.2)

T dm
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Figura 1.11: Histograma de dose-volume de um planeamento para cancro na prostata [15]. Os acrénimos
CFD e CFE correspondem a cabeca do fémur direito e esquerdo, respectivamente.

Segundo as normas estabelecidas no relatério ICRU 50 de forma a ser atingido o objectivo do
tratamento, 100% do PTV deve estar englobado pela isodose dos 95%, devendo apresentar um
maximo inferior a 107% (parametro dosimétrico fundamental na avaliacao da qualidade do plano
de tratamento) [14].

A primeira técnica de irradiacdo a ser desenvolvida no ambito desta nova era tridimensional
designa-se por radioterapia conformacional em trés dimensdes (3D-CRT, do inglés 3D conformal
radiation therapy) sendo ainda hoje muito utilizada na pratica clinica. Esta apresenta-se como
uma técnica de elevada precisdao cujo planeamento ¢é feito através da aplicacdo de um maior
nimero de campos de tratamento (em comparacao com a radioterapia 2D), cada um deles de-
vidamente configurado/moldado ao volume alvo por meio de um colimador.

Posteriormente surgiu a radioterapia de intensidade modulada caracterizada pela subdivisao dos
feixes em multiplos feixes finos ou segmentos (do inglés, beamlets) cuja intensidade é ajusta-
vel. Com a IMRT passou a ser possivel a criacao de planos com distribuicdes de dose complexas e
melhores indices de conformidade e heterogeneidade. Tal como a 3D-CRT, a IMRT é administrada
por meio de feixes fixos que nao giram em torno do doente enquanto estao activos, apesar da sua
forma poder variar. Comparativamente a 3D-CRT, esta nova modalidade necessita de um maior
numero de feixes por fraccdo e as suas direccoes sao definidas de forma a englobar todo o vo-
lume alvo, conseguindo-se simultaneamente evitar as estruturas adjacentes. Para além destes
factores, a IMRT permite ainda uma maior flexibilidade ao nivel do controlo individual de cada
um dos feixes, o que traz melhorias ao nivel da distribuicdo de dose e, consequentemente, da
reducao da toxicidade nos restantes tecidos. Com a IMRT passou a ser possivel um dos maiores
objectivos da radioterapia: o escalonamento de dose que permite que seja administrada uma
maior dose de radiacdo num ponto em especifico dentro de um volume, sem risco acrescido para
as outras estruturas anatomicas [16]. No entanto nem tudo sao beneficios. Primeiro porque os
planos de IMRT sao mais complexos e demoram mais tempo a ser administrados (o que aumenta
o tempo total de tratamento, colocando em risco a precisao do posicionamento devido as mo-
vimentacdes voluntarias e involuntarias do doente) e depois porque estudos demonstram que a
IMRT aumenta a dose integral debitada nas estruturas adjacentes, existindo um maior volume
de tecido saudavel exposto a doses baixas (Figura 1.12). De facto, um dos principais problemas
associado as chamadas “técnicas especiais” como é o caso da IMRT, é o aumento da quantidade
de tecido saudavel que fica sujeito a doses que, mesmo baixas, cumulativamente conduzem ao
aumentam do risco do aparecimento de segundas neoplasias radioinduzidas.
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Figura 1.12: Comparacao da distribuicao de dose obtida com a 3D-CRT e IMRT em planos de cancro no
pulmao. a) Planeamento de 3D-CRT; b) Planeamento de IMRT. Como é possivel verificar, na imagem b)
existe uma maior quantidade de tecido saudavel exposto a doses baixas (zona a roxo) [17].

Este risco encontra-se associado ao aumento do nimero de unidades monitoras (MUs, do inglés
monitor units) que é administrada em cada sessdo de tratamento, o que em termos praticos se
traduz numa maior quantidade de radiacao dispersa a partir da cabeca do acelerador linear que
nao se encontra dirigida ao alvo e que, por isso, ira atingir outros tecidos que nao a ROI [18].
Para além disso, sendo tratamentos mais demorados, as células tumorais dispdoem de mais tempo
para recuperar dos danos induzidos pela radiacao.

Em termos radiobioldgicos sao trés os possiveis danos que podem ocorrer resultantes da interac-
cdo da radiacao ionizante com os tecidos bioldgicos: os danos letais, os potencialmente letais
e os subletais. Os danos letais, como a propria designacéo sugere, correspondem aos danos que
resultam na morte da célula (danos irreversiveis). Caso o nimero de células mortas seja ele-
vado podera conduzir a morte do tecido ou até mesmo do 6rgao, considerando-se como principal
factor responsavel por este tipo de danos as rupturas de cadeia dupla das moléculas de acido
desoxirribonucleico (ADN). Ja os danos potencialmente letais podem ser reparados caso as con-
dicdes ambientais pos irradiacao sejam alteradas, ou seja, se forem suboptimas ao crescimento
celular. Caso isto se verifique, o nimero de células sobreviventes aumentara considerando-se
que o dano potencialmente letal sofreu reparacao. Neste sentido, em condicées normais estes
danos sdo passiveis de reparacdo, sendo potencialmente letais no caso das células irradiadas.
No caso dos danos subletais, a sua reparacao € possivel em condicées normais desde que haja
um fraccionamento da dose, ou seja, desde que a dose seja subdividida em pequenas fraccoes
administradas ao longo de um determinado periodo de tempo, o que possibilita 0 aumento do
numero de células sobreviventes. Desta forma, quanto maior for o tempo entre a administra-
cado das fraccoes, maior sera o nimero de células sobreviventes dado que estas dispdem de
mais tempo para reparar as lesoes sofridas antes de acumular danos subsequentes (as células
sobreviventes acabam por responder a segunda fraccdo como se nédo tivessem sido irradiadas
anteriormente). Em termos de pratica clinica, quando a prescricao do tratamento consiste num
esquema de fraccionamento de dose, deve estabelecer-se um equilibrio temporal de forma a
que as células malignas sejam eliminadas e as saudaveis disponham do tempo necessario a re-
cuperacao dos danos sofridos antes da sessao seguinte. Geralmente, os protocolos hospitalares
recomendam a administracao de uma Unica fraccao diaria durante 5 dias consecutivos, com um
intervalo de aproximadamente 48 horas ao fim dessas 5 sessdes. Aliado ao desenvolvimento da
técnica de IMRT encontra-se o conceito de colimador multifolhas que, como ja foi referido, con-
siste numa estrutura metalica presente na cabeca do acelerador linear constituida por dezenas
de pares de folhas que se podem programar e mover individualmente permitindo a formacao de
campos irregulares. Assim, consoante a configuracao do MLC existem duas modalidades de IMRT:
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a step-and-shoot (SS) e a sliding window (SW). A vertente SS diz respeito a uma modalidade de
IMRT na qual a variacao da fluéncia ao longo do campo de tratamento é criada por meio de mul-
tiplos campos estaticos. Ou seja, para cada “step” as folhas do MLC sao instruidas a formar uma
determinada configuracao e, posteriormente, é debitado o nimero pré-calculado de unidades
monitoras (“shoot”). Apos a administracao da dose inerente aquela conformacao de campo, o
feixe é entdo interrompido e o MLC é novamente reconfigurado repetindo-se todo o processo
anterior [19]. Relativamente a vertente sliding window, como se pode ver pela Figura 1.13 a
janela formada por cada par oposto de folhas constituinte do MLC desliza transversalmente ao
longo do volume enquanto o feixe esta activo, ou seja, a conformacao do campo e a irradiacdo
ocorrem simultaneamente [19].

Uma nova forma de aplicacao da técnica de radioterapia de intensidade modulada surgiu no final
da década de 80 [20] sob a designacao de tomoterapia. Esta nova modalidade conjuga num sé
equipamento a administracao de uma forma avancada de IMRT com a precisao dos varrimentos
realizados por meio de tomografia computorizada, o que no final se traduz em feixes de raios X
com formato em leque (do inglés, fan beam). O tratamento com tomoterapia pode ser feito em
série ou de forma helicoidal [21], sendo esta Gltima modalidade a mais utilizada actualmente.
Na Figura 1.14 sao apresentados alguns dos constituintes do sistema de tomoterapia helicoidal
e, como se pode verificar pela imagem, através desta nova modalidade de irradiacao a mesa e
a gantry movem-se simultaneamente enquanto o feixe esta activo, tornando a irradiacao mais
eficiente em termos temporais. Ao conjugar as potencialidades imagioldgicas da CT com a
administracdo da dose, a principal vantagem desta técnica passa exactamente pela aquisicao
de imagens de elevada qualidade momentos antes da irradiacao e ja com o doente na posicéo
correcta, sem necessidade de o deslocar para outra sala e de o sujeitar a um novo posiciona-
mento [21]. Desta forma, as informacdes obtidas pela vertente CT do equipamento sao logo
utilizadas como guia no tratamento, corrigindo-se possiveis desvios e aumentando-se a preci-
sdo da radiacao. Os principais procedimentos inerentes a este tipo de irradiacao encontram-se
sumarizadas no diagrama da Figura 1.15. A introducao de melhorias nesta nova modalidade ira
proporcionar tecnologias que permitem a adaptacao diaria do tratamento, de forma a que a
localizacao do tumor e dos tecidos normais seja sempre coincidente. Aumentando a focalizacao
dos feixes, torna-se possivel a irradiacao do volume alvo com doses superiores, o que aumenta
a probabilidade de cura.

Mais recentemente em 2008, Karl Otto sugeriu a introducdo de uma nova técnica designada por
arcoterapia volumétrica modulada (VMAT, do inglés volumetric modulated arc therapy) [22]
com o intuito de resolver alguns dos problemas associados aos tratamentos com campos fi-
x0s, nomeadamente, a duracao do tratamento e o numero de unidades monitoras administrado
por sessao.

Figura 1.13: Esquematizacao do movimento das folhas do colimador multifolhas durante um tratamento
realizado segundo a técnica IMRT do tipo sliding window.
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Desta forma, ao contrario do que se verifica com a IMRT, a terapia em arco alia a rotacao do
feixe com a administracdo de dose verificando-se, para a maioria dos casos, a possivel irradiacao
do volume alvo a partir de qualquer angulo numa ou mais rotacoes de 360° (Figura 1.16). Este
movimento combinado em termos praticos significa que o feixe esta activo durante a rotacao da
cabeca do acelerador linear, nao existindo a necessidade de estar constantemente a interromper
o feixe e a reprogramar o MLC [22]. Neste sentido, os principais factores limitantes desta técnica
incluem a capacidade de movimentacao das folhas do MLC, a velocidade de rotacao da cabeca
do acelerador linear, assim como as possiveis variacées que podem ocorrer ao nivel da taxa de
dose. Segundo Matuszak et al. [24], uma fraccao de 200 cGy demora cerca de 1.5 a 3 minutos a
ser administrada por meio desta técnica, enquanto que Verbakel et al. [25] e Clivio et al. [26]
verificaram uma reducao de 75% a 80% do tempo de tratamento em casos de cancro anal e de
cabeca e pescoco comparativamente a técnica de IMRT, comprovando-se a eficiéncia temporal
inerente a VMAT. Sumariamente, as principais vantagens desta nova técnica de irradiacdo sobre
a 3D-CRT e a IMRT incluem:

» Reducao do tempo de tratamento;

¢ Menor nimero de unidades monitoras debitadas;

Melhor e maior poupanca dos 6rgaos de risco;

Melhor cobertura do volume alvo.

Gantry

(em anel)
Acelerador linear
Colimador

multifolhas
Mesa de tratamento

Detector de
imagem

Figura 1.14: Esquema da constituicao geral de um equipamento de tomoterapia [23].

Imagem 3D
Verificagdo da
configuragio do
tratamento
Optimizacio do Correcgéo de
;:'mwmm parametros || 'Mmadiagdo
Obtencéo de
imagens através de 3
Reconstruioda |+ CTdeMV Verificagdo do
dose tratamento

Figura 1.15: Diagrama de procedimentos inerente aos tratamentos de radioterapia realizados por meio de
tomoterapia [21].
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Figura 1.16: Esquema ilustrativo de um tratamento de radioterapia externa com a técnica de arcotera-
pia volumétrica modulada. Representacao do movimento continuo da cabeca do acelerador linear e do
colimador multifolhas [15].

Ao conjugar a rotacao da fonte de raios X presente na cabeca do acelerador com a irradiacao
do volume alvo a partir de qualquer angulacao, a VMAT acaba por se aproximar da tomoterapia.
Ambas as técnicas apresentam a capacidade de modular a taxa de dose para cada direccao do
feixe, apesar desta modulacao ser feita de forma diferente: enquanto que o acelerador linear
induz variacdes na taxa de dose reduzindo ou aumentando directamente o niUmero de unidades
monitoras, a tomoterapia atinge o mesmo objectivo variando o tempo que as folhas do MLC
demoram a abrir em cada um dos feixes [22]. A principal diferenca entre os dois métodos surge
do facto de a tomoterapia administrar a dose corte a corte enquanto que na VMAT a dose total
da fraccao pode ser administrada apenas através do recurso a um Unico arco de 360°. Neste
sentido, a técnica VMAT acaba por ser mais eficiente em termos temporais para além de que
com esta modalidade nao existe a preocupacao de a resolucao espacial ficar comprometida pela
espessura de corte utilizada [22].

Decorrente dos avancos tecnologicos ao nivel da velocidade de computacéo e da qualidade da
imagem, novas melhorias foram introduzidas na area da radioterapia. Assim, da ambicao de
aumentar a precisao do tratamento e de optimizar o racio terapéutico surgiu uma nova técnica
denominada por radiocirurgia estereotaxica (SRS, do inglés stereotatic radiosurgery) caracteri-
zada por um elevado grau de precisao (1 a 2 mm). Apesar do nome atribuido pelo neurocirurgiao
Lars Leksell em 1951, esta nova modalidade' nao envolve a realizacdo de um procedimento cir(r-
gico antes ou durante a irradiacao, sendo apenas aplicada no tratamento de lesoes localizadas
no cérebro [27]. Esta técnica permite a administracao de uma dose elevada numa regiao em
especifico do cérebro de forma altamente precisa e em poucas sessoes de tratamento (normal-
mente entre uma a cinco sessoes) [28].

Hoje em dia esta modalidade ja é igualmente aplicada no tratamento de lesdes corporais, sendo
neste caso utilizada a designacao de radioterapia estereotaxica corporal (SBRT, do inglés stere-
otatic body radiotherapy).

A radioterapia estereotaxica inicialmente proposta utilizava uma fonte de raios gama de cobalto-60
colimada de tal modo a atingir um alvo Unico no cérebro.
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Ambas as técnicas assentam nos seguintes pressupostos tecnologicos [29]:

 Imagiologia tridimensional e utilizacao de técnicas de localizacao do alvo que permitam a
obtencao das coordenadas exactas do local a irradiar;

« Aplicacao de sistemas de imobilizacao e posicionamento precisos e adequados ao doente;
« Elevado enfoque dos feixes de raios gama ou raios X ao volume alvo;

» Concomitante utilizacao de radioterapia guiada por imagem no sentido de confirmar a
localizac@o do alvo momentos antes da irradiacao ou até mesmo durante a sessao.

Tanto a SRS como a SBRT se apresentam como alternativas viaveis a cirurgia invasiva, especial-
mente em tumores que se encontram localizados em zonas de dificil acesso ou nas imediacoes
de orgdos vitais. O conceito inicialmente apresentado por Leksell tinha como base a utilizacao
de sistemas de imobilizacao rigidos que eram fixos no cranio do doente no sentido de o man-
ter imovel durante a irradiacdo. Estes sistemas de imobilizacdo foram igualmente evoluindo,
sendo actualmente muito mais personalizados, adaptaveis e confortaveis para o doente (e.g.
mascaras termoplasticas). Da mesma forma, os aceleradores lineares tiveram de sofrer algu-
mas adaptacdes sendo os mais utilizados o Novalis Tx™ que ja foi referido anteriormente, assim
como o acelerador CyberKnife™ [27]. O CyberKnife™ (Figura 1.17) consiste num sistema de ra-
diocirurgia robotico passivel de utilizacao no tratamento de lesdes presentes em qualquer parte
do corpo. Trata-se de um sistema Unico por diversas razdes: primeiro porque utiliza softwares
de imagem guiada com o intuito de acompanhar continuamente e em tempo real o movimento
do tumor e depois porque com este equipamento deixou de ser necessaria a aplicacao de es-
truturas de imobilizacao tao rigidas (devido ao sistema de tracking tumoral implementado no
proprio linac). Para além disso, o CyberKnife™ permite a realizacao de tratamentos a diversas
patologias e ndo apenas as lesdes localizadas no cérebro [30].

Apesar destas modalidades de tracking tumoral, o movimento involuntario dos 6rgaos continua a
ser uma preocupacao em termos de planeamento e uma limitacdo a dose maxima passivel de ser
administrada a lesdo tumoral. Os movimentos respiratorios e o batimento cardiaco sao duas das
principais fontes de movimentacao responsaveis pelos desvios intra-fraccao. Estes movimentos
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Figura 1.17: Esquematizacao da constituicao geral do sistema CyberKnife™ [31].
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ndo controlados levam a formacao de artefactos nas imagens de tomografia computorizada que
irao posteriormente dificultar o calculo da distribuicao de dose [32].

Neste sentido surgiram as modalidades 4D que visam compensar as variacées de posicionamento
do volume alvo durante a irradiacao, minimizando os danos induzidos nos tecidos normais. A
radioterapia 4D (4DRT) requere que tanto o tratamento como o planeamento se baseiem em
técnicas de quatro dimensodes, comecando logo por se adquirir imagens de 4D-CT. Grande parte
dos conceitos aplicados na 4DRT sao adaptados da radioterapia guiada por imagem (IGRT, do
inglés image-guided radiation therapy) e da radioterapia adaptativa (ART, do inglés adaptive
radiotherapy), sendo uma técnica muito promissora em termos de poupanca dos OARs uma
vez que ocorre a sincronizacao em tempo real do movimento do volume alvo com o feixe de
radiacdo [33]. Contudo, enquanto nao forem desenvolvidas novas ferramentas automaticas de
planeamento e de controlo dos movimentos, a implementacao da 4DRT em ambiente clinico
continua a ser limitada.

Apesar disso, ja é possivel a realizacao de formas simplificadas desta modalidade de irradiacao
devido a pequenas modificacoes induzidas nos sistemas de planeamento e de administracao de
dose. O método mais comum baseia-se em técnicas de gating aplicadas tanto na imagiologia
como no tratamento, de forma a diminuir a divergéncia entre estas duas fases. Actualmente,
esta técnica é maioritariamente aplicada no tratamento do cancro no pulmao com o intuito
de obter um maior controlo sobre o ciclo respiratério e os desvios tumorais decorrentes da
inspiracao/expiracdo. Como se trata de movimentos respiratorios, quando aplicada em cancro
pulmonar esta modalidade é conhecida por respiratory gating (Figura 1.18). Esta permite que
o doente respire normalmente durante a irradiacao, tendo a enorme vantagem de possibilitar o
tratamento de volumes alvo méveis com uma elevada precisao espacial e dosimétrica [32].

Ao ser feita a monitorizacao constante do ciclo respiratorio através da utilizacdo de uma camara
de infravermelhos (IR) e de um paralelipipedo posicionado na superficie corporal do doente com
marcadores implementados (para fins de posicionamento), torna-se possivel conhecer a posicao
do tumor em cada instante sendo feita a irradiacao do alvo apenas quando este se encontra
nas condicoes desejadas/planeadas. Quando estas nao sao verificadas, o feixe é interrompido
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Figura 1.18: Técnica de respiratory gating. Em A é possivel observar a sala de tratamento ja devidamente
preparada com os acessorios usados no posicionamento do doente e em B a camara de infravermelhos que
reconhece o paralelipipedo (C) localizado sobre o diafragma do doente para obtencao do ciclo respiraté-
rio [5].
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poupando-se o tecido pulmonar saudavel a uma exposicao desnecessaria. Ao possibilitar um
maior controlo sobre o movimento dos 6rgaos, esta técnica permite o escalonamento de dose,
a reducao das margens atribuidas aos volumes de interesse, a diminuicdo da dose nos OARs e,
consequentemente, o aumento da TCP e a diminuicao da NTCP [32].

0 desenvolvimento de técnicas de irradiacao cada vez mais conformacionais, assim como o apa-
recimento de aceleradores lineares dedicados a estas novas modalidades criou a necessidade de
melhorar as distribuicoes de dose, ou seja, de limitar o volume de tratamento o mais possivel as
margens do tumor, assegurando-se simultaneamente a sua cobertura em todas as direccoes. Os
limites irregulares caracteristicos das lesdes malignas afectam a precisdo maxima com que se
realiza a delimitacdo da ROI, existindo sempre tecido saudavel sujeito a radiacdo (mesmo que
em baixa dose).

Desta forma, tém vindo a ser estudados novos métodos que permitam contornar o problema
e assegurar que a dose planeada corresponda de facto a dose que é administrada ao doente,
passando a incluir-se no ciclo de procedimentos a fase de monitorizacao que sera sumariamente
descrita na seccao seguinte.

1.5 Radioterapia guiada por imagem

Inicialmente o ciclo de procedimentos inerente a radioterapia externa era constituido apenas
por trés etapas: definicao dos objectivos clinicos, planeamento e tratamento. Com a integra-
cao da fase de monitorizacao este ciclo passou a incluir uma nova modalidade denominada por
radioterapia guiada por imagem, através da qual é possivel melhorar a qualidade geral do trata-
mento devido a deteccao precoce de erros e imprecisoes passiveis de serem corrigidas aquando
da irradiacao (Figura 1.19) [34].

A radioterapia guiada por imagem tem como intuito a obtencao de imagens da anatomia interna
do doente na propria sala de tratamento e momentos antes da sessao comecar, no sentido de
se conhecer a posicao do tumor naquele instante. Através da informacao obtida é ent&do possi-
vel a realizacdo de pequenas correccoes e ajustes ao nivel de um conjunto de parametros que
irdo aumentar a precisao e o enfoque do feixe no volume alvo [34]. O aumento da precisao e
da acuidade proporcionadas pela IGRT induz uma melhoria significativa ao nivel das taxas de

Planeamento Tratamento

(71

Objectivo

€ Monitorizacdo
clinico

Figura 1.19: Evolucao da radioterapia desde o processo de apenas 3 etapas (azul claro) até a abordagem
actual que inclui o ciclo completo (azul escuro). A IGRT pertence ao ciclo total, sendo parte integrante
da propria sessao de tratamento com o objectivo de obter uma maior precisao geométrica e uma maior
acuidade na administracao da dose [34].
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controlo local da lesdo, com beneficios em termos de reducao da toxicidade nos tecidos sauda-
veis. As situacdes clinicas que mais poderao beneficiar desta modalidade sdo aquelas em que
o tumor se encontra nas proximidades de tecidos mais radiossensiveis (ou seja, 6rgaos que nao
necessitam de exposicdes muito elevadas para sofrerem danos severos), casos em que as doses
prescritas superam em larga escala as de tolerancia dos OARs, assim como tumores localizados
em regides sujeitas a muita movimentacao, como € o caso do pulmao e das zonas periféricas ao
coracao [34]. Como ja foi referido, a quando da realizacao do plano de tratamento sdo deline-
ados os volumes alvo aos quais é atribuida uma margem no sentido de se englobar as incertezas
geomeétricas inerentes ao movimento dos orgaos internos e a configuracao do doente. Estes
erros podem ser categorizados em aleatorios ou sistematicos.

Os erros sistematicos ocorrem como resultado de uma discrepancia existente entre o processo
de planeamento e o tratamento em si. Estas diferencas caracterizam-se pela inducao de um
desvio constante do CTV em relacéo a posicao pretendida e inicialmente planeada para todas as
fraccoes [7]. Segundo a literatura, algumas medidas que podem ser implementadas no sentido
de minimizar estes erros incluem a utilizacao de uma escala vertical na definicao da altura da
mesa, o0 recurso a radiografias digitalmente reconstruidas como imagens de referéncia ao nivel
da verificacao do posicionamento e a utilizacdo de uma mesa constituida por fibra de carbono
em todos os equipamentos pelo qual o doente tem de passar. Como os erros sistematicos sao
consistentes para cada fraccao, as consequéncias dosimétricas do desvio da posicao pretendida
sao mais significativas, embora certas técnicas e esquemas (como é exemplo a IMRT-sliding win-
dow ou o hipofraccionamento) aumentarem a susceptibilidade de ocorrerem erros aleatérios ao
nivel da cobertura do volume alvo [7]. Em termos protocolares, quando se verifica a deteccao
de um desvio aproximadamente constante pelo menos nos trés primeiros dias de tratamento, o
radioncologista responsavel pode optar por realizar um change request que, em termos globais
significa que a partir desse momento o posicionamento do doente passa a incluir sempre esse
desvio como parte integrante do tratamento [5].

Relativamente aos erros aleatdrios, como o proprio nome indica tratam-se de erros imprevisiveis
que podem variar tanto inter-fraccao como intra-fraccao. Factores como fraca imobilizacao e
configuracao do doente, mobilidade associada as marcacdes na sua superficie corporal e o0 mo-
vimento interno dos 6rgdos podem contribuir para a sua ocorréncia. Desta forma, sao definidos
protocolos de verificacao aplicados ao longo do tratamento com o intuito de garantir que o PTV
se mantém sempre dentro dos limites dos campos introduzidos, podendo estes ser corrigidos de
forma online ou offline. Quando a imagem é adquirida pré-tratamento e sdo detectados erros
passiveis de correccao antes da irradiacdo, entao estamos no ambito da correccao online. Este
tipo de correccdo é muitas vezes utilizada na deteccao de erros graves antes do tratamento,
sendo particularmente Gtil na administracdo da primeira fraccao ou em situacées em que se
prescrevem esquemas de fraccionamento com maior dose diaria. Como os erros aleatorios va-
riam entre fraccoes, apenas podem ser corrigidos através de imagens online. Ja a correccdo
offline é utilizada com o intuito de reduzir os erros sistematicos sendo a imagem analisada
retrospectivamente, ou seja, posteriormente a sessdo de tratamento. Desta forma, os erros
detectados nao sdo corrigidos na propria fraccao mas sim nas fraccoes posteriores [7]. Importa
ainda referir que as imagens online podem ser especialmente vantajosas quando o erro aleatorio
€ superior ao sistematico, no entanto a sua aplicacao € controversa devido a dose adicional que
€ administrada ao doente. Inicialmente, a monitorizacao do tratamento era feita apenas com o
recurso a imagens 2D adquiridas por meio de filmes convencionais. No entanto, para certo tipo
de patologias 0 movimento interno dos 6rgaos provoca desvios significativos no volume alvo de
tal forma que uma visualizacao 3D tornaria ainda mais preciso o tratamento [7].
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Com o desenvolvimento da IMRT e da SBRT verificou-se que apenas o ajuste das margens atri-
buidas aos volumes nado era suficiente para garantir a precisao do tratamento [35]. Assim, a
aplicacao da IGRT tem como principais objectivos:

o Reducdo das margens atribuidas ao volume alvo;
« Administracao de maiores gradientes de dose;

« Utilizacao da técnica de dose-painting-by-numbers, o que requer o conhecimento o mais
exacto possivel das estruturas anatomicas durante a administracao da dose em tempo real,;

» Adaptacao interactiva do tratamento com base na avaliacao diaria das alteracdes no vo-
lume tumoral e na sua resposta a irradiacao.

A implementacao de novas tecnologias em IGRT veio possibilitar a criacao de tratamentos tanto
mais agressivos como mais precisos, influenciando a prescricao de dose e conduzindo a uma
revisao dos esquemas de fraccionamento aplicados na pratica clinica [35, 36]. Actualmente sao
ja varias as unidades de tratamento disponiveis que contém acoplado um sistema de aquisicao
de imagem, podendo este ser de quilovoltagem (kV) ou megavoltagem (MV). Uma das formas
mais comuns de verificacao do posicionamento do doente consiste no recurso a imagiologia 2D.
Segundo a periodicidade estabelecida nos protocolos hospitalares, sao adquiridas radiografias
(de kV ou MV) do doente de modo a reduzir possiveis erros de posicionamento. Estas técnicas
de imagiologia 2D estdo disponiveis desde os anos 80 com a integracao dos dispositivos electro-
nicos de imagem portal (EPID, do inglés electronic portal imaging device) no préprio acelerador
linear [37]. No entanto, as imagens obtidas por meio desta técnica nao apresentam grande
definicdo nem permitem a visualizacdo de tecidos moles, apenas de estruturas osseas. Associ-
ada a esta limitacao encontra-se a impossibilidade de detectar pequenos desvios tumorais ou
alteracdes morfolodgicas e fisiologicas que possam surgir como resultado da irradiacdo, como é o
caso da variacao da densidade dos tecidos ou a diminuicao das dimensdes do tumor. Para além
disso, através da imagiologia 2D torna-se dificil detectar movimentos de rotacdo que ocorram,
por exemplo, em tratamentos de cabeca e pescoco [38]. Tais limitacdes na monitorizacao do
posicionamento do doente podem ser ultrapassadas através de técnicas de imagiologia 3D. Se-
gundo van Herk [39], as modalidades de IGRT hoje em dia aplicadas podem agrupar-se em duas
categorias (consoante estejam ou nao integradas na propria sala de tratamento).

Da primeira categoria fazem parte a tomografia computorizada de feixe conico (CBCT, do inglés
cone-beam computed tomography), a ultrassonografia, as imagens portais de MV, os marcadores
fiduciais, a tomoterapia, a CT convencional, entre outros. Ja a opcao de sistema nao integrado
na sala de tratamento consiste na existéncia de um equipamento de CT num espaco adjacente,
através do qual sao adquiridas as imagens pré-irradiacdo [39]. Uma das principais caracteristicas
da IGRT é a capacidade de registar as imagens obtidas diariamente e compara-las com as adqui-
ridas aquando da elaboracao do plano de tratamento, as quais representam o posicionamento
ideal (ou seja, permitem a sobreposicao dos dois posicionamentos permitindo a correccao de
pequenos desvios) (Figura 1.20). Devido as limitacdes dos raios X de megavoltagem em termos
de producao de contraste na imagem, tém vindo a ser cada vez mais utilizados tubos de raios
X de quilovoltagem (assim como detectores mais eficientes). Através da kV é possivel obter
imagens de qualidade superior, permitindo uma melhor visualizacao das estruturas dsseas e dos
marcadores fiduciais que normalmente se utilizam para tornar o posicionamento mais preciso
(técnica descrita no Capitulo 4). Para além disso, a dose necessaria para obter uma boa visua-
lizacdo das estruturas 6sseas € menor do que no caso da MV [34, 40].
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Figura 1.20: Imagem de incidéncia antero-posterior para comparacao entre a DRR (A) e a imagem portal
de megavoltagem (B) numa situacao de carcinoma da mama. Em C encontra-se a sobreposicao das duas
imagens [5].

Umas das modalidades imagioldgicas mais utilizada hoje em dia nos servicos de radioterapia é
a CBCT. Ao contrario da tomografia computorizada convencional que colima os feixes prove-
nientes da fonte de raios X segundo um formato em leque, a CBCT ao utilizar a totalidade do
campo de visao (FOV, do inglés field-of-view) acaba por atribuir um formato cénico ao feixe,
dai a sua designacao (Figura 1.21). Como a exposicao incorpora todo o FOV, uma Unica rotacao
da cabeca do acelerador linear é suficiente para adquirir os dados necessarios a reconstrucao
da imagem [41]. A CBCT pode ser de megavoltagem (MV-CBCT) ou de quilovoltagem (kV-CBCT).
A principal diferenca entre estas duas vertentes é que a primeira & menos susceptivel a arte-
factos de imagem comparativamente a Gltima. No entanto, a MV-CBCT apresenta uma menor
resolucao de contraste devido a maior atenuacao caracteristica das energias desta gama [41].
Para além disso, como as fontes de raios X constituintes dos aceleradores lineares sao de me-
gavoltagem a imagem MV-CBCT é produzida através da utilizacdo da prépria fonte terapéutica.
Pelo contrario, para que seja possivel a obtencao de imagens de kV-CBCT é necessario acoplar
uma fonte de energia externa ao linac, assim como um detector apropriado.

Comercialmente, este sistema de monitorizacdo é conhecido por On-Board Imaging (OBI), sendo
parte integrante dos aceleradores lineares mais recentes (Figura 1.22). Apesar de ser uma mo-
dalidade imagiologica muito utilizada e de grande relevancia em radioterapia, a CBCT apresenta
algumas desvantagens/limitacoes que impedem a generalizacao da sua aplicacao. De facto, a
utilizacao deste método 3D tem sido alvo de alguma controvérsia dentro da comunidade cien-
tifica da area uma vez que estudos demonstram que a dose adicional a que o doente é exposto
para obtencao da imagem induz o aumento da probabilidade de surgirem segundas neoplasias
decorrentes da irradiacdo [42]. Desta forma, a sua aplicacao na pratica clinica é feita de acordo
com protocolos hospitalares que estipulam o tipo de casos clinicos aos quais é essencial a sua
aplicacéo, assim como a frequéncia com que este tipo de imagens deve ser adquirido.

Assim, os trés principais factores que influenciam negativamente a qualidade e a optimizacao
desta técnica incluem a [45]:

« Dispersao dos fotoes;

» Presenca de artefactos que degradam a imagem e influenciam negativamente o calculo da
distribuicao de dose;
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» Dose necessaria para a formacao da imagem.

Como ja foi referido na seccao anterior, uma das técnicas de irradiacdo mais recentes é a
radioterapia estereotaxica. Esta modalidade consiste na administracao de elevadas doses de
radiacao a um volume tumoral muito bem definido radiograficamente e com uma localizacao
igualmente precisa. Desta forma permite a execucao de tratamentos altamente conformados
assim como uma maior proteccao dos tecidos saudaveis, podendo esta técnica ser utilizada como
complemento a cirurgia ou como alternativa a esta em doentes que apresentem elevado risco
de morbilidade e mortalidade.

5 Font;. de raios X Fonte de raios X

Feixe em
leque

Feixe
conico

Figura 1.21: Diferencas entre a CT convencional e a cone-beam CT. Em A é possivel observar o feixe com
formato em leque (fan beam) caracteristico da CT convencional, enquanto que em B é visivel o feixe conico
produzido pela CBCT [43].
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Figura 1.22: Fonte de quilovoltagem e respectivo detector de imagem implementados no acelerador linear
TrueBeam ™da Varian Medical System. Em conjunto, estes dois componentes formam o sistema externo
de aquisicao de imagens On-Board Imaging [44].
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Trata-se de uma técnica nao invasiva, com um baixo risco de complicacdes nao sendo necessa-
rio internamento ou anestesia geral. Devido a sua elevada precisao, a monitorizacao assume-se
como um parametro fundamental na garantia do cumprimento do intuito terapéutico. Neste sen-
tido foi desenvolvido um sistema imagioldgico especifico para este tipo de tratamento, adapta-
vel aos aceleradores lineares da Varian Medical System, Siemens e Elekta. Este novo sistema de
posicionamento designa-se por ExacTrac ® e utiliza infravermelhos e raios X no posicionamento
do doente. Este sistema de monitorizacao serve de guia ao utilizador permitindo a correccao
automatica da mesa com base na camara de infravermelhos e nos marcadores corporais presen-
tes na superficie corporal do doente, a aquisicdo de imagens a partir de dois tubos de raios X
localizados em posi¢cdes opostas, assim como a verificacao por meio de fusao de imagem entre
as DRRs e as imagens adquiridas no momento (Figura 1.23).

Sumariamente, as principais caracteristicas deste sistema consistem [47]:

» Na aquisicao de imagens de kV para ajuste do posicionamento e automatizacao da aquisicao
de raios X;

» Fusao das imagens de raios X com as DRRs;
« Ajustes 6D, resultando em desvios tanto translacionais como rotacionais;

» Aquisicao diaria de imagens de verificacao e registos automaticos destas com as DRRs,
sendo todos os 6 graus de liberdade automaticamente detectados pelo ExacTrac @;

« Realizacao de desvios translacionais sem necessidade do radioterapeuta entrar na sala de
tratamento;

» Minimizacao do tempo de configuracdo dos parametros terapéuticos e consequente me-
lhoria no fluxo de doentes;

« Elevada precisao do posicionamento (1-2 mm).

Detectores de
imagem Camara de

—_—

l infravermelhos

r

Sistema de
controlo

Mesa com capacidade
para realizar ajustes
em 6D

Tubosderaios X «~——

T =

Figura 1.23: Esquematizacao do sistema de posicionamento ExacTrac ®, desenvolvido pela BrainLAB [46].
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Uma particularidade muito importante deste sistema passa exactamente pela capacidade que a
mesa apresenta na realizacao de movimentacdes em 6D, ou seja, enquanto que num acelerador
linear tipico s6 podem ser realizados desvios em termos de rotacao e translacao da mesa, num
acelerador como o Novalis Tx™ é possivel ainda ajustar a angulacao do tampo da mesa para
qualquer direccao ou angulacao.

Ainda associado a monitorizacao do tratamento, encontra-se o conceito de radioterapia adap-
tativa, modalidade esta que segue uma estratégia terapéutica através da qual é feita a adapta-
cado/correccao diaria do plano de tratamento em termos de distribuicao de dose, no sentido de
se englobar as eventuais variacoes anatomicas e/ou morfoldgicas com impacto na dose recebida
tanto pelo PTV como pelos OARs. Esta técnica apresenta como pressuposto base o recalculo da
dose ao longo do periodo de tratamento, podendo ser implementada online ou offline [48].

Podem enumerar-se como principais etapas da ART:

1. A deteccao de variacdes tumorais e/ou anatomicas e fisioldgicas;

2. A escolha da forma mais adequada de intervencao, consoante o caso clinico a ser sujeito
a irradiacao;

3. A verificacao de todos os parametros clinicos.

Apesar de se tratar de um conceito ja com algumas décadas, a radioterapia adaptativa ainda
ndo € uma técnica muito aplicada na pratica clinica devido a algumas limitacdes tecnoldgicas.
No entanto, estudos recentes tém vindo a demonstrar a importancia da implementacao desta
modalidade nomeadamente em casos de cancro de cabeca e pescoco e prostata [48]. Pela
breve descricao das modalidades de radioterapia guiada por imagem feita ao longo desta seccao,
percebe-se que a dose adicional inerente a aquisicao de imagens pré-tratamento ainda continua
a ser uma preocupacao em termos de efeitos secundarios. Neste sentido, a IGRT continua a ser
um campo com bastante interesse na investigacao procurando-se o desenvolvimento de uma
tecnologia de imagiologia 3D capaz de reduzir a dose administrada ao doente sem que para isso
se comprometa a qualidade da imagem obtida. A imagiologia por raios ortogonais (conceito base
desta dissertacao) visa atingir esse objectivo, apresentando ja resultados muito promissores que
serao discutidos ao longo do presente documento.

1.6 Radioterapia externa no tratamento do cancro na proéstata

A prostata € uma glandula exocrina responsavel pela sintese e secrecao do fluido prostatico.
Esta é constituida por dois lobos e subdividida em quatros regides principais: a zona central, a
transicional, a regidao do estroma fibromuscular anterior e a zona periférica na qual se desen-
volvem aproximadamente 70% dos tumores [10] (Figura 1.24). Este tipo de neoplasia é na maior
parte das vezes assintomatica sendo normalmente detectada através do exame do toque rectal,
pela presenca de sintomas genitourinarios, tais como aumento da polaquilria, disria e nocturia,
urgéncia miccional, diminuicdo da intensidade do jacto urinario, hematospermia e hematuria ou
pela avaliacao dos niveis do antigénio especifico da prostata (PSA, do inglés prostate-specific
antigen). Em termos de tratamento, as opc¢oes terapéuticas recomendadas incluem cirurgia,
radioterapia, quimioterapia e hormonoterapia, podendo algumas delas ser aplicadas de forma
concomitante (como € exemplo a cirurgia seguida de radioterapia). A prescricao do tratamento
depende nao so das caracteristicas do tumor (estadiamento, histologia e localizacdo) como de
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Figura 1.24: Esquema da divisao da glandula prostatica nas suas quatro zonas [10].

alguns factores inerentes aos proprio doente como € o caso da idade, dos antecedentes clinicos
e do seu estado geral. Em termos histologicos, o tipo mais comum é o adenocarcinoma cuja
incidéncia ronda os 95% [8].

Relativamente ao estadiamento da lesao, este é feito de acordo com a classificacdo TNM cujos
parametros considerados passam pelo tamanho do tumor (T), a invasao ganglionar (G) e a me-
tastizacao (M). Como ja foi referido, em termos terapéuticos, a radioterapia externa assume um
papel preponderante para este tipo de neoplasia, principalmente quando os tumores apresen-
tam dimensoes consideraveis. A RTE pode mesmo ser aplicada enquanto tratamento de primeira
linha caso o tumor seja de baixo grau e esteja confinado apenas a prostata, verificando-se para
este tipo de cenario taxas de cura idénticas a da prostatectomia radical (muitas vezes reco-
mendada como tratamento de primeira linha). Para casos em que ja se verifica a invasao dos
tecidos adjacentes a glandula, a radioterapia externa é prescrita concomitantemente a hormo-
noterapia, podendo ser igualmente indicada como modalidade terapéutica em casos de recidiva
ou em carcinomas avancados como forma de controlo de sintomas e melhoria da qualidade de
vida do doente (neste caso sendo o tratamento realizado com intuito paliativo).

Com o aparecimento dos sistemas de megavoltagem na década de 60 a RTE passou a ser consi-
derada como uma modalidade terapéutica padrao no cancro na prostata nao-metastatico, cujas
vantagens e desvantagens se encontram sumarizadas na Tabela 1.4. O desenvolvimento de cer-
tas técnicas de irradiacado tais como a 3D-CRT, IMRT, IGRT e terapia com protdes ao longo das
duas Ultimas décadas veio contribuir para a melhoria dos indices terapéuticos associados a esta
patologia [12]. Estas novas modalidades permitem a realizacao de tratamentos com um melhor
indice de conformidade, possibilitando a administracao de maiores doses no volume alvo sem
prejuizo acrescido para as estruturas saudaveis adjacentes.

Tabela 1.4: Vantagens e desvantagens associadas a RTE no tratamento do cancro na prostata nao-
metastatico [8].

Vantagens Desvantagens
Curativo Sessoes diarias durante 6-8 semanas
Tratamento nao invasivo Efeitos secundarios agudos:
Sem necessidade de anestesia Cistite e diarreia
Nao exige internamento hospitalar Fadiga

Efeitos secundarios tardios:

Permite que o doente realize as suas tarefas normais -
Infertilidade;

do dia-a-dia .
Danos na bexiga;
Deteccao de recidiva através da monitorizacdo do Toxicidade rectal;
PSA Impoténcia (50% dos casos).
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1.6.1 Orgaos de risco e distribuicdes de dose

Os 6rgaos de risco considerados na realizacao do plano dosimétrico para este tipo de patologia
sdo o recto (delineado desde a curva sigmoidea até ao rebordo anal), a bexiga, as cabecas dos
fémures (delineadas até a zona do pequeno trocanter) e, em algumas situacdes, o bulbo peniano
e o intestino delgado (caso os nddulos linfaticos também sejam considerados no tratamento).
Relativamente aos volumes alvo definidos de acordo com a ICRU 50, por norma o GTV e 0 CTV sao
considerados como um volume so, nao se fazendo uma distincao de zonas entre eles. Normal-
mente define-se apenas o CTV que corresponde ao volume identificavel da glandula prostatica.
A este volume € entdo atribuida uma margem de aproximadamente 1 cm em todas as direccoes
no sentido de formar o PTV (Figura 1.25). No entanto, com uma margem desta dimensao uma
percentagem consideravel do recto podera ficar inclusa no PTV. No sentido de contornar este
problema, pode aplicar-se uma margem mais reduzida na parte posterior do volume (e.g abaixo
dos 0.8 cm), ou entdo utilizar-se ferramentas de delineacao nao automaticas. Em termos de
distribuicoes de dose os planos podem ser classificados como conformacionais, complexos ou
convencionais. Nos planos conformacionais a configuracao dos feixes terapéuticos é feita atra-
vés das folhas do colimador multifolhas, cujas posicdes sao estabelecidas de forma a que o PTV
esteja totalmente englobado pela isodose dos 95%, sem prejuizo dos OARs [8]. Uma abordagem
muito utilizada passa pela realizacdo de um planeamento com um feixe antero-posterior (AP)
e dois obliquos posteriores com cunha virtual. Em alguns casos, a aplicacao de campos laterais
com cunha podera optimizar a poupanca do recto, assim como o recurso a 4 ou 6 campos Cco-
planares definidos de forma a reduzir a dose nos OAR mais afastados do alvo. Quando também
faz parte da prescricdo do tratamento a irradiacao dos nodulos linfaticos pélvicos, poderao ser
introduzidos dois feixes laterais com cunha, um AP e ainda uma campo postero-anterior (PA),
caso seja necessario.

A dose nos orgéos de risco € avaliada por meio de histogramas de dose-volume, sendo os planos
revistos no sentido de minimizar os pontos quentes nestes tecidos mais radiossensiveis [8].

Figura 1.25: Volumes delineados no planeamento do tratamento do cancro na prostata em cortes de CT
pélvicos: a amarelo encontra-se delineada a bexiga, a vermelho o PTV, a azul o CTV e a castanho o
recto [13].
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Ja os planos de distribuicoes de dose complexas resultaram do aparecimento da técnica IMRT
de planeamento inverso, a qual permite a realizacao de planos com melhores indices de confor-
midade. Esta modalidade assegura uma melhor cobertura do volume alvo, uma maior poupanca
dos OARs, um escalonamento de dose mais seguro, assim como significativas vantagens ao nivel
da poupanca do intestino delgado quando irradiados os nodulos linfaticos pélvicos. Nesta cate-
goria enquadram-se igualmente os planeamentos realizados com a técnica VMAT, tomoterapia
ou terapias dinamicas [8].

Dos resultados obtidos por Palma et al. [18] num estudo realizado com o intuito de avaliar os
beneficios da utilizacdo da técnica VMAT no tratamento do cancro na prostata em compara-
cao com a 3D-CRT e a IMRT, verificou-se que tanto a VMAT como a IMRT produzem planos com
melhores distribuicdes de dose e com uma maior poupanca dos tecidos saudaveis circundantes
(sem que para isso tivesse de existir uma subdosagem do PTV). O fraccionamento de dose nor-
malmente utilizado em tratamentos com intuito curativo em que o volume alvo compreende a
prostata e as vesiculas seminais é de 74 Gy, administrados em fraccoes diarias de 2 Gy [8]. Das
investigacdes realizadas ao longo das ultimas décadas, tem-se verificado que a administracao
de maiores doses de radiacdo resultam numa melhoria ao nivel do controlo bioquimico da lesao
em cerca de 15% a 20% dos casos. No entanto, verifica-se que para uma dose de cerca de 70 Gy
administrada através da técnica de 3D-CRT, ocorre apenas um ligeiro aumento dos danos indu-
zidos no recto e na bexiga, sem beneficios em termos de controlo tumoral [49]. Neste sentido,
o escalonamento de dose sendo benéfico no tratamento do cancro na prostata devera ser feito
por meio das técnicas especiais que permitem a realizacdo de planeamentos mais conformados.

1.6.2 Possiveis efeitos secundarios

Os efeitos secundarios que podem advir da RTE aplicada no tratamento do cancro na prostata
agrupam-se em quatro principais categorias: intestinais, urinarios, sexuais e outras. A toxici-
dade intestinal é um efeito secundario agudo que surge no decorrer das sessdes de tratamento,
da qual é exemplo a enterite aguda cujo grau de severidade depende da quantidade de intestino
englobada nos campos de tratamento [12]. Outro dos efeitos intestinais que podem surgir é a
retite actinica cuja sintomatologia inclui diarreia e rectorragias. Na maioria dos casos estes
sintomas acabam por desaparecer num periodo de duas a quatro semanas apos a conclusao do
tratamento existindo, no entanto, o risco de se tornarem irreversiveis. Relativamente as com-
plicacdes no tracto urinario os efeitos mais frequentes sao a cistite e a uretrite caracterizadas
por polilria, hematdria, distria e urgéncia miccional. Ao nivel do sistema reprodutor o doente
podera tornar-se impotente ou até mesmo infértil, podendo este risco ser reduzido através da
exclusao do bulbo peniano do campo de irradiacao. Outros factores associados ao estado geral
do doente que influenciam o risco de desenvolver complicacées incluem a diabetes mellitus,
hemorroidas, doenca inflamatoria do intestino, dimensdes do recto, idade avancada e severa
toxicidade rectal aguda [12].

1.6.3 Imobilizacao

Inicialmente o doente é sujeito a uma CT de planeamento cujo varrimento é realizado ja na
posicao definida para o tratamento. Por norma este é posicionado em decubito dorsal uma
vez que, segundo a literatura, esta € a posicao mais confortavel para o doente e para além
disso a prostata fica sujeita a menos movimentacdes e consegue-se reduzir a dose nos 6rgaos
de risco [8].
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Em termos de protocolo hospitalar € recomendada a realizacdo do tratamento com a bexiga
“confortavelmente cheia” de forma a assegurar-se que esta apresenta o mesmo volume em
todas as sessoes. Caso esteja completamente preenchida, ira induzir variacdes na posicao do
intestino afastando-o do volume de tratamento, o que seria benéfico para o doente caso nao
provocasse igualmente o deslocamento da prostata. Pelo contrario, é aconselhada a realizacao
do tratamento com o recto vazio dado que torna mais facil o controlo volumétrico do 6rgao em
questao. Para além dos protocolos, sao utilizados alguns acessorios no posicionamento do doente
que ajudam a controlar os chamados erros de setup, normalmente uma almofada quadrada para
a regido da cabeca e um apoio popliteo para controlo da angulacdo dos joelhos e suporte dos
membros inferiores. Podera ainda utilizar-se um apoio de pés para maior estabilizacdo dos
membros inferiores (Figura 1.26).

Figura 1.26: Posicionamento habitualmente definido no tratamento de RTE do cancro na prostata [8].
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Capitulo 2

Imagiologia por raios ortogonais

0 conceito de imagiologia por raios ortogonais tem como principio base a deteccao da radiacao
dispersa no doente e que escapa numa direccao perpendicular ao angulo de incidéncia do feixe
inicial, uma vez que esta apresenta uma boa correlacao com a estrutura morfologica do doente
tratando-se, por isso, de um sistema potencialmente util ao nivel da:

» Obtencao de imagens morfologicas de baixa dose para verificacao do posicionamento do
doente, imediatamente antes da irradiacao (imagiologia do tipo on-board);

« Monitorizacao em tempo real do tratamento de radioterapia externa.

Esta técnica tem vindo a ser estudada no Laboratério de Instrumentacao e Fisica Experimental
de Particulas (LIP - Coimbra) em colaboracdo com a Universidade de Coimbra, o Instituto Portu-
gués de Oncologia de Coimbra Francisco Gentil, E.P.E. (IPO-Coimbra), o Instituto Portugués de
Oncologia do Porto Francisco Gentil, E.P.E. (IPO-Porto) e o Servico de Radioterapia do Centro
Hospitalar e Universitario de Coimbra, E.P.E. (CHUC).

2.1 O conceito OrthoCT

Como ja foi abordado no Capitulo 1, apesar dos avancos verificados ao nivel das técnicas de ima-
giologia actualmente aplicadas na radioterapia guiada por imagem (IGRT), a dose adicional a que
o doente é sujeito continua a ser uma preocupacao. Neste sentido, no ambito da imagiologia
por raios ortogonais surgiu o conceito OrthoCT, representado esquematicamente na Figura 2.1.
Este consiste na deteccao da radiacao que interage com o doente - a ser irradiado com um feixe
fino proveniente do linac - e que escapa deste perpendicularmente a direccao do feixe inicial.
A implementacéo pratica deste conceito requer que seja posicionado pelo menos um sistema
de deteccao (composto por um colimador - responsavel pela seleccdo de fotdes dispersos a 90°-
e um detector de radiacdo) com o eixo perpendicular a direccdo do feixe (cf. Figura 2.1). A
colimacao e deteccao dos fotdes é efectuada de modo planar (i.e fatiado), podendo a imagem
OrthoCT ser obtida a partir de um Unico varrimento ou da conjugacao de varrimentos opos-
tos' [50]. De acordo com os resultados que tém vindo a ser obtidos, a OrthoCT aparenta ser
uma técnica bastante promissora devido a sua capacidade de gerar imagens morfologicas do tipo
CT de baixa dose para o doente sem a necessidade de rotacao da fonte, o que permite limitar
a area de irradiacdo apenas a zona da qual se pretende obter imagens (Figura 2.2).

A utilizacdo de um menor campo de irradiacao (o qual, devido a ndao necessidade da rotacao
do linac, pode coincidir com o campo utilizado no tratamento) podera potenciar a minimizacao
da dose recebida pelas estruturas adjacentes ao volume alvo e, consequentemente, do apare-
cimento de efeitos secundarios adversos nos tecidos saudaveis.

'Quando o conceito OrthoCT foi proposto pela primeira vez [3], ponderou-se a utilizacao de feixes com
direccoes opostas. Contudo, a partir da analise dos resultados mais recentes, verificou-se que a realizacao
de um varrimento Unico devera ser suficiente para a aquisicao de imagens com esta técnica [50]
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Figura 2.1: Conceito OrthoCT aplicado a monitorizacao da irradiacdo do pulmao: um feixe fino (do tipo
pencil-beam) proveniente de uma fonte de raios X de megavoltagem (linac) varre a zona da qual se pretende
obter imagens. A radiacao dispersa que escapa do doente perpendicularmente a direccao do feixe é
colimada (através de um colimador multifatias) e colectada pelo detector. E possivel obter informacéo
tridimensional da morfologia do doente através da combinacédo da posicao bidimensional do feixe incidente
e da fatia do detector que colecta cada um dos fotées dispersos [3, 50, 51].

. .
. .

Beam 2D grid trespasses
3D object space

Shielding
slices

Air slices

Photon detector
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Figura 2.2: Esquema de imagiologia OrthoCT obtida por meio de varrimento bidimensional com feixes
finos. Podem ser obtidas imagens do volume total (neste caso da cabeca, a esquerda) ou apenas de uma
pequena porcao de volume, permitindo restringir a area irradiada a regiao do tumor, minimizando-se a
dose nos 6rgaos de risco adjacentes a zona de interesse imagioldgico (a direita) [50]. Para que esta técnica
funcione, apenas necessita de um sistema de deteccao, embora possam ser utilizados mais (no esquema
sao mostrados dois).

O sistema OrthoCT podera representar uma mais valia em imagiologia do tipo on-board, isto é,
na aquisicao de imagens pré-tratamento ja com o doente alinhado segundo o posicionamento
definido na CT de planeamento. Note-se que, caso sejam utilizados feixes terapéuticos sufici-
entemente finos (algo ainda nao utilizado na pratica clinica), o proprio conceito OrthoCT podera
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ser aplicado na monitorizacdo em tempo real do tratamento (com especial beneficio em casos
de patologias localizadas em zonas muito susceptiveis ao movimento, das quais sao exemplos
os tumores pulmonares e prostaticos). As potencialidades deste conceito tém vindo a ser estu-
dadas por meio de simulacdo Monte Carlo. Este método sera sucintamente abordado ao longo
deste capitulo, assim como alguns dos estudos desenvolvidos previamente a esta tese.

2.2 Estudo de simulacao

O sistema OrthoCT tem vindo a ser amplamente estudado por meio de simulacao Monte Carlo
utilizando-se, para isso, a ferramenta de simulacao GEANT4 [52, 53] muito aplicada no estudo
da passagem da radiacdo pela matéria. As versbes utilizadas foram a 9.3 e a 9.4, tendo-se
aplicado a mesma lista de fisica (emstandard_opt3) em ambas as versdes (apenas 0s processos
electromagnéticos foram activados) [50]. As simulacdes foram feitas com recurso ao fantoma
antropomorfico NCAT (acronimo do inglés NURBS - based cardiac-torso phantom, sendo NURBS
definido como based non-uniform rational basis spline) desenvolvido por Segars [54] e devida-
mente adaptado ao GEANT4 [55]. Nas simulacoes apresentadas ao longo deste capitulo foram
utilizados feixes de fotdes com um espectro com energia maxima de 6 MeV, adaptado do trabalho
de Verhaegen e Seuntjens [56] (Figura 2.3). Na proxima seccao sera sucintamente apresentado
o método Monte Carlo, assim como algumas das principais caracteristicas inerentes ao GEANTA4.
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Figura 2.3: Distribuicdo do espectro com energia maxima de 6 MeV utilizado nas simulacdes, adaptado de
Verhaegen e Seuntjens [56] ao GEANT4.

2.2.1 Simulacao Monte Carlo e GEANT4

0 método de Monte Carlo (MMC) pode ser descrito como uma técnica estatistica na qual se utiliza
uma sequéncia de numeros aleatorios para a realizacao de uma simulacao [57]. Esta modalidade
tornou-se ubiqua na area da fisica médica durante os Gltimos 50 anos, sendo actualmente muito
aplicada no estudo de simulacao do transporte da radiacao (especialmente quando este envolve
electroes ou fotdes) [58]. Neste ambito, o processo estocastico pode ser entendido como uma
familia de particulas cujas coordenadas individuais mudam aleatoriamente a cada colisao.
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Nas simulacdes estatisticas o processo fisico, ao contrario dos métodos convencionais baseados
em equacdes matematicas, é simulado directamente sem necessidade de se descreverem as
equacoes representativas do comportamento do sistema. Para que tal seja possivel, é necessa-
rio que o processo fisico possa ser descrito através de funcdes de densidade de probabilidade
(PDF, do inglés probability density functions), que efectuam a definicdo do processo fisico do
acontecimento observado. Desta forma, pode dizer-se que a aplicacao do MMC na simulacao do
transporte da radiacao tem como principal objectivo o estudo da histéria de cada uma das par-
ticulas, ou seja, o registo de todas as fases/acontecimentos sofridos por estas desde o instante
em que sdao emitidas da fonte até ao momento em que acabam por ser absorvidas ou conse-
guem escapar do sistema, sendo as historias geradas por meio de amostragens das PDF [57].
Neste sentido, o que torna esta modalidade tdo atractiva € o facto de permitir a simulacao
do acontecimento fisico que se pretende estudar invés de se resolver a equacdo ou o conjunto
de equacdes que o caracterizam matematicamente, dai o primeiro passo inerente ao calculo
Monte Carlo passar pela construcao de um modelo representativo do sistema real que se pre-
tende estudar (e.g. um detector ou até mesmo o corpo humano). Depois de gerado o modelo,
€ entdo feita a simulacdo da sua interaccao com a radiacdo por meio de amostragens aleatorias
das PDF relativas ao processo fisico em estudo. A qualidade do comportamento do sistema é
directamente proporcional ao nimero de historias das particulas que vai sendo registado, uma
vez que ao existir mais informacao as incertezas estatisticas acabam por diminuir. Importa
ainda referir que na base de funcionamento do MMC se encontra o gerador de nimeros alea-
torios utilizado para a amostragem dos varios acontecimentos registados durante os processos
de interesse [57]. Com o aparecimento do MMC, foram surgindo novas linguagens de simulacao
para aplicacao desta nova modalidade. Neste contexto surgiram algumas ferramentas compu-
tacionais das quais sao exemplo o EGS (do inglés, Electron Gamma Shower), o MCNP (do inglés,
Monte Carlo N-Particles), o PENELOPE (do inglés, PENetration and Energy LOss of Positrons and
Electrons) e o GEANT (do inglés, GEometry ANd Tracking) [58].

Como ja foi referido, na presente investigacao optou-se pela utilizacao do pacote de simulacéo
GEANT4. De forma muito genérica, este cddigo computacional pode ser descrito como um
conjunto de ferramentas de computacao que permitem a execucao de simulacoes relativas a
passagem da radiacao pela matéria, através da aplicacao do método de Monte Carlo. A primeira
versao desta ferramenta foi desenvolvida na European Organization for Nuclear Research (CERN)
em 1974 [59] e cobre um amplo intervalo de energias, desde os 250 eV até energias na ordem
dos TeV [60].

2.2.1.1 Validacdo do GEANT4

De modo a proceder a validacdo da ferramenta de simulacdo GEANT4 (versdes 9.3 e 9.4), foi
feita uma comparacao entre perfis de dose obtidos experimentalmente e por simulacao [61]. Os
perfis experimentais foram obtidos através da irradiacao de um fantoma de agua com um feixe
de megavoltagem proveniente de um acelerador linear TrueBeam™ (Varian Medical Systems),
instalado no Servico de Radioterapia do CHUC. Para efeitos de simulacao, o fantoma consistiu
num cilindro de agua com 40 cm de comprimento e 40 cm de diametro, irradiado com um feixe
de fotdes divergente e com um espectro de energia semelhante ao da Figura 2.3. A Figura 2.4
mostra os resultados obtidos para campos de 4x4cm? e 10x10cm?. A concordancia obtida
entre os perfis medidos e simulados é bastante satisfatoria, o que permite ter um bom grau de
confianca nas simulacoes realizadas nos estudos apresentados ao longo desta dissertacao.
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Figura 2.4: Comparacao entre os perfis de dose obtidos experimentalmente e por simulacao num campo
de 4 x 4 cm? (4 esquerda) e 10 x 10 cm? (a direita) [61]. O acrénimo PDD é representativo de percent
depth dose.

2.2.2 Resultados obtidos com um fantoma antropomorfico

Como ja foi referido anteriormente, nas simulacdes de estudo da viabilidade do sistema OrthoCT
tem vindo a ser utilizado o fantoma antropomorfico NCAT, desenvolvido por Segars [54] e adap-
tado ao GEANT4 [55]. Trata-se de um fantoma voxelizado cuja constituicao inclui uma diver-
sidade de tecidos moles e estruturas dsseas com estequiometrias e densidades muito proximas
dos tecidos humanos reais.

2.2.2.1 A técnica OrthoCT na irradiacao do pulmao

O cancro do pulmao é actualmente uma das principais causas de morte nos paises desenvol-
vidos, tendo-se registado 112.000 novos casos so6 nos EUA durante o ano de 2012 [62]. Ja em
Portugal, segundo os dados do Registo Oncoldgico Regional do Norte (RORENO) referentes ao
ano de 2009 [2], os tumores localizados no pulmao e bronquios correspondem a 32 neoplasia
mais frequente no homem (11.5% dos casos) e a 7* mais comum na mulher. Umas das princi-
pais modalidades terapéuticas aplicada no tratamento desta patologia € a radioterapia externa.
No entanto, devido a elevada mobilidade deste 6rgao, o cancro no pulmao continua a ser um
desafio e uma preocupacao para a comunidade médica e cientifica envolvida nesta area. De
facto, os movimentos induzidos pela respiracao influenciam significativamente a posicao ana-
tomica do tumor, sendo esta uma das principais causas das variacées intra-fraccdo. Da mesma
forma, os movimentos induzidos pela parede toracica reduzem a precisao do alinhamento do
doente pelas marcacdes presentes na sua superficie corporal, o que resulta em desvios de se-
tup. No sentido de contornar este problema, a quando da elaboracao do plano dosimétrico
sao atribuidas margens consideraveis ao volume alvo de forma a que este esteja sempre in-
cluido no campo de tratamento, independentemente da posicao do tumor em cada instante da
inspiracao/expiracao.

Devido a capacidade ja mencionada da OrthoCT em obter imagens sem rotacdo da fonte e limi-
tadas a regido tumoral, foi feito um estudo de forma a avaliar a sua potencialidade no auxilio de
tratamentos de radioterapia externa ao pulmao [51]. Para tal, foram simulados quatro cenarios
passiveis de ocorrerem durante o periodo de tratamento, de modo a analisar a capacidade da
técnica em detectar (1) desvios pertinentes em casos de tumor pulmonar, e (2) variacées ao
nivel das dimensdes da lesao, decorrentes de uma possivel regressao ou progressao da doenca:
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Figura 2.5: Vista sagital dos diferentes cenarios tumorais simulados. Em cima: tumor original (a esquerda)
e tumor desviado (a direita). Em baixo: regressao tumoral (a esquerda) e expansao tumoral (a direita) [51].

o Cenario 1: inicialmente foi introduzido um tumor com cerca de 30mm de diametro e
densidade semelhante a da agua (1 g.cm—3) no pulmao direito do fantoma. A este cenario
atribuiu-se a designacao de tumor original (Figura 2.5, em cima a esquerda);

» Cenario 2: o tumor foi deslocado 9.36 mm na direccéo cranio-caudal (Figura 2.5, em cima
a direita). Este cenario permite avaliar a capacidade da técnica na deteccao tanto de
desvios inter-fraccionais do tumor (e.g. alteracdes na anatomia do doente) como desvios
intra-fraccionais resultantes, por exemplo, do ciclo respiratorio. O desvio introduzido foi
baseado nos valores presentes na literatura que reporta desvios intra-fraccionais do tumor
superiores a 10 mm [63];

» Cenario 3: regressdao tumoral (Figura 2.5, em baixo a esquerda), tendo-se diminuido o
diametro do tumor em 9.36 mm;

» Cenario 4: expansao tumoral (Figura 2.5, em baixo a direita). Neste caso, o diametro do
tumor foi aumentado para cerca do dobro do original.

A montagem implementada em GEANT4 (versao 9.3) encontra-se esquematizada na Figura 2.6.
O detector ortogonal (neste caso, um detector perfeito com uma area de 400x400 mm? e uma
espessura de 100 :m) foi posicionado na regido toracica do fantoma. A irradiacao foi efectuada
com recurso a um feixe de fotées com uma espessura de 5mm e com um espectro equivalente a
6 MV, tendo sido disparado na direccao Y. O varrimento foi efectuado na direccao 7, cobrindo
um comprimento de 50 mm. Numa primeira fase, o colimador multifatias foi implementado
matematicamente (discriminacao angular e em energia).
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Figura 2.6: Esquema da montagem simulada em GEANT4 para a OrthoCT aplicada a lesoes no pulmao [50].

Na Figura 2.7 é possivel observar as distribuicoes de dose simuladas para cada uma das situa-
cOes supramencionadas. Nas imagens superiores sao apresentadas a vista sagital da distribuicao
de dose para o cenario original (a esquerda) e para o tumor desviado 9.36 mm na direccao
cranio-caudal (a direita). Ja na parte central, é apresentada a mesma vista da distribuicao de
dose simulada mas neste caso para o cenario 3, no qual o diametro do tumor foi diminuido em
9.36 mm (a esquerda) e aumentado para o dobro (a direita). A dose maxima simulada para cada
um dos casos foi de 10mGy. Na parte inferior da figura é possivel visualizar as vistas axial (a
esquerda) e coronal (a direita) da distribuicao de dose simulada no cenario original. Através da
analise destas distribuicdes de dose verifica-se que a técnica OrthoCT apresenta a capacidade
de obter imagens através da irradiacdo de apenas uma pequena porcao de fantoma, sendo esta
coincidente com a regido do tumor. Esta caracteristica do sistema em estudo torna-o muito
promissor ao nivel da poupanca dos tecidos saudaveis adjacentes a lesdo, uma vez que evita a
sua exposicao a uma dose de radiacao desnecessaria.

Na Figura 2.8 sao apresentadas as distribuicoes de contagens (imagens OrthoCT) obtidas para
cada um dos cenarios simulados. Nesta fase, apenas foram considerados como validos os fotdes
que chegaram ao detector perfeito com um angulo #y < 0.9° e uma energia £, > 250 keV. Em
cima é possivel avaliar as distribuicoes de contagens obtidas para o cenario original (a esquerda)
e para o desvio tumoral (a direita). Ja nas imagens inferiores sao apresentados as distribuicoes
para o tumor de menores dimensdes (a esquerda) e para o de maior diametro (a direita). Pela
analise das diversas figuras apresentadas verifica-se a existéncia de uma boa correlacéo visual
entre as imagens OrthoCT e as estruturas presentes no fantoma antropomorfico, bem como o
tumor e as respectivas alteracoes morfologicas estudadas. Desta forma, esta técnica apresenta
potencial em termos de monitorizacao/auxilio nos tratamentos de radioterapia externa aplicada
ao pulmao, permitindo a deteccao de pequenos desvios momentos antes da irradiacao. Apesar
de nesta seccao serem apresentadas apenas as imagens OrthoCT obtidas com colimacao mate-
matica, o estudo efectuado por Simdes et al. [51] apresenta também resultados obtidos com
um sistema realista, ou seja, um sistema que engloba um colimador multi-fatiado, critais de
oxi-ortosilicato (GSO, do inglés gadolinium oxyorthosilicate) e um método de leitura de eventos
semelhante a integracao em corrente. Mesmo apos a simulacao destas condi¢des mais realistas,
a OrthoCT continua a providenciar imagens que evidenciam uma boa correlaccao visual com a
morfologia do fantoma e com o tumor [51].
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Figura 2.7: Distribuicao da dose obtida para os diferentes cenarios de irradiacao no pulmao simulados com
a técnica OrthoCT. Em cima: vista sagital da distribuicdo de dose no cenario original (a esquerda) e com
o tumor desviado 9.36 mm na direccdo cranio-caudal (a direita). Ao centro: vista sagital da distribuicao
de dose simulada no caso de ocorrer uma reducao de 9.36 mm no volume tumoral (a esquerda) e de o
tumor ter duplicado de tamanho (a direita). Em baixo: vista axial (a esquerda) e coronal (a direita) da
distribuicao de dose simulada no cenario normal (nao sdo apresentadas as vistas axial e coronal para os
restantes casos devido a sua similaridade com estas). Pela analise das vistas axial e coronal verifica-se
que apenas a zona do tumor ¢é irradiada, ao contrario do que acontece com as técnicas convencionais com
raios X, nas quais a fonte de fotdes gira em torno do doente (e.g. CBCT). Esta maior restricao da zona
irradiada permite minimizar a exposicao dos tecidos saudaveis adjacentes a uma dose desnecessaria (e.g.
0 coracao e/ou os brénquios) [50, 51].
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Figura 2.8: Distribuicao de contagens obtidas com a técnica OrthoCT para cada cenario de lesao pulmonar
simulado. Em cima: distribuicdo de contagens obtida para o cenario original (a esquerda) e para o desvio
tumoral (a direita). Em baixo: distribuicdo de contagens obtida para o caso de ocorréncia de uma reducao
tumoral (a esquerda) e para a expansao da lesdo (a direita). Pela analise das imagens apresentadas verifica-
se a existéncia de uma boa correlacao visual entre as imagens OrthoCT e as estruturas morfoldgicas do
fantoma antropomorfico e o tumor [51].

2.2.2.2 A técnica OrthoCT na irradiacdo da cabeca

Como ja foi referido na apresentacao do conceito OrthoCT, caso fossem utilizados feixes tera-
péuticos finos na pratica clinica esta técnica poderia, potencialmente, ser aplicada na monito-
rizacao em tempo real do tratamento. Neste sentido, realizou-se um estudo de simulacao, de
modo a analisar a potencialidade deste sistema ao nivel da monitorizacao de um tratamento do
tipo IMRT a uma lesao localizada na zona da hipofise [64]. A montagem aplicada em GEANT4
encontra-se esquematizada na Figura 2.9, com o detector perfeito localizado numa posicao axial
em relacao a cabeca do fantoma. Nesta simulacdo foram consideradas duas situacdes morfologi-
cas distintas com o intuito de avaliar a capacidade da técnica OrthoCT na deteccao de possiveis
variacoes morfoldgicas que possam ocorrer e induzir incertezas no tratamento:

1. Fantoma antropomorfico com as cavidades sinusais vazias, ou seja, preenchidas com ar
(Figura 2.10, a esquerda);

2. Fantoma antropomorfico morfologicamente alterado através do preenchimento das cavi-
dades sinusais com material bioldgico (Figura 2.10, a direita).
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Figura 2.9: Representacdo esquematica da montagem simulada em GEANT4 para estudo da aplicacdo da
técnica OrthoCT na irradiacdo de uma lesao tumoral na regido da hipdfise [64].
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Figura 2.10: Vista axial da CT da cabeca do fantoma NCAT. Esquerda: fantoma com as cavidades sinusais
preenchidas com ar. Direita: fantoma com as cavidades sinusais obstruidas (preenchidas com material
bioldgico, por exemplo, muco nasal ou tecido tumoral) [64].

0 estudo desenvolvido engloba 7 feixes finos rectangulares, direccionados para a hipofise nos
dois cenarios anteriormente descritos. A dose maxima de entrada na regiao de buildup encontra-
se entre 1.3 e 2.8 MGy, e os angulos de incidéncia escolhidos para os feixes de radiacao foram
0, 75, 120, 150, 210, 240 e 285° (mimicando um tratamento realista de IMRT a cabeca) [64].

Na Figura 2.11 (em cima) é apresentada a vista axial das distribuicdes de dose obtidas para
cada um dos cenarios simulados. Na parte inferior da figura é feita a comparacao entre os
perfis unidimensionais obtidos na direccao vertical, sendo visivel uma subdosagem do volume
alvo de 9.3% (o que realca a importancia da monitorizacao deste tipo de tratamentos) [64].
Na Figura 2.12 é possivel visualizar as distribuicoes de contagens (imagens OrthoCT) obtidas
com colimacao matematica (angulo de aceitacdo 0x < 2.0°). Pela analise das referidas ima-
gens verifica-se a existéncia de uma boa correlagao visual entre as distribuicdes de contagens
obtidas e as estruturas anatomicas do fantoma e as alteracdes morfologicas estudadas. Desta
forma, pode concluir-se que a técnica OrthoCT apresenta potencial para futura aplicabilidade
na monitorizacao de tratamentos na cabeca em tempo real.
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Figura 2.11: Distribuicdo de dose obtida na simulacao de um tratamento tipo IMRT a cabeca, baseado
em 7 campos. Em cima: vista axial das distribuicoes de dose obtidas nos diferentes cenarios simulados.
Em baixo: comparacao entre os perfis de dose unidimensionais obtidos na direccao vertical, em que
Xcr = 0cm para ambos os cenarios [64].
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Figura 2.12: OrthoCT aplicada na irradiacdo da cabeca: imagens obtidas através de colimacao matema-
tica [64]. E possivel verificar que a diferenca entre as imagens permite identificar sem ambiguidade se as
cavidades sinusais se encontram preenchidas com material bioldgico ou néo.
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2.3 Estudo experimental

Na seccao anterior foram apresentados os resultados obtidos por meio de simulacao Monte Carlo
que evidenciam a capacidade imagioldgica da técnica OrthoCT no auxilio dos tratamentos de ra-
dioterapia externa. Para além dos varios estudos de simulacdo desenvolvidos até ao momento,
o conceito de imagiologia por raios ortogonais ja foi avaliado experimentalmente em ambiente
radioterapéutico, recorrendo-se a um sistema de deteccao de pixel Unico [3, 65]. A Figura 2.13
esquematiza a montagem experimental testada no IPO-Coimbra. Como se pode verificar, posici-
onado perpendicularmente a direccao do feixe proveniente do linac encontra-se um colimador
constituido por ferro e Cerrobend™ com 149 mm de altura e um orificio interior de 6 mm de
diametro. Este colimador encontra-se localizado a 110 mm do fantoma heterogéneo cilindrico
com uma cavidade de ar localizada no centro, constituido por polimetilmetacrilato (PMMA) e
com 180 mm de diametro. Ja a distancia entre a face do colimador e o eixo do feixe prove-
niente do linac foi de 200mm. Para proceder a deteccdo dos raios X dispersos provenientes
do fantoma, foram utilizados cristais de oxi-ortosilicato de lutécio e itrio dopados com cério
(LYSO:Ce, do inglés cerium-doped lutetium yttrium oxyorthosilicate) acoplados a um tubo foto-
multiplicador (PMT). Por se tratar de um sistema de pixel Unico, o varrimento em profundidade
foi feito através de pequenas variacoes do posicionamento do sistema de deteccao em rela-
cao ao fantoma [3, 65]. Para a irradiacao foi utilizado um feixe de raios X com um campo de
30x30mm? ao isocentro, administrado através de um linac Siemens ONCOR Avant-Garde ope-
rado a 6 MV. Toda a informacao relativa a formatacao e processamento de sinal realizados neste
estudo experimental pode ser consultada em [3, 50, 65].

Linux-based remote and local
DAQ (data _
acquisition) \ Linac head

Single-pixel collimator Heterogeneous phantom

Temperature monitor

30 mm x 30 mm
squared photon beam

y Cerrobend™ collimator
Tungsten block

(difference measurements) Ifon collimalar

= Scintillator

Shielding material

Scan along the longitudinal direction

Figura 2.13: Imagiologia por raios ortogonais: montagem experimental testada em ambiente radiotera-
péutico no IPO-Coimbra [50].
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A Figura 2.14 mostra o perfil experimental obtido para o varrimento em profundidade ao longo
da direccao longitudinal do fantoma. A correlacao entre o perfil experimental (quadrados a
verde) e o perfil de dose simulado (tracejado a vermelho) obtida foi de 0.9911 [65]. Os resul-
tados aqui apresentados evidenciam a potencialidade da imagiologia por raios ortogonais (e,
consequentemente, da OrthoCT) na monitorizacao da morfologia do doente.
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Figura 2.14: Perfil experimental da morfologia do fantoma obtido através de imagiologia por raios ortogo-
nais em ambiente radioterapéutico, no IPO-Coimbra. A correlacao entre o perfil experimental (quadrados
a verde) e o perfil de dose simulado (tracejado a vermelho) obtida foi de 0.9911 [65].

Note-se que nos primeiros estudos feitos por Simodes et al. [3] relativamente a aplicabilidade
da OrthoCT em ambiente radioterapéutico, foram utilizados varrimentos opostos para a obten-
cao dos perfis morfolégicos do fantoma. Contudo, tem surgido a evidéncia da nao necessidade
da realizacao destas irradiacoes com direccoes opostas (como se pode verificar pelos resulta-
dos, tanto de simulacdo como experimentais, apresentados ao longo deste capitulo). Importa
também referir que nos trabalhos experimentais referenciados anteriormente foi utilizado um
colimador de orificio. No entanto, um sistema como a OrthoCT beneficia da utilizacdo de um
colimador em fatias, uma vez que permite aumentar o angulo sélido de deteccao dos fotdes e,
consequentemente, o nimero de contagens para uma mesma dose de irradiacdo (i.e. aumen-
tar a estatistica) [50]. Neste contexto, encontra-se actualmente a ser construido no LIP um
pequeno prototipo bidimensional do sistema OrthoCT com colimador multifatias [50].
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Capitulo 3

Impacto dos agentes de contraste em OrthoCT

3.1 Nocgdes gerais de tomografia computorizada

A tomografia computorizada é uma modalidade de imagem médica que tem por base a deter-
minacao dos coeficientes de atenuacao dos tecidos, ou seja, depois de reconstruida a imagem
cada pixel representa (por meio de uma escala de cinzentos) as propriedades médias de atenu-
acao dos tecidos contidos no voxel 3D correspondente. Como a fonte de radiacao X é exterior
ao objecto que se pretende estudar, a imagem de CT é considerada uma imagem de transmis-
sao [66]. O principio da reconstrucao tomografica foi apresentado em 1917 por Johann Radon,
um matematico austriaco que demonstrou que um objecto 3D poderia ser reconstruido a par-
tir de multiplas projeccdes 2D obtidas segundo diferentes angulos. A realizacdo de imagens
de pequenas seccoes (cortes) do organismo, a que se deu o nome de tomografia, foi proposta
inicialmente na década de 1930 tendo o desenvolvimento da CT ocorrido apenas no inicio dos
anos 70, devido a melhoria das capacidades de calculo computacionais. Foi assim possivel, pela
primeira vez, a obtencao de imagens de seccoes transversais da anatomia interna do doente
com alta qualidade, sendo estas imagens reconstruidas a partir de um elevado nimero de me-
dicoes da transmissdo dos raios X através do doente. O primeiro tomografo foi desenvolvido
por Godfrey Newbold Hounsfield em 1971 na Inglaterra, sob a designacao de Tomografia Axial
Computorizada (TAC, do inglés Computerized Axial Tomography (Figura 3.1) [66].

Este tomografo apresentava algumas limitacoes, nao so pelo facto de apenas permitir a obten-
cdo de imagens da regido da cabeca, como também em termos do tempo de aquisicao, uma
vez que eram necessarios pelo menos 4.5 minutos para a obtencdo de apenas dois cortes. Para
além disso, a escala de cinzentos continha apenas 8 valores diferentes, sendo a matriz da ima-
gem igualmente limitada (80 x 80 pixeis, cada um com 3 mm). Actualmente, a reconstrucao da
imagem ja é praticamente instantanea, conseguindo-se obter 64 cortes em apenas 0.4 segundos
(20 000 vezes mais rapido) e a escala de cinzentos disponivel contém 4096 valores diferentes,
sendo a matriz de 512 x 512 pixeis.

Figura 3.1: Godfrey Newbold Hounsfield (1919-2004), engenheiro electrotécnico responsavel pela criacao
do primeiro tomografo, inicialmente utilizado para obter imagens da cabeca (a direita).
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Um sistema de CT tipico é constituido por uma gantry (sistema rotativo) onde se encontram
os principais elementos (fonte de raios X, detectores e o sistema de aquisicao de dados), a
mesa onde se posiciona o doente, o computador e a consola de controlo [66]. Contrariamente
aos filmes de raios X usados em radiografia convencional, os detectores utilizados em CT nao
apresentam a capacidade de produzir a imagem directamente apds a aquisicao dos dados tendo,
por isso, de ser realizada a sua reconstrucao através de calculos matematicos computacionais.
Considerando um feixe de raios X que atravessa o doente segundo uma determinada direccao,
conclui-se que:

« A intensidade do feixe é atenuada através dos processos de interaccao da radiacdo com
a matéria, nomeadamente através do efeito fotoeléctrico (absorcao) e dispersao elastica
(dispersao de Rayleigh) e inelastica (dispersao de Compton);

e O grau de atenuacao depende do espectro de energia dos raios X, assim como da densidade
e dos coeficientes de atenuacao dos tecidos;

« Aintensidade transmitida, /(t), € dada pela seguinte equacao:

I(t) = Io e~ Jo Ot (3.1)

em que Iy(t) representa a intensidade do feixe incidente, 7" a espessura total e x(t) o coeficiente
de atenuacéo linear que varia consoante o tipo de tecido e, como tal, depende da distancia t
através do paciente. O tomografo de CT apds a aquisicao dos dados converte os coeficientes de
atenuacao lineares dos voxeis para os chamados nimeros CT ou unidades de Hounsfield (HU), em
que para o voxel i, o nimero de CT (XV;) do pixel correspondente se relaciona com o coeficiente
de atenuacao linear p; do voxel de tecido, como se pode observar pela equacao 3.2:

N; = 1000 x B Hmo (3 9y

Hiyo
onde y,,, corresponde ao coeficiente de atenuacao linear da agua.

Ja o factor de 1000 é utilizado para que os nimeros CT possam ser expressos através de um valor
inteiro. Desta normalizacao resultam ndmeros CT no intervalo dos -1000 aos +3095 (+1000 em
tomografos mais antigos), em que -1000 corresponde ao ar (1 ~ 0 cm~1!), o intervalo dos -300
aos -100 aos tecidos moles, a agua corresponde ao 0 e os tecidos 6sseos densos e os agentes de
contraste administrados poderao ir até aos +3000 [66, 67] (Figura 3.2). Uma vez que tanto o y;
como o ., , dependem da energia dos fotdes, o valor das unidades de Hounsfield ira depender
necessariamente do potencial (kVp) aplicado no tubo de raios X utilizado para obter a imagem.
Normalmente, o kVp é da ordem dos 150 kVp com uma energia média de 75 keV. Em termos
de efeitos de interaccdo da radiacdo com a matéria para esta gama de energias, verifica-se
uma predominancia da dispersao de Compton representando cerca de 91% das interaccoes que
ocorrem no tecido muscular, 94% no tecido adiposo e 74% no tecido dsseo, por exemplo [66].
Sendo a dispersao de Compton o processo dominante, o contraste nas imagens CT acaba por ser
essencialmente influenciado pelas propriedades dos tecidos das quais este depende, ou seja,
da sua densidade fisica e electronica. Nas situacoes em que os tecidos na regido em estudo
apresentam propriedades de atenuacao muito semelhantes, podera manipular-se o contraste na
janela de visualizacao no sentido de acentuar as pequenas diferencas nos nimeros CT. Para isso
¢é definida uma janela especifica de HU através da escolha do intervalo de valores da largura
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(W, do inglés window) e do nivel (L, do inglés level) da janela da imagem CT (Figura 3.3).
Enquanto que a largura, W, caracteriza o contraste da imagem, o nivel, L, corresponde ao
numero CT no centro da janela, sendo estes valores os responsaveis pela definicao do intervalo
de unidades de Hounsfield exibidas nas imagens. Todos os valores inferiores a L-% e superiores
a L+% apresentam saturacao para o preto e para o branco, respectivamente, o que impede a
visualizacao dos tecidos contidos nestas regioes [66].
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Figura 3.2: Valores de numeros de CT ou unidades de Hounsfield (HU) para alguns tipos de tecidos [66].
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Figura 3.3: Demonstracao pratica da variacao do contraste com diferentes configuracoes da largura e do
nivel da janela para visualizacao pulmonar. Em A é apresentado o display da imagem com amplos valores da
largura e nivel da janela (W=2950 e L=1100), o que permite uma boa visualizacdo 6ssea mas nao dos tecidos
moles. Ja em B, foram definidos valores médios (W=650 e L=-100) que resultam numa boa visualizacdo do
mediastino e dos vasos, sendo que em C a largura reduzida da janela e o valor de nivel escolhido (W=750
e L=-700) permitem um maior contraste nos tecidos pulmonares [66].
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3.2 Agentes de contraste aplicados em tomografia computorizada

Apos a descoberta dos raios X pelo fisico alemao Wilhelm Conrad Réentgen em 1895 verificou-se
que, em termos imagioldgicos, algumas estruturas se apresentavam de tal forma semelhantes
que era quase impossivel distingui-las entre si. Este problema levou a crescente necessidade
de encontrar novas formas (artificiais) de acentuar o contraste entre estas estruturas de forma
a ser possivel a sua diferenciacdo [68, 69]. Genericamente, entende-se por contraste o efeito
de oposicao qualitativa ou quantitativa existente entre dois objectos, no qual um deles se faz
realcar em relacao ao outro [70]. Aplicando este conceito a imagiologia, pode dizer-se que
determinadas caracteristicas anatomicas permitem a criacao de imagens com contrastes natu-
rais, isto €, com diferentes graus de atenuacao dos feixes dependendo das suas propriedades.
A intensidade de cada um destes graus vai variar de acordo com o nimero de electrées que
se encontra na trajectoria do feixe, estando este relacionado com a espessura, densidade e
nimero atémico da estrutura que se pretende estudar. As primeiras investigacdes remontam a
1896, ano em que Haschek e Lindenthal conseguiram opacificar os vasos sanguineos de uma mao
amputada através da introducao de contraste de sulfureto de mercurio e cal, tendo a exposicao
a radiacao ocorrido durante 57 minutos [71]. Ja em 1900, deu-se inicio aos estudos in vivo com
produtos de contraste positivos aplicados com o intuito de visualizar cavidades viscerais e es-
truturas tubulares. Posteriormente, entre 1904 e 1950, deu-se inicio ao estudo dos contrastes
negativos (como o ar, oxigénio e didxido de carbono) aplicados em cistografias gasosas, artro-
grafias do joelho, entre outros.

Portugal foi um dos pioneiros na utilizacao de contraste artificial, tendo sido Egas Moniz (Fi-
gura 3.4) o primeiro a executar uma angiografia cerebral com a administracao de uma suspensao
coloidal de dioxido de torio, vulgarmente conhecida por Torotraste. Inicialmente, este agente
de contraste era visto como um material ideal devido a sua radiopacidade e isotonicidade, no
entanto, anos mais tarde veio a descobrir-se ser um produto cancerigeno, uma vez que as suas
particulas radioactivas sao captadas pelo sistema reticulo-endotelial, induzindo a formacao de
tumores malignos [71]. Ainda em Portugal, em 1931, Lopo de Carvalho, Egas Moniz e Almeida
Lima destacaram-se pelo seu trabalho sobre “A visualizacdo aos Rx dos vasos pulmonares obtida
por injeccdo de um liquido opaco”, no qual apresentaram os fundamentos da técnica de angiop-
neumografia que revolucionou a area da pneumologia em Portugal [68, 71]. Apesar de todas as
investigacoes levadas a cabo até a data, a verdade é que os produtos de contraste até entao cri-
ados apresentavam inUmeras desvantagens e efeitos adversos que resultavam, essencialmente,
da sua dissociacdo idnica apos injeccao intravascular.

Figura 3.4: Antonio Egas Moniz (1874-1955), médico neurologista portugués pioneiro na angiografia cere-
bral com contraste (a esquerda) [71]. Recebeu o prémio nobel da medicina em 1949 (a direita) [72].
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Como ja foi referido, caso exista uma diferenca consideravel entre as densidades de duas estru-
turas adjacentes é possivel distinguir de forma nitida os limites de cada uma delas apenas através
dos contrastes naturais. No entanto, existem situacoes em que estas diferencas nao sao signifi-
cativas o que se verifica, por exemplo, ao nivel dos tecidos moles que possuem coeficientes de
atenuacao muito proximos. Uma forma de contrariar esta similaridade passa exactamente pela
administracdo de um agente de contraste que permita aumentar (ou até diminuir, dependendo
do meio utilizado) a atenuacao da radiacao incidente por parte do objecto em estudo, criando
zonas hiper e hipodensas facilmente distinguiveis. No entanto, a melhor forma de melhorar o
contraste da imagem ainda passa pela manipulacao de variaveis externas ao doente, como € o
caso da resposta do detector e o potencial de quilovoltagem da fonte de raios X. Isto porque os
factores dependentes do doente (espessura, densidade fisica e composicdo elementar dos teci-
dos) sdo de dificil, ou até impossivel manipulacdo aquando da realizacdo do varrimento [73]. De
entre as principais caracteristicas anatomicas destacam-se duas ao nivel da producao de agentes
de contraste: a densidade e o niUmero atomico médio. A densidade de um 6rgao considerado oco
pode ser reduzida, através do seu preenchimento com gas ou ar (contraste negativo), ou pode
ser aumentada caso se aplique um liquido cujo Z seja relativamente superior ao seu, da qual sao
exemplo os produtos de contraste iodados (solucdes ou suspensbes de substancias nao toxicas
que contém uma proporcao significativa de elementos de elevado nimero atoémico, neste caso,
iodo). Desta forma, os agentes de contraste sao assim designados por aumentarem a diferenca
dos coeficientes de atenuacao entre estruturas anatémicas que nao sao normalmente discrimi-
nadas. Ao conseguirem aumentar a nitidez dos limites e superficies dos tecidos em estudo, os
agentes assumem um papel determinante na avaliacao da presenca e extensao de lesoes [71].
Segundo a literatura, uma diferenca de 25-30 HU [73] entre os tecidos que se pretende visualizar
sera o suficiente para obter uma boa distincdo dos mesmos, no entanto, em situacoes de diag-
nostico tumoral quanto maior a diferenca entre as densidades da lesao e do tecido circundante,
melhor a qualidade da imagem e, consequentemente, mais exacto o diagnodstico e a prescricao
do tratamento.

3.2.1 Biodistribuicao

Segundo a literatura [73], depois de administrado por via periférica, o meio de contraste per-
corre os vasos sanguineos até chegar ao lado direito do coracao, progride através da circulacao
pulmonar e preenche a parte cardiaca esquerda, dando inicio a circulacao arterial. Devido ao
facto de na sua constituicao se encontrarem moléculas de pequenas dimensoes, o agente tem
a capacidade de se difundir de forma eficaz e bastante rapida para o espaco intersticial dos va-
rios orgaos. A forma como este se comporta nos diferentes tecidos depende de alguns factores,
tais como taxa de perfusao e volume injectado, composicao, microvascularizacao e interface
celular do orgao. Desta forma, depois de administrado, o contraste comeca por se difundir pelo
espaco intravascular e so6 posteriormente passa para o extracelular, acumulando-se na regiao
intersticial assim que termina a injeccao [73]. Logo apos a ocorréncia destas trocas, atinge-se
um ponto de equilibrio no qual a quantidade de iodo depositada em cada compartimento é igual.
Assim, as diferencas de concentracao de iodo entre os varios 6rgados momentos antes do ponto
de equilibrio acentuam as disparidades entre os diferentes tecidos, nomeadamente entre tecido
sao e tumor, sendo esta a altura mais favoravel a realizacdo do varrimento de CT. Segundo Bae
et al. [73], os 6rgdos que apresentam maior concentracdo de contraste durante a fase inicial da
sua circulacao pelo organismo sao os de maior perfusao, ou seja, rins, baco e figado.
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3.2.2 Fases de incorporacao

O principal objectivo da introducao de um agente de contraste no organismo a quando da reali-
zacao de um exame de CT (designado por CECT - contrast-enhanced CT) passa pela localizacao
de lesdes patoldgicas devido ao aumento da diferenca no nimero de HU entre a lesao e os teci-
dos adjacentes, aumento este induzido pela presenca de contraste artificial. Por vezes, o que
se verifica é que a lesdo pode ser hipovascular ou hipervascular em relacdo aos restantes teci-
dos, sendo fundamental o conhecimento das diferentes fases de incorporacao do contraste, no
sentido de escolher aquela que mais se adequa a realizacao do varrimento (sempre em funcao
da patologia que se pretende estudar) [74].

1. CT sem contraste: (til na deteccdo de calcificacdes, tumores adiposos e aglomerados
de gordura semelhantes aos encontrados em certos casos de inflamacao (por exemplo,
apendicites e diverticulites);

2. Fase arterial inicial: ocorre nos primeiros 15-20 segundos apods a injeccao do agente de
contraste. Nesta fase, como o produto ainda se encontra nas artérias, nao se verifica o
aumento da densidade dos o6rgdos principais, assim como de outros tecidos moles;

3. Fase arterial tardia: ocorre 35-40 segundos ap0s a injeccdo do agente. Pode também ser
designada como “fase arterial” ou “fase portal venosa inicial”, devido ao facto de ja ser
possivel a visualizacao de algum realce da veia portal. Todas as estruturas irrigadas pela
corrente sanguinea arterial irdo apresentar um nivel de contraste considerado ideal;

4, Fase hepatica ou portal tardia: ocorre 70-80 segundos apos a administracao do agente. A
designacao considerada mais adequada é a de “fase hepatica”, uma vez que nesta etapa
o parénquima hepatico sofre uma intensificacdo de contraste induzida pelo suprimento
sanguineo fornecido pela veia portal;

5. Fase nefrogénica: ocorre aproximadamente 100 segundos apods a introducao do agente.
E nesta fase que ocorre o aumento da densidade de todo o parénquima renal e da espinal
medula. De salientar que a deteccao de pequenas lesdes malignas nos rins so € possivel
nesta fase;

6. Fase tardia: verifica-se 6 a 10 minutos ap6s a administracdo do agente de contraste,
sendo também conhecida por “fase de equilibrio”. Nesta etapa ocorre uma dispersao
equitativa do produto por todas as estruturas abdominais, a excepcéao do tecido fibrotico
(a sua elevada densidade dificulta a incorporacao do agente).

3.2.3 Principio de funcionamento

Como é de conhecimento geral, materiais com maior densidade (PD, do inglés physical density)
ou maior nimero atomico (Z) tendem a absorver maior quantidade de radiacdo, sendo esta
relacao expressa pela equacao do coeficiente de absorcao de raios X (equacao 3.3),

_ PD.Z*

w= g B

onde A representa a massa atémica, PD a densidade e E a energia dos raios X [75].
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Quando os raios X incidentes possuem energia superior ou igual a energia de ligacdo do electrao
na camada K (camada mais interna do atomo), verifica-se um aumento exponencial do coe-
ficiente de absorcdo. Este valor de energia é designado por k-edge (k), o qual aumenta com
o nimero atomico do elemento [75]. Assim, para que os agentes de contraste sejam capazes
de atenuar uma grande quantidade da radiacao incidente devem possuir na sua constituicao
elementos de elevado Z, podendo a energia da fonte de raios X incidentes ser ajustada de
forma a ser o mais proxima possivel, mas superior, ao valor do k-edge dos principais elementos
constituintes do agente maximizando-se, desta forma, o efeito da atenuacdo. S&o ja varios
os materiais apontados como adequados a pratica clinica, nomeadamente: iodo (Z=53), bario
(Z=56), nanoparticulas de ouro (Z=79), bismuto (Z=83) e gadolinio (Z=64). A ampla utilizacao do
bario e do iodo enquanto agentes de contraste deve-se ao facto de poderem ser incorporados em
produtos quimicos que nao apresentam toxicidade para o organismo, mesmo quando introduzi-
dos em grandes quantidades. Uma vez que o objectivo da aplicacdo dos agentes é amplificar
o contraste, tal so é possivel se os coeficientes de atenuacao linear forem significativamente
diferentes daqueles que se encontram presentes no organismo (Figura 3.5).
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Figura 3.5: Coeficientes de atenuacdo massicos (cm?/g) para alguns agentes de contraste: iodo, bario,
agua e ar [75]. Como se pode ver, tanto o iodo como o bario apresentam coeficientes de atenuacao bastante
distintos da agua (principal constituinte do corpo humano) para energia até ~ 300 keV.

Um dos agentes de contraste iodado mais utilizado € o Hydopaque no qual um centimetro cl-
bico (cc) possui 0.25 g de C;gHx61509, 0.50 g de C;1H3lsN,0,4 e 0.6 g de agua, com uma densidade
de 1.35 g/cm3. Neste caso, a atenuacdo deve-se maioritariamente a presenca do iodo que cor-
responde ao elemento de maior Z. Para além disso, no caso especifico destes dois elementos,
0 k-edge ocorre exactamente na regiao central do espectro de energias utilizado em diagnds-
tico: enquanto que para o bario ocorre aos 37.4 keV (dai ser maioritariamente aplicado em CT
abdominal), no iodo ocorre aos 33.2 keV. Para que um determinado agente de contraste tenha
aplicacao clinica necessita de preencher certos requisitos [67], nomeadamente:

« Ser capaz de melhorar a visualizacao do tecido alvo através da amplificacao das diferencas
de atenuacao (entre o alvo e os tecidos/fluidos circundantes) num factor de aproximada-
mente duas vezes;

o Aimagem resultante devera apresentar uma elevada percentagem molar de atomos capa-
zes de atenuar raios X, de forma a reduzir o volume e a concentracao do agente;
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« O tempo de retencao deve ser o suficiente para permitir a finalizacao do varrimento;

Apresentar perfis de biodistribuicdao e farmacocinética adequados;

« O proprio agente e os respectivos metabolitos nao devem ser téxicos ao organismo;

Ser soluvel ou passivel de formar suspensdes estaveis em condicoes fisioldgicas aquosas
(pH e osmolaridade adequados), com baixa viscosidade;

« Tempo de depuracao relativamente curto (de apenas algumas horas, nunca ultrapassando
as 24 horas).

A viscosidade do agente de contraste, assim como a osmolaridade assumem grande importancia
dado que comprometem a administracao de grandes volumes de forma rapida e facil, conduzindo
igualmente ao aumento do tempo de retencao nos rins o que podera ter efeitos nocivos no
organismo. Actualmente, os agentes utilizados apresentam elevada solubilidade em agua, baixa
capacidade de ligacéo a receptores bioldgicos, reduzida toxicidade e elevada biotolerancia [67].

3.2.4 Principais agentes de contraste

Actualmente, os principais agentes de contraste utilizados em CT tém por base moléculas de
iodo ou de gadolinio. Contudo, apresentam diversos problemas dos quais sao exemplo a bio-
distribuicao nao especifica, os tempos de vida de circulacdo diminutos (inferiores a 10 minutos
em casos de compostos convencionais de iodo), a necessidade de cateterizacao, a elevada to-
xicidade renal e o baixo contraste em pacientes de maiores dimensoes [76]. Nos Ultimos anos,
com o despoletar da Nanotecnologia, tém vindo a ser investigados diversos nanomateriais pas-
siveis de serem utilizados enquanto agentes de contraste. Alguns destes nanomateriais incluem
nanoparticulas de sulfureto de bismuto (Bi;S3), nanoparticulas de iodo e de ouro (AuNP).

3.2.4.1 Agentes iodados

Como ja foi referido anteriormente, uma forma de obter niveis de atenuacao superiores aos nor-
mais passa pela introducdo de elementos de elevado Z nas moléculas que constituem os meios
de contraste. O iodo ao possuir elevado niUmero atomico assume um papel preponderante em
termos de imagiologia por CT. No entanto, devido a toxicidade associada as elevadas concen-
tracoes necessarias para a obtencao da imagem, o recurso a ligacdes covalentes aquando da
formacao do produto de contraste demonstra ser uma opc¢ao viavel. Desta configuracao surgem
duas categorias de agentes moleculares iodados: a das moléculas ionicas e a das ndo ionicas [67].
Estudos realizados até ao momento indicam que as moléculas idnicas correspondem a espécies
carregadas negativamente e que, apesar de serem amplamente utilizadas em ambiente clinico,
possuem inlmeras desvantagens comparativamente as moléculas nao ionicas, nomeadamente
a elevada tendéncia para interagir com estruturas bioldgicas (e.g. péptidos e membranas ce-
lulares), o facto das formas aquosas destes agentes apresentarem uma elevada osmolaridade
intrinseca (o que podera induzir toxicidade renal, assim como outros problemas fisioldgicos tais
como vasodilatacao, bradicardia e hipertensao arterial) e, por ultimo, a elevada sensacao de
calor e dor em comparacao com os agentes que apresentam mais baixa osmolaridade.

De maneira a contornar os problemas associados a elevada osmolaridade (que conduz a uma
menor radiodensidade), sao utilizados agentes de contraste iodados ndo ionicos uma vez que
apresentam menor diluicdo osmoética e incidéncia de efeitos secundarios adversos [67].
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Na Tabela 3.1 encontram-se sumarizados os principais agentes de contraste constituidos por iodo
actualmente aceites em contexto clinico.

Tabela 3.1: Tabela dos agentes iodados actualmente mais utilizados em ambiente clinico [67].

Nome do Composto | Nome Comercial Produtor Indicagées Clinicas

Administrado via intratecal em pa-
lohexol Omnipaque GE Healthcare cientes adultos para a realizacao de
mielografias e CT de alto contraste.

Administrado via intravenosa para
a obtencao de imagens de CT das
regides da cabeca, intratoracica,
intra-abdominal e retroperitoneal
com o intuito de avaliar lesdes ne-
oplasicas e nao neoplasicas.

lopromida Ultravist Bayer Healthcare

Administrado via intravenosa para a
lodixanol Visipaque GE Healthcare realizacao de CT a zona da cabeca
e torax, essencialmente.

Angiocardiografia pediatrica, angi-

. Mallinckrodt ografias coronaria e cerebral, assim
loxaglato Hexabrix . s
Imaging como CT de contraste a cabeca e ao
corpo.
Mallinckrodt Cistografia retrégrada e cistoure-
lotalamato Cysto-Conray Il . 8 . 8
Imaging trografia.

Angiografia do sistema cardiovascu-
lar, incluindo arteriografia cerebral
lopamidol Isovue Bracco Imaging e periférica. Igualmente aplicado
em CT de alto contraste, tanto em
adultos como em criancas.

Urografia intravenosa, TC corporal,
lomeprol lomeron Bracco Imaging angiografia convencional, angiocar-
diografia, entre outros.

Apesar dos avancos verificados nas Ultimas décadas nesta area, tém vindo a ser realizadas novas
investigacdes no sentido de aumentar a solubilidade dos agentes em meio aquoso, reduzir a sua
osmolaridade e viscosidade, criar propriedades que lhes permita aumentar o enfoque nos tecidos
de interesse, assim como a reducédo dos efeitos secundarios adversos (nefropatias, problemas
cardiacos, entre outros). No entanto, apesar de serem frequentemente utilizados e classificados
como seguros e eficazes, os agentes de contraste iodados apresentam algumas desvantagens [67]
as quais limitam a sua aplicacao:

Biodistribuicdo nao especifica;
» Dimensdes demasiado diminutas associadas a uma rapida depuracéao;

« Elevada osmolaridade e/ou viscosidade, o que podera induzir toxicidade renal,;

Necessidade de elevadas concentracoes por dose;

Elevadas taxas de extravasao e equilibrio entre as regides intravascular e extravascular, o
que dificulta a obtencao de imagens com qualidade.
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Quando um contraste iodado é utilizado em tomografia computorizada, sao varias as interaccoes
fisiologicas e farmacocinéticas envolvidas no processo. Estas interaccoes apresentam influéncia
na forma como o agente de contraste é recebido pelos tecidos e 6rgaos e dependem tanto de
factores inerentes ao proprio doente, como a forma como este é administrado. Os principais
factores relacionados com o doente incluem o estado cardiovascular e dos fluidos, o peso e a
funcdo renal (factores dos quais ird depender o tempo de transito, a taxa de excrecédo e as
caracteristicas realcadas no 6rgao). Ja os factores inerentes a introducdo do agente incluem o
volume de material administrado, a concentracao aplicada e a taxa de injeccao [77].

Como foi referido anteriormente, o processo de interaccao dominante entre os fotoes de raios
X incidentes e os atomos de iodo, do agente de contraste, para as energias de diagnostico, é
o efeito fotoeléctrico. Dado que, a energia de ligacdo dos electrées na camada K do iodo é
de 33.2keV (proxima da energia média dos raios X em CT de diagndstico), havera um elevado
nimero de interaccoes por efeito fotoeléctrico que ocorrem ao nivel desta camada. Como
consequéncia, verificar-se-a o aumento da absorcdo de raios X nestes atomos em comparacao
com os outros elementos presentes nos tecidos, dai a zona de maior concentracao do agente
de contraste se apresentar hiperdensa. Assim, quanto maior a concentracao de agente maior
a atenuacao, verificando-se a existéncia de uma relacao linear entre os dois parametros: por
cada miligrama de iodo presente num mililitro de sangue ou num centimetro cubico de tecido,
ocorre um aumento da atenuacao que se pode traduzir em cerca de 25HU [77].

3.2.4.2 Nanoparticulas de ouro

Sendo o ouro um material de elevada densidade (PD =19.3 g/cm?) e nUmero atoémico (Z=79)
torna-se um elemento de contraste bastante promissor em termos imagioldgicos, uma vez que
apresenta boas propriedades de atenuacao. Segundo Lusic et al. [67], comparativamente ao
iodo, as nanoparticulas de ouro (AuNP) proporcionam um contraste cerca de 2.7 vezes supe-
rior. Comparativamente a outros materiais igualmente aplicados em imagiologia (como o bario,
por exemplo) o ouro apresenta maiores coeficientes de atenuacao na gama de energias normal-
mente utilizada em diagnostico. Devido as propriedades de superficie, estas possuem ainda uma
elevada estabilidade coloidal e possibilitam a realizacao de administracoes direccionadas. Du-
rante a ultima década verificou-se um aumento significativo do nimero de investigacoes levadas
a cabo com o intuito de avaliar a potencialidade das AuNP na area da imagiologia médica. Estas
investigacdes podem ser classificadas em trés categorias diferentes, consoante a finalidade do
diagndstico: blood pool, direccionamento passivo e direccionamento activo [78]. Relativamente
aos agentes de contraste da categoria blood pool, estes sao projectados de forma a permane-
cerem na corrente sanguinea por longos periodos de tempo, limitando assim a difusao através
do endotélio vascular (Figura 3.6 A). Ja o direccionamento passivo tem como principio base a
acumulacao nao especifica das AUNP no interior do local que se pretende estudar, o que sé é
possivel devido ao aumento da permeabilidade, assim como do efeito de retencdo no qual molé-
culas de dimensbes adequadas sao maioritariamente incorporadas na lesao, comparativamente
aos tecidos circundantes. Considera-se ainda que a vascularizacao tumoral conduz a dispersao
do agente de contraste devido a deformacao da camada endotelial dos vasos sanguineos, o que
confere as nanoparticulas a capacidade de sairem da vasculatura e entrarem no microambi-
ente tumoral (Figura 3.6 B). Por ultimo, o direccionamento activo corresponde a capacidade de
administrar e reter o agente de contraste num local especifico por meio de ligacdes estabele-
cidas com outras moléculas na superficie das nanoparticulas, tal como se ilustra na Figura 3.6 C.
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Figura 3.6: Esquema representativo do processo de actuacao das nanoparticulas de ouro da categoria blood
pool (A), direccionamento passivo (B) e direccionamento activo (C) [78].

A quando da projeccao das nanoparticulas de ouro é necessario ter em atencao que estas devem
obedecer a um conjunto de funcionalidades relacionadas com a insercao, toxicidade, direccio-
namento e contraste produzido (Figura 3.7), nomeadamente:

Entrega in vivo e transporte até ao local de interesse;

Evitar possiveis danos nos 6rgaos aquando da sua administracao e depuracao;

» Acumulacao e retencdo em zonas especificas;

Aumento da atenuacao dos fotdes na regiao da lesao, comparativamente aos tecidos cir-
cundantes.

O cumprimento destes requisitos pode ser obtido através da manipulacdo de determinadas ca-
racteristicas estruturais aquando do desenvolvimento das nanoparticulas. As propriedades chave
incluem o coeficiente de atenuacao da particula, a estabilidade coloidal, o tempo de retencéao, a
biodistribuicdo e a citotoxicidade. Estas caracteristicas fisicas e bioldgicas dependem da compo-
sicao da nanoparticula, da sua concentracao massica, assim como do seu tamanho e morfologia.
Estudos realizados com fantomas demonstram que a atenuacao provocada pelas AuNP aumenta
linearmente com a concentracao massica, o que indica que a administracao de uma maior con-
centracdo no local de interesse ira resultar num aumento significativo do contraste produzido
naquela regido [78]. Um dos factores que influencia directamente o contraste produzido é o
ruido de fundo na regidao de interesse, que sera elevado quando a maior parte da radiacao é
atenuada. Assim, uma matriz que apresente um fundo de elevada atenuacao aos raios X (0sso,
por exemplo) ira necessitar de uma maior quantidade de nanoparticulas de ouro para produzir
0 mesmo contraste que numa regidao em que nao haja tanta atenuacgao (tumores, por exemplo).
Segundo Cole et al. [78], para que seja possivel obter uma diferenca de 30 HU com uma energia
de 80 keV, a concentracao de nanoparticulas de ouro a aplicar no osso sera de 0.34% versus
0.18% no caso dos tecidos moles.
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Figura 3.7: Diagrama esquematico ilustrativo dos requisitos necessarios a funcionalidade dos agentes de
contraste sob a forma de AuNP: entrega (A), nao-toxicidade (B), direccionamento e retencao (C) e aumento
do contraste (D) [78].

Relativamente ao tamanho e morfologia das nanoparticulas, estes ndo apresentam repercussoes
directas na atenuacao condicionando, no entanto, a administracao de elevadas concentracgoes.

3.2.4.3 Bismuto e outros tipos de elementos

Para além dos agentes de contraste baseados em iodo e bario muito utilizados em imagiologia,
tém vindo a ser explorados outros tipos de materiais (tanto in vivo como in vitro) no sentido
de encontrar novos contrastes com aplicacao em CT. Estes nanomateriais sao vistos como al-
ternativas viaveis as AUNP em situacdes de imagiologia cardiovascular, do sistema linfatico e
dos tecidos tumorais. As caracteristicas especificas destes materiais permitem-lhes ter um es-
pectro mais vasto de funcionalidades, o que se traduz num melhor direccionamento do agente
para o alvo, assim como na criacdo de meios de contraste com aplicacdo em varias modalida-
des de imagem. O bismuto é um elemento que apresenta uma melhor atenuacao aos raios X
do que o proprio ouro. Segundo Lusic et al. [67], estudos recentes demonstram que as di-
ficuldades sentidas ao nivel da manipulacdo da forma, tamanho e versatilidade da superficie
das nanoparticulas sdo facilmente ultrapassadas quando o material utilizado é o bismuto. Con-
tudo, é necessario a realizacao de mais estudos in vivo para avaliacdo dos riscos inerentes a
sua toxicidade. Um outro meio que comeca a assumir alguma importancia é o gas xénon (Z=54
e k=34.6 keV) que apresenta propriedades de atenuacao semelhantes as do iodo. O xénon é
um gas inerte, biocompativel, ndo alergénico que podera ser um meio seguro em doentes que
apresentem disfuncoes renais, com baixa solubilidade no sangue e alta no tecido adiposo. O
xénon tem a capacidade de atravessar as membranas celulares, realizar trocas entre o sangue e
os tecidos, assim como atravessar a barreira hematoencefalica. Enquanto agente de contraste
aplicado em CT, nao é recomendada a sua utilizacdo em doentes com problemas respiratorios
severos, doentes que nao possam ser sedados correctamente e aqueles que se apresentem com
o estdmago preenchido a quando da realizacao do exame [67]. Os efeitos laterais associados
as suas propriedades anestésicas podem ser minimizados através do controlo da concentracao
de gas inalada e da duracao temporal de todo o procedimento. A rapida taxa de depuracao do
organismo assume-se como uma das suas principais desvantagens, uma vez que podera implicar
a repeticao dos procedimentos. Em termos de aplicabilidade, destaca-se ao nivel da avaliacao
do fluxo sanguineo cerebral [67].
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3.2.5 Possiveis efeitos secundarios

Apesar dos avancos ao nivel da sintese dos agentes de contraste, o risco de aparecimento de
efeitos considerados perigosos apds a injeccao do produto permanece uma preocupacao. As
reaccOes adversas locais sao as mais frequentes sendo, na maioria dos casos, o resultado da
ocorréncia de lesdes vasculares, extravasao do contraste com lesdo tecidual e formacdo de
trombos. A fase de eliminacao do contraste pelo organismo € uma das principais etapas a ter
em atencao relativamente a possiveis efeitos nocivos, destacando-se a nefrotoxicidade indu-
zida por contraste (NIC) [71]. Sao dois os principais aspectos a considerar na fisiopatologia da
NIC: a diminuicao da perfusao renal (através de um efeito directo sobre o rim) e efeitos toxicos
nas células tubulares. Os factores de risco para o desenvolvimento de nefrotoxicidade induzida
por contraste incluem a injeccao de doses elevadas de produtos de contraste iodado, multiplas
injeccoes num periodo de 72 horas, desidratacao, idade superior a 70 anos e o uso concomi-
tante de farmacos nefrotoxicos [69]. De forma mais generalizada, alguns dos principais efeitos
secundarios induzidos pelos agentes de contraste incluem hipersensibilidade (manifestada por
prurido e irritacdo), edema pulmonar, vémitos e diarreia, sensacdo de calor e dor no local da
injeccdo, convulsoes, disfuncdes renais e hepaticas, reaccoes anafilactoides (como dispneia e
edema faringolaringeo), tosse e rouquiddao, aumento da pressao arterial e dor no peito [79].

3.3 Caracterizacao do agente de contraste simulado nesta tese

O agente de contraste simulado na presente investigacao designa-se por Ultravist, tendo sido
simulado um volume de 100 mL com uma concentracao de 370mgl/mL. O Ultravist 370 (nome
comercial) € um agente de contraste iodado cuja substancia activa é a iopromida, sendo que
1 mL de Ultravist contém 769 mg de iopromida. Esta corresponde a um derivado do acido isofta-
lico tri-iodado, nao idnico, hidrossoltvel, com um peso molecular de 791.12 (Figura 3.8) [80]. A
injeccdo desta substancia opacifica os vasos e cavidades presentes ao longo do trajecto do fluxo
de agente de contraste, permitindo a visualizacdo radiografica das estruturas internas até que
ocorra uma diluicao significativa do agente. Para além destes componentes, o Ultravist contém
ainda edetato de calcio e sodio (enquanto agente estabilizador), trometamol, acido cloridrico
(tampao) e agua para as preparacdes injectaveis. O Ultravist 370 € normalmente utilizado em
exames de tomografia computorizada, arteriografia (incluindo angiografia intravenosa por sub-
traccao digital - DSA), angiocardiografia, urografia intravenosa e para visualizacao de cavidades
corporais (a excepcao de exames do espaco subaracndide) [80].
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Figura 3.8: Estrutura quimica 2D da iopromida (C1sH24I3N30s).
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As especificidades fisico-quimicas da solucao injectavel de iopromida encontram-se sumarizadas
na Tabela 3.2 [80].

Tabela 3.2: Especificidades fisico-quimicas do agente de contraste Ultravist 370.

Propriedades Caracterizacao
Principio activo lopromida
Concentracao 370 mgl/mL

Formula quimica

C18H24|3N308

Designacao quimica

1-N,3-N-bis(2,3-dihydroxypropyl)-2,4,6-triiodo-5-[(2-
methoxyacetyl)amino]-3-N-methylbenzene-1,3-dicarboxamide

Densidade 1.399 g¢/mL (a 37°C)
Peso molecular 791.12
pH 6.5a8.0

Osmolalidade 0.77 (osm/kg agua) a 37°C

Viscosidade 10.0 MPa.s a 37°C

769 mg de iopromida, trometamol, acido cloridrico e agua para

Composicao s
injetaveis

Apos a administracao intravenosa deste agente de contraste, a concentracao plasmatica da io-
promida declina rapidamente devido a sua distribuicdo pelo espaco extracelular, e posterior
eliminacdo. A iopromida ndo é metabolizada pelo organismo e a sua meia vida terminal é de
aproximadamente duas horas, independentemente da dose administrada. Em termos de reac-
coOes adversas, os efeitos secundarios mais frequentes incluem cefaleias, nauseas e vasodilatacao
(verificado em cerca de 4% dos doentes sujeitos a aplicacdo de Ultravist), registando-se como
reaccoes mais graves o choque anafilactoide, paragem respiratoria, broncoespasmo, edema la-
ringeo e faringeo, asma e coma [80].

3.4 Criacdao do modelo de simulacao a aplicar em GEANT4

Como ja foi referido no Capitulo 2, o GEANT4 [52, 53] € uma ferramenta de computacao muito
atil na simulacdo da passagem da radiacdo pela matéria através da aplicacao do método de
Monte Carlo. Para se poder dar inicio ao estudo de simulacdo com o agente de contraste io-
dado Ultravist 370, comecou por construir-se um modelo representativo do sistema real que
se pretende estudar (neste caso, o corpo humano), ou seja, por definir a estequiometria de
cada um dos tecidos presentes no fantoma antropomérfico NCAT (acrénimo do inglés, NURBS
- based cardiac-torso phantom, sendo o acronimo NURBS definido como non-uniform rational
basis spline). Para além da constituicao elementar dos tecidos, a definicdo da densidade de
cada uma das estruturas assume-se como outro factor de maxima importancia, tendo em conta
a natureza deste estudo.

Ao longo desta seccdo, serao apresentados os materiais, métodos e resultados referentes ao
estudo do impacto dos agentes de contraste em imagiologia por raios ortogonais.
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3.4.1 Definicao das estruturas a implementar no fantoma

Tendo em conta a localizacdo da patologia em estudo, os drgaos cuja visualizacdo e analise
assume maior relevancia sao a prostata (onde se encontra a lesao), assim como a bexiga e o
recto devido a sua localizacdo. No sentido de tornar a investigacdo o mais realista possivel,
realizou-se a definicdo estequiométrica destas estruturas de acordo com os dados obtidos por
Oliveira et al. [81], resultantes de medicdes realizadas em CT’s de 100 doentes diagnosticados
com cancro na prostata. Relativamente aos restantes tecidos, optou-se por manter as caracte-
risticas iniciais do fantoma NCAT.

A definicdo da lesao foi feita com base na incidéncia de cada um dos estadios aquando do
diagndstico, assim como das taxas de sobrevivéncia. De acordo com os dados analisados na
literatura, verifica-se que a maioria dos casos de cancro na prostata se encontram em estadios
T1-T2 na altura do diagnostico e que sdo estes mesmos os estadios que apresentam as melho-
res taxas de sobrevivéncia apos os tratamentos [82]. Desta forma, no sentido de reproduzir da
forma mais realista possivel as caracteristicas de uma lesao prostatica mais frequente, optou-se
pelo estadiamento cT2bNOMO representativo de um tumor confinado a prostata, cuja extensao
invade pelo menos metade de um lobo (T2b), sem invasao ganglionar (NO) ou presenca de me-
tastases a distancia (M0). Sabendo que uma lesao T2b corresponde a expansao tumoral através
de, pelo menos, metade de um dos lobos da prostata e que 70% dos tumores se desenvolve
na zona periférica, para o calculo matematico realizado para a definicao da lesao foram con-
sideradas as dimensoes representadas na Figura 3.9. Estas foram definidas de acordo com as
dimensoes médias da préstata referidas na literatura [83]. Relativamente a estequiometria do
tumor, optou-se por manter a constituicao elementar da glandula prostatica com variacao ape-
nas ao nivel da densidade. Isto porque, sendo o tumor um aglomerado de células resultante de
uma proliferacao descontrolada das mesmas e considerando a equacao 3.4, entao quanto maior
for a massa (m) de um volume (V') pequeno (considerando um estadio inicial da doenca), maior
sera a sua densidade fisica.

m
PD=— (3.4
34
1,45 cm I
e
4,7 cm 2,35cm Tumor
a) b)
Vprgstata = 62,7 cm? Viumer = 15,7 cm?

Figura 3.9: Representacdo esquematica das dimensdes médias da glandula prostatica de acordo com a
literatura (a), assim como do tamanho da lesao cT2bNOMO considerada para a construcao do modelo ma-
tematico desenvolvido neste estudo (b).
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Apesar do modelo de simulacao desenvolvido para esta investigacao ter por base uma lesao tu-
moral com as caracteristicas supramencionadas, para que fosse possivel a sua implementacao
em GEANT4 e no fantoma NCAT (o qual consiste num volume dividido em voxeis com dimensoes
4.68 x 4.68 x 4.68 mm?) alguns parametros tiveram de ser adaptados, nomeadamente em termos
de dimensao, geometria, volume e posicao. Desta forma, acabou por ser implementado um
tumor na regido central da glandula prostatica com uma altura, espessura e comprimento cor-
respondente ao tamanho de 5 voxeis contiguos, organizados numa geometria aproximadamente
esférica. Assim, como se pode observar pelo esquema da Figura 3.10, o tumor apresenta um
diametro de 23.4mm. Ja a definicdo das densidades dos diversos tecidos foi feita de acordo
com a curva de calibracao de CT presente no estudo de Oliveira et al. [84], a qual expressa a
relacao entre a densidade e o correspondente valor das unidades de Hounsfield (Figura 3.11).
Esta curva de calibracéo é constituida pela unido de duas rectas, uma relativa as HU com valores
negativos (3.5) e outra as HU positivas (3.6):

PD =0.001019 HU + 1.009538, se HU <0, (3.5)

PD =0.000648 HU + 1.006951, se HU > 0. (3.6)

Lesao tumoral

23.4 mm

Figura 3.10: Lesao tumoral implementada no fantoma NCAT, com uma espessura maxima de 23.4 mm.
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Figura 3.11: Curva de calibracao de CT: densidade fisica dada em funcdo das unidades de Hounsfield.

Enquanto que a linha a tracejado representa as HU inferiores ou iguais a 0, a linha a picotado representa
os valores positivos [84].
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A variacao da densidade da lesao em relacao ao tumor foi feita com base nos dados obtidos
por Luczynska et al. [85] num estudo realizado em 2014, no qual se avaliou a diferenca entre o
tecido prostatico saudavel e o tumor (tanto em termos de HU, como de densidade fisica), apos
a administracdo do agente de contraste iodado Ultravist 370 (Figura 3.12). Apesar de no grafico
ser representado apenas o comportamento dos tecidos tumoral e normal apo6s a administracao
do referido contraste sabe-se, de acordo com a literatura, que durante os primeiros 5 segun-
dos apos a injeccao do meio este ainda nao foi incorporado pelos principais 6rgaos da regiao
pélvica [85]. Assim, nestes primeiros instantes a densidade dos tecidos depende apenas da sua
estequiometria original, ndao apresentando qualquer dependéncia com a constituicdo atomica
do agente. Para além disso, recorrendo-se a visualizacdo de imagens de CT da regiao pélvica
antes e ap6s a administracao de um agente de contraste iodado (cf. Apéndice A), verifica-se
que a diferenca em termos de hipo e hiperdensidades € praticamente nula nas regides envolven-
tes a prostata, observando-se apenas o aparecimento de uma ligeira hiperdensidade na lesao e
nos vasos sanguineos (como ja era esperado, dado tratar-se da via de circulacdo do agente pelo
organismo). Desta forma, por meio da ferramenta matematica MATLAB®, realizou-se o calculo
da média do valor das HU registadas entre os instantes T=0 seg e T=5 seg, registando-se uma
diferenca de aproximadamente 5HU entre o tumor e o tecido saudavel. Recorrendo as equa-
¢cOes da curva de calibracao da CT procedeu-se a conversao das HU obtidas para os respectivos
valores de densidade fisica (necessarios para a criacao do modelo em GEANT4).

Segundo os dados consultados noutro estudo de Oliveira et al. [81], o tecido prostatico normal
apresenta uma densidade PDp= 1.027 g/cm?, a qual pela equacao 3.6, corresponde a 31 HU.
Sabendo que a diferenca entre o tecido prostatico normal e a lesao € de 5HU, entao o tumor a
implementar no fantoma NCAT apresenta 36 HU.

Substituindo na equacao 3.6, vem que:

PDy = 0.000648 x 36 + 1.006951 <> PDy ~ 1.031 g/em®, (3.7)

da qual se conclui que, sem a incorporacao do agente de contraste, o tumor apresenta uma
densidade de aproximadamente PD; = 1.031 g/cm?.
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Figura 3.12: Curva de tempo/atenuacao para cancro na prostata e tecido saudavel, adquirida apos a
injeccao do contraste Ultravist 370. A curva foi obtida através da definicao de uma regido de interesse (ROI)
na zona do pico arterial (artéria iliaca externa), outra no tecido neoplasico e outra no tecido prostatico
saudavel [85].
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3.4.2 Caracterizacao da prostata e do tumor apds a incorporacao do agente de
contraste

De forma a calcular a densidade do tecido prostatico saudavel e da lesdo tumoral depois da
incorporacao do agente de contraste iodado, recorreu-se novamente a curva tempo/atenuacao
mencionada anteriormente. Como se trata de uma lesao na regido pélvica, optou-se por utilizar
os valores das unidades de Hounsfield registadas apds a ocorréncia do pico arterial, uma vez que
a esta altura ainda nao se verifica a concentracao do agente nos 6rgdos adjacentes (tal como
se pode verificar pela analise visual da Figura 3.12 a direita, inerente ao referido estudo).

As novas densidades foram calculadas através do modelo desenvolvido por Amato et al. [86],
o qual permite realizar o calculo da densidade do tecido ja com uma determinada quantidade
de iodo incorporada. Os autores defendem que, quando um tecido capta o agente de contraste
(representado por TBI na equacao3.8), o coeficiente de atenuacdo massico total (1%75311) pode
ser calculado (para o intervalo de energias utilizado em CT) através da seguinte equacao:

HTBI HTB 2] (3.8)

PDrpr FT5PDr, ¥ PD,

na qual ;7 (equacao 3.9) corresponde a fraccao massica de agente de contraste iodado e ¢rp
(equacao 3.10) a fraccao massica de tecido biologico inicial, as quais sdo descritas pelas seguin-
tes equacoes:

mr

Yr = mQ (3.9)

m
prp=——"—  ou  prz=1-pr. (3.10)
(mrp +my)
Para pequenas quantidades de agente iodado, o volume de tecido com agente de contraste
(Vrpr) pode ser considerado aproximadamente igual ao volume de tecido original (Vrg). Assim,
o calculo da densidade do tecido apds a incorporacao do agente de contraste é feito através da
seguinte equacao:
mrp + my

PDyp = =50 (3.11)

na qual mrp corresponde a massa do tecido e m; a massa do agente de contraste iodado.

Para o calculo das densidades dos tecidos apos a incorporacdo do agente de contraste conside-
raram-se os instantes T=25seg e T=30seg da curva tempo/atenuacao, conforme representado
na Figura 3.13.

3.4.2.1 Lesao tumoral

Como ja foi referido anteriormente, para o calculo da densidade da lesdo tumoral ja com o iodo
incorporado considerou-se a média dos valores das HU registadas entre os instantes T=25seg e
T=30seg, tendo-se verificado um acréscimo de cerca de 27.5HU no tumor. Pelos dados apresen-
tados na seccao anterior sabe-se que, antes da administracao do agente de contraste, o tumor
apresentava uma densidade PD7=1.031 g/cm? (a qual corresponde a HU7 = 36 HU).
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Figura 3.13: Representacdo dos momentos considerados como sendo os mais adequados a realizacao do
varrimento apos a injeccao do agente de contraste iodado. A média das HU foi obtida entre os ins-
tantes T=25seg e T=30seg (representados a amarelo), tanto para a lesao tumoral como para o tecido
prostatico normal.

Verificado um aumento de 27.5HU apds a incorporacao do agente de contraste, vem que:

HUpr = HUpr + AHU = 36 + 27.5 = 63.5 HU.

A partir da equacao 3.6 é entdo possivel calcular o valor da nova densidade tumoral (PDry):
PDry; = 0.000648 HU +1.006951 < PDy; = 0.000648 x 63.5 +1.006951 < PDp; = 1.048 g/cm?®.

Sabendo que PDr = 1.031 g/cm?, Vp = 15.7 cm®, PDy; = 1.048 g/cm?, e tendo em conta as
equacoes 3.4, 3.9 e 3.10, vem que:

mp = PDp x Vi < mp = 1.031 x 15.7 < mp =162 ¢

(mr +mr)

PDrr = v

o mp=(1.048 x 15.7) = 16.2 = m; = 0.25 ¢
mry 0.25
=M =, =0.015
L= i vmy) T T (025 +162) 71
or=1— ;& or=1-0015< or = 0.985.

Conhecendo-se a fraccao massica de agente de contraste (¢; = 0.015) e de tumor (1 = 0.985),
€ possivel determinar a estequiometria da lesdao apos a incorporacao do Ultravist 370, a qual é
descrita na Tabela 3.3. Importa referir que apenas os elementos que inicialmente apresentavam
maior percentagem de massa na constituicao do tumor (i.e., H, C e O) foram considerados na
definicao da nova estequiometria, uma vez que os restantes apresentam ja percentagens muito
diminutas.
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Tabela 3.3: Estequiometria e densidade do tumor apds a administracao do agente de contraste.

Tecido PD Constituicdo Atomica - (% massa)

(g/cm®) H C N (o] Na P S o K |
Tumor 1.048 10.498 25.596 2.7 60.195 0.1 0.2 0.3 0.2 0.2 0.015

3.4.2.2 Tecido prostatico normal

Através dos dados obtidos anteriormente concluiu-se que, antes da administracao do agente de
contraste, o tecido prostatico normal apresentava uma densidade de PDp = 1.027 g/cm? (a
qual corresponde a 31 HU). Tendo-se verificado um aumento de 13.5 HU depois da injeccao do
Ultravist 370, por meio da equacao 3.6 obteve-se entdo o novo valor da densidade do tecido
prostatico normal ja com o iodo incorporado (Pl):

HUpr =31+13.5 =445 HU

PDp; = 0.000648 HU +1.006951 < PDp; = 0.000648 x 44.5+1.006951 < PDp; = 1.036 g/cm?>.

Depois de efectuado o calculo das massas, recorreu-se novamente ao modelo matematico desen-
volvido por Amato et al. [86] de forma a encontrar os valores das respectivas fraccdes massicas.

Tendo em conta que PDp = 1.027 g/cm3, Vp = 47 cm? e PDp; = 1.036 g/cm?, vem que:

mp:PDpXVP<:>mp:1.027><47<:>mp:48.39

PDp; = mPV7+7TL[ o my = 1.036 x 47 — 48.3 & my = 0392 ¢
P
my 0.392

_ S op = = 0.008
P g +my) T (03921 483) 7!

op=1—; e op=1-0.008 < pp = 0.992.

Assim, conhecendo os valores das fraccoes massicas de agente de contraste (p; = 0.008) e de
tecido normal (pp = 0.992), obteve-se a estequiometria para a prostata apos a incorporacao do
Ultravist 370, descrita na Tabela 3.4. Novamente, apenas foram considerados nos calculos da
nova estequiometria os elementos com maior percentagem de massa (i.e., H, C e 0).

Tabela 3.4: Estequiometria e densidade do tecido prostatico normal apds a administracdo do agente de
contraste.

Tecido PD Constituicdo Atomica - (% massa)

(g/cm®) H C N o) Na P S C K |
Prostata  1.036  10.499 25.598 2.7 60.195 0.1 0.2 0.3 0.2 02 0.008
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Na Tabela 3.5 encontra-se sumarizada a constituicao atomica (dada em % em massa) e densi-
dade (em g/cm?) de todas as estruturas implementadas no fantoma NCAT, antes e depois da
incorporacao do agente de contraste Ultravist 370.

Tabela 3.5: Estequiometria dos tecidos e estruturas presentes no fantoma NCAT, antes e depois da incor-
poracao do agente de contraste.

Tecido PD Composicdo elementar - (% em massa)
(g/cm?) H C N (o] Fe Na P S cl Ca K Mg |

Ar 0.00129 - - 70 30 - - - - - - - - -
Pulméao 0.300 10.3 10.5 3.1 74.9 - 0.2 0.2 0.3 0.2 - 0.3 - -
Recto 0.932 10.6 11.5 2.2 75.1 - 0.1 0.1 0.1 0.2 - 0.1 - -
Intestino 0.932 10.6 11.5 2.2 75.1 - 0.1 0.1 0.1 0.2 - 0.1 - -
Tecido

. 0.950 11.4 59.8 0.7 27.8 - 0.1 - 0.1 0.1 - - - -
adiposo

Agua

1.018 11.2 - - 88.8 - - - - - - - - -
Fantoma
Bexiga 1.014 10.5 9.6 2.6 76.1 0.2 0.2 0.2 0.3 0.3 - - - -
Prostata 1.027 10.5 25.6 2.7 60.2 - 0.1 0.2 0.3 0.2 - 0.2 - -
Prostata* 1.036 10.499  25.598 2.7 60.192 - 0.1 0.2 0.3 0.2 - 0.2 - 0.008
Tumor 1.031 10.5 25.6 2.7 60.2 - 0.1 0.2 0.3 0.2 - 0.2 - -
Tumor* 1.048 10.498  25.596 2.7 60.191 - 0.1 0.2 0.3 0.2 - 0.2 - 0.015
Nodos
1.030 10.8 4.1 1.1 83.2 - 0.3 - 0.1 04 - - - -
linfaticos
Pancreas 1.040 10.7 14.5 2.2 71.2 - 0.2 0.4 0.2 0.3 - 0.3 - -
Cérebro 1.040 10.7 14.5 2.2 71.2 - 0.2 0.4 0.2 0.3 - 0.3 - -
Mdasculo 1.050 10.2 14.3 3.4 71.0 - 0.1 0.2 0.3 0.1 0.4 - -

Rim 1.050 10.3 13.2 3.0 72.4 - 0.2 0.2 0.2 0.2 0.1 0.2 - -
Coragao 1.050 10.4 13.9 2.9 71.8 - 0.1 0.2 0.2 0.2 - 0.3 - -
Figado 1.060 10.2 13.9 3.0 71.6 - 0.2 0.3 0.3 0.2 - 0.3 - -
Sangue 1.060 10.2 11.0 3.3 74.5 0.1 0.2 0.3 0.3 0.2 - 0.3 - -

Baco 1.060 10.3 11.3 3.2 741 - 0.1 0.3 0.2 0.2 - 0.3 - -
Cartila-

1.100 9.6 9.9 2.2 74.4 - 0.5 2.2 09 03 - - - -
gem

Osso

1.159 8.5 40.4 5.8 36.7 0.1 0.1 3.4 0.2 0.2 4.4 0.1 0.1 -
trabecular

Osso

trabecular 1.300 8.5 40.4 5.8 36.7 0.1 0.1 3.4 0.2 0.2 4.4 0.1 0.1 -
denso**
Osso
1.575 5.6 23.5 5.0 43.4 - 0.1 7.2 0.3 0.1 14.6 - 0.1 -

denso
Vértebra 1.420 6.3 26.1 3.9 43.6 - 0.1 6.1 0.3 0.1 13.3 0.1 0.1 -
Cranio 1.610 5.0 21.2 4.0 43.5 - 0.1 8.1 0.3 - 17.6 - 0.2 -
Costela 1.920 3.4 15.5 4.2 43.5 - 0.1 10.3 0.3 - 22.5 - 0.2 -

*Ap0s a incorporacao do agente de contraste iodado.

**Mesma constituicdo atémica que o osso trabecular, mas ligeiramente mais denso.
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3.5 Simulacdes Monte Carlo

De forma a avaliar a potencial aplicabilidade dos agentes de contraste iodados em imagiolo-
gia por raios ortogonais, foi feita uma simulacao de acordo com a montagem da Figura 3.14.
Para tal, utilizou-se o pacote de simulacao Monte Carlo GEANT4 (versao 9.3) e a lista de fisica
emstandard_opt3 (apenas os processos electromagnéticos foram activados). Foi ainda utilizado
o fantoma antropomorfico NCAT, desenvolvido por Segars [54] e adaptado ao GEANT4 [55]. O
estudo do impacto do agente de contraste Ultravist 370 no sistema OrthoCT foi feito em duas
fases:

1. Inicialmente, obtiveram-se imagens da regiao pélvica ja com a lesdao tumoral implemen-
tada no interior da prdstata, mas ainda sem o agente de contraste incorporado;

2. Posteriormente, efectuou-se a manipulacao da densidade e estequiometria do tumor e
do tecido prostatico normal no sentido de obter imagens OrthoCT apds a incorporacao do
referido contraste.

Para ambas as fases supramencionadas, foi simulado um feixe de fotées com um espectro de
energia maxima de 6 MeV, adaptado do trabalho de Verhaegen e Seuntjens [56]. O feixe apresen-
tou uma seccao eficaz de 5x5 mm?, tendo sido o varrimento efectuado na direccao cranio-caudal
e abrangido uma distancia de 50 mm de forma a englobar toda a regiao prostatica. O feixe de
radiacao incidiu segundo um angulo de 100°, tendo as imagens OrthoCT sido obtidas por meio
de colimacao matematica através de discriminacdo em angulo e energia.

Scanned

= Megavoltage
X-ray beam
AZ
/
X
IR
sl Multi-slice
tor 1 collimator

Figura 3.14: Esquema representativo do conceito aplicado no presente estudo de simulacao no sentido
de avaliar a influéncia do agente de contraste iodado Ultravist 370 em imagiologia OrthoCT da glandula
prostatica. Para que o sistema OrthoCT funcione apenas é necessario um detector (podendo ser utilizados
mais, como é o caso neste estudo).
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3.5.1 Analise da influéncia do agente de contraste Ultravist 370 em OrthoCT
da regiao pélvica

Como ja foi referido, inicialmente realizou-se uma simulacdo ainda sem a incorporacdo do
agente de contraste iodado de forma a obter imagens OrthoCT da regiao pélvica para poste-
rior comparacao com as imagens obtidas apds a introducao do Ultravist 370. Aquando deste
estudo, a lesdo tumoral ja tinha sido implementada na regiao central da glandula prostatica do
fantoma NCAT com as dimensodes, estequiometria e densidade apresentadas anteriormente. Fo-
ram introduzidos dois detectores perfeitos (embora seja necessario apenas um), como se pode
observar na Figura 3.14, com o objectivo de perceber qual a posicao mais adequada do detector
OrthoCT para este tipo de irradiacao pélvica, tendo em conta as possiveis variacées no nimero
de contagens resultantes da espessura de tecido atravessada pelo feixe, assim como da consti-
tuicao e densidade das estruturas ai presentes. Foram simulados 960 milhdes de fotdes, o que
corresponde a uma dose maxima na regiao de build up de 2.4 mGy. As imagens OrthoCT foram
obtidas por colimacao matematica, tendo sido considerados como validos apenas os fotdes que
atingiram cada um dos detectores perfeitos com um angulo de aceitacao Ox;, <15° euma
energia E, > 200keV. De modo a remover algum ruido, foi aplicado um filtro da mediana com
uma janela de 4 pixeis. De salientar ainda que o eixo X[, foi obtido por meio de um corte
com uma inclinacao de 10° em relacao ao plano XY (i.e., plano coronal), uma vez que o feixe
incidiu segundo um angulo de 100°. Posteriormente, para avaliacdo do impacto do agente de
contraste iodado nas imagens OrthoCT, realizou-se uma nova simulacdo ja com o referido con-
traste incorporado no tecido prostatico e na lesao tumoral. Desta forma, comecou por alterar-se
a estequiometria e densidade dos tecidos mencionados, de acordo com os valores apresenta-
dos nas Tabelas 3.3 e 3.4. Para este novo estudo de simulacao foram aplicados exactamente
0s mesmos parametros da simulacao realizada sem o agente de contraste, e que se encontram
descritos no inicio desta subseccao.

Na Figura 3.15 sdo apresentadas as varias vistas de distribuicao da dose simulada obtidas para
os dois cenarios estudados. Como se pode verificar pela analise da referida imagem, a técnica
OrthoCT permite obter imagens da zona de interesse (neste caso, a prostata) através da irradia-
cao de apenas uma pequena porcao do fantoma. Esta propriedade é de extrema importancia ao
nivel da reducao dos possiveis efeitos secundarios que podem surgir nos tecidos saudaveis, uma
vez que potencialmente se consegue restringir a area irradiada apenas a zona tumoral. Devido
a semelhanca dos resultados obtidos antes e apos a introducdo do agente de contraste, apenas
serdo apresentadas as vistas axial e sagital das distribuicdes de dose simuladas para o cenario
sem contraste.

Ja na Figura 3.16 sao apresentadas as imagens OrthoCT obtidas antes e apds a incorporacao do
Ultravist 370, com ambos os detectores perfeitos. Como se pode verificar através da analise vi-
sual das referidas imagens, em nenhum dos cenarios estudados é possivel identificar a glandula
prostatica ou a lesao tumoral. Ainda assim, apesar da técnica OrthoCT nao permitir a distincao
de tecidos moles com as densidades simuladas (quer com agente de contraste, quer sem agente)
possibilita a identificacdo dos contornos das estruturas dsseas pélvicas, bem como do fantoma,
mesmo com doses de radiacao muito baixas (cerca de 2.4 mGy). Relativamente aos detectores,
através da comparacao das imagens formadas por ambos verifica-se que a posicdo do detector 1
€ a mais adequada a este tipo de irradiacao, uma vez que a imagem obtida permite uma melhor
visualizacdo da pélvis e da cabeca do fémur direito.
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Figura 3.15: Distribuicdes de dose simuladas com e sem agente de contraste. Em cima: vistas axial (a
esquerda) e sagital (a direita) da distribuicdao de dose simulada na irradiacdo da prostata sem agente de
contraste incorporado. Devido a semelhanca dos resultados, estas vistas de distribuicdo de dose para o
cenario apos incorporacdo do agente de contraste ndo serdo apresentadas. Em baixo: distribuicdo de
dose simulada ao longo do eixo X(.;- sem a presenca do agente de contraste (a esquerda) e depois da
incorporacao do Ultravist 370, tanto na prostata como na lesao tumoral (a direita). O eixo X(. foi obtido
por meio de um corte com uma inclinacao de 10° em relacao ao plano XY (plano coronal).

De salientar que o fémur esquerdo nao é detectado devido ao facto de o feixe incidir segundo
um angulo de 100°nao se tratando, por isso, de uma tipica vista coronal mas sim de um plano
inclinado. Apesar de o detector 2 ter registado um maior nimero de contagens maximas, o que a
priori podia levar a prever a formacao de uma imagem com maior qualidade comparativamente
ao detector 1, tal nao se verificou devido ao facto de a maior intensidade de contagens se ter
registado apenas na regiao de entrada do feixe no fantoma. Como os fotdes dispersos no doente
e que atingiram o detector 2 tiveram de atravessar uma maior espessura de tecido e que nesta
zona do fantoma se encontram maioritariamente estruturas osseas (de maior densidade, logo
que atenuam mais o feixe), a imagem OrthoCT final nao apresentou a resolucao inicialmente
esperada para a zona mais distal.
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Figura 3.16: Distribuicdo de contagens obtidas por ambos os detectores, antes e apds a introducao do
agente de contraste. Em cima: imagens OrthoCT obtidas antes da incorporacao do agente de contraste
Ultravist 370, com o detector 1 (a esquerda) e com o detector 2 (a direita). Em baixo: imagens OrthoCT
obtidas apos a incorporacao do agente de contraste na prostata e no tumor, com o detector 1 (a esquerda)
e com o detector 2 (a direita). Como se pode verificar, apesar do detector 2 ter registado um maior nimero
de contagens maximo, o detector 1 permite a formacao de imagens OrthoCT nas quais sao mais facilmente
identificaveis as estruturas osseas pélvicas. No entanto, em nenhum dos cenarios foi possivel identificar a
prostata ou a lesdo tumoral.

Uma vez que nao foi possivel a visualizacao do tecido tumoral tanto com a sua densidade inicial
(PD =1.031 g/cm?3), como com a densidade ap6s a incorporacao do iodo (PD = 1.036 g/cm?),
numa fase posterior deste estudo criou-se um fantoma cilindrico de agua no interior do qual
foram introduzidos (em diferentes momentos), cilindros com densidades correspondentes a al-
guns tecidos presentes no fantoma NCAT. Este novo estudo teve como principal intuito o calculo
da variacao da densidade minima necessaria a identificacdo/visualizacao dos diferentes tecidos
em imagiologia por raios ortogonais, bem como o calculo da quantidade de agente de contraste
iodado que é necessario administrar ao doente para que tal seja possivel.
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3.5.2 Andlise da capacidade da OrthoCT em discriminar diferentes variacoes
de densidade

Uma vez que através dos resultados obtidos no estudo de simulacdo anterior nao foi possivel
obter imagens OrthoCT nas quais a glandula prostatica fosse visivel, optou-se por realizar um
novo estudo de simulacdo Monte Carlo no sentido de avaliar a capacidade da técnica em visu-
alizar diferentes variacoes de densidade. Para isso foi criado um fantoma cilindrico de agua
(didmetro: 18 cm ; comprimento: 12 cm), com uma densidade fisica PD = 1.018 g/cm? no
interior do qual se introduziu concentricamente uma outra estrutura cilindrica de menores di-
mensdes (diametro: 3 cm ; comprimento: 2 cm), tal como se pode observar na Figura 3.17.
De entre as varias estruturas presentes no fantoma antropomorfico NCAT utilizado na investi-
gacao anterior, fez-se uma seleccao de 10 tecidos com diferentes densidades, num intervalo
1.027 g/cm3 < PD < 1.575 g/cm3. Foram entdo realizadas simulacdes individuais para cada
um desses tecidos, segundo o conceito apresentado na Figura 3.17. Os tecidos escolhidos para
este estudo foram o 0sso compacto, a vértebra, o osso trabecular denso, osso trabecular, a car-
tilagem, o figado, o tumor com e sem contraste e a prostata igualmente com e sem contraste,
cujas estequiometria e densidade se encontram descritas na Tabela 3.5. Neste estudo utilizou-
se apenas um detector perfeito de acordo com a Figura 3.17, tendo o colimador multifatias sido
implementado matematicamente. Foram considerados como validos apenas os fotées que atin-
giram o detector perfeito com um angulo de aceitacdo ¢, <5° e uma energia E, > 100 keV.
Para cada um dos estudos foi simulado um feixe de fotées com um espectro com energia maxima
de 6 MeV (adaptado de [56]) e uma seccao eficaz de 5 x 5 mm?, tendo sido o varrimento efec-
tuado na direccao Y, abrangendo uma distancia de 100 mm. Foram simulados 6 400 milhdes de
fotdes para cada um dos cenarios, o que corresponde a uma dose maxima na regiao de build up
de 7.5 mGy.

Detector OrthoCT 1D

S o = L B L o o o o U PP S T e S = b colimador
multifatias

i

Raios X de v
megavoltagem

Figura 3.17: Esquema representativo do conceito aplicado em GEANT4 com o objectivo de encontrar
o valor minimo de densidade fisica passivel de deteccao em imagiologia por raios ortogonais. O cilin-
dro A corresponde a um fantoma de agua com densidade PD = 1.018 g/cm® enquanto o cilindro B, de
menores dimensdes, foi simulado com diferentes tipos de tecidos (dentro do intervalo de densidades
1.027 g/cm® < PD < 1.575 g/cm?®), mencionados no cilindro a direita. A este intervalo de densidades
corresponde uma variacao de densidades 0.009 g/cm® < APD < 0.557 g/cm?.

[ | vertebra |
i Osso trabecular denso
| Osso trabecular
| Cartilagem
Figado
Tumor com contraste
| Prostata com conlraste
\ | Tumor
|/ Préstata
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O calculo das HU referentes a cada um dos tecidos simulados foi feito com base na equacao 3.6
mencionada anteriormente. Os calculos realizados para cada uma das estruturas sao apresen-
tados em seguida com excepcao da préstata (HU=31) e do tumor (HU=36), as quais ja foram
calculadas na seccao 3.4.

PD =0.000648 HU + 1.006951, se HU >0

1. Osso compacto

1.575 — 1.006951

1. =0. 48 H 1. 1 HU = HU = .
575 = 0.000648 HU + 1.006951 < HU 0.000648 < HU = 876.6
2. Vértebra
1.420 — 1.006951
1.420 = 0. 48 H 1. 1< HU = HU = 6374
0 =0.000648 HU + 1.006951 < HU 0.000648 & HU = 637
3. Osso trabecular denso
1.300 — 1.006951
1.300 = 0.000648 HU + 1.006951 < HU = & HU = 452.2

0.000648

4. Osso trabecular

1.159 — 1.006951
1.159 = 0.000648 HU -+ 1.006951 <> HU — HU = 234.6
+ <~ 0.000648

5. Cartilagem

1.100 — 1.006951
1.100 = 0.000648 HU -+ 1.006951 <> HU — HU = 143.6
+ <~ 0.000648

6. Figado

1.071 — 1.006951
1.071 = 0.000648 HU + 1.006951 <> HU — HU = 98.8
+ < 0.000648

7. Tumor com contraste

1.048 — 1.006951
1.048 = 0.000648 HU + 1.006951 <> HU — HU = 63.3
+ 0.000648

8. Prostata com contraste

1.036 — 1.006951
1. =0. 48 H 1. 1< HU = HU = 44.
036 = 0.000648 HU + 1.006951 < HU 0.000648 < HU 8

Na Tabela 3.6 encontram-se sumarizados os valores de densidade referentes a cada uma das es-
truturas simuladas, as unidades de Hounsfield, a variacao verificada entre a densidade de cada
estrutura e o fantoma de agua (em g/cm?), bem como os racios de dose e contagens obtidos.

A forma de calculo dos referidos racios encontra-se esquematizada na Figura 3.18. Como se pode
observar, para cada um dos cenarios simulados, o racio foi considerado como sendo a razao entre
a média de contagens (ou dose) obtidas no cilindro B em relacao a média de contagens (ou dose)
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Tabela 3.6: Caracteristicas das estruturas implementadas no interior do fantoma cilindrico de agua, assim
como o valor da variacdo de densidade registada entre cada um dos tecidos e o referido fantoma, o racio
de dose e o racio de contagens obtidos por meio de simulacdo Monte Carlo.

Estrutura PD (g/cm?) (g/Achg)* Ré::):ede ci?nctllog::s HU
Osso compacto 1.575 0.557 1.0983 1.2614 876.6
Vértebra 1.420 0.402 1.0794 1.1981 637.4
oss°;:i:zf”'ar 1.300 0.282 1.0550 1.1202 452.2
Osso trabecular 1.159 0.141 1.0396 1.0651 234.6
Cartilagem 1.100 0.082 1.0284 1.0259 143.6
Figado 1.071 0.053 1.0156 1.0225 98.8
Tumor** 1.048 0.030 1.0143 1.0092 63.3
Prostata** 1.036 0.018 1.0133 1.0017 44.8
Tumor 1.031 0.013 1.0031 0.9877 36.0
Proéstata 1.027 0.009 1.0088 0.9912 31.0

*Diferenca entre a densidade da estrutura e a densidade do fantoma de 4gua (PD = 1.018g/cm®).
**Ap0s a incorporacédo do agente de contraste iodado.

Média de contagens
Racio de contagens _ (ou dose) no cilindro B
(ou dose) Média de contagens

(ou dose) no cilindro A

Raios X de
megavoltagem

Z=0mm

Figura 3.18: Esquema representativo do procedimento utilizado no calculo dos racios de contagens e dose,
para os varios tipos de tecidos estudados. O racio foi considerado como sendo a razao entre a média de
contagens (ou dose) obtidas no cilindro B em relacao a média de contagens (ou dose) registadas no cilindro
A, na regiao atravessada pelo feixe, em torno de Z = 0 mm.

registadas no cilindro A, na regiao atravessada pelo feixe. Importa ainda referir que os varios
perfis foram obtidos transversalmente a direccdo do feixe, em torno de Z = 0mm (plano que
contém o centro dos cilindros). Todos estes calculos foram realizados com recurso a ferramenta
matematica MATLAB®.

No grafico da Figura 3.19 é apresentada a relacao entre a variacao da densidade (AP D) e o racio
de contagens. Como se pode concluir através da analise do referido grafico, as duas variaveis
estudadas apresentam uma relacdo bem representada por um ajuste linear (R? = 0.9952), ou
seja, a medida que a variacao da densidade aumenta, o nUmero de contagens também aumenta,
de acordo com a equacao da recta:

y = 0.4942z + 0.9899. (3.12)
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y = 0.4992x:+ 0.9899
R? = 0.9952

Counts ratio
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Figura 3.19: Grafico ilustrativo da relacao obtida entre a variacao de densidade (APD) e o racio de con-

tagens, obtido por meio de simulacao Monte Carlo. APD corresponde a diferenca entre a densidade

da estrutura simulada e a densidade do fantoma de agua (PD = 1.018g/cm?®). Como se pode obser-

var, verifica-se a existéncia de uma relacdo aproximadamente linear entre as duas varidveis estudadas
(R* = 0.9952).

Na Figura 3.20 sao apresentadas as distribuicbes de contagens obtidas com a técnica OrthoCT
para trés dos tecidos estudados: osso compacto (em cima), osso trabecular denso (ao centro)
e prostata (em baixo). E também mostrado o respectivo perfil transversal a direccao do feixe.
Este perfil, bem como o perfil de dose a seguir apresentado, foi calculado como sendo o perfil
médio obtido em torno de Z=0mm, ou seja, —1 < Z < 1 mm. Para esta analise foi escolhido
o perfil transversal de modo a garantir uma intensidade homogénea das contagens e da energia
do feixe (algo que nao se verifica na direccao longitudinal, devido a diminuicdo exponencial da
intensidade do feixe). Como se pode verificar, tanto no caso do 0sso compacto (com um racio
de contagens de aproximadamente 1.26), como do osso trabecular denso (racio de contagens
de aproximadamente 1.12) é possivel distinguir ambas as estruturas morfologicas. Ja no caso
da prostata, tal ndo se verifica.

Analisando a Figura 3.21, correspondente as distribuicdes de dose simuladas em cada uma das
estruturas aqui mencionadas, € possivel constatar que uma potencial variacao de dose induzida
pela presenca do tecido prostatico (a qual corresponde um APD = 0.009 g/cm?) também nao é
visivel, tanto na imagem bidimensional (a esquerda), como no perfil transversal obtido em torno
de Z=0mm (a direita). A incapacidade de visualizar a variacao de dose no tecido prostatico va-
lida os resultados obtidos pela imagiologia OrthoCT para este cenario. Ainda assim, importa
referir que no caso do o0sso compacto se verificou um racio de dose e de contagens de aproxima-
damente 1.1 e 1.26, respectivamente, e que para o caso do osso trabecular denso se obtiveram
racios de aproximadamente 1.055 e 1.12. Tal permite concluir que pequenas variacoes de dose
(na ordem dos 5%) sao detectaveis em imagiologia OrthoCT para doses de alguns mGy. Como
se comprova pelos resultados apresentados nas Figuras 3.19, 3.20 e 3.21, a técnica OrthoCT
permite uma facil identificacdo do osso trabecular denso (PD = 1.300g/cm?), o qual corres-
ponde a uma variacao de densidade e contagens de APD =0.282g/cm? e 12 %, respectivamente.

A Figura 3.22 compara os perfis transversais de dose, de contagens e a distribuicao bidimensi-
onal de contagens obtidas para o estudo de simulacao realizado com o osso trabecular na sua
configuracao original e com a cartilagem, tecidos estes que, de entre os estudados, apresentam
as densidades imediatamente inferiores.

83



Impacto do Contraste Tumoral em Imagiologia por Raios Ortogonais

Counts (x1 03) Profile inZ = 0 mm

100

Y (mm)
Counts (x1 03)

%00 -50 0 50 100 °
Z (mm)
100 Counts (x10°) | | Pt 2 -0
5 5
_ 4 =T S (L. T | O
£ o
3
E -‘g L T
2 3
O 35. -
1
-10 3 ........... 4| s oo
=100 -50 0 50 100 -50 0 50
Z (mm) Y (mm)
100 Counts (x‘|03) ! : pﬂ.ngzmm
5,.... afie ¥ 4
‘G 4.5;
E =
E 2 4
> S
Q i
-50 Oagl...
g 3 i
1%00 -50 0 50 100 -50 0 50
Z (mm) Y (mm)

Figura 3.20: Distribuicdes bidimensionais de contagens obtidas com a técnica OrthoCT. Em cima:
distribuicdo de contagens obtidas para o osso compacto com uma densidade PD = 1.575 g/cm?,
i.e. APD = 0.557 g/cm® (a esquerda) e respectivo perfil transversal (a direita). Ao centro: dis-
tribuicdo de contagens obtidas para o osso trabecular denso com uma densidade PD = 1.300 g/cm?,
i.e. APD =0.282 g/cm?® (a esquerda) e respectivo perfil transversal (a direita). Em baixo: distribuicao
de contagens obtidas para a prostata com uma densidade PD = 1.027 g/cm?, i.e. APD =0.009 g/cm?® (a
esquerda) e respectivo perfil transversal (a direita). Os perfis transversais foram calculados como sendo
o perfil médio obtido em torno de Z=0mm, ou seja, —1 < Z < 1 mm. De salientar que nao foi aplicada
qualquer filtragem nas imagens e perfis apresentados.
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Figura 3.21: Distribuicoes de dose simuladas para a obtencao das imagens OrthoCT apresentadas na Fi-
gura 3.20. Em cima: distribuicdao de dose obtida para o osso compacto (a esquerda) e respectivo perfil
transversal (a direita). Ao centro: Distribuicao de dose simulada obtida para o osso trabecular denso (a
esquerda) e respectivo perfil transversal (a direita). Em baixo: Distribuicdo de dose obtida para a pros-
tata (a esquerda) e respectivo perfil transversal (a direita). Os perfis transversais de dose foram calculados
como sendo o perfil médio obtido em torno de Z=0mm, ou seja, —1 < Z < 1 mm.
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Figura 3.22: Comparacao entre os perfis transversais de dose (em cima) e de contagens (ao centro) ob-
tidos para o estudo de simulacao realizado com o osso trabecular na sua configuracao original (APD =
0.141 g/cm®, a esquerda) e com a cartilagem (APD = 0.082 g/cm?, a direita). Os perfis de contagens
foram obtidos da seguinte forma: (1) foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de 3 pixeis as
distribuicoes de contagens bidimensionais, e (2) foi calculado o perfil médio obtido em torno de Z=0mm
(i.e., =1 < Z < 1 mm). Em baixo é possivel observar as distribuicdes de contagens OrthoCT bidimensionais
obtidas para ambos os tecidos, apos ter sido aplicado o referido filtro da mediana.

Note-se que, neste caso foi aplicado um filtro da mediana nas imagens apresentadas. Assim, o
perfis de contagens foram obtidos da seguinte forma: (1) foi aplicado um filtro da mediana com
uma janela de 3 pixeis as distribuicdes de contagens bidimensionais, e (2) foi calculado o perfil
médio obtido em torno de Z=0mm (i.e., —1 < Z < 1 mm). Como se pode verificar no perfil
de contagens referente ao osso trabecular, € claramente identificavel uma variacdo na regiao
do cilindro. Tal permite concluir que, caso seja efectuada alguma correccao de imagem (p. e.
por meio de filtragem), variacbes de APD = 0.14 g/cm?® também sao identificadas. Note-se
que a diferenca no correspondente perfil transversal de dose nao é tao evidente como o obtido
no perfil de contagens o que evidencia, uma vez mais, a capacidade da técnica OrthoCT na
deteccao de pequenas variacoes de dose.

Ja no que se refere ao perfil de contagens obtido para a cartilagem, apesar de ser visivel uma
pequena perturbacao na regiao do cilindro definido como sendo cartilagem, tal oscilacao nao
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permite concluir com um bom grau de confianca que ali exista efectivamente uma alteracao de
densidade, o que é evidenciado na imagem bidimensional de contagens (em baixo, a direita).
Assim, estes resultados permitem concluir que mesmo que ocorra uma variacao de densidade
APD =0.082g/cm?, tal ndo é visivel na imagem OrthoCT.

Na analise que se segue, optou-se por considerar o tecido com APD =0.082 g/cm? (na verdade
APD ~ 0.1 g/cm?), tendo-se efectuado os calculos por defeito que conduzem a quantidade de
iodo que é necessario administrar para obter esse APD (mesmo sendo esta insuficiente para
gerar um perfil de contagens com variacao detectavel em OrthoCT).

e Calculo da quantidade minima de Ultravist 370 necessaria para induzir uma variacao de
densidade de 0.1g/cm?

De acordo com a equacao 3.7, antes da administracao do agente de contraste o tumor apresen-
tava uma densidade PDr = 1.031 g/cm3. Pelo que foi definido na subseccéo 3.4.1 sabe-se que
inicialmente o tumor apresentava uma massa my = 16.2 g e um volume V; = 15.7 cm3. Desta
forma, considerando que um determinado tecido s6 é visivel em OrthoCT caso apresente, no
minimo, um valor APD na ordem de 0.1g/cm? e transpondo estas conclusdes para o estudo do
contraste tumoral, entdo seria necessario que a lesao apresentasse pelo menos uma densidade
PDr =1.131 g/cm3 para que fosse possivel a sua identificacao em OrthoCT.

Recorrendo novamente a equacao 3.4 e substituindo este novo valor de densidade, vem que:

mpr = PDpr x Vp & mp = 1.131 X 15.7 & mpr = 17.76 g.

Sabendo que mr: corresponde a soma da massa inicial do tumor (ms = 16.2 g) com a massa de
iodo incorporada, vem que:

mp =mrp+myp < 17.76 = 16.2+m; < myp = 1.56 g,

da qual se conclui que para que a lesdao tumoral prostatica implementada neste estudo seja
potencialmente identificavel em imagens OrthoCT, devera incorporar pelo menos 1.56 g de iodo
(considerando que nenhum dos tecidos circundantes - incluindo o tecido normal da prostata -
nao incorpora agente de contraste).

Através do estudo de simulacao efectuado anteriormente, realizado com base em dados realis-
tas, verificou-se que administrando uma dose padrao de 100 mL de agente de contraste Ultravist
370, o tumor incorpora cerca de 0.25g de iodo. Desta forma, pode concluir-se que seria neces-
sario injectar pelo menos 6.24 vezes mais agente de contraste iodado (ou seja, uma quantidade
superior a 600 mL) no doente para que o tecido tumoral pudesse potencialmente ser visualizado
em imagiologia por raios ortogonais.

Em termos de HU, e recorrendo a equacao 3.6 vem que:

1.131 — 1.006951
1.131 = 0.000648 HU + 1.006951 <> HU — HU ~ 192.
+ 0.000648 =
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Ou seja, para que o tumor implementado seja visivel nas imagens tipo-CT geradas por meio de
imagiologia de raios ortogonais, deve apresentar no minimo cerca de 192 HU, isto é, mais 156 HU
do que aquilo que apresenta normalmente. Em comparacao com os dados apos a incorporacao
das 0.25 g de iodo, o tumor deve apresentar pelo menos mais 128.7 HU.

Tendo em conta os efeitos secundarios resultantes da administracdo dos agentes de contraste
ja mencionados no inicio deste capitulo, € contra-indicada a administracao de uma quantidade
tao elevada de agente, inviabilizando por isso a possibilidade de conjugar imagiologia OrthoCT
com contrastes iodados para imagiologia da regiao prostatica.
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Capitulo 4

Impacto dos marcadores fiduciais em OrthoCT

4.1 Marcadores fiduciais

Os marcadores fiduciais sdo pequenos objectos radiopacos metalicos utilizados em tratamentos
de radioterapia externa, com o intuito de tornar o alinhamento e o posicionamento do doente o
mais preciso possivel [87, 88]. Apesar de hoje em dia ja serem utilizados em diversas técnicas
imagiologicas [89], os marcadores fiduciais foram originalmente desenvolvidos com o objectivo
de contornar o problema associado a dificil visualizacao dos tecidos moles nas imagens obtidas
por meio de filmes convencionais. De facto, comecou a verificar-se que as estruturas anatomicas
constituidas por tecido mole localizadas em regides sujeitas a muita movimentacdo, eram mais
facilmente visualizadas quando sementes radiopacas ou pequenas estruturas metalicas eram
implementadas no seu interior ou na sua periferia [90]. Actualmente, apesar dos marcadores
fiduciais ja comecarem a ser aplicados em patologias do tracto gastrointestinal [91, 92, 93] e do
pulmao [93], a maioria das investigacdes inerentes ao estudo da sua aplicabilidade relacionam-
se com o cancro na prostata. Dado que a glandula prostatica se localiza numa zona muito
susceptivel a movimentacdes induzidas pelas variacdoes volumétricas da bexiga e do recto, os
marcadores fiduciais sao actualmente uma das técnicas de verificacdo mais utilizadas nos cen-
tros clinicos, uma vez que permitem um alinhamento mais preciso do doente em comparacéo
com as estruturas 6sseas. Por norma sao introduzidos trés ou mais marcadores de ouro na pros-
tata por meio de agulhas cuja implantacao é guiada por ultrassonografia transrectal alguns dias
antes de o doente realizar a CT de planeamento, de forma a ser possivel reduzir o edema e a
inflamacao resultantes do procedimento invasivo. A posicao destas pequenas estruturas meta-
licas é entao utilizada posteriormente como guia no alinhamento diario do doente [94]. Apesar
de normalmente na prostata serem implantados trés marcadores de ouro, existem autores que
defendem a introducdo de um maior nimero de sementes uma vez que, basta uma deles ficar
mal posicionada (e.g. fora da glandula ou dentro da bexiga ou da uretra) e o doente tera de
ser novamente sujeito ao procedimento transrectal, o que se torna bastante desconfortavel e
podera agravar o edema e/ou causar hemorragias. No sentido de evitar esta situacao, os mar-
cadores fiduciais ja se encontram disponiveis em pares no sentido de poderem ser inseridos
através de uma Unica agulha ao invés de trés ou quatro agulhas individuais.

Kudchadker et al. [94] realizaram um estudo com o objectivo de avaliar o impacto do nimero
e da localizacao dos marcadores fiduciais na precisao diaria do alinhamento da prostata, tendo
concluido que a utilizacao de trés marcadores é a opcao mais viavel, dado que obtiveram ima-
gens coincidentes ao nivel do alvo (dentro de um limite de 3 mm) em 93 % das vezes. Os marcado-
res fiduciais mais utilizados na pratica clinica sao constituidos por ouro (Z=79 e p = 19.3 g/cm?),
normalmente com 3 mm de comprimento e 1.2 mm de didametro e possuem uma geometria cilin-
drica e uma textura serrilhada no sentido de evitar a sua movimentacao e deslocacao para outras
zonas. Em termos de posicionamento, as sementes de ouro sao colocadas em zonas distintas no
sentido de garantir a sua posterior visualizacao nas imagens, optando-se pela introducao de um
marcador na base da glandula, outro junto ao apex e outro na regiao mais central [95], como é
ilustrado na Figura 4.1.
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Figura4.1: A - Representacao esquematica da posicao dos marcadores na glandula prostatica: Mkr1 na base
no lado direito, Mkr2 na regiao lateral esquerda e Mkr3 no apex. Em B é possivel visualizar os marcadores
fiduciais, assim como as agulhas utilizadas na sua introducao.

Estudos demonstram que existem de facto desvios interfraccao significativos tanto da prostata
como das estruturas 6sseas pélvicas. Contudo, estes movimentos sao independentes um do ou-
tro ndo sendo, por isso, aconselhado o alinhamento da prostata de acordo com a posicao dos
0ssos pélvicos. Ja os marcadores fiduciais implementados no interior da prostata demonstram
ser bastante estaveis em termos posicionais, o que podera potenciar uma reducao significativa
ao nivel das margens atribuidas na criacao do PTV [96]. No entanto, tal como os outros sistemas
de verificacdo do posicionamento mencionados ao longo do Capitulo 1, os marcadores fiduci-
ais também apresentam algumas desvantagens e/ou possiveis complicacdes resultantes da sua
utilizacdo. Em termos dosimétricos, a presenca das sementes de ouro no interior da prostata
podera conduzir a erros no calculo da distribuicao de dose, uma vez que [95]:

1. O coeficiente de atenuacdo massico do ouro é muito superior aos dos tecidos moles, o que
podera resultar na formacédo de pontos quentes e frios na regiao de interface ouro/tecido
normal;

2. As dimensdes das sementes de ouro utilizadas na pratica clinica tém cerca de 1 mm de
diametro e 3 mm de comprimento (valores muito proximos aos da grelha de resolucao
utilizada no calculo de dose dos sistemas de planeamento da RTE);

3. A elevada densidade massica das sementes de ouro resulta na formacao de artefactos nas
imagens provenientes da CT de planeamento, o que ira aumentar as incertezas ao nivel
do calculo da distribuicao de dose.

No seu conjunto, estas incertezas influenciam os resultados obtidos nos histogramas de dose-
volume utilizados nas estimativas da probabilidade de obter controlo do tumor (TCP) e da ocor-
réncia de complicacdes nos tecidos saudaveis (NTCP) [95]. No sentido de ultrapassar estas
incertezas e optimizar a utilizacdo dos marcadores fiduciais, tém vindo a ser testados outros
materiais (de mais baixa densidade), assim como outras formas de marcadores. A aplicacao
de marcadores fiduciais no estado liquido tem despertado bastante interesse na radioterapia,
nomeadamente ao nivel do tratamento do cancro na bexiga [97, 98, 99]). Até agora, a Unica
substancia utilizada em ambiente clinico designa-se por Lipiodol, tendo sido inicialmente desen-
volvida para fins cirGrgicos. Dos resultados obtidos até ao momento, o Lipiodol demonstrou ser
facilmente visivel/identificavel em imagens 2D obtidas por meio de raios X de quilovoltagem em
doentes com cancro na bexiga [97, 100]. Contudo, de forma a reduzir os artefactos produzidos
na imagens CT devido a presenca deste elemento de elevada densidade, o volume de marcador
introduzido tem de ser reduzido [97].
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Segundo a literatura, a boa visibilidade destes marcadores nas referidas imagens 2D de kV
torna-os muito promissores em termos de IGRT dado que a sua localizacdo se torna mais fa-
cil e rapida, o que é muito vantajoso ao nivel dos tratamentos de gating e de tracking tumoral
em tempo real. As principais vantagens associadas a utilizacdo de marcadores fiduciais liquidos
incluem [101]:

» Implantacao por meio de agulhas finas, sendo o volume injectado o estritamente necessa-
rio;

A possibilidade de individualizar a opacidade em imagiologia 2D e 3D através da alteracao
do contraste ou do volume do marcador;

» O marcador ser biodegradavel e passivel de eliminacao num curto periodo de tempo (alguns
meses);

« Depois de injectado, o marcador solidifica (no prazo maximo de duas horas) tornando-se
num estrutura 3D no interior do volume do qual se pretende obter imagens.

Como ja foi referido anteriormente, apesar de actualmente serem maioritariamente aplicados
marcadores fiduciais solidos de ouro, tém vindo a ser testados outros tipos de materiais de mais
baixa densidade no sentido de contornar o problema dos artefactos criados nas imagens CT.
Alguns destes materiais sdo o aco inoxidavel [87] que apresenta cerca de metade da densidade
do ouro (p = 7.85 g/cm?), o carbono e alguns polimeros [102].

Na Figura 4.2 é possivel visualizar uma imagem 2D obtida por meio de raios X de quilovoltagem,
de um doente com cancro na prostata sujeito a radioterapia externa com marcadores fiduciais
de ouro. Neste tipo de procedimento os marcadores sao inicialmente delineados pelo radion-
cologista, como qualquer uma das outras estruturas (e.g. o6rgaos de risco). Assim, a quando do
tratamento a correccao dos desvios de posicionamento nao é feita de acordo com as estruturas
anatomicas dsseas, mas sim pela posicao dos marcadores no sentido de contornar o problema das
variacoes volumétricas induzidas pela bexiga e pelo recto e aumentar a precisao do tratamento.
As imagens da Figura 4.2 permitem verificar que é possivel detectar um desvio da prostata na di-
reccao cranio-caudal, no entanto estas imagens 2D nao permitem obter informacao na direccao
antero-posterior. Por este motivo e apesar do acréscimo de dose nao negligenciavel, alguns hos-
pitais/clinicas optam por imagiologia CBCT. Neste contexto, a OrthoCT permite potencialmente
obter imagens 3D com muito baixa dose, conforme investigado nesta dissertacao e discutido na
proxima seccao.

Figura 4.2: Vista antero-posterior dos marcadores fiduciais numa DRR (a) e respectiva sobreposicao com
uma imagem portal de 2D de kV, adquirida antes da sessao de tratamento (b) [5].
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4.2 Modelo de simulacdo dos marcadores fiduciais em GEANT4

Tal como no estudo apresentado no Capitulo 3, no sentido de avaliar o potencial dos marcadores
fiduciais de ouro no sistema OrthoCT, foi feito um estudo de simulacdo Monte Carlo através
da ferramenta GEANT4 (versao 9.3). Recorreu-se novamente ao fantoma antropomarfico NCAT,
mas desta vez ja com a lesao tumoral implementada no interior da glandula prostatica (devida-
mente caracterizada na seccédo 3.4 do capitulo anterior).

Este estudo compreendeu trés fases:

1. Simulacdo de um marcador fiducial de ouro com a dimensao de dois voxeis contiguos,
perfazendo uma dimensao total de 4.68 x 4.68 x 9.36 mm?;

2. Reducao da dimensao X e Y dos vdxeis do fantoma para metade e consequente simulacdo
de trés marcadores fiduciais de ouro, cada um com a dimensédo 2.34 x 2.34 x 4.68 mm?;

3. Simulacéo dos trés marcadores fiduciais supramencionados, desviados 4.68 mm na direccao
cranio-caudal em relacao a sua posicao inicial.

Mais uma vez, para cada uma das fases do estudo foi simulado um feixe de fotées com um espec-
tro com energia maxima de 6 MeV (adaptado de [56]) e uma seccao eficaz de 5 x 5 mm?, tendo
sido o varrimento efectuado na direccao cranio-caudal e abrangido uma distancia de 50 mm de
forma a englobar toda a regiao prostatica. O feixe de radiacao incidiu segundo um angulo de
100°, uma vez que se trata de uma das angulacdes relatada na literatura para tratamentos de
radioterapia externa a prostata, segundo a técnica IMRT e com marcadores fiduciais implantados
no interior da glandula [103]. Importa ainda referir que nesta fase as imagens OrthoCT foram
obtidas por colimacdo matematica, através de discriminacdao em angulo e energia. As dimen-
soes iniciais dos voxeis constituintes do fantoma antropomorfico encontram-se representadas
na Figura 4.3.

Todos os procedimentos realizados, assim como os resultados obtidos através das simulacoes
Monte Carlo serao sucintamente explicados e apresentados ao longo desta seccao.
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Figura 4.3: Dimensodes originais dos voxeis constituintes do fantoma antropomorfico NCAT, num corte axial
da regiao pélvica.
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4.2.1 Estudo com um marcador fiducial de ouro

Como ja foi referido, numa primeira fase simulou-se apenas a introducao de um marcador fi-
ducial prostatico de ouro, no sentido de avaliar a capacidade da OrthoCT na deteccao deste
tipo de material. O marcador introduzido apresentou a dimensao de dois voxeis contiguos (para
que nao ficasse com um formato clbico), de acordo com o esquema da Figura 4.4. Devido ao
facto de na investigacdo apresentada no capitulo anterior relativa ao impacto dos agentes de
contraste em OrthoCT se terem obtido melhores resultados com o detector 1, neste estudo foi
introduzido apenas um detector perfeito na posicao estabelecida para o referido detector, como
se pode observar na figura apresentada em seguida.

Rectum Bladder Prostate

Fiducial marker

Femur
head

i Ui Y ,x

Figura 4.4: Esquematizacdo da configuracao implementada em GEANT4, no sentido de obter imagens
OrthoCT da glandula prostatica com um marcador fiducial de ouro implantado.

Esta simulacao nao contemplou as dimensdes reais dos marcadores fiduciais mais utilizados na
pratica clinica (cilindros com 1.2 mm de diametro e 3.0mm de comprimento), uma vez que o
tamanho dos voxeis iniciais do fantoma nao o permitiu (cada voxel apresenta uma dimensao de
4.68 x 4.68 x 4.68 mm3).

Nas Figuras 4.5 e 4.6 sao apresentados os resultados obtidos na simulacao da irradiacao da pros-
tata com um marcador fiducial de ouro introduzido. Nesta fase da investigacao foram simulados
aproximadamente 170 milhdes de fotdes, que corresponde a um maximo de dose de 0.4 mGy
na regiao de build up. Como ja foi referido, para a formacao da imagem OrthoCT foi utilizada
colimacao matematica tendo sido considerados como validos apenas os fotdes que atingiram o
detector perfeito com um angulo de aceitacao Ox.,. <1.5° euma energia £, > 200 keV.

De salientar que o eixo X/, foi obtido por meio de um corte com uma inclinagao de 10° em
relacdo ao plano XY, uma vez que o feixe incidiu segundo um angulo de 100°. De modo a retirar
algum ruido na imagem, foi aplicado um filtro da mediana com uma janela de 4 pixeis.

Como ¢é possivel verificar pela analise da Figura 4.5 onde sao apresentadas as vistas sagital e
axial da distribuicao de dose simulada, a técnica OrthoCT permite obter imagens através da
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irradiacao de apenas uma pequena porcao do fantoma, sendo esta regiao coincidente com o
local da qual se pretende obter imagens (neste caso, a prostata). Esta propriedade assume-se
como uma mais-valia ao nivel da imagiologia aplicada a radioterapia externa com fotoes, dado
que permite restringir a regiao atingida pelo feixe incidente evitando-se, consequentemente,
a exposicao desnecessaria dos tecidos saudaveis (ao contrario do que acontece, por exemplo,
com a CBCT).

Ja na Figura 4.6 é apresentada a imagem OrthoCT obtida para o estudo de simulacao com um
marcador fiducial de ouro. Como é possivel observar, existe uma boa correlacdo visual entre
a imagem OrthoCT, a distribuicao de dose (imagem a esquerda), as estruturas do fantoma e o
posicionamento do marcador fiducial (apesar da baixa estatistica simulada), evidenciando-se
as capacidades desta técnica imagioldgica neste tipo de aplicacao. No entanto, apesar da boa
visualizacdo do marcador, € notorio o efeito de sombra gerado depois de o feixe atravessar o
ouro. Este efeito é intensificado pelo facto de se ter simulado um marcador fiducial com uma
espessura de 4.68 mm (imposta pelas dimensoes do voxel do fantoma).
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Figura 4.5: Vistas sagital (a esquerda) e axial (a direita) da distribuicao de dose simulada na irradiacao da
prostata com um marcador fiducial de ouro (4.68 x 4.68 x 9.36 mm?). Devido a semelhanca dos resultados,
as vistas das distribuicoes de dose simuladas nos restantes cenarios ndo sao apresentadas.
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Figura 4.6: Distribuicdo de dose (a esquerda) e respectiva imagem OrthoCT (a direita) obtida para o
marcador fiducial com 4.68 x 4.68 x 9.36 mm?®. Devido a estas dimensdes, verifica-se um efeito de sombra
significativo. De salientar que o eixo X (., foi obtido por meio de um corte com uma inclinacao de 10° em
relacdo ao plano XY, uma vez que o feixe incidiu segundo um angulo de 100°(dai nao ser visivel, por
exemplo, o fémur da perna esquerda do fantoma).
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4.2.2 Estudo com trés marcadores fiduciais de ouro
4.2.2.1 Marcadores fiduciais de ouro na posicao original

No sentido de diminuir o efeito de sombra verificado na Figura 4.6 e de tornar a investigacao
0 mais realista possivel, numa segunda fase do estudo foi feita a manipulacdo do fantoma an-
tropomorfico NCAT através da ferramenta MATLAB® da MathWorks, no sentido de reduzir as
dimensoes dos seus voxeis (cf. Apéndice B). Assim, no lugar de cada fatia axial do fantoma
(correspondente a uma matriz de 128 x 128 pixeis) surgiu uma matriz com 256 x 256 pixeis, ou
seja, cada um dos pixeis foi subdividido em 4 conforme representado na Figura 4.7.

Em termos de Fisica da Imagem, sabe-se que aumento do nimero de pixeis ou voxeis constituin-
tes de uma imagem conduz ao aumento da sua resolucao espacial. De facto, dois dos principais
factores responsaveis pela qualidade das imagens tipo-CT sao a resolucao espacial e a resolucao
de contraste. Entende-se por resolucao espacial a capacidade do sistema de imagem em registar
como entidades distintas dois objectos a medida que ficam mais pequenos e mais proximos um
do outro (ou seja, a medida que a frequéncia espacial aumenta). Ja a resolucao de contraste
refere-se a capacidade de um sistema de imagem em registar de forma precisa, diferencas muito
subtis ao nivel do contraste (o que se relaciona com a variacdo das densidades dos diferentes
tecidos e, consequentemente, com os valores da unidades de Hounsfield) [66].

Como ja foi referido, um dos factores que influencia a resolucao espacial da imagem é a dimen-
sdao da matriz de pixeis: ao aumentar-se o nimero de elementos que a constitui, a resolucao
espacial da imagem aumenta de forma proporcional. O fantoma NCAT é um volume voxelizado,
o que implica que cada voxel do fantoma seja considerado pelo GEANT4 como sendo um volume
independente.
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Matriz final de 256 x 256 pixeis/fatia axial de fantoma

Figura 4.7: Representacdo esquematica do processo de divisao dos voxeis do fantoma antropomarfico NCAT.
Cada voxel inicial apresentava uma dimensao 4.68 x 4.68 x 4.68 mm?. No sentido de diminuir o tamanho
de cada um deles, reduziu-se o seu comprimento nas direccoes X e Y e manteve-se a espessura (direccao
Z) de cada corte, o que resultou na formacao de voxeis com formato em paralelipipedo com dimensao
2.34 x 2.34 x 4.68 mm>. Como se pode observar no esquema, no lugar de cada um dos voxeis iniciais
surgiram entao 4 novos voxeis mais pequenos, formando-se uma matriz final de 256 x 256 pixeis/fatia axial
do fantoma.
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Assim, quanto maior for a dimensao do voxel maior sera o nimero de voxeis contidos numa
mesma regiao espacial, tornando o processo de simulacao muito mais lento. De forma a atenuar
este problema, a diminuicdao do tamanho dos voxeis do fantoma foi feita apenas nas direccoes
X e Y, mantendo-se a espessura de cada fatia com 4.68 mm (dimensao original na direccao Z),
como se pode observar na Figura 4.7. Com a diminuicdo do tamanho dos voxeis, tornou-se entao
possivel implementar no interior da préstata marcadores fiduciais de ouro com dimensoes mais
proximas das reais. Foram assim introduzidos trés marcadores de 2.34 x 2.34 x 4.68 mm3 em
posicoes distintas da glandula, no sentido de garantir a sua posterior visualizacao nas imagens
OrthoCT. Note-se que neste caso foram simulados 720 milhoes de fotoes.

Na Figura 4.8 é possivel observar a distribuicao de dose simulada e a respectiva imagem OrthoCT
obtida ja com os trés marcadores fiduciais implantados no interior da glandula prostatica. Mais
uma vez, as imagens foram obtidas através de colimacdo matematica, tendo sido considerados
como validos apenas os fotdes que atingiram o detector perfeito com um angulo de aceita-
cao fx, < 1.5° e uma energia £, > 200keV. De modo a retirar algum ruido na imagem, foi
igualmente aplicado um filtro da mediana com uma janela de 4 pixeis. Apesar da dose ma-
xima simulada na regiao de build up ser apenas de 1.6 mGy, verifica-se uma boa visualizacao
da posicdo dos marcadores, assim como uma notoria reducao do efeito de sombra gerado na
imagem depois do feixe atravessar o ouro. Esta reducao ja era esperada devido a diminuicao da
espessura dos marcadores fiduciais.
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Figura 4.8: Distribuicao de dose (a esquerda) e respectiva imagem OrthoCT (a direita) obtida na simulacao
dos trés marcadores fiduciais de ouro, cada um com uma dimensao de 2.34 x 2.34 x 4.68 mm?>.

4.2.2.2 Marcadores fiduciais de ouro desviados 4.68 mm na direc¢ao cranio-caudal

No sentido de avaliar a capacidade da técnica OrthoCT na deteccdo de pequenos desvios in-
duzidos na prostata pelas variacdes volumétricas nos orgaos adjacentes, realizou-se uma nova
simulacao com os marcadores fiduciais de ouro desviados 4.68 mm. Este desvio foi feito na
direccao cranio-caudal de forma a mimicar um deslocamento da prostata devido, por exemplo,
a variacoes no preenchimento da bexiga e/ou do recto.

Na Figura 4.9 é apresentada a distribuicdo de dose simulada com os marcadores fiduciais desvia-
dos, assim como a respectiva imagem OrthoCT obtida de acordo com os parametros de colimacao
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e filtragem ja mencionados anteriormente. Note-se que neste caso foram simulados 432 milhdes
de fotdes. Como se pode verificar através da analise visual da imagem, mais uma vez o posici-
onamento dos marcadores fiduciais é facilmente identificavel com a técnica OrthoCT.

Na Figura 4.10 é feita uma comparacao entre a imagem OrthoCT obtida com os marcadores fi-
duciais no posicionamento original e a imagem OrthoCT resultante da simulacao dos marcadores
desviados 4.68 mm em relacao as coordenadas iniciais. Através da analise visual das imagens
verifica-se que, apesar da baixa estatistica simulada, este pequeno desvio é facilmente identi-
ficavel por meio de imagiologia por raios ortogonais. Devido aos bons resultados obtidos com
os marcadores fiduciais com 2.34 x 2.34 x 4.68 mm? de tamanho, no sentido de aproximar ainda
mais o estudo de simulacdo da pratica clinica, voltou a manipular-se o fantoma de forma a re-
duzir a dimensao dos voxeis para 1.17 x 1.17 x 2.34 mm?.
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Figura 4.9: Distribuicao de dose (a esquerda) e respectiva imagem OrthoCT (a direita) obtida na simulacao
dos trés marcadores fiduciais de ouro (dimensao 2.34 x 2.34 x 4.68 mm?) desviados 4.68 mm na direccéo
cranio-caudal, relativamente a sua posicao original.
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Figura 4.10: Comparacéo entre as imagens OrthoCT obtidas com os trés marcadores fiduciais de ouro na
sua posicdo original (a esquerda) e desviados 4.68 mm na direccao cranio-caudal (a direita). Como se pode
observar pelas setas a vermelho, apesar da baixa estatistica simulada este pequeno desvio é claramente
detectado nestas imagens. Este deslocamento dos marcadores é um bom exemplo dos possiveis desvios
que ocorrem nos tratamentos reais de RTE a prostata, resultantes das variacdes volumétricas do recto e/ou
da bexiga.
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Como se pode observar na Figura 4.11, cada pixel constituinte da matriz de cada fatia do fan-
toma foi dividido em 4 pixeis nas direccoes X e Y, passando esta de uma dimensao (original)
de 128 x 128 pixeis para uma dimensdo de 512 x 512 pixeis. No que se refere a direccao Z,
cada pixel (dos ja 512 x 512 pixeis obtidos) foi subdividido em dois forcando-se, desta forma, a
reducao da espessura de cada fatia do fantoma para metade. Por outras palavras, pode dizer-se
que cada voxel do fantoma original com dimensoes 4.68 x 4.68 x 4.68 mm? deu lugar a 32 voxeis
com 1.17 x 1.17 x 2.34 mm3.

No entanto, como ja foi referido anteriormente, o aumento do nimero de voxeis que consti-
tui o fantoma aumenta o tempo de computacao necessario para a realizacao das simulacoes

(cf. Apéndice C), de tal forma que aquando do término desta dissertacao ainda nao existiam
resultam significativos para apresentacao.

Voxel inicial

4.68 mm

Marcador fiducial

17 mm

1

1.17 mm

Figura 4.11: Representacao esquematica da divisao dos voxeis do fantoma, de modo a obter voxeis com
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Capitulo 5

Conclusao e trabalho futuro

A OrthoCT é uma técnica de imagiologia por raios ortogonais que tem vindo a ser investigada
no LIP-Coimbra em colaboracao com a Universidade de Coimbra, o IPO-Porto, o IPO-Coimbra
e o Servico de Radioterapia do CHUC. Este sistema imagioldgico (desenvolvido com o intuito
de auxiliar tratamentos de radioterapia externa de fotdes) baseia-se na deteccao da radiacao
que incide no doente e se dispersa na direccao perpendicular ao feixe de irradiacdo tendo ja
demonstrado, através de estudos de simulacdo Monte Carlo, poder vir a ser potencialmente Gtil
em tratamentos de radioterapia externa aplicada a tumores pulmonares ou ao grupo de lesdes
tumorais localizadas na regiao da cabeca e do pescoco.

Na investigacdo realizada no ambito desta dissertacdo, foi analisada a aplicabilidade desta
técnica imagioldgica ao nivel dos tratamentos da regido pélvica, nomeadamente de tumores
na glandula prostatica. Devido a dificil distincdo/discriminacdo que as actuais técnicas de
radioterapia guiada por imagem apresentam para os tecidos moles (causada pela semelhanca
entre os coeficientes de atenuacéo dos referidos tecidos), estudou-se a influéncia da administra-
cdo de um agente de contraste iodado (Ultravist 370) na visualizacao tanto do tecido prostatico
saudavel, como da lesao tumoral em imagens OrthoCT.

Tal como nos estudos de simulacao levados a cabo para outras zonas anatomicas, também na re-
gido pélvica a técnica OrthoCT permitiu obter imagens da area pretendida através da irradiacao
de apenas uma pequena porcao do fantoma. Esta propriedade assume-se como uma das prin-
cipais vantagens da OrthoCT sobre os outros sistemas de imagiologia utilizados em radioterapia
externa, uma vez que potencia a reducéo dos efeitos secundarios que podem surgir nos tecidos
saudaveis resultantes da administracdo de uma dose que, apesar de pequena, cumulativamente
podera conduzir a efeitos severos para o doente.

Este estudo de simulacao foi realizado com recurso a ferramenta de simulacdo GEANT4, tendo-
se inicialmente desenvolvido um modelo matematico - a partir de dados realistas presentes na
literatura - no sentido de ser possivel definir uma variacdo da estequiometria e densidade da
prostata e do tecido tumoral, induzida pela presenca do agente de contraste. Apds a analise dos
resultados obtidos, verificou-se que em nenhum dos cenarios estudados foi possivel identificar
os referidos tecidos, pelo que se pode concluir que uma administracao de 100 mL de Ultravist
370 néo sera suficiente para a identificacao de tecidos moles em imagiologia OrthoCT. De facto,
pelos calculos realizados e correspondentes simulacdes verifica-se que, mesmo para uma situ-
acao em que a lesao tumoral prostatica implementada esteja ligeiramente abaixo do limiar de
detectabilidade com OrthoCT deve incorporar, pelo menos, 1.56 g de iodo (considerando que
nenhum dos tecidos circundantes - incluindo o tecido normal da prostata - incorporaria agente
de contraste). Sabendo que, com base nos dados realistas, apos a administracao de 100 mL do
agente de contraste iodado Ultravist 370 o tumor incorpora cerca de 0.25 ¢ de iodo, conclui-se
que seria necessario injectar pelo menos 6.24 vezes mais agente de contraste (ou seja, uma
quantidade superior a 600 mL) no doente para que o tecido tumoral pudesse potencialmente
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ser visualizado em imagiologia por raios ortogonais. Tendo em conta os possiveis efeitos se-
cundarios resultantes da administracao dos agentes de contraste artificiais, ndo é aconselhada
a injeccao de uma quantidade tao elevada de contraste, o que inviabiliza a possibilidade de
conjugar imagiologia OrthoCT com contrastes iodados para o estudo da regiao prostatica. Ainda
assim, apesar da técnica OrthoCT nao permitir a distincao de tecidos moles com as densidades
simuladas (obtidas pelo modelo matematico) possibilita a nitida identificacao dos contornos das
estruturas dsseas pélvicas, bem como do fantoma, mesmo com doses de radiacao muito baixas
- na ordem dos 2.4 mGy.

Uma vez que os resultados obtidos no estudo do impacto dos agentes de contraste iodados
em OrthoCT nao se verificaram promissores ao nivel da visualizacdo da glandula prostatica,
realizou-se um novo estudo de simulacao no sentido de avaliar a capacidade da imagiologia por
raios ortogonais em detectar a presenca de marcadores fiduciais de ouro (uma das principais
técnicas de radioterapia guiada por imagem hoje em dia aplicadas no tratamento do cancro na
prostata). Pelos estudos realizados até ao momento, verifica-se que a deteccao/correccao de
possiveis desvios da glandula prostatica utilizando como referéncia a posicao dos marcadores
de ouro é mais precisa do que a analise efectuada através da comparacao entre a posicdo das
estruturas osseas pélvicas na altura da CT de planeamento e a quando da sessao de tratamento.
Desta forma, comecou por simular-se apenas um marcador fiducial com dimensoes superiores
as dos marcadores normalmente utilizados na pratica clinica (1.2 mm de espessura e 3.0 mm de
comprimento), uma vez que o tamanho dos voxeis iniciais do fantoma antropomorfico NCAT nao
o permitiu (cada voxel apresenta uma dimensao de 4.68 x 4.68 x 4.68 mm3). Para além desta
limitacdo, a geometria dos marcadores simulados também teve de ser alterada dado que os vo-
xeis apresentam um formato cubico nao sendo, por isso, possivel simular marcadores fiduciais
cilindricos (geometria real). Os resultados obtidos permitiram verificar a existéncia de uma boa
correlacao visual entre a imagem OrthoCT, a distribuicao de dose, as estruturas do fantoma e
0 posicionamento do marcador fiducial. No entanto, gerou-se um intenso efeito de sombra na
imagem depois de o feixe atravessar o ouro, efeito este induzido pela espessura do marcador
fiducial simulado (4.68 mm). No sentido de reduzir o referido efeito de sombra, diminuiu-se
o tamanho dos voxeis de forma a ser possivel implementar no interior da prostata marcadores
fiduciais de ouro com dimensdes mais proximas das reais (cf. Apéndice B). Assim, numa segunda
fase implementaram-se trés marcadores fiduciais em posicoes distintas da glandula (de acordo
com o aplicado na pratica clinica), cada um destes com uma dimensao 2.34 x 2.34 x 4.68 mm?.
Como ja era esperado, apo6s a manipulacdo do tamanho dos voxeis constituintes do fantoma
NCAT verificou-se uma significativa reducao do efeito de sombra gerado na imagem apos o feixe
atravessar o ouro.

Como a principal limitacao/preocupacao inerente aos tratamentos de radioterapia externa apli-
cados aos tumores prostaticos advém das oscilacdes volumétricas induzidas na glandula pros-
tatica pelas variacoes no preenchimento do recto e da bexiga (6rgaos adjacentes a prostata),
induziu-se um desvio de 4.68 mm nos marcadores na direccao cranio-caudal de forma a mimicar
um deslocamento da prostata e analisar a utilidade das imagens OrthoCT na deteccao do referido
deslocamento. Pela analise das imagens de simulacdo obtidas, concluiu-se que este pequeno
desvio é facilmente identificavel por meio de imagiologia por raios ortogonais. No entanto, a
diminuicdo do tamanho dos voxeis induz um aumento exponencial do tempo de computacao ne-
cessario para a realizacao das simulacoes, devido ao facto do fantoma NCAT corresponder a um
volume voxelizado. Assim, apesar de ainda durante o decorrer desta dissertacao se tenha ma-
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nipulado o fantoma de forma a ser possivel introduzir marcadores fiduciais com uma dimensao
1.17 x 1.17 x 2.34 mm? (muito proxima da realidade), nao foi possivel obter resultados devido
ao periodo temporal necessario para simular apenas 1 mGy: 87 642 horas de computacao (cf.
Apéndice C).

Devido as limitacdes anteriormente referidas, encontra-se neste momento a ser construido um
fantoma semelhante a regiao pélvica do fantoma NCAT, de modo a ser possivel estudar a im-
plementacdo de marcadores fiduciais com as dimensdes mais utilizadas na pratica clinica. O
desenvolvimento do referido fantoma permitira efectuar simulacdées mais rapidas (por nao se
tratar de um volume voxelizado), pelo que se podera também efectuar estudos com marcadores
fiduciais de outros tipos de materiais, como por exemplo, o aco inoxidavel.
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Apéndice A

Imagens de tomografia computorizada da regiao
pélvica com e sem agente de contraste

Figura A.1: CT pélvica com contraste em que T=tumor, B=bexiga, R=recto, C= cateter pré-uretral. Ja as
setas indicam o ureter direito e esquerdo.

Figura A.2: Na imagem a) pode ver-se uma CT pélvica sem contraste, sendo notoria a similaridade ao nivel
das densidades da lesao e do tecido saudavel, enquanto na imagem b) o corte ja apresenta contraste mas
numa fase tardia, dai a visivel acumulacao de agente na bexiga. P=prdstata e M= massa tumoral.
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Apéndice B

Processo de subdivisao dos voxeis originais do
fantoma

-Codigo MATLAB® utilizado na subdivisdo do tamanho do véxel:

1

2 % Codigo desenvolvido em MATLAE usado para a subdivisac da fatia de
3 % fantoma em pixeis com metade tamanho; Para dividir o tamanho em 1/4,
4 % 0 procedimento e semelhante (e val sendo descrito ao longo do codigo)
]

& - close all; clear all;

7

B- Efor inc = 185;241

g9 % Cria uma variavel com o nome da fatia a abrir

il filename = sprintf('NCATmod-slice%d.g4' ,1nc);

11

12 % Abre e le a fatia de fantoma que se pretende manipular

13 - fh = fopen(filename);

14

15 - nRows = fread(fh,1, 'short'};

16 - ncols = fread(fh,1, 'short']};

17 - xPlxSpace = fread(fh, 1, 'double')};

18 - yPixSpace = fread(fh,1, 'double'};

19 - sliceThick = fread(fh,1, 'double']};

20 - slicelocat = fread(fh,1, 'double');

21 - compression = fread(fh,1, 'short');

22

23 - ParameterizationValues = fread(fh,Inf, double');

24 - fcloseifh); % Fatia lida e ficheiro correspondente fechado

25

25 % Manipula a imagem para aparecer do mesmo modo que no GEANT4
27 - phantom2D = fliplr((reshape(Parameterizationvalues,128,128))'};
28

28 % 1magesc(phantom2D); % Por questoes de visualizacao

30

31 % Cria um novo fantoma com o tamanho do pixel reduzido a metade;
32 % Para tal, onde esta um pixel, passam a estar 4 com o mesmo

33 % valor de intensidade; Cada fatia, gque inicialmente tinha 128 x 128
34 % plxels, passa a ter 256 x 256 plxels

35 - MWewPhantom2D = i1mresize(phantomzD,2, 'nearest');

36

37 % No caso de divisao em 4 (cada fatia passa a ter 512 x 512 pixeis):
38 % MNewPhantom2D = imresize(phantomzD, 4, 'nearest');

38

40 % Posiciona o marcador fiducial na fatia correspondente

41 - 1f 1nc==218

42 - NewPhantom2D({130,122) = 1.99;

43 - end

44
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-Coédigo MATLAB® utilizado na subdivisdo do tamanho do véxel (continuacdo):

44
45
46 -
47 -
48
49 -
50 -
51
52
53
54
55
56
57
58
59
60
61
62 -
63
64
65
66 -
67
68
69
70
71 -
72
73
74 -
75 -
76 -
77—
78 -
|-
80 -
gl -
82 -
83
84
85
86
87
88 -
8g
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“end

% Cria variavels para guardar o novo ficheiro
newCols = 256;
newRows = 256;

newPlxSpace = 2.34;
newSlice = 4.88;

Mo caso de divisao em 4:

newCols = 512;

newRows = S1Z;

newP1xSpace = 1.17;

newSlice = 2.34;

slicelocatl = slicelocat + 2.34;

o of o oP o oF

% Cria uma variavel unidimensional para proceder a gravacao dos
% dados da fatia de fantoma
phantomlD = reshape((fliplr(NewPhantomz2D))',65536,1);

% Cria uma variavel com o nome do ficheiro a guardar e abre-o para
% 1niclar a gravacao dos novos dados correspondentes a cada fatia
filename = sprintf(' NCATmark2-slice%d.g4',1nc);

% filename = sprintf('NCATmark-slice%d-1.g4',1inc); % MNo caso de
% divisao em 4;

fh = fopeni{filenams, "wt+');

% Grava os dados correspondentes a cada fatia num ficheiro
fwrite(fh, newRows, 'short');

fwrite(fh, newCols, 'short');

fwrite(fh, newPixSpace, 'double');

fwrite(fh,newPixSpace, 'double');

fwrite(fh,newsSlice, 'double']);
fwrite(fh,sliceLocat, 'double' );

fwrite(fh,compression, 'short');

fwrite(fh, phantomlD, 'double');

fclose(fh);: % Fecha o ficheiro.

% Mo caso de divisao em 4, seria gravado um segundo ficheiro com o
% nome ('NCATmark-slice%d-2.g4',1nc), em tudo igual ao anterior,

% excepto na localizacao da fatia, em que e gravada a variavel

% |gliceLocatl.
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Apéndice C

Calculo do tempo de computacao necessario para
realizar simulacdées com o fantoma NCAT com
diferentes tamanhos de voxel

Como foi referido no Capitulo 4, de modo a implementar marcadores fiduciais com dimensoes
mais proximas das utilizadas na pratica clinica (cilindros com 1.2mm de diametro e 3mm de
comprimento), procedeu-se a subdivisao do tamanho original dos véxeis do fantoma NCAT (ini-
cialmente com dimensdes 4.68x4.68x4.68 mm?3). Contudo, como também ja foi mencionado
no referido capitulo, devido ao facto de o fantoma ser inicialmente construido como um volume
voxelizado (o que implica que cada voxel seja considerado como um volume independente), a
subdivisao do tamanho dos voxeis torna a simulacao (ainda mais) lenta. Neste anexo € analisado
0 aumento do tempo de computacao que resulta da diminuicdo do tamanho do véxel.

A simulacdo implementada neste estudo foi semelhante a utilizada no estudo com trés marca-
dores fiduciais de ouro (seccao 4.2.2) para os seguintes tamanhos de voxel:

1. Voxeis no seu tamanho original (4.68x4.68x4.68 mm?), tendo sido utilizadas 47 fatias de
fantoma, englobando uma regiao de 219.96 mm;

2. Pixeis por fatia de fantoma com metade do tamanho (2.34x2.34mm?), com a espessura da
fatia a manter-se igual a original, ou seja, cada voxel com dimensées 2.34x2.34x4.28 mm3
(mantendo-se o mesmo nimero de fatias);

3. Tamanho do pixel por fatia reduzido a 1/4 do tamanho original em cada uma das direc-
coes (i.e. 1.17x1.17 mm?), com a espessura da fatia reduzida a metade, ou seja, cada
voxel passou a ter dimensoes 1.17x1.17x2.34mm? (o dobro das fatias, mas cobrindo a
mesma regido do fantoma original). Estas dimensoes de voxel ja permitem implementar
marcadores fiduciais com um tamanho mais proximo da realidade.

Cada simulacao foi efectuada num processador Intel® Core™ i5-4460 CPU @ 3.20 GHz, com 4
cores, com o sistema operativo Linux, kernel 3.4.6-2.10-default da distribuicao openSUSE 12.2.

Numa primeira fase, de modo a analisar a dependéncia entre o tempo e o numero inicial de
fotdes, foi feita uma simulacao para o tamanho de véxel original, tendo sido considerados os
diferentes nimeros de fotoes iniciais descritos na Tabela C.1. Na mesma tabela encontram-se
ainda representados os correspondentes tempos de computacao (em horas). Na Figura C.1 é
apresentado o correspondente grafico.

Tabela C.1: Quantidade de fotdes simulados e correspondente nimero de horas de computacao gasto na
simulacao com o fantoma NCAT nas suas dimensoes originais. Foi utilizada apenas uma CPU.

Numero de fotdes

- 0.01 0.05 0.10 0.20 0.30 0.50 0.70 1.00
(milhées)

Tempo de

~ 0.038 0.187 0.371 0.734 1.096 1.854 2.567 3.679
computacao (horas)
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Figura C.1: Tempo de computacado versus nimero de fotdes inicial simulado para o fantoma NCAT com
voxeis de dimensoes originais. Os dados sdao bem representados por um ajuste linear com as seguintes
caracteristicas: y = 3.677x 4 0.001428; R* = 1.

Como se pode verificar pelos resultados obtidos, o tempo de computacao apresenta uma depen-
déncia linear com o niumero de fotdes simulados sendo que, aumentando dez vezes o nimero
de fotdes o tempo aumenta igualmente 10 vezes (por exemplo, 10 mil fotdes utilizaram cerca
de 0.038 horas, tendo a simulacao de 100 mil fotoes gasto 0.371 horas; por outro lado, a simu-
lacao de 1 milhao de fotdes consumiu 3.679 horas). Estes resultados permitem realizar uma boa
aproximacdo do tempo necessario para a simulacao de um elevado nimero de fotdes, a partir
da simulacao de apenas alguns milhares de fotodes.

De seguida, procedeu-se a simulacdo de 100 mil fotdes para cada um dos fantomas com voxeis
subdivididos (dimensdes referidas anteriormente nos pontos 2. e 3.). Os tempos de computacao
obtidos para o pixel dividido para metade e para 1/4 foram 2.528 e 19.476 horas, respectiva-
mente. A Tabela C.2 compara os tempos de computacao necessarios para a simulacdo dos fan-
tomas com os diferentes tamanhos de voxel. Note-se que, de acordo com os resultados obtidos
na seccao 4.2.2, para obter uma distribuicao de dose maxima de 1 mGy na regiao de build up,
€ necessario simular 450 milhdes de fotoes.

De acordo com os dados descritos na Tabela C.2, seriam necessarias 87 642 horas para simular
1 mGy de dose na regiao de build up para o fantoma com voxeis de 1.17x1.17x2.34mm?, o que

demonstrou ser impraticavel durante o periodo de realizacdo desta dissertacao.

Tabela C.2: Comparacao dos tempos de computacao consumidos para cada um dos fantomas estudados.

Tamanho do voxel (mm?) 4.68x4.68x4.68 2.34x2.34x4.68 1.17x1.17x2.34
Tempo gasto para 100 mil 0.371 2.503 19.476
fotdes (horas)
Racio (em lielagao' af) tamanho de 1.00 6.75 52.50
voxel original)
Tempo necessario para simular 1670 11 264 87 642
1 mGy* (horas)

*De acordo com os resultados obtidos na seccao 4.2.2, foi estimado que seria necessario simular 450 milhdes de fotdées de modo a obter

uma distribuicao de dose de 1 mGy na regiao de build up.
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Glossario

Anafilaxia Reaccao de hipersensibilidade imediata sistémica, induzida
pela libertacdo de mediadores inflamatorios a partir de mas-
tocitos e basofilos, mediada pela imunoglobulina E (IgE).

Camaradeionizacao Camaras utilizadas em meios onde a variacao da quantidade
tipo faces-paralelas de radiacdo é grande em profundidades muito pequenas.
Consistem em duas placas paralelas cuja distancia entre si
nao varia e é reduzida (aproximadamente 2 mm), sendo um
campo eléctrico elevado aplicado entre as referidas placas.

Curvas de isodose Linhas que definem no espaco os pontos sujeitos a mesma
dose de radiacao.

Dose painting by numbers Técnica através da qual sao debitas elevadas doses em de-
terminadas areas de interesse clinico, sem prejuizo acrescido
para os tecidos adjacentes.

Focal spot Area do alvo onde colidem os electrées. Quando menor for a
sua dimensao, maior sera a resolucao da imagem produzida
pelo tubo.

Fluéncia Conceito fisico utilizado para descrever a taxa de eventos
depositada num meio, integrada no tempo.

Hiperfraccionamento Prescrito com o intuito de aumentar o controlo local da do-
enca, este tipo de fraccionamento consiste no aumento do
numero total de fraccoes de tratamento através da diminui-
cao da dose administrada em cada sessao.

Hipofraccionamento Normalmente prescrito para tratamentos com intuito palia-
tivo, este tipo de fraccionamento consiste no aumento da
dose administrada por fraccao (> 2 Gy), num menor nimero
de sessoes (geralmente inferior a 25).

indice conformidade Ferramenta matematica que permite a quantificacao simples
do grau de congruéncia existente entre isodoses, contorno
tumoral e contorno dos tecidos saudaveis. Pode ser definido
como um valor absoluto resultante da relacao entre o volume
de tumor (ou apenas de uma fraccao) e o volume delineado
por uma isodose. Os valores obtidos estao compreendidos
entre 0 e 1 (valor ideal).

indice heterogeneidade Segundo a ICRU 83 corresponde ao desvio padrao da dose no
PTV, estando o seu valor compreendido entre 0 e 1, com 0 o
valor ideal.

Intensidade Taxa de fluxo energético dos fotdes numa dada superficie,
perpendiculares ao trajecto do feixe incidente.
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Isotonicidade

Marcadores fiduciais

Osmolaridade

Projeccao

Raio-soma

Reaccoes anafilactoides

Regiao de build up

Sindrome  Rendu-Osler-

Weber

Sindrome Gorham-Stout

Tempo de transito

Radiocirurgia

Radiografias digital-

mente reconstruidas
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Capacidade da célula em manter a velocidade entre as subs-
tancias que entram e saem do seu interior com o meio.

Pequenos objectos radiopacos metalicos utilizados em trata-
mentos de radioterapia externa, com o intuito de tornar o
alinhamento e o posicionamento do doente o mais preciso e
exacto possivel.

Medida que expressa o nivel de concentracao dos componen-
tes de diversas dissolucoes.

Conjunto completo de raios-soma que passam através do pa-
ciente com a mesma orientacdo (para um dado angulo).

Medida Unica da transmissdo através do doente realizada
através de um so detector, segundo uma dada direccao e
num dado instante.

Eventos clinicamente semelhantes a anafilaxia, no entanto
sem a participacao da classe de imunoglobulinas E.

Zona entre uma superficie com uma dada densidade e o ponto
de deposicdo maxima de dose (numa regido com densidade
superior). A esta regiao localizada entre a superficie e uma
dada profundidade, d, é designada por regiao de build up
no caso dos feixes de megavoltagem, sendo resultante da
energia cinética que sofre deposicdo no doente através de
particulas secundarias carregadas, libertadas no interior do
doente por meio dos processos de interaccao dos fotoes.

Também conhecida por telangiectasia hemorragica heredita-
ria, trata-se de uma doenca autossomica dominante carac-
terizada por epistaxes frequentes.

Mais comumente denominado por sindrome do osso fan-
tasma, caracteriza-se pela osteolise idiopatica de um osso
ou de uma zona contigua a este. Trata-se de uma reducao
da quantidade de tecido 6sseo passivel de visualizacao em
radiografia convencional.

Tempo que decorre desde a administracao do agente de con-
traste no organismo e a sua dispersao uniforme pelos varios
tecidos (conhecida como fase washout).

Tratamento de radioterapia externa no qual é administrado
uma dose de radiacao elevada numa Unica fraccao ou poucas
fraccoes (no maximo até 5).

Imagens 2D criadas para verificacao diaria do posicionamento
do doente. Estas imagens sao representativas do posiciona-
mento ideal que foi definido na CT de planeamento e que
deve ser reproduzido diariamente.



