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RESUMO
A radioterapia € um importante método de tratamento de céncer, que faz uso de radiacdes
ionizantes com intuito de destruir células malignas. Apesar dos seus beneficios, é necessario
que haja uma atencdo especial no que se refere a distribuicdo de dose nos pacientes em
tratamento. Uma importante ferramenta utilizada para avaliar essa distribuicdo é o Método
Monte Carlo que se baseia em modelos probabilisticos de modelagem computacional, sendo
particularmente util em problemas complexos. Na radioterapia esse método € utilizado como
ferramenta para a modelagem e a visualizacdo de geometrias complexas. No entanto, antes de
qualquer resultado de simulagdes ser utilizado é necessario que seja realizada a validacéo do
cenario em que o tratamento é realizado. Isso € feito através da comparacéo entre os dados
experimentais, que podem ser fornecidos por um hospital ou clinica, e dados simulados
fornecidos pelo codigo MCNPX. Assim, este trabalho teve como proposta a modelagem e a
validacdo de um cenério de radioterapia que contém um acelerador linear Clinac CX Varian
utilizando o codigo MCNPX. Para essa validacdo foi realizada a modelagem da sala de
radioterapia, do objeto simulador, da cdmara de ionizacdo e obtida a modelagem do cabecote
2100C Varian. Por seguinte foi inserido o acelerador linear na sala modelada. A modelagem
da sala baseou-se no projeto arquitetébnico do Hospital Santa Casa de Misericérdia de Sobral,
a fim de apresentar maior semelhanca com a sala onde a maquina a ser analisada esta
localizada. Posteriormente, foram realizadas simulagbes para comparar o0s dados
experimentais com os simulados da curva de porcentagem de dose profunda (PDP). As
modelagens foram realizadas com éxito, no entanto, percebeu-se que ainda sdo necessarios
alguns ajustes, provavelmente na fonte geradora do feixe simulado, para que as curvas

coincidam.

Palavras-chave: Acelerador Linear; MCNPX. Monte Carlo. Radioterapia.



ABSTRACT
Radiotherapy is an important cancer treatment method that uses ionizing radiation to destroy
malignant cells. Despite its benefits, special attention needs to be paid to dose distribution in
patients undergoing treatment. An important tool used to assess this distribution is the Monte
Carlo Method, which is based on probabilistic computer modeling and is particularly useful in
complex problems. In radiotherapy, this method is used as a tool for modeling and visualizing
complex geometries. However, before any simulation results can be used, it is necessary to
validate the scenario in which the treatment is carried out. This is done by comparing
experimental data, which can be provided by a hospital or clinic, with simulated data provided
by the MCNPX code. The purpose of this study was therefore to model and validate a
radiotherapy scenario containing a Varian Clinac CX linear accelerator using the MCNPX
code. For this validation, we modeled the radiotherapy room, the simulator object, the
ionization chamber and obtained a model of the Varian 2100C head. The linear accelerator
was then inserted into the modeled room. The modeling of the room was based on the
architectural design of the Santa Casa de Misericordia Hospital in Sobral, in order to be more
similar to the room where the machine to be analyzed is located. Simulations were then
carried out to compare the experimental data with the simulated data from the percentage
depth dose (PDP) curve. The modeling was successful; however, it was noted that some
adjustments are still needed, probably to the source generating the simulated beam, in order

for the curves to coincide.

Keywords: Linear Accelerator; MCNPX. Monte Carlo. Radiotherapy.
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1 INTRODUCAO

Céncer é 0 nome que pode ser dado a varias doengas que possuem em comum
células com crescimento desordenado, sendo possivel invadirem tecidos e 6rgaos do corpo e
assim formar tumores malignos (INCA, 2020). Atualmente é uma das principais doencas que
causam Obitos no mundo, além de causar outros diversos fatores que causam profundo
impacto nos pacientes e também em seus familiares. Também é apontada como uma das
principais barreiras para 0 aumento de expectativa de vida em todo o planeta (INCA, 2022).

Para o Brasil, a estimativa segundo o Instituto Nacional de Céancer é que entre
2023 e 2025 ocorrerdo mais 704 mil casos novos de cancer. Desta forma, fica evidente que
para a populacdo em geral, o cancer a cada ano se torna uma questdo de saude publica e que
deve ser tratado como prioridade, para que haja prevencdo e também tratamento.

O tratamento de cancer retne técnicas de cirurgia oncologica, radioterapia e
quimioterapia, podendo ser combinadas ou ndo, variando de acordo com a melhor escolha
para cada paciente. A cirurgia oncolégica, possibilita a retirada em maior grau da massa
tumoral; a quimioterapia trata-se da administracdo de medicamentos que auxiliam na
destruicdo de celulas cancerigenas; e a radioterapia € um método que utiliza radiacdes
ionizantes a fim de tratar e prevenir o cancer. Diferentes tipos de radia¢cdes podem ser usadas,
como fotons, elétrons, prétons e néutrons, entre outras. De modo geral, 0 mais comum é
utilizar fotons e elétrons (MEDEIROS, 2018). E estimado que cerca de 60% dos casos de
tumores malignos facam uso de radioterapia em alguma etapa do tratamento (FERRIGNO,
2013).

A radioterapia tem um papel de fundamental importancia no tratamento do cancer,
pois possibilita tanto a cura do cancer quanto a melhora na qualidade de vida dos pacientes
em casos avancados. Desta forma, os aceleradores lineares (linacs) tem um papel fundamental
na medicina, permitindo a realizacdo de multiplos tratamentos (CANCINO, 2016). No
entanto, uma preocupacdo que se tem atualmente na radioterapia é aperfeicoar a distribuicao
espacial de dose, para que a deposicdo de dose em tecidos saudaveis seja minimizada, o que
aumentaria a dose absorvida pelo tumor. Tal preocupacdo é um assunto relevante quanto a
gualidade do tratamento, sendo necessario que sejam desenvolvidas ferramentas para que
esses procedimentos possam ser aprimorados, 0 que torna 0S recursos computacionais de
grande relevancia em simulagdes radioterapicas.

O Método de Monte Carlo (MMC) é uma ferramenta de extrema relevancia que
possui valiosos recursos de investigacdo e estudo sobre os diversos efeitos da interagcdo da

radiacdo ionizante com a matéria. Esse método é especialmente eficaz na previsdo de doses e



para a otimizagdo do planejamento das exposi¢des de caréater clinico (SECO e VERHAEGEN,
2013). No caso especifico da radioterapia, os modelos de fontes de radiacdo ionizante séo
utilizados para a reproducédo de uma determinada configuracéo do acelerador linear e modelos
ou objetos simuladores do tecido mole humano ou de regiées ndo homogéneas. No entanto,
antes que os resultados de qualquer modelo numérico possam ser considerados como
confidveis, é preciso que eles sejam validados de alguma forma. A metodologia de validacéo
mais comum realiza a comparacdo entre dados experimentais e os dados adquiridos em
simulacdo computacional, de modo que o modelo seja considerado valido quando se obtém
uma satisfatoria concordancia entre os resultados (LEAO et. al, 2015).

Neste trabalho foi utilizado o c6digo MCNPX 2.7.0 para modelar um acelerador
linear Clinac CX Varian e realizar simulacdes usando um feixe de 6 MV. O objetivo foi a
modelagem de um acelerador linear, de uma camara de ionizacao e de um objeto simulador de
PMMA, em busca de determinar a porcentagem de dose profunda (PDP) a fim de comparar
com os resultados das medidas experimentais para validacdo do cenario.
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

Neste capitulo serdo fornecidas informagdes sobre os topicos mais importantes
para o entendimento do trabalho. Na secdo 2.1 sdo apresentados 0s principais componentes e
a forma de funcionamento dos aceleradores de particulas lineares. Na se¢do 2.2 sdo discutidos
os topicos relacionados a Fisica das radiacBes presentes nos aceleradores lineares. Na secéo
2.3 é apresentado sobre a porcentagem de dose profunda, uma importante medida para
realizacdo da pesquisa. A secdo 2.4 apresenta informacGes importantes sobre o método de
Monte Carlo e o codigo MCNPX utilizado no trabalho.

2.1. Linacs — funcionamento e componentes

Os aceleradores de particulas lineares, ou LINACS, sdo dispositivos usados para
acelerar particulas subatémicas, como elétrons e prétons, a altas velocidades préximas a
velocidade da luz. Eles tém uma longa historia de desenvolvimento e aplicacdo em varias
areas da ciéncia e da medicina. Eles s&o considerados equipamentos de grande complexidade
e também de alto custo e sdo utilizados em tratamentos de radiacdo de feixe externo para
pacientes com cancer, a chamada radioterapia. Nos LINACs que sdo produzidos para
radioterapia, os elétrons ganham energia ao interagirem com campos eletromagnéticos de
radiofrequéncia sincronizados e ndo pela aceleracdo por potencial direto. Nesses
equipamentos sdo produzidos raios X por conta da incidéncia de um feixe de elétrons sobre o
alvo de material de alto nimero atdmico, como o tungsténio. Dessa interacdo, ocorre a
geracdo de raios X através de radiacdo caracteristica e devido ao freamento (bremsstrahlung),
que nas proxima sec¢des serdo discutidos (MAYLES et al., 2007).

A estrutura dos Linacs pode variar de acordo com os fabricantes, no entanto
algumas caracteristicas nos aceleradores sdo comuns a todos eles (Figura 1). O gantry, por
exemplo, € um formado por um conjunto de pecas moveis como a fonte de alimentacdo, o
circulador e o canhdo de elétrons, onde 0 mesmo suporta o cabecote do acelerador e permite
que ele seja rotacionado em torno de um eixo horizontal em diversos angulos, permitindo o
posicionamento ideal do feixe de tratamento em relacdo a regido a ser tratada no paciente. O
gantry é responsavel por direcionar o feixe de elétrons até o cabegote onde, por meio de

campos eletromagnéticos, sdo acelerados e colimados.
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Figura 1 - llustracdo dos componentes comuns dos linacs
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Vamos no deter apenas aos componentes que produzem uma quantidade

significativa de radiacdo durante o processo de aceleracdo de elétrons. De inicio, temos a
aceleracdo dos elétrons acontecendo dentro de um tubo ocorrendo devido a utilizacdo de
campos de micro-ondas por Radio Frequéncia (RF), devido a utilizacdo do klystron para
energias acima de 10 MeV ou do magnetron para energias de até 10 MeV (GIGLIOLI, 2012).

O Klystron, que se trata de um amplificador de radio frequéncia, precisa de um
sinal de entrada de RF para excita-lo e assim amplifica de alguns dB a quase 100 dB, isso
dependendo do projeto que estd sendo executado. Comumente podemos dizer que esse
equipamento pode ser considerado como um acelerador inverso, pois transfere energia de um
feixe de elétrons atraves de modulagdes de velocidade para conseguir aumentar a saida de
micro-ondas de RF (MAYLES et al., 2007). Na Figura 2 podemos ver a se¢do longitudinal
de um klystron de duas cavidade, nele um feixe de elétrons passa através de duas ou mais
cavidades, onde a primeira aceita um sinal de RF de baixas poténcias e modula esse feixe,
causando assim o aparecimento de regifes de alta e baixa densidade de elétrons. Em seguida,

esse feixe se desloca para a proxima cavidade, entdo o efeito de modulagéo € acentuado. Por
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fim, na cavidade coletora os elétrons desaceleram e a energia cinética deles ¢é transformada em
micro-ondas com alta poténcia (CANCINO, 2016).

Figura 2 - Secéo longitudinal do Klystron com duas cavidades
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Fonte: ENCYCLOP/ADIA BRITANNICA (2010).

-

Espaco de desvio

O magnetron é comumente utilizado nos LINACs de baixa energia, aqueles com
energia entre 4 a 6 MeV. Na Figura 3 podemos observar a se¢do transversal e longitudinal de
um magnetron, ele se comporta como uma valvula osciladora onde os elétrons emitidos pelo
catodo atingem o anodo fazendo com que eles se movimentem em volta do catodo, assim
interagindo com as cavidades ressonantes no anodo, entdo os pulsos de micro-ondas sdo
gerados e conduzidos para o interior da estrutura aceleradora. Ao contrario do klystron o
magnetron € uma fonte de RF de alta poténcia necessaria para a aceleracdo dos elétrons que
atua como oscilador de RF que extrai energia de elétrons por meio de uma estrutura
ressonante de onda lenta em um forte campo magnético (PODGORSAK, 2005).

Figura 3 - Secéo longitudinal e transversal de elementos de um magnetron
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Fonte: ENCYCLOPADIA BRITANNICA (2010).
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Outro componente fundamental em um LINAC é a estrutura aceleradora, que
pode ser descrita como um cilindro uniforme, que possui diversas cavidades que sdo
delimitadas por anéis metalicos. Na Figura 4 podemos ver uma vista longitudinal detalhada de
um sistema de cavidade Varian. Neste componente temos uma geracao de vacuo no interior
das cavidades para que a aceleracdo de elétrons ndo perca energia em colisdo com outras
particulas, nessas mesmas cavidades os elétrons fluem de uma para outra e para garantir uma

boa condutividade elétrica elas sdo de cobre.

Figura 4 - Estrutura aceleradora

Fonte: MAYLES et al. (2007).

Nos linacs ainda temos o canhdo de elétrons, que é um sistema de injecdo de
elétrons. Assim, como em tubos de raios X convencionais, os elétrons sdo gerados a partir de
um céatodo aquecido pelo processo de emissdo termidnica, esses catodos sdo chamados de
termidnicos e usam o calor para expulsar elétrons de um filamento sélido. Assim, o catodo se
torna carregado positivamente pela emissdo de elétrons. Para que esses elétrons ndo sejam
atraidos de volta é aplicado um campo elétrico convenientemente direcionado, tal campo é
obtido por uma aplicacdo de tensdo entre o catodo e o anodo, e tal tensdo é chamada de tenséo
de extracao.

Nos linacs é no cabecote que esta localizado o sistema de colimacao, estabilizacéo
e monitoracdo do feixe (CANCINO, 2016). A Figura 5 apresenta 0s principais componentes
do cabecote de um acelerador, onde vamos nos atentar principalmente ao alvo, o colimador

primério, o filtro planificador, a cAmara de ionizagdo e os colimadores secundarios.
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Figura 5 - Cabecote de um linac
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Fonte: CARLOS et al. (2013).

Os raios X de megavoltagem nos aceleradores lineares sdo gerados por
bremsstrahlung. Neste processo de producdo de feixes de fotons, temos um feixe de elétrons
interagindo com um alvo de alto nimero atbmico. Esse material comumente é o tungsténio
(SCAFF,1997), pois devido ao seu alto numero atémico a eficiéncia para a producdo de
fétons é maximizada. Esse fotons de alta energia produzidos apresentam maior concentracao
de fluéncia na parte central e menos nas laterais do campo, havendo assim, necessidade de
homogeneizar esse feixe. Deste modo € utilizado um filtro planificador ou filtro aplainador,
cujo objetivo é tornar as se¢des transversas uniformes como mostrado na Figura 6. Tal filtro é
circularmente simétrico e pode ser constituido de materiais como chumbo, aco ou cobre
(OLIVEIRA, 2021).

Figura 6 - Fluéncia do feixe no linac (a) sem filtro e (b) com filtro
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Fonte: Adaptado de MAYLES et al. (2007).
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Os linacs normalmente ndo tem uma taxa de dose constante com o tempo, o que €
considerado normal devido alguns de seus componentes, assim para que esse problema seja
solucionado sédo utilizadas duas camaras de ionizacdo, que sdo colocadas logo abaixo do alvo
e do filtro aplainador e deste modo é possivel a monitoracao das doses dadas, das quais sao
fornecidas leituras digitadas automaticamente no painel de controle do acelerador linear
(DERENEVICK, 2020). Atraves dessas camara é possivel detectar a intensidade do feixe e
através delas o sistema estabiliza a energia do feixe, porém caso seja detectado um aumento
da intensidade na radiacdo de saida ou falta de simetria do feixe o acelerador ¢ desligado
(CANCINO, 2016).

Os aceleradores lineares possuem um sistema de colimacgdo dividido em duas
partes, chamadas de primaria e secundaria, a colimacdo do feixe é importante uma vez que
possibilita a limitacdo do feixe e assim garante que o paciente seja irradiado apenas na parte
planejada (MAYLES et al., 2007). Os colimadores primarios sao responsaveis por limitar o
campo circular maximo, esses colimadores geralmente sdo fixos e feitos de chumbo ou
tungsténio. Ja os colimadores secundarios possuem um sistema movel onde delimita o
tamanho do campo em até 40 x 40 cm?, projetado a uma distancia fonte-superficie de 100 cm
(PODGORSAK, 2005), sua grande vantagem é possibilitar uma maior definicdo fora do eixo
central e, portanto, uma maior rapidez na determinagdo desse campo, o0 que diminui o tempo
de permanéncia do paciente na sala de tratamento. Nos aceleradores mais modernos é
utilizado um colimador formado por maultiplas folhas, chamados por Multileaf Collimator
(MLC), eles sdo formados por 52, 80 ou até 120 laminas, tais ldminas medem 10 mm de
largura e 60 mm de espessura e seu comprimento varia de acordo com o nimero de pares, a

figura 7 mostra um feixe de fotons sendo colimado por um MLC.

2.2. Fisica das radiac¢des dos linacs

A radioterapia é uma forma de tratamento anatomicamente localizado que usa a
radiacdo ionizante produzida em um aparelho projetado para certos procedimentos especificos
ou por radioisotopos. Seu uso no tratamento do cancer é de extrema importancia. Como as
células malignas do cancer crescem aceleradamente, muitas delas estardo se dividindo e serdo
mais radiossensiveis (LORENCETTI, 2005). Aparelhos como aceleradores lineares ou linacs
sdo predominantes no tratamento do cancer e sdo caracterizados por manterem elétrons
constantemente acelerados até possuirem energias entre 4 MeV e 50 MeV, usando campos de
radiofrequéncia de micro-ondas ndo conservativos e entdo sdo usados no processo de geracdo
de fotons de raios X (PODGORSAK, 2005). O principal processo de formacao de raios X
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nos linacs é o de bremsstrahlung onde a partir dele, diversos processos de interacdo dos fotons
produzidos com a matéria podem ocorrer, interacdes essas que estdo intimamente
relacionadas com a energia desses fétons e com o numero atbmico Z dos materiais nas quais
ele interage (Figura 7).

Figura 7 - Relacdo entre energia dos fotons (hv) e do nimero atdbmico do material (Z) que interage
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Fonte: ATTIX (1986).

2.2.1 Espectro continuo de bremsstrahlung

Na ampola onde os raios X sdo produzidos, o catodo é aquecido e libera elétrons
em direcdo a um alvo no anodo devido a uma diferenca de potencial dada em quilovolts (kV)
como mostra a Figura 8. Quando esses elétrons acelerados interagem com o0s atomos do
material do alvo eles sdo desacelerados devido as diversas interacbes coulombianas entre as

particulas carregadas, processo esse chamado de bremsstrahlung.

Figura 8 - Diagrama de uma ampola de raios X
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Fonte: OKUNO; YOSHIMURA (2010).

Um elétron submetido a essas interagdes emite energias que variam
continuamente dependendo quantitativamente da sua perca de energia cinética, sendo o
espectro de emissdo de fotons de bremsstrahlung de forma continua (Figura 9). Apesar de ser

0 principal processo que ocorre nos linacs ele é ineficiente pois grande parte da energia
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cinética dos elétrons é convertida em calor no alvo, desse modo geralmente os alvos s&o feitos
de uma liga de tungsténio.

Figura 9 - Espectro continuo de raios X que é emitido de um alvo de tungsténio

10 T I
50 keV,

8-
2
Tol-
3
b}
Saf
k-

2 =

0 1

0 02 04 0.6 03 10

comprimento de onda (A)

Fonte: EISBERG; RESNICK (1979).

2.2.2 Interacdo da radiacdo com a matéria

As interagdes coulombianas entre os elétrons e os nlcleos atdbmicos geram energia
que sdo emitidas na forma de fétons de raios X, e esses fotons apos sua emissdo interagem
com a matéria das mais diversas formas. As formas mais comuns e que abordaremos a seguir
sdo o efeito fotoelétrico, efeito Compton, espalhamento Thomson, espalhamento Rayleigh,
producdo e aniquilacdo de pares.

— Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico é uma interacdo que ocorre entre féton e o atomo. Quando
um foton de raios X colide com um elétron que orbita o ndcleo atbmico, ele deposita parte de
sua energia cinética nele, de modo que se essa energia for igual ou maior que a energia de

ligacdo do elétron com o nucleo ele € capaz de ejeta-lo criando assim uma regido de vazio no
orbital (Figura 10).

Figura 10 - Cinematica do efeito fotoelétrico
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Fonte: OKUNO; YOSHIMURA (2010).
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Caso a energia do foton seja maior que a energia de ligacéo a diferenga de energia
se torna cinética do elétron e do atomo. Em geral a energia cinética do 4&tomo é desprezivel
devido sua massa elevada em comparag¢do com um anico elétron.

— Efeito Compton

O efeito Compton ¢ caracterizado pela diminuicdo da energia, ou aumento do
comprimento de onda de um foton de raio X quando ele interage com a matéria. Quando um
feixe de fétons com energias hv suficientemente grandes atinge qualquer meio, € observado
que outros sdo emitidos em diversas diregdes, isso ocorre poque os foton foram espalhados
nas suas colisbes com o material do meio (figura 11). Nesse caso 0 que ocorre é a
transferéncia de uma parte da energia cinética do foton para o elétron que € ejetado o e o foton

é espalhado para outra diregdo com menor energia.

Figura 11 - Cinematica do efeito Compton

Fonte: OKUNO; YOSHIMURA (2010).
— Espalhamento Thomson
O espalhamento Thomson semelhante ao espalhamento Compton, é responsavel
pelo espalhamento dos fétons incidentes no atomo. Nesse processo um fdéton de energia
inferior a energia de ligacdo dos elétrons ao nucleo, colide com o atomo excitando-o e
posteriormente liberando esse excesso de energia na forma de outro f6ton com a sua energia
inicial, dessa maneira ndo ocorre transferéncia de energia cinética para elétrons que
permanecem ligados ao &tomo. Outro detalhe importante é que a radiacdo eletromagnética
qguando em proximidade com os elétrons, fazem eles oscilarem na mesma frequéncia da onda
eletromagnética incidente.
— Producdo e aniquilagao de pares
Por meio das relagBes indissociaveis entre matéria e energia é que ocorre a
producdo de pares, devido a fétons com uma determinada energia (hv) interagindo com as
vizinhancas de um nucleo atdmico. Nesse processo um par elétron-positron € criado devido a
absorcdo de um féton com uma energia minima de 2mqc? = 1,022 MeV, energia essa muito

comum na radioterapia. A energia se transforma em matéria, ou seja, o féton incidente
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desaparece e da origem a um elétron -e e um positron +e (figura 12). Imediatamente apos a
producdo desse par eles se convertem novamente em matéria em um processo que chamamos
de aniquilacdo de pares, onde o pdésitron encontra um elétron e eles se aniquilam liberando

dois fotons de energias iguais a myc? = 0,511 MeV (figura 13).

Figura 12 - Processo de criacdo de pares
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Figura 13 - Processo de aniquilagdo de pares
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Fonte: EISBERG; RESNICK (1979).
— Espalhamento Rayleigh

O espalhamento Rayleigh para raios X ocorre quando a energia dos fotons de
raios X € pequena em relacdo a energia de ligacdo dos elétrons nos atomos. Quando um féton
de raio X incide sobre um atomo, ele pode sofrer um espalhamento elastico, o que significa
que ele é desviado em uma nova direcdo, mantendo sua energia. Durante esse processo, 0
foton interage com o elétron do 4&tomo e causa uma oscilagcdo no campo elétrico do elétron.
Essa oscilacdo gera uma onda eletromagnética secundaria, que é espalhada na mesma direcéo
do fdton original. Materiais com numero atdmico mais alto tendem a ter uma maior
probabilidade de espalhamento Rayleigh além disso, a intensidade do espalhamento Rayleigh

diminui rapidamente com o aumento da energia do foton de raios X.

2.2.3 Interagdes fotonucleares — producéo de fotonéutrons
Quando ocorre a interacdo de fotons de alta energia com nucleos-alvo de
elementos leves ou pesados, pode ocorrer um fendmeno conhecido como a producdo de

fotonéutrons. Tal producéo é regida pelo fenémeno de ressonancia de dipolo gigante (Baldwin
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e Klaiber, 1947 e 1948), ocorrendo quando a energia dos fétons que incidem é
aproximadamente a energia de ligacdo dos ndcleons, que é entre 5 MeV e 15 MeV. Quando
ocorre essa interacdo fotonuclear um féton energético interage com o nucleo atdmico e assim,
excita-o, isso faz com que o nacleo emitida um proton ou um néutron, para que 0 Mmesmo
retorne ao seu nivel energético inicial, quando ocorre a emisséo de néutrons, eles recebem o
nome de fotonéutrons (MEIRELES, 2012).

2.3 Percentagem de dose profunda

A porcentagem de dose profunda (PDP) é a curva da qual pode ser obtida por
meio de um conjuntos de pontos que relacionam doses absorvidas em diferentes
profundidades em um eixo, comumente na agua, devido a um feixe de radiacdo que nele
incide. Essa curva pode ser obtida usando os valores de dose absorvidas em diferentes
profundidades (D,,) e dividindo pelo valor da dose maxima ao longo do eixo (D,), assim %D,,
é o percentual a ser encontrado pela curva conforme a expressao 1 (MEDEIRQOS, 2018).

D
%D,, = D_Z .100 (1)

Uma PDP geralmente é usada para calcular a quantidade de unidades monitoras
(MU) para que um acelerador possa produzir uma certa dose. Na Figura 14 é apresentado o
esquema para obtencdo da PDP, onde em z,,,, ocorre a dose maxima, o ponto Q é uma

profundidade z arbitraria escolhida para calcular a dose e A é o tamanho do campo.
Figura 14 - Esquema para obtencdo da PDP
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Fonte: MEDEIROS (2018).
Para que o tamanho do campo (A) seja calculado é utilizada a lei do inverso do

quadrado. Tal lei permite observar que a intensidade (I) do feixe diminui de forma
proporcional a ao quadrado da distancia da fonte (d?). Segundo Podgorsak (2005, p. 205) na

radioterapia os feixes produzidos tratam-se de feixes divergentes, como consequéncia temos a
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intensidade diminuindo @ medida que percorre seu trajeto pelo ar, a Figura 15 mostra esse
esquema, onde a intensidade um (I11) corresponde a distancia um (d1) e a intensidade dois (12)

corresponde a distancia dois (d2).

Figura 15 - Esquema para demonstrar a lei do inverso do quadrado
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Fonte: Adaptado de PODGORSAK (2005).

Matematicamente essa lei pode ser expressa como:
h_di @

I, d3

Quando se observa experimentalmente os valores para a PDP observa-se que ha
um decrescimento com o aumento da profundidade apds a mesma atingir a regido de dose
maxima, chamada de build-up, esse aumento se deve a resultante de elétrons secundarios
gerados pelo feixe de fotons, a Figura 16 mostra curvas PDP’s para um campo de 10x10 cm2 e

com distancia foco superficie de 100 cm para feixes de diversas energias.

Figura 16 - Curvas PDP’s na agua
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Fonte: PODGORSAK (2005).
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2.4 O Método de Monte Carlo e 0 MCNPX

As modelagens da interacdo com a matéria possuem geralmente duas formas para
obtencdo da distribuicdo da dose absorvida: uma deterministica e outra estocastica. A
deterministica constroi um modelo por um sistema acoplado de equacdes lineares de
Boltzmann dos quais descrevem o comportamento de particulas em determinado ambiente, no
entanto apesar dessa técnica funcionar bem em meios homogéneos de niveis macroscopicos,
pode conter alguns inconvenientes nas interfaces entre diferentes meios (CANCINO, 2016).
Por outro lado, temos a estocéastica que € um método baseado na técnica de Monte Carlo
(MC), uma técnica quantitativa, da qual usa a estatistica e a computacdo para fazer
simulagdes, consistindo na criacdo de cenérios tdo similares quanto possivel de sistemas reais.
Dessa maneira, € possivel simular as interacdes das particulas com o modelo computacional
tendo o auxilio de uma funcdo densidade de probabilidade. Este método é considerado
apropriado para descrever desde feixes de radiagdo simples até os mais complexos, como 0s
feixes de aceleradores lineares, possibilitando assim estudos em diferentes regides.

O MCNPX (Monte Carlo N-Particle eXtended) ¢ um cddigo de transporte de
Monte Carlo projetado para rastrear varios tipos de particulas em diferentes faixas de
energias, foi desenvolvido no Los Alamos National Laboratory (LANL). A versdo 2.7.0 é
uma versao publica do cddigo para o Radiation Safety Information Computational Center
(RSICC), que veio ap6s o lancamento de 2008 do MCNPX 2.6.0 e a versdo de 2005 do
MCNPX 2.5.0. que era um superconjunto de MCNP4C e MCNPX 2.4.0. O MCNPX 2.7.0
inclui 30 recursos adicionais significativos além do MCNPX 2.6.0. Os destaques incluem
melhorias fisicas, op¢des de contagem expandidas, opcdes de fonte adicionais e melhorias
capacidade de plotagem. O MCNPX é um c6digo computacional que simula a realidade fisica
do transporte de particulas que possibilita a modelagem virtual de cenérios e sua validacdo, no
caso para o uso clinico, permite avaliar as doses que os pacientes podem ser submetidos
(PELOWITZ, 2011).
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3 METODOLOGIA

Este capitulo tem por finalidade apresentar a metodologia utilizada para o
desenvolvimento e a validacdo do cenario computacional modelado. Nas secGes seguintes sao
apresentados os detalhes do trabalho desenvolvido. A secdo 3.1 apresenta as caracteristicas
para a modelagem computacional do cenario a ser validado. A secdo 3.2 descreve 0S
procedimentos realizados nas simulag¢fes para obter os dados necessarios para a pesquisa. A

secdo 3.3 traz informacdes sobre os calculos realizados para obtencéo das doses.

3.1. Modelagem do cenario e equipamentos

Para a realizacdo da modelagem do cenério de radioterapia utilizou-se o cédigo
MCNPX juntamente com o programa Moritz, programa esse que permite a visualizacdo das
superficies tridimensionais modeladas (RIPER, 2004). As geometrias utilizadas consistem em
paralelepipedos regulares que simularam as paredes de uma sala de radioterapia real, cujo
simbolo mneménico no cdédigo MCNPX é um RPP, todos ajustados nas dimensdes reais. As
composicdes dos materiais modelados foram baseadas no Radiation Portal Monitor Project
(Projeto Monitor do Portal de Radiacdo) (MCCONN et al., 2011). Para modelagem da sala foi
seguida a planta do Hospital de Santa Casa de Misericordia de Sobral (SCMS), apresentada na
Figura 17, para que as dimensBes do cenério ficassem o mais proximo da realidade. Nesta
modelagem as paredes da foram preenchidas de concreto (densidade = 3,2 g/cm?) e a sala foi

preenchida de ar atmosférico (densidade = 0,001205 g/cm3).

Figura 17 - Planta da sala de radioterapia
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Fonte: MELO (2014).
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O equipamento utilizado no cenério para modelagem e validacdo, trata-se de um
acelerador linear Clinac CX da fabricante Varian, neste caso para um feixe de 6 MV, como
mostra a Figura 18. E de conhecimento que embora haja diferentes fabricantes, os linacs
possuem estruturas semelhantes (MAYLES et al., 2007), assim foi cedido por um colaborador
do trabalho o arquivo de entrada que continha os dados e as geometrias do cabecote, no qual o
equipamento tratava-se de um acelerador linear 2100C também da fabricante Varian
(SANTOS et al., 2019). Apos o cabecote ser inserido na sala modelada, foi necessaria a
adaptacdo no codigo da fonte para que as simulacdes realizadas fossem de acordo com 0s
parametros do equipamento utilizado, desta forma foi inserido o espectro para um feixe de 6
MV.

Figura 18 - Acelerador linear Clinac CX Varian

Fonte: Acervo do autor (2023).

Um objeto simulador de polimetilmetacrilato — PMMA (densidade = 1,19 g/cm?)
preenchido de agua (Figura 19) com dimens@es de 30 x 30 x 30 cm? foi modelado e inserido a
uma distancia fonte-superficie (DFS) de 100 cm, ou seja, ha uma distancia de 100 cm entre a
fonte emissora do feixe e a superficie da &gua no objeto simulador. A geometria foi construida

utilizando o mesmo mnemonico RPP da sala.



Figura 19 - Simulador de a4gua

Fonte: Acervo do autor (2023).
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A camara utilizada para obter medidas experimentais foi uma camara de ionizacao

da fabricante IBA, tipo Farmer, do modelo FC65-P, cujo volume sensivel é de 0,65 cm3, como

apresenta a Figura 20. As geometrias utilizadas foram cilindros regulares de mnemonico

RCC. Deste modo, foi realizada a modelagem da mesma de acordo com as suas

especificacbes (Figura 21).

Figura 20 - Camara de ionizacéo tipo Farmer FC65-P

Fonte: IBA (2018).

Figura 21 — Especifica¢fes da cAmara de ionizag¢do
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Fonte: Adaptado de IBA (2018).
Comumente as camaras de ionizagdo sdo cercadas por uma parede condutora com

seu interior preenchido de gas e por um eletrodo central, a Figura 22 mostra o0 esquema basico

de uma cadmara de ionizacdo cilindrica, tal esquema foi utilizado para melhor compreenséo na

modelagem.
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Figura 22 — Esquema de uma camara de ionizacdo
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Fonte: Adaptado de PODGORSAK (2005).

Apos realizar a modelagem dos equipamentos eles foram inseridos na sala de
radioterapia modelada, para que fossem realizadas simulacdes e assim obter dados. Assim,

sendo possivel determinar a PDP, o principal objetivo deste trabalho.

3.2. Procedimentos para validacao do cenario

O cenério de radioterapia modelado pode ser validado através da analise
comprovada das propriedades do feixe, que ¢ feita por meio de comparacdes entre os valores
experimentais e simulados da porcentagem de dose profunda (PDP). Os dados experimentais
utilizados para comparagdo de PDP foram fornecidos pelo Hospital de Santa Casa de
Misericérdia de Sobral (SCMS).

O feixe validado tem uma tensdo de 6 MV e possui um campo de tamanho 10x10
cm? com uma distancia fonte-superficie de 100 cm. Para realizar as simulacfes e obter os
resultados afim de calcular a PDP, a camara de ionizacdo modelada foi inserida ao longo de
trinta centimetros no eixo vertical central do objeto simulador (Figura 23), mudando sua
posicdo meio centimetro abaixo a cada simulacdo até chegar em dezoito centimetros e em
seguida, a cada um centimetro, totalizando assim 48 medi¢des. Nas simulacGes como registro
de saida foi utilizado o tally *F4 (MeV/cm?), no qual avalia o fluxo médio de energia sobre
uma célula em cada ponto do eixo central. O numero de particulas usados durante as
simulacbes foi de 107, no entanto, para que haja uma avaliagdo mais precisa do modelo
computacional desenvolvido, posteriormente, um maior nimero de particulas primarias sera
utilizado. Houve também uma tentativa utilizando como registro de saida o tally *F8 (MeV),
no qual avalia a deposicdo de energia sobre uma determinada célula, no entanto o erro da

simulacdo ficou muito alto, deste modo inviabilizando o uso de seus resultados.
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Figura 23 — Camara de ionizacdo inserida na posi¢do 5 cm no eixo central do objeto simulador
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Fonte: Acervo do autor (2023).

3.3. Calculo dosimétrico realizado

Tendo como objetivo geral do trabalho determinar a PDP e consequentemente
tracar sua curva, foi necessario efetuar o calculo. Assim, quando os resultados das simulaces
para a cdmara de ionizacdo em cada profundidade foram obtidos, obteve-se a porcentagem de
dose profunda utilizando a equacdo 1 da secdo 2.3, do qual os valores estdo contidos na
Tabela 1. Deste modo, foi feito a razéo entre a dose simulada absorvida medida em um certo
ponto de profundidade (Dr) e a dose simulada maxima ao longo do eixo central (Do). Por
seguinte essa razdo foi multiplicada por 100, obtendo-se assim percentuais de dose absorvida

em funcéo da posicdo (%Dn).
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4 RESULTADOS E DISCUSSOES

Como resultado, obteve-se a modelagem da sala de radioterapia como mostra
Figura 24, de acordo com a planta da sala do Hospital de Santa Casa de Misericordia de
Sobral (SCMS).

Figura 24 — Visdo superior da modelagem da sala de radioterapia

Fonte: Acervo dos autores (2023).

Essa modelagem foi de extrema importancia para a adaptacdo do cenario como
um todo, pois possibilita a insercdo de quaisquer equipamentos, também modelados,
aumentando ainda mais o grau de fidelidade com uma situacao real de irradiagéo.

O modelo computacional do Clinac CX foi desenvolvido usando o cddigo
MCNPX. Foi cedido por SANTOS (2019) o arquivo de entrada do cddigo MCNPX que
contém o cabecote do acelerador linear como mostra a Figura 25. Na Figura 25 (a) vemos a
parte externa do cabecote e na 25 (b) a parte interna. Como apesar de diferentes fabricantes,
os linacs possuem suas estruturas semelhantes, a parte fisica ndo foi modificada, no entanto,
para realizar as simulagdes no cddigo foram feitas modificagdes na fonte e o espectro, em

busca de concordancia com o equipamento usado.

Figura 25 — Parte interna e externa do cabegote do acelerador linear modelado
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Fonte: SANTOS (2019).
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A Figura 26 apresenta a modelagem que foi realizada do objeto simulador de
PMMA preenchido de &4gua. Por seguinte, na Figura 27 é apresentado a modelagem realizada

da camara de ionizacao.

Figura 26 — Modelagem do simulador de agua
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Fonte: Acervo dos autores (2023).

Figura 27 —Modelagem da cAmara de ionizacéo

Fonte: Acervo dos autores (2023).

A estrutura do objeto simulador modelado mostrou-se extremamente fiel a
atenuacdo do feixe quando incide sobre a sua superficie. Os resultados obtidos para a dose
depositada na camara de ionizacdo confirmam a atenuacdo. A inser¢do dos elementos
modelados no codigo do arquivo de entrada foi realizada de modo que todos os elementos do
problema foram postos dentro da sala simulada. Os elementos adicionados a sala foram o
cabecote do acelerador linear, o simulador de 4gua e a cAmara de ioniza¢do, como mostra a

Figura 28.
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Figura 28 — Insercéo do simulador de 4gua e cAmara de ioniza¢do no cenario

Fonte: Acervo dos autores (2023).
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A comparacao realizada entre os valores experimentais e simulados para um feixe

de 6 MV com um campo de tamanho 10x10 cm2 e com DFS de 100 cm, esta expressa na

Tabela 1. Os dados experimentais foram baseados nos valores medidos pelo Hospital de

Santa Casa de Misericordia de Sobral. Estes dados estdo expressos na segunda coluna da

Tabela 1. Os valores obtidos por meio das simulacgdes utilizando a cdmara de ionizacdo nas

profundidades de 0,5 cm a 30 cm, estdo expressos na terceira coluna da Tabela 1. Os

resultados do célculos percentuais de dose absorvida, obtidos por meio da equacdo 1 da

secdo 2.3 encontram-se na quarta coluna da Tabela 1.

Tabela 1 — Tabelas com dados da pesquisa

STl Dados experimentais | Resultado simulagéo Resultado calculado

(%) (MeV/cm?) (%)
0,5 84,5 2,51915E-06 100,0
1,0 97,9 2,49026E-06 98,9
1,6 100,0 2,28743E-06 90,8
2,0 98,9 2,23216E-06 88,6
2,5 97,0 2,17051E-06 86,2
3,0 94,7 2,18337E-06 86,7
3,5 92,6 2,15501E-06 85,5
4,0 90,5 2,15443E-06 85,5
4,5 88,3 1,99778E-06 79,3
5,0 86,1 1,97884E-06 78,6
55 84,0 1,90104E-06 75,5
6,0 82,1 1,83132E-06 72,7
6,5 80,1 1,67199E-06 66,4
7,0 78,1 1,62974E-06 64,7




7,5 76,1 1,52731E-06 60,6
8,0 74,2 1,47129E-06 58,4
8,5 72,2 1,45409E-06 57,7
9,0 70,3 1,44275E-06 57,3
9,5 68,5 1,41845E-06 56,3
10,0 66,5 1,29664E-06 51,5
10,5 64,8 1,18137E-06 46,9
11,0 63,1 1,14118E-06 453
11,5 61,4 1,10015E-06 43,7
12,0 59,7 1,07999E-06 42,9
12,5 58,1 1,05124E-06 41,7
13,0 56,6 1,05618E-06 419
13,5 55,1 1,00430E-06 39,9
14,0 53,5 9,70280E-07 38,5
14,5 52,0 8,88395E-07 35,3
15,0 50,5 8,05617E-07 32,0
15,5 49,2 7,47375E-07 29,7
16,0 47,9 7,89768E-07 31,4
16,5 46,5 7,33608E-07 29,1
17,0 45,2 6,28799E-07 25,0
17,5 44,1 6,14805E-07 24,4
18,0 42,8 5,86910E-07 23,3
19,0 40,4 5,52275E-07 21,9
20,0 38,3 5,14377E-07 20,4
21,0 36,2 4,65643E-07 18,5
22,0 34,2 4,04463E-07 16,1
23,0 32,4 3,67064E-07 14,6
24,0 30,6 3,31023E-07 13,1
25,0 28,9 3,08031E-07 12,2
26,0 27,4 2,80490E-07 111
27,0 25,9 3,03294E-07 12,0
28,0 24,5 3,32228E-07 13,2
29,0 23,2 2,43129E-07 9,7
30,0 22,0 3,89223E-07 15,5

Fonte: Acervo dos autores (2023).
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Quando as curvas experimental e simulada foram comparadas, como mostra o

gréfico 1, notou-se que as curvas ndo estavam coincidentes. Observou-se que diferentemente

da curva experimental, ndo havia a dose de profundidade méaxima, que é chamada de “build-
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up” e também que as doses estavam abaixo do valor experimental. O erro percentual entre
essas duas curvas varia entre 1% a 59%. Acredita-se que o problema esteja na descri¢do da
fonte geradora do feixe na simulacéo e pretende-se futuramente realizar ajustes para corrigir o
erro. Ao observar a curva simulada foi possivel notar que a dose sofre atenuacéo linear, o que

é esperado para o problema.

Grafico 1 — Curva experimental e simulada

PDP

120,0
100,0
80,0
60,0
40,0
20,0

0,0
0,0 50 10,0 15,0 20,0 25,0 30,0 35,0

—@— Dados experimentais  —@— Resultado calculado

Fonte: Acervo dos autores (2023).
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5 CONCLUSOES

Na perspectiva atual sobre o estudo das radiagdes ionizantes, as simulagdes em
Monte Carlo tornam-se ferramentas indispensaveis, por esse motivo a utilizacdo desse
modelo computacional neste trabalho atingiu um nivel de aproveitamento aceitavel. Um dos
principais objetivos cumpridos com éxito no decorrer deste trabalho é quanto a modelagem
dos materiais e aparelhos utilizados para o controle de qualidade dos aceleradores lineares.

A modelagem da camara de ionizacéo foi realizada e mostrou-se muito importante
para a obtencdo dos valores de fluxo energético dentro do objeto simulador de agua. A
construcdo do codigo da cdmara foi feita com 0 maximo de aproximagdo com as dimensdes e
funcionamento das camaras reais.

O modelo do objeto simulador de agua obedeceu aos parametros reais e 0S
resultados obtidos pelas simulacdes mostram concordancias fisicas com o que é esperado de
um feixe radiacdo incidente sobre a agua. As curvas no Gréfico 1 para a PDP salientam que a
dose sofre atenuacdo linear, 0 que é esperado para o problema. Apesar da diferenca esta
acima dos valores esperados entre os resultados obtidos neste trabalho por simulacdo em
Monte Carlo e os dados experimentais fornecidos pelo Hospital Santa Casa da Misericordia,
é importante destacar a ndo exclusdo dos resultados. Possivelmente o erro atrelado aos
valores de PDP simulados deve-se a algum pardametro no cédigo da fonte que esta
incompativel com o problema fisico, mas que néo afeta diretamente a analise da importancia
e da eficiéncia dos equipamentos utilizados para calibragem dos Linac’s.

De maneira geral pode-se concluir que no decorrer da pesquisa o cumprimento de
alguns dos principais objetivos foi realizado com sucesso. Para estudos futuros pode-se
cogitar a analise detalhada do cddigo presente no arquivo de entrada com o intuito de utilizar
dos equipamentos ja modelados e refazer a analise da PDP e também realizar o estudo mais

detalhado buscando a obtencao dos perfis de dose (fora do eixo).
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