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RESUMO

Este trabalho aborda um tdpico extremamente importante relacionado a
utilizacdo de radiacdo ionizante aplicada a medicina que é a determinacdo da dose
recebida pelo paciente. Nos procedimentos diagndsticos o conhecimento dessa dose é
importante para otimizacao da qualidade da imagem e para fins de protecdo radioldgica.
A dosimetria das radiacOes ionizantes exige a utilizacdo de instrumentacdo
especializada, atendendo a necessidade da situacdo clinica. Existem diversos tipos de
detectores aplicados em dosimetria do radiodiagndstico. A cadmara de ionizagdo € o
detector de radiacdo mais utilizado, geralmente porque ela apresenta alta precisao e uma
dependéncia energética pequena dentro de um amplo intervalo de energias. Especificar
uma configuracdo que otimize a resposta desses detectores é de fundamental
importancia para que os principios de protecdo radioldgica estabelecidos pela Comissao
Nacional de Energia Nuclear (CNEN) sejam alcancados. Uma das maneiras de se
determinar parametros de construcdo 6timos para as camaras € a utilizacdo de métodos
experimentais, porém, esses métodos consomem muito tempo para execugao e recursos
financeiros. Para alcancar o objetivo de melhorar as configuragcbes das camaras, a
simulacdo computacional surge como uma alternativa conveniente. O codigo de
simulacdo PENELOPE é um cddigo Monte Carlo que permite a modelagem de
transporte de fotons e elétrons de baixas energias em meios materiais. No presente
trabalho é utilizado o cddigo de simulacdo Monte Carlo PENELOPE com o objetivo de
verificar a influéncia energética da adicdo de uma pelicula de aluminio na janela de
entrada das cadmaras de ionizacdo, através da energia absorvida pelo volume de ar
presente nas camaras de ionizacdo simuladas. A fim de se obter uma melhor
configuracdo das camaras de ionizagdo com 0 objetivo de otimizar a resposta dos
detectores utilizados na dosimetria de feixes de Raios X na faixa de energia utilizada no

radiodiagnostico.

Palavras-chave: Céamara de ionizagdo, Simulagdo Monte Carlo, PENELOPE,
Radiodiagndstico.



ABSTRACT

This work deals with an extremely important topic related to the use of ionizing
radiation applied to medicine is to determine the dose received by the patient. In
diagnostic procedures knowledge of this dose is important for optimizing the image
quality and radiation protection purposes. The dosimetry of ionizing radiation requires
the use of specialized instrumentation, given the need of the clinical situation. There are
several types of detectors applied in radiodiagnostic dosimetry. The ionization chamber
is used as radiation detector, usually because it has a high precision and a small energy
dependency within a broad range of energies. Specify a configuration that optimizes the
response of these detectors is of fundamental importance to the principles established by
the National Nuclear Energy Commission are achieved. One of the ways to determine
optimal construction parameters for the cameras is to use experimental methods,
however, these methods they require a long time for execution and high financial
resources. To achieve the goal of optimizing the camera settings, the computer
simulation arises as a convenient alternative. The PENELOPE simulation code is a
Monte Carlo code that allows the simulation of photon interactions and low energy
electrons. In present work is used a simulation Monte Carlo PENELOPE code in order
to verify the energetic influence of the addition of an aluminum film in entrance
window of the ionization chamber through the energy absorbed by the volume of air
present in the simulated ionization chambers. In order to obtain optimum configuration
of ionization chambers in order to optimize the response of detectors used in dosimetry

of X-ray beams in the energy range used in diagnostic radiology.

Keywords: lonization chamber, Monte Carlo simulation, PENELOPE, Diagnostic
radiology.
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1. INTRODUCAO

A descoberta dos Raios X por Wilhelm C. Roentgen em 1895 e a descoberta do
primeiro radionuclideo, o Radio-226, em 1896 por Pierre e Marie Curie marcaram o
inicio de um novo ramo da Fisica, denominado Fisica Médica. Logo depois de
descobertos, os Raios X comecaram a ser utilizados em diagnostico e terapias. A falta
de conhecimentos técnicos e cientificos levou a utilizacdo indiscriminada e ao
aparecimento de inimeras e graves complicacdes levando as aplicagdes meédicas ao
descrédito. No entanto, 0s progressos na Fisica Médica na década de 30 permitiram
quantificar as doses de radiacdo e estabelecer uma relacdo entre quantidade e efeito
biolégico [RODRIGUEZ, 2007]. Recentemente, 0os avan¢os na tecnologia tornaram o
uso das radiacOes ionizantes cada vez mais difundido nas mais diversas areas da
atividade humana: na medicina, a radiacdo ionizante € amplamente utilizada em préticas
diagnosticas e terapéuticas; na industria ela tem sido usada no controle de qualidade de
pecas, no controle de gramatura, em indicadores de nivel, na cura de tintas, em
aperfeicoamento de polimeros, em irradiadores de grande porte para esterilizacdo de
material médico, entre outros [BESSA, 2007].

Um tépico extremamente importante relacionado a utilizagdo de radiacdo
ionizante aplicada a medicina é a determinacdo da dose recebida pelo paciente. Nos
procedimentos diagndsticos como, por exemplo, exames de Raios X, medicina nuclear e
tomografia computadorizada (TC), o conhecimento da dose recebida pelo paciente é
importante para otimizacao da qualidade da imagem e para fins de protecdo radiolégica.
Essa preocupacgdo com a protecédo radioldgica justifica-se pelo fato de que as exposicdes
resultantes de procedimentos relacionados ao radiodiagnéstico sdo responsaveis pela
maior contribuicdo da exposicdo da populacdo a radiacdo. Além da aplicacdo de
radiagdes ionizantes em procedimentos diagndsticos, também é possivel observar sua
utilizacdo em terapia para o tratamento de tumores. Neste caso, uma dose elevada (na
ordem de Gy) chega ao tumor, e a eficacia do tratamento dependera da dose liberada ao

paciente, com uma incerteza de no maximo 5% [IAEA, 2004].

A dosimetria das radiagOes ionizantes requer que seja utilizada uma
instrumentacao especializada, que atenda a necessidade da especialidade clinica. O uso
destes instrumentos para deteccdo da radiacdo e a interpretagdo dos resultados

10



fornecidos por eles dependem do uso de técnicas corretas e especializadas. Além disso,
existem requisitos especiais para calibragéo de tais instrumentos para que suas medicoes
sejam rastredveis a laboratdrios padrdes nacionais e internacionais. No mercado,
existem diversos tipos de dosimetros que podem ser utilizados na dosimetria do
radiodiagnostico e terapia. A camara de ionizacao é o tipo de detector de radiacdo mais
utilizado para dosimetria, geralmente por ela ser robusta, facil de utilizar, apresentar alta
precisdo e uma dependéncia energética pequena dentro de um amplo intervalo de
energias [PERINI, 2013]. As camaras de ionizacdo apresentam uma metodologia
indireta de mensurar a dose real ou Kerma no ar, assim, elas fornecem dados da energia
absorvida pelo ar (cargas absorvidas em um volume de ar e ndo em um tecido

bioldgico).

As cémaras de ionizagdo sdo construidas em diferentes configuracdes para
aplicacdes especificas. O tipo de cadmara de ionizacdo mais comumente utilizado para
dosimetria em radiodiagndstico para medida de exposicdo é de placas paralelas
[DEWERD e WAGNER, 1999; PERINI, 2013]. Este tipo de camara de ionizacdo tem
uma construcao relativamente simples e apresenta desempenho bastante satisfatério
para dosimetria em radiodiagndstico. Para que as medicGes realizadas com estes
instrumentos sejam confiaveis, eles precisam ser caracterizados e calibrados. Em
diversas publicacGes nacionais e internacionais [CNEN, 1988; MS-453, 1998; CNEN,
2005] sdo especificados os testes de desempenho para detectores de radiacéo,
recomendados os limites para cada teste especificado, estabelecida metodologias e a
periodicidade para calibracdo destes equipamentos e especificadas as qualidades de
feixe nas quais devem ser calibrados. No Brasil, a Portaria 453 do Ministério da Saude
que determina diretrizes de protecdo radioldgica em radiodiagnéstico médico e
odontolégico estabelece que instrumentos utilizados para mensurar os niveis de radiacao
em levantamentos radiométricos e dosimetria de feixe devem ser calibrados a cada dois
anos em laboratdrios credenciados com rastreabilidade a rede nacional ou internacional
de metrologia de radiacGes ionizantes, nas qualidades de feixes de Raios X [MS-453,
1998].

A Comissdo Nacional de Energia Nuclear (CNEN) regulamenta o uso das
radiacBes ionizantes avaliando os riscos em fungdo dos beneficios obtidos através de
praticas médicas ja existentes ou validando novas metodologias desenvolvidas [CNEN,

2005; PIANOSCHI, 2008]. A maneira mais eficaz de mensurar 0s riscos e beneficios
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bioldgicos dessas praticas € a medida da dose absorvida e a caracterizacdo do feixe de
radiacdo ionizante através dos detectores ou dosimetros. A escolha do detector
dependerd de sua aplicacdo, pois cada um deles possui uma caracteristica dosimétrica
especifica que dependerad da dose, da taxa de dose, da energia do feixe e do tipo de
radiacdo. A resposta dosimetrica desses detectores também dependera do material de
que sdo constituidas e das configuracbes geométricas. Para fins de controle de
qualidade, os detectores normalmente utilizados em radiodiagnostico sdo os filmes, os
dosimetros termoluminescentes, os dosimetros luminescentes fotoestimulados, o0s
cintiladores, os semicondutores e, o objeto de interesse nesse estudo, as camaras de
ionizacdo [DEWERD e WAGNER, 1999]. Existem diferentes tipos de camaras de
ionizacdo e sua resposta dosimétrica deve ser caracterizada em funcdo dos seus
parametros de construcdo, como por exemplo, espessura, material da janela, dimensdes
do volume sensivel, distancia entre os polos coletores de carga e geometria dos polos,
pressdo e material que compde o gas do volume sensivel da camara [KNOLL, 1989;
PIANOSCH]I, 2008].

Especificar uma configuracdo geométrica que otimize as resposta desses
detectores é de fundamental importancia para que os principios estabelecidos pela
CNEN sejam alcancados. Uma das maneiras de se determinar parametros de construcédo
Otimos para as camaras € a utilizacdo de métodos experimentais, porém, esses métodos
consomem muito tempo para execugao e recursos financeiros. Para alcancar o objetivo
de melhorar as configuracbes das camaras de ionizacdo, a simulagdo computacional
surge como uma alternativa conveniente quando comparada aos métodos experimentais,
ja que apresenta como vantagem o fato de propiciar um estudo detalhado e em
condigdes diferentes, de diversos processos demorados e complexos [SEMPAU et al.,
1997]. As técnicas de simulacdo Monte Carlo (MC) tornaram-se conhecidas como um
método numérico preciso devido a modelagem detalhada dos processos fisicos que
conduzem a deposicdo de energia. Estas técnicas tém sido aplicadas a descri¢do de
campos de radiacdo e calculo de quantidades dosimétricas, permitindo o célculo de
distribuicdo de dose absorvida em tecidos biologicos.

Diversos trabalhos relevantes sdo encontrados na literatura relacionados a
utilizacdo de cémaras de ionizacdo em radiodiagnostico convencional. Em 1964,
GREENING e INST (1964) estudaram as caracteristicas relacionadas a saturacdo de

camaras de ionizacao de placas paralelas. Neste artigo foi deduzida uma expresséo para

12



o calculo da eficiéncia de colecdo de ions em termos da separacdo dos eletrodos,
producdo de taxa de ions, tensdo de polarizagdo, coeficiente de recombinacdo e
mobilidade dos ions. Em 1983, FALLONE e PODGOSRSAK (1983) definiram uma
nova expressdo analitica para descrever a curva de saturacdo de camaras de ionizacao de
placas paralelas. Em 1989, ALBUQUERQUE e CALDAS (1989) desenvolveram duas
novas camaras de ionizacdo de placas paralelas para dosimetria em radiodiagndstico:
uma camara de ionizagdo com eletrodo coletor de aluminio e outra com eletrodo coletor
de grafite. A cdmara de ionizacdo com eletrodo coletor de grafite apresentou uma
qualidade metrologica excelente, comparavel com os padrdes secundarios existentes no
Laboratorio de Calibracdo de Instrumentos do IPEN (LCI). Em 1991, CALDAS (1991)
desenvolveu um sistema Tandem de cdmaras de ionizagdo de placas paralelas para
determinacdo da energia efetiva de campos de radiacdo X. Em 2003, COSTA e
CALDAS (2003) desenvolveram um tipo especial de camara de ionizacdo de placas
paralelas para controle de qualidade em radiologia convencional e mamografia. Esta
camara de ionizacgdo consiste de uma camara de ionizacdo de dupla face com eletrodos
coletores de materiais diferentes para construir um sistema Tandem. A partir da década
de 2000, a simulacdo de Monte Carlo foi incorporada ao estudo experimental de
camaras de ionizacdo utilizadas em radiodiagnostico. Em 2007, RUSSA et al. (2007)
investigaram experimentalmente e computacionalmente o fator de corre¢do de
temperatura e pressdo para camaras de ionizacdo de placas paralelas utilizadas em

radiodiagnostico.

Existem varios cddigos de simulacdo MC, dentre eles temos: 0 EGS (Electron
Gamma Shower), 0 GEANT (GEometry ANd Tracking), o MCNP(X) (Monte Carlo N-
Particle) e o PENELOPE [PIANOSCHI, 2008].0 codigo de simulagdo PENELOPE
(PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons)é um cdédigo Monte Carlo
que permite a simulacdo de interacbes de fotons e elétrons de baixas energias. Este
coédigo foi desenvolvido em Fortran e sua utilizagdo ndo necessita de um grande
conhecimento desta linguagem [SALVAT et al, 2011].

O algoritmo de transporte de particulas implementado pelo PENELOPE possui
intensa utilizacdo em radioterapia, tendo sua eficiéncia comprovada em estudos em
interfaces para feixes de alta energia (na ordem de MeV), existem trabalhos relevantes
relacionados a utilizacdo do codigo Monte Carlo PENELOPE para avaliacdo de doses

em radioterapia entre eles: “Avaliacdo da distribui¢do da dose absorvida em radioterapia
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com campos irregulares a alargados” [GIGLIO, 2012], “Determinacao do espectro de
energia de campos de radiacdo utilizados em Radioterapia a partir de medidas de
atenuacdo e simulacdo Monte Carlo” [REIS, 2013], “Estudos espectrais aplicados a
radioterapia utilizando o método de Monte Carlo” [PONTES DA COSTA, 2013],
“Algoritmo de reconstru¢do de dose a partir de mapas portais de dose utilizando
simulagdo Monte Carlo”. A aplicacdo do cddigo em feixes de baixa energia (na ordem
keV) ainda ndo é muito comum. Assim, para feixes utilizados em radiodiagndstico a
influéncia dos parametros de simulacéo na exatidao dos resultados e no desempenho da
simulacdo ainda deve ser estudada para que este método seja utilizado em aplicagdes

clinicas e no estudo das caracteristicas das cdmaras de ionizacdo [SALVAT et al, 2011].

No presente trabalho é utilizado o co6digo de simulacdo Monte Carlo
PENELOPE para avaliar o coeficiente de atenuacéo linear de acordo com a energia na
camara de ionizacdo, ao ser adicionada uma pelicula de aluminio a janela de entrada das
camaras de ionizacdo utilizadas em feixes de radiacdo na faixa de energia do
radiodiagnostico, com o objetivo de determinar qual a melhor cAmara de ionizacéo para

deteccdo da radiacéo.
A sequéncia a ser utilizada para a abordagem deste trabalho sera a seguinte:
No capitulo 2 sdo apresentados 0s objetivos propostos no presente trabalho.

O capitulo 3 contém as justificativas que motivaram o desenvolvimento deste
trabalho.

No capitulo 4 sdo apresentados os topicos referentes a fisica das radiagdes
abordando o efeito fotoelétrico, o efeito Compton, a producéo de pares, o espalhamento

Rayleigh e as grandezas quantificadoras da radiacéo.

No capitulo 5 é discutido o conceito da simulagdo Monte Carlo com o cddigo
PENELOPE e esta subdividido nos seguintes tépicos: Método Monte Carlo,
PENELOPE, Arquivos FORTRAN e Estrutura do codigo.

Os materiais e métodos utilizados neste trabalho sdo descritos no capitulo 6,
onde é descrita a implementacdo dos dados. Além disso, é apresentada a metodologia

empregada nas simulagdes com a cdmara de ionizacao.

14



No capitulo 7 séo apresentados os resultados obtidos na simulagdo, bem como as

discussOes pertinentes ao trabalho.

No capitulo 8 sdo apresentadas as conclusdes e as propostas de continuidade
deste trabalho.
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2. OBJETIVOS

21 GERAL

Estudar o coeficiente de atenuacdo de acordo com a energia, devido a adi¢do de
uma pelicula de aluminio, nas camaras de ionizacdo (nivel radiodiagndéstico) atraves da

andlise dos dados obtidos com o cédigo de simulagdo Monte Carlo PENELOPE.

2.2 ESPECIFICOS

e Estudar os efeitos da interacdo da radiacdo com a matéria;

e Estudar e entender o codigo de simulagdo Monte Carlo PENELOPE;

e Analisar os dados obtidos através das simula¢cdes com o c6digo PENELOPE a
fim de determinar a melhor configuracdo de cdmara de ionizagdo avaliando a
influéncia energética da adicdo de uma pelicula de aluminio na janela de entrada

da cadmara de ionizacao.
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3. JUSTIFICATIVA

A interacdo de particulas com meios materiais tem sido objeto de estudos desde
o inicio do século XX. Atualmente sabe-se que fétons, elétrons e pdsitrons, ao penetrar
em um meio material, podem sofrer maltiplas interagdes onde a energia das particulas
pode ser transferida, em sua totalidade ou em parte, para os &tomos ou moléculas do
material. Uma das principais aplicacdes das radiacGes ionizantes na medicina é na area
do radiodiagnéstico, porém para obtermos resultados satisfatorios em relacdo a
qualidade de imagem e a otimizacdo da protecdo radioldgica é necessario ter um
cuidado especial quanto a dose que serd recebida pelo paciente. A dosimetria das
radiacdes ionizantes exige a utilizacdo de uma instrumentacdo especializada (dosimetros
ou detectores). O uso dos instrumentos préprios para deteccdo e dosimetria da radiacédo
requer a realizagdo de testes de desempenho dos equipamentos, a interpretacdo dos
resultados fornecidos por eles possibilita determinar a qualidade desses equipamentos
[BESSA, 2007; PIANOSCHI, 2008; PERINI, 2013].

A importancia da realizacdo de testes de desempenho recomendados por normas
internacionais em dosimetros, utilizados em feixes de Raios X diagnésticos pode ser
entendida ao se analisar a contribui¢do dos exames que utilizam este tipo de radiagdo na
dose total a qual a populacdo é submetida. Um estudo realizado no Reino Unido em
2004 mostrou que cerca de 90% da dose de radiacdo ionizante oriunda de fontes
artificiais, incluindo-se as doses recebidas em radioterapia, é decorrente de exames
médicos que utilizam radiacdo X, sendo que os procedimentos envolvidos no
radiodiagnostico convencional contribuem com 30% desta dose [HART et al, 2004
apud BESSA, 2007]. Além disso, avancgos tecnolégicos tém possibilitado melhorias
significativas na qualidade de imagens radioldgicas, com liberacdo de uma dose menor
para 0 paciente e para o individuo ocupacionalmente exposto, possibilitando um
controle mais rigoroso dos parametros técnicos utilizados [HART, e WALL, 2004;
VETTER, 2004 apud BESSA, 2007]. Estudos realizados no Hospital de Clinicas em
Porto Alegre indicam que, em diversas ocasides, 0s pacientes sdo expostos a doses
muito altas de radiacdo devido a exposi¢do por muito tempo aos equipamentos ou
repeticdes de exames muitas vezes desnecessarios [BACELAR et al, 2011; HOFF et al,
2011].
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As camaras de ionizacdo sdo os dosimetros mais utilizados atualmente para
medidas de feixes de radia¢Oes ionizantes devido a suas vantagens em comparagao aos
demais. Entre elas podemos citar a facilidade de uso e a excelente precisdo. Tais
vantagens aliada a sua aplicabilidade em radiodiagnostico motivou o desenvolvimento

deste trabalho.

Dentro deste contexto, este trabalho prevé a utilizacdo do cédigo de Monte Carlo
PENELOPE para a simulagdo de camaras de ionizagdo a fim de determinar qual a
melhor configuragdo de camara de ionizagdo, com base na influéncia da adigdo da
pelicula de aluminio na janela de entrada da mesma. A utilizacdo deste algoritmo
justifica-se, uma vez que ele permite, através de uma simulacdo computacional, a
avaliacdo dos parametros técnicos dos equipamentos de Raios X e as configuracOes
geométricas das camaras de ionizacdo, proporcionando uma redugdo dos custos e do

tempo de execucdo quando comparado a um método experimental.
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4. FUNDAMENTACAO TEORICA

4.1 INTERACAO DA RADIACAO COM A MATERIA

As radiagBes eletromagnéticas possuem caracteristicas de trajetéria que
permitem a elas percorrer grandes distancias no meio antes de sofrer a primeira
interacdo. Diferentemente das particulas carregadas, fotons realizam um pequeno
numero de interacfes para perder sua energia inicial, ndo possuindo um alcance
definido e tendo sua distancia percorrida no material definida pela sua probabilidade de
interacdo com o meio [KHAN, 2010].

Para um feixe de fotons de Raios X ou Gama que incidem perpendicularmente
em um material de espessurax, considerando um caso ideal, sem a componente
espalhada, cada féton é absorvido pela interacdo [SCHUCH, 2011]. Assim, se N fotons
incidem em uma espessura infinitesimal dx (em metros), a quantidade de fotons dN

absorvida, é expressa pela Equacéo 1.

Equacdo 1: Quantidade de fétons absorvidos.

dN=-uNdx

Ondep é o coeficiente de atenuacdo linear do feixe no material e representa a

probabilidade do feixe sofrer atenuacgio pelo material, em m™1,

Resolvendo a Equacdo 1, obtém-se a lei da atenuacdo exponencial, expressa pela

Equacéo 2.
Equagdo 2: Lei de atenuagao exponencial.

N= Nye ™™

Os fotons interagem com a matéria circundante através de quatro processos
principais: espalhamento incoerente (Compton) com os elétrons atémicos, producédo de
pares no campo nuclear ou eletromagnético, absorcédo fotoelétrica, e dispersao coerente

(Rayleigh). A probabilidade de um feixe de fétons interagir por um ou outro efeito é
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determinada pela energia do feixe incidente, pelo numero atémico (Z) do material
atenuador e pela densidade do meio [JOHNS e CUNNINGHAM, 1983; ATTI1X,1986].

A Figura 1 representa as regides de predominancia de cada um desses efeitos em

funcdo da energia do féton e do nimero atbmico do material.
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Figura 1: Predominancia de efeitos de interagdo da radiacdo de feixes de fdtons em funcéo da energia e
ndmero atdmico do material. [TAUHATA, SALATI e DI PRONZIO, 2003].

Pode ser definido, ainda, o coeficiente massico de atenuacdo do material,
representado pelo coeficiente de atenuacéo total dividido pela densidade do meio (u / p),
que expressa a probabilidade de interacdo de modo independente do estado fisico do
material. A Equacdo 2, desta forma, pode ser escrita, para um feixe monoenergético de
foétons com Ny fétons incidentes em uma espessura x de material de densidade p,

conforme a Equagdo 3.

Equagao 3: Nimero de fotons transmitidos.

N = Noe ()%
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Onde N é o numero de fotons transmitidos sem interagir, W/p € o coeficiente massico de
atenuacdo, em m?/kg, e o produto px é a espessura de massa do absorvedor, em kg/m?
[SCHUCH, 2011].

4.1.1 EFEITO FOTOELETRICO

O efeito fotoelétrico € o processo de interacdo predominantemente importante
em energias relativamente baixas, da ordem de até dezenas de keV e para elementos de
elevado numero atdbmico (Z). Ocorre quando a energia do foton incidente é totalmente
transferida ao &tomo do material, resultando na ejecdo de um elétron atbmico, a energia

do elétron arrancado esta representada pela Equacéo 4.
Equacdo 4: Energia do elétron arrancado.

Ec=hv—E_

Onde h é a constante de Planck, igual a 6,64x10>* J.s, v é a frequéncia do féton

absorvido e E_ representa a energia de ligacdo do elétron ao atomo.

O processo de interacdo por efeito fotoelétrico estd esquematizado na Figura 2.
Em uma primeira fase um elétron de um nivel mais interno é ejetado por absor¢édo de
energia dos fdtons incidentes. O espago no orbital mais interno serd entdo preenchido
por um elétron de um orbital mais externo, o que leva a um excedente de energia que
podera ser emitido sob a forma de Raios X (figura central) ou emissdo de um elétron
Auger (figura da direita) [BARROS, 2008].
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Figura 2: Esquema do efeito fotoelétrico [Barros, 2008].

O efeito fotoelétrico ocorre quando a energia do foton incidente (4v) for maior
que a energia de ligacdo (E.) do elétron e sua probabilidade de ocorréncia aumenta
rapidamente com o nimero atémico do material atenuador (Z°) e decresce rapidamente
com o aumento da energia, possuindo picos de probabilidade de ocorréncia em energias
préximas as energias dos orbitais eletrdnicos do material atenuador [TAUHATA,
SALATI e DI PRONZIO, 2003].

A Figura 3 apresenta o coeficiente de atenuacao massico pelo efeito fotoelétrico,

(x/p) para a gua.
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Figura 3: Coeficiente de atenua¢io massico de um feixe de fotons pelo efeito fotoelétrico na agua, k/p
[SCHUCH, 2011].
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412 EFEITO COMPTON

O fisico Arthur Compton, ao estudar espalhamentos coerentes (espalhamento
Thomson, onde a energia Av do foton incidente é igual a energia 4v’ do foton
espalhado), certa vez notou uma diferenca de energia entre o foéton incidente e o foton
espalhado; para explicar, atribuiu esta diferenca de energia a liberacdo de um elétron
orbital do atomo. Assim, pode-se concluir que o efeito Compton ocorre quando um
foton incidente é espalhado por um elétron orbital, que recebe parte da energia do foton
como energia cinética e é ejetado do atomo, e continuando seu percurso dentro do
material em uma direcdo diferente da inicial. O efeito Compton €, assim, um
espalhamento ineléstico do foton, pois este é espalhado com menor energia que a
incidente. Este processo estd esquematizado na Figura 4.

Figura 4: Esquema do efeito Compton [Barros, 2008].

Esse tipo de espalhamento predomina para fétons de energia intermediaria, na
faixa de algumas dezenas de keV até, aproximadamente, 1MeV. A probabilidade de
ocorréncia do espalhamento Compton é maior com elétrons de orbitais mais externos, e,
portanto, com menor energia de ligacdo, e varia linearmente com o nimero atbmico do
material [TAUHATA, SALATI et al., 2003].A Figura 5 apresenta o coeficiente de

atenuacdo massico pelo efeito Compton, (o/p) para a agua.
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Figura 5: Coeficiente massico de atenuaciio de um feixe de fotons pelo efeito Compton na agua, /p [SCHUCH,
2011].

A teoria basica envolvida neste efeito, que assume que o elétron seja livre e
esteja em repouso, € de Klein e Nishina (1929) [RODRIGUEZ, 2007; HUBBELL,
1999].

A relacdo entre o desvio do foton e a perda de energia para o espalhamento
Compton, assumindo elétron livre e em repouso, é determinada considerando a
conservacao do movimento e da energia entre o foton e o elétron recuado. Esta relagdo

pode ser expressa por,

Equacao 5: Relagdo entre o desvio do foton e a perda de energia.

E 1

Eg 1+(mE0C2)(1— cos 0)
e

onde E e E, sdo, respectivamente, as energias do foton antes e depois da colisdo em

MeV, m,C? é a energia restante do elétron e © € o angulo de deflexdo do foton.

A probabilidade de um féton interagir pelo efeito Compton com um elétron livre
pode ser determinada pela formula de Klein-Nishina. Eles mostraram que a se¢do de

choque diferencial por unidade de angulo sélido é expressa por,
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Equacdo 6: Secdo de choque diferencial.

do

_1é 2
0 —7(1 + c0s“0O)Fgy

onde df? = 2msen® dO6, sendo 0 < © <m, 1, € raio classico do elétron e mede
aproximadamente 2,82 x10"3cm e Fxyé o fator Klein-Nishina e é definido pela
Equacéo 7.

Equagcdo 7: Fator Klein-Nishina.

1 2 22(1+cos )2
Fien = (1+ A(1- cos 6)) ([1+ A(1-cos 9)](1+cosze))

sendoA = hv/m, C?.

4.1.3 ESPALHAMENTO RAYLEIGH

O Espalhamento Rayleigh é chamado de "coerente”, porque o foton esta
espalhado pela acdo combinada de todo o &tomo. O evento € elastico no sentido de que
o foton perde essencialmente nada da sua energia; 0 atomo se move apenas o suficiente
para conservar 0 momento. O féton é geralmente redirecionado através de apenas um
pequeno angulo. Portanto, o efeito sobre um feixe de fotons s6 pode ser detectado em
geometria de feixe estreito. Espalhamento Rayleigh contribui nada para Kerma ou dose,
uma vez que nenhuma energia é dada para qualquer particula carregada, nem ha
qualquer ionizacdo ou excitagdo produzida. A dispersdao de Rayleigh tem importancia
mais significativa em baixas energias, em parte porque o angulo de espalhamento é
maior [ATTIX, 1986].

A secdo transversal atbmica para o espalhamento Rayleigh € expressa pela

Equacao 8.

Equagdo 8: Secdo transversal atdmica para espalhamento Rayleigh.

URoc Z
p  (hv)?
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A importéncia relativa do espalhamento Rayleigh é bastante pequena, uma vez
que contribui com apenas uns poucos por cento ou menos do coeficiente de atenuagéo
do feixe estreito. Tendéncias pronunciadas contra Z e hv tendem a ser obscurecidas por
variacOes nas interacdes concorrentes: efeito fotoelétrico e efeito Compton. No entanto,
para baixo Z (por exemplo, o carbono), um ganho é evidente com a perda de energia do
féton [ATTIX, 1986].

4.2 CALCULO DE DOSE ABSORVIDA

As radiacdes ionizantes vém sendo mais empregadas nos multiplos campos de
atividade humana. Seja na engenharia, na agricultura, na biologia e principalmente na
medicina, elas tém auxiliado na incessante procura de melhores condi¢des de vida
[RODRIGUEZ, 2007].

Dentre as diversas aplicacdes das radiacGes ionizantes o radiodiagndstico, ocupa
um lugar importante. Em um procedimento de diagnostico, utilizando radiacdo
ionizante, devemos escolher o feixe de radiacdo ao qual o paciente serd exposto para
fornecer uma dose eficiente para a obtencdo da imagem radiogréafica de qualidade
diagnostica, porém, sem expor 0 paciente a uma dose excessiva desnecessaria
[RODRIGUEZ, 2007].

A seguir sdo definidos alguns conceitos importantes usados e necessarios para a

discussao de efeitos e dosimetria das radiacoes.

4.2.1 EXPOSICAO

A exposicdo representa a ionizacdo produzida por fétons no ar. E uma grandeza
fisica definida para Raios X e Raios Gama, expressa por:

Equacdo 9: Exposicéo.

dQ

dm
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onde dQ é a soma das cargas elétricas de todos os ions de mesmo sinal (positivos e
negativos), produzidos no ar quando todos os elétrons ou positrons liberados pelos

fétons num volume elementar de massa dm s&o completamente freados pelo ar.

A unidade de medida no Sistema Internacional de Unidades (SI) é o Coulomb
por quilograma (C/kg), entretanto muitos medidores de exposicdo e seus USUArios

utilizam ainda a unidade especial Roentgen (R), que é equivalente a [GUERRA, 2001]:

1R = 2,58 x 10™ C/kg.

A grandeza exposi¢do (X) também é relacionada ao Kerma no ar, sendo que:

1R = 8,76 mGy.

4.2.2 RADIACAO IONIZANTE

Radiacdo ionizante € qualquer tipo de radiacdo capaz de ativar o primeiro
potencial de ionizagdo de um &omo com o qual interage. Esse tipo de interacdo entre a
radiacdo e a matéria é chamado de ionizagdo. Esta ocorre quando um féton passa perto
de um elétron orbital de um atomo e transfere energia suficiente a esse elétron para
remové-lo do 4&tomo. A radiacdo ionizante pode interagir e ionizar atomos adicionais. O
elétron orbital e o &tomo do qual ele foi separado denomina-se par de ions. O elétron é
um ion negativo e o restante do atomo € o ion positivo. Assim, qualquer tipo de energia

capaz de ionizar a matéria é conhecido como radiagéo ionizante [BUSHONG, 2008].
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4.2.3 DOSE ABSORVIDA

A dose absorvida (D) de qualquer radiagéo ionizante, em qualquer meio material
é representada pela quantidade de energia depositada pela radiacdo diretamente
ionizante em um volume de material, por unidade de massa do meio, e é expressa pela

Equacéo 10.

Equacdo 10: Dose absorvida.

dE
dam

onde dE ¢ a energia absorvida pela radiacdo ionizante em um elemento de volume e dm
¢ a massa da matéria no volume de elemento considerado. Podemos ainda dizer, que
dose absorvida é a quantidade de energia em Joules absorvida por cada quilograma de
tecido bioldgico (dada em unidades de J/kg), e ela aparece como excitacao ou ionizacao

das moléculas ou &tomos do tecido.
No sistema internacional, a unidade recebe o nome especial de Gray (Gy).

A probabilidade de ocorréncia de efeitos bioldgicos devido a interacdo da
radiacdo ionizante com meios bioldgicos é estabelecida em funcdo da dose absorvida
nesses meios. Assim, a determinacdo da dose absorvida proveniente da interacdo da
radiacdo com o meio é de suma importancia, e os materiais e metodologias utilizados
para tanto sdo estabelecidos em dosimetria das radiacbes [HALL E GIACCIA, 2006;
SCHUCH, 2011].

Os dispositivos utilizados para quantificacdo de doses absorvidas sdo
denominados dosimetros, estes devem possuir caracteristicas adequadas para a
determinacdo exata da dose de radiacdo, como pequeno volume, alta sensibilidade,
baixa dependéncia energética. A determinacdo de doses obtida por comparagdo a um
padrdo é determinada dosimetria relativa, a qual exige medidas de referéncia para
intercomparacdo [JOHNS e CUNNINGHAM, 1983; ATTIX, 1986].

Os dosimetros apresentam caracteristicas como a exatiddo, a repetibilidade, a

sensibilidade e a estabilidade das medidas. A exatiddo nas medidas relaciona a
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proximidade do valor esperado com o valor que esta sendo medido, o real. A
repetibilidade das medidas relaciona a proximidade do resultado de sucessivas medidas
e a sensibilidade das medidas estd relacionada com a dose recebida. Além destas
caracteristicas, a dependéncia dos dosimetros com a energia expressa a sensibilidade do

mesmo para cada feixe de radiacdo [SCHUCH, 2011].

4.2.4 KERMA

Quando nédo é possivel medir a grandeza dose absorvida, mede-se a grandeza
fisica kerma. A grandeza kerma (K) é definida como o quociente de dE;, por dm, onde
dE., é a soma das energias cinéticas iniciais de todas as particulas ionizantes
eletricamente carregadas liberadas pelas particulas ionizantes sem carga, como fétons e

néutrons, em um material de massa dm [ICRU, 2011]. Como mostra a Equagdo 11.

Equacédo 11: Kerma.

_ dE,
~ dm

A unidade da grandeza kerma no Sl é joule por kilograma [j.kg™] ou Gray [Gy].
Esta grandeza é valida somente para radiacdo indiretamente ionizante (radiacdo gama, X
e de néutrons). A grande vantagem da grandeza kerma é que ela é independente da
complexidade do transporte de energia pelas particulas secundarias carregadas.

Em condi¢es de equilibrio eletrénico e quando a radiacdo de fretamento puder
ser desprezada, o kerma serd igual a dose absorvida no ar [ICRU, 2011].
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4.3 DETECTORES DE RADIACAO

4.3.1 CAMARAS DE IONIZACAO

No inicio do uso de Raios X para diagnostico e terapia, foram feitas tentativas
para medir a radiacdo ionizante, com base em efeitos quimicos e biologicos. Por
exemplo, os efeitos da radiacdo sobre emulsdes fotogréaficas, alteragdes na cor de alguns
compostos quimicos, e vermelhiddo da pele humana pode ser relacionada com a
quantidade de radiacdo absorvida. No entanto, estes efeitos foram mal compreendidos
naquele tempo e podiam fornecer uma estimativa grosseira de dados e de radiacao
[KHAN, 2010].

Com os avangos da tecnologia e nas pesquisas, iniciou-se 0 processo de
desenvolvimento de diversos tipos de detectores de radiagdo, que tornaram a estimativa
da dose mais confiavel e segura. Entre os diversos tipos de detectores desenvolvidos, a
camara de ionizacdo € um tipo de dosimetro bastante confiavel e utilizado em
laboratdrios de calibracdo e em hospitais para dosimetria de feixes de radiacdo de

equipamentos de diagndstico e terapia [PERINI, 2013].

As camaras de ionizagdo s@o os detectores de radiagdo mais amplamente
utilizados no Brasil. Estes sdo em principio os detectores de radiacdo a gas mais
simples. Seu principio de funcionamento € baseado na colecdo de todas as cargas
criadas pela ionizacdo direta no gas por meio da aplicacdo de um campo elétrico
[KNOLL, 1989]. O campo elétrico utilizado nas camaras de ionizacdo deve ser
suficientemente grande para coletar todos os ions gerados pela passagem da radiacéo,
porém deve ser insuficiente para produzir a multiplicacdo de ions. As camaras de
ionizagcdo podem ser utilizadas para medir diferentes tipos de radiacdo, intensidade e
variagdo no tempo e espaco, podendo ser destinadas a medidas de exposi¢éo ou de dose
absorvida. Para isto, elas séo construidas de diferentes materiais, dimensdes distintas e
forma apropriada de cavidade [ATTIX, 1986]. Nas camaras seladas, o ar contido no
volume sensivel ndo se comunica com o ar atmosférico. Nas cdmaras ndo-seladas, o ar
dentro do volume sensivel se comunica livremente com a atmosfera, de forma que os

valores apresentados por estas camaras devem ser corrigidos para as mudancas na
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densidade do ar [BESSA, 2007]. A Equacdo 12 mostra a obtencdo deste fator de
correcao.
Equacdo 12: Fator de correcdo para cadmaras ndo-seladas.

_ 273,5+T _ 101,325
kep =
293,5 P

onde T € a temperatura média durante a medicéo, medida em °C e P é a pressdao média

durante a medicdo, medida em kPa.

Além das camaras seladas e ndo-seladas, as camaras de ionizacdo podem ser
também divididas em outras duas categorias: camaras de ar livre e cdmaras cavitarias.
As camaras de ar livre medem parametros que estdo diretamente envolvidos na
definicdo de exposicdo, ou seja, a ionizacdo por unidade de massa de ar, sendo,
portanto, um dosimetro absoluto. Existem camaras de ar livre de diversos modelos, de
geometria cilindrica ou de placas paralelas. Contudo, normalmente ndo é possivel
manter um dosimetro absoluto fora de laboratdrios padrdes priméarios, com calibragdo

rastreavel a laboratorios de referéncia.

As camaras cavitarias oferecem algumas vantagens em relacdo as camaras de ar
livre. As camaras de ionizacdo cavitarias estdo disponiveis comercialmente numa
variedade de formatos para uso em diferentes aplicacfes. Elas podem ser cilindricas,
esféricas, planas e de placas paralelas. As cAmaras de ionizacdo esféricas e cilindricas
sdo as camaras de ionizacdo cavitarias mais comuns. Estas camaras, especialmente as
esféricas, sdo isotropicas no seu volume sensivel, exceto pela atenuagdo da haste. Este
tipo de cdmara deve ser exposta a radiacdo em angulos retos em relacdo ao eixo da haste
quando sdo realizadas medicOes em feixes unidirecionais. Isto evita o efeitode
espalhamento pela haste e minimiza a extensdo que € irradiada da haste e do cabo
[ATTIX, 1986; BESSA, 2007]. As camaras de ionizagdo cavitarias planas sdo de
fabricacdo mais dificil do que as cAmaras esféricas e cilindricas. Apesar disso, elas

possuem algumas vantagens:

e Podem ser constituidas de folhas finas ou de membranas plasticas como janela
de entrada, causando uma atenuag¢do minima do feixe de elétrons ou de radiacdo

X de baixas energias;
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e A separacdo intereletronica pode ser bem pequena, da ordem de 0,5 mm,
permitindo medic¢des de profundidade de dose com boa resolucéo;

e A distancia intereletronica pode ser varidvel, tornando possivel a variacdo do
volume sensivel, permitindo a extrapolacdo para dose superficial;

e Permite medi¢des de dose na superficie de um objeto simulador (phantom).

As camaras de ionizacdo de placas paralelas sdo constituidas de duas placas
paralelas que formam as paredes e eletrodos da cAmara de ionizacdo. Estas paredes sao
revestidas com um material condutor, geralmente grafite, e sdo separadas por alguns
milimetros de ar, delimitando o volume sensivel da camara de ionizacdo [PERINI,
2013]. As camaras de ionizacdo de placas paralelas sdo amplamente utilizadas em
programas de controle de qualidade, nivel radiodiagnéstico. Um esquema representando

este tipo de cAmara de ionizagao € mostrado na Figura 6.

As camaras de ionizacao de placas paralelas sdo recomendadas para dosimetria
de feixes em radioterapia com Raios X de energias baixas e intermediarias, e também

para elétrons de altas energias.

Anel Janela
de guarda
| Fletrodo coletor l
v ¥

|

Tsolante Parede

Figura 6: Representacdo esquematica de uma camara de ionizagdo de placas paralelas [BESSA, 2007].

Para este trabalho serd simulada uma cdmara de ionizagdo de placas paralelas

utilizada para controle de qualidade e dosimetria em radiodiagnostico.
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5  SIMULACAO COMPUTACIONAL

51 METODO MONTE CARLO

O método de Monte Carlo (MMC), de um modo geral, € um método estatistico
para dados numéricos. SimulacGes de Monte Carlo (MC) sdo empregadas em muitas
areas da ciéncia e tecnologia. Apesar de um método baseado na amostragem aleatéria
ter sido discutido ja em 1777 por Buffon, a técnica de MC como é conhecida hoje, foi
inicialmente desenvolvida e nomeada no final da Segunda Guerra Mundial. A
motivacao era aplicar técnicas de MC para o transporte de radiacdo, especificamente
para armas nucleares. As forgcas motrizes para a ideia inicial parecem ter sido de
Stanislaw Ulam e John Von Neumann, que viram o desenvolvimento do ENIAC
(Electronic Numerical Integrator Analyzer and Computer), o primeiro computador
eletrébnico, como uma oportunidade ideal para desenvolver novas aplicacdes de
amostragem estatistica. Os desenvolvimentos de técnicas de MC e de computadores
foram intimamente ligados desde entdo, com um aumento exponencial da aplicacdo da
simulacdo de MC desde que os computadores digitais se tornaram amplamente
disponiveis entre as décadas de1950 e 1960 [AAPM Report 105, 2007].

Desta forma, a técnica de MC permite o estudo do transporte da radiacdo na
matéria, descrevendo este como sendo uma sequéncia probabilistica de interacdes e
onde a exatiddo dos resultados obtidos depende da modelagem fisica dos fendbmenos de
interacdo. Como resultado das repetidas interacGes com o meio, particulas de alta
energia originam uma cascata de particulas secundarias, desta forma, a evolucdo da
cascata representa uma degradacao efetiva na energia inicial da particula e o progressivo
deposito de energia no meio [SALVAT et al, 2011].

O MMC possui como caracteristica importante da sua utilizacdo a natureza
aleatdria dos diversos eventos que devem ser simulados para se alcancar a precisdo
estatistica desejada para os resultados obtidos [BLINDER E HEERMANN, 1988;
WANG, XU, KIM, 2005; ROGERS, 2006].O primeiro artigo sobre o método foi
publicado em 1949 (“The Monte Carlo Method”) (METROPOLIS e ULAM, 1949),
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com os trabalhos realizados por S. Ulam, J. Von Neumann, N. Metropolis, E. Fermi e
outros [ALBUQUERQUE, 2009].

O método de Monte Carlo tem se mostrado altamente eficaz no célculo da
distribuicdo de dose para radioterapia, principalmente quando se trata de tecidos
heterogéneos, onde os efeitos do transporte de radiacdo ndo podem ser determinados por
algoritmos convencionais. Apesar de ser altamente eficaz e preciso, 0 método de Monte
Carlo ainda enfrentava problemas com o tempo para fazer os calculos necessarios, o que
tornava impraticavel seu uso durante a rotina de tratamento clinico [METROPOLIS,
1987 apud ALBUQUERQUE, 2009]. No entanto, como desenvolvimento de novas
tecnologias para computadores e novos codigos, tornou-se possivel reduzir este longo
tempo para, em alguns casos, minutos ou até segundos utilizando um unico processador.
Atraveés da simulacdo de Monte Carlo a dose é computada estocasticamente usando 0s

primeiros principios, o que faz do MMC um método diferente dos convencionais.

As bases fisicas utilizadas para calcular a dose em Monte Carlo usam conceitos
muito mais simples que algoritmos analiticos, pois este método consiste em simulacfes
simplificadas da realidade e ndo envolve aproximagcbes complexas nem modelos de
deposicdo de dose, apenas o conhecimento das diversas interacGes sofridas pelas

particulas.

Apesar de o MMC ter sido utilizado em diversas aplicacdes de fisica de
particulas para simular interacGes elétron-féton na década de 1950, o papel seminal no
campo foi o de Berger em 1963, no qual ele descreveu a técnica de histdéria condensada
para o transporte de elétrons. Esta técnica é abase de todos o0s cédigos MC modernos de
transporte elétron-foton relevantes para a fisica médica. O cddigo ETRAN (Electron
TRANSsport), com base nessas ideias foi desenvolvido por Berger e Seltzer e agora
forma a base do transporte de elétrons no cdédigo MCNP (Monte Carlo N-Particle)
[AAPM Report 105, 2007].

Em simulacdo MC do transporte de particulas, a trajetéria de cada uma das
particulas € vista individualmente e termina em uma interacdo onde a particula muda a
direcdo de movimento, perde energia e eventualmente produz particulas secundarias. A
simulacdo MC de um dado arranjo experimental consiste em gerar trajetdrias numérica
e aleatoriamente. Para simular estas trajetorias é necessario um modelo de interacdo, ou

seja, um conjunto de secGes de choque diferenciais (DCS), do inglés differential cross
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sections, para 0os mecanismos de interacdo relevantes [ALBUQUERQUE, 2009].
EssasDCSs determinam as fungdes de distribuicédo de probabilidades (PDF), do inglés
probability distribution functions, das varaveis aleatdrias que caracterizam a trajetoria,
que sdo: caminho livre entre interacBes sucessivas; tipo de interacdo em curso e perda
de energia, deflexdo angular e se caso houver, estagio inicial de emissdo de particulas

secundarias.

O MMC obtém as mesmas solucdes que a equacgdo de transporte de Boltzmann,

porém de uma maneira muito mais simplificada.

A equacéo de transporte de Boltzmann modela matematicamente problemas de
distribuic@o de particulas em meios materiais, com origem na Teoria Cinética dos Gases
e representa um balanco de particulas num elemento de volume no espaco de fase. Na
area de protecdo radioldgica essa equacdo € aplicada, principalmente, no calculo e
analise de blindagens e na dosimetria das radiacdes [RODRIGUEZ, 2007].

5.2 APLICACOES DO METODO MONTE CARLO NA FISICA
MEDICA

Como visto anteriormente, o Método Monte Carlo vem se tornando uma
ferramenta muito importante para célculos de dose absorvida, entre outras grandezas
relacionadas ao tratamento do cancer. Além disso, as aplicacbes do MMC tém se
estendido para a avaliacdo de dose em procedimentos de diagnostico [YORIYAZ,
2009].

Os codigos de Monte Carlo mais comumente aplicados em problemas
relacionados a Fisica Médica sdo: EGSnrc, PENELOPE, Monte Carlo N-Particle
Transport Code (MCNP) e GEometry ANd Tracking (GEANT) [ROGERS, 2006]. O
cddigo EGSnrc é um cddigo que compreende vérias bibliotecas para diferentes
aplicacdes em Fisica Médica. Sua principal aplicacdo é na determinacdo de fatores de
correcdo de camaras de ionizacgdo utilizadas como padrdes primarios [ROGERS, 2006].
O codigo PENELOPE oferece um pacote de geometria flexivel que permite uma
simulacdo bastante detalhada do problema a ser estudado [SALVAT et al., 2003]. O
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codigo MCNP é mantido por um grupo no Laboratorio Nacional de Los Alamos, EUA,
e apresenta muitas aplicacdes além da Fisica Médica, pois ele foi desenvolvido
originalmente para estudar o transporte de néutrons e fotons para célculos com reatores.
A grande vantagem deste c0digo é 0 seu pacote de geometria que permite a criacdo de
geometrias bastante complexas [ROGERS, 2006; PERINI, 2013]. O cédigo GEANT ¢
um codigo desenvolvido para aplicacBes em fisica de particulas (néutrons, proétons,
pions, etc). Atualmente, o cédigo GEANT tem sido aplicado para calculos em fisica da
radioterapia [CARRIER et al., 2004] ele também serve de base para ferramenta de
simulacdo GATE (GEANT4 Application for Tomographic Emission) para aplicacdes em
Medicina Nuclear em PET (Positron Emitted Tomography) e SPECT (Single Photon
Emission Computed Tomography) [JAN et al., 2004].

Esses codigos tém sido extensamente comparados entre si e com medidas
experimentais, com o intuito de analisar a qualidade de seus resultados, gerando assim,
muitos trabalhos publicados na literatura sobre sua aplicabilidade, entre eles:
“Comparisonof EGS4 and MCNP Monte Carlo codes when calculating Radiotherapy
depth doses” [LOVE et al, 1998]; “Comparisons between MCNP, EGS4 and
experimente for clinical electrons beams” [JERAJ et al, 1999]; “A comparison of
MCNP-4C electron transport with ITS 3.0 and experimente at incident energies
between 100 keV and 20 MeV: influence of voxel size, substeps and energy indexing
algorithm” [SCHAART et al, 2002]; “Comparison of measured and Monte Carlo
calculated dose distributions in inhomogeneous phantoms in clinical electrons beams”
[DOUCET et al, 2003]; “Monte Carlo simulations of a scintillation camera using
GATE: validation and application modeling” [STAELENS, 2003]; “Differences among
Monte Carlo codes in the calculations of voxels S values for radionuclide targeted
therapy and analysis of their impact n absorbed dose evaluations” [PACILIO et al,
2009]; “Estudo de dosimetria gel polimérica em Radioterapia com feixes de elétrons
utilizando ressondncia magnética e simulacdo Monte Carlo” [PIANOSCHI, 2013];
“Estudo espectral para determinagdo do fator de conversdo que relaciona kerma no ar e
a dose glandular média através do metodo de Monte Carlo — coédigo PENELOPE”
[ALBUQUERQUE, 2015]. Além disso, 0 método de Monte Carlo passou a ser utilizado

em praticamente todas as areas da fisica médica [YORIYAZ, 2009].
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5.3 ESTUDO DE CAMARAS DE IONIZACAO UTILIZANDO
METODO DE MONTE CARLO

Em dosimetria das radiacdes, onde alguns experimentos sdo muito dificeis de
realizar com um grau de precisdo adequado, e onde muitos fatores de correcdo
utilizados para determinacdo da taxa de kerma no ar ndo podem ser medidos
diretamente por meios experimentais, a utilizacdo da simulacdo de Monte Carlo vem

ganhando um espago cada vez maior [PERINI, 2013].

Atualmente a técnica de Monte Carlo tem um papel importante em dosimetria
das radiacdes envolvendo cdmaras de ionizagdo [ROGERS, 2006]. Com a utilizagéo do
codigo de Monte Carlo, o calculo de fatores de correcdo tornou-se mais preciso e
confiavel, tornando as incertezas do calculo de kerma no ar e dose absorvida na agua
cada vez menores. Assim, muitos laboratdrios padrbes primarios passaram a utilizar o
método de Monte Carlo para analisar os fatores de correcdo de suas camaras de
ionizacdo padrdes primarios, como é o caso do BIPM e PTB, entre outros.

A maioria dos laboratérios de metrologia internacionais e nacionais
determinavam os fatores de correcdo de seus padrbes experimentalmente. Por exemplo,
o fator de correcdo da parede, era calculado adicionando-se sucessivas capas na camara
de ionizacdo e por meio de extrapolacdo linear obtinha-se a resposta da camara de
ionizacdo numa parede de espessura zero. Com o advento dos vérios codigos de Monte
Carlo, estes fatores de correcdo e outros passaram a ser calculados de maneira mais
confiavel. Além disso, em 2003, um trabalho de BUERMANN et al. Mostrou que
existem inconsisténcias na utilizacdo da extrapolacdo linear para o célculo do fator de
correcdo da parede e eles indicaram a viabilidade e a confiabilidade do uso do método

de Monte Carlo para a determinacdo de diversos fatores de correcéo.

Com o objetivo de simular uma cdmara de ionizacdo e encontrar alguns fatores
de correcdo, NATH e SCHULZ (1981), desenvolveram um codigo de Monte Carlo para
atender as suas necessidades. Este foi um ponto interessante na utilizagdo da simulacdo
de Monte Carlo em dosimetria com cmaras de ionizacdo. A partir disso, a utilizacdo de
codigos de Monte Carlo vem crescendo e aperfeicoando-se rapidamente. Hoje existem
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diferentes codigos de Monte Carlo para simular o transporte de radiacdo com aplicacédo
em dosimetria [PERINI, 2013].

Dentre os diferentes codigos de Monte Carlo, com aplicacdo em dosimetria, 0
cddigo PENELOPE e EGSnrc destacam-se no estudo de cadmaras de ionizagao.

54 PENELOPE

PENELOPE é um algoritmo de Monte Carlo e um cddigo computacional
utilizado para diversas simulacdes de transporte acoplado de elétrons, fotons e positrons
em sistemas materiais arbitrarios que consistem em uma série de regies homogéneas
limitado por interfaces finas. O nome ¢ uma sigla para “PENetration and Energy LOss
of Positrons and Electrons” (penetragdo e perda de energia de pésitrons e elétrons),
sendo que a simulacdo de fétons foi introduzida posteriormente [SALVAT et al, 2011].
O codigo PENELOPE ¢ distribuido gratuitamente pela IAEA (International Atomic
Energy Agency) e engloba diversas sub-rotinas, escritas em linguagem FORTRAN e
distribuidas em diferentes arquivos, aplicativos e uma base de dados com caracteristicas
de materiais de interesse em Fisica Radiologica [ICRU, 1989]. O algoritmo de
simulacdo é baseado no modelo de espalhamento que combina uma base de dados
numérica com modelos de secdo de choque para os diferentes mecanismos de interacao
e é aplicavel a energias (energia cinética no caso de elétrons e positrons) de algumas

centenas de eV a aproximadamente 1 GeV.

A simulacdo de fétons é feita através do método convencional detalhado, de
modo que o caminho de interacdo do féton é descrito até que este perca totalmente a sua
energia. Enquanto que a de elétrons e positrons é feita atraves de um processo misto,
visto que essas particulas sofrem inumeras interagdes antes de perder toda sua energia
para 0 meio. Uma caracteristica importante deste codigo é que a parte mais delicada da
simulacéo é tratada internamente; elétrons, positrons e fotons sao simulados utilizando a
mesma sub-rotina. Entdo pelo ponto de vista do usuario, PENELOPE torna a simulagao
de elétrons e positrons tdo simples quanto a de fotons, embora simular particulas

carregadas possa demorar um tempo maior [SALVAT et al, 2011].

38



A versdo do PENELOPE utilizada atualmente € o resultado de uma continua
evolugdo da primeira versdo do cddigo, langada em 1996. O cddigo possui trés
programas principais (mains): penslab (que simula a trajetéria elétron-féton em um
plano), pencyl (que simula trajetorias em geometrias cilindricas) e penmain (para

geometrias quadraticas).

A simulacdo de transporte de radiacdo na matéria envolve dois processos
(rotinas) principais: o processo fisico (determinagdo do caminho livre médio entre as
interacOes, amostragem aleatdria das diferentes interacdes) e o0 processo geométrico
(deslocamento de espaco, transportes em interfaces). Nos casos onde a geometria é
complexa, 0s processos geométricos podem ter grande contribuicdo no tempo de
simulacdo [SEMPAU et al, 2000]. Estes processos normalmente sdo realizados por sub-
rotinas especificas, cujas caracteristicas dependem do tipo de algoritmo usado para
simular as interacBes. Assume-se que o0 sistema de materiais consiste em um numero
limitado de meios homogéneos limitados por superficies bem definidas. A evolucgéo das
particulas em cada meio é definida pela simula¢do do processo fisico, que opera como
se as particulas se deslocassem em um meio finito com a composicéo dada. O trabalho
da rotina geométrica € orientar a simulacdo da trajetoria das particulas no sistema de
materiais. Ela deve determinar em qual meio estd a particula, mudar de meio quando
esta cruza uma interface (superficie que separa dois meios diferentes), e em certas
simulacdes ela deve manter o controle da proximidade das interfaces [SALVAT,
FERNANDEZ-VAREA e SEMPAU, 2011].

5.4.1 ARQUIVOS FORTRAN

O PENELOPE distribui suas sub-rotinas nos quatro arquivos FORTRAN:
PENELOPE.f, que refere-se ao transporte de particulas; PENGEOM.f, que refere-se a
geometria da simulagdo; PENVARED.f, que refere-se as sub-rotinas que executam os
métodos de reducdo variacional e TIMER.f, que refere-se as sub-rotinas de controle do
tempo de simulacdo. O codigo possui, ainda, uma biblioteca de grandezas de interacéo
da radiacdo com a matéria, como se¢Oes de choque e coeficientes de atenuagdo para
diversos elementos e materiais, em funcdo da energia e do tipo da radiagdo [SALVAT,
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FERNANDEZ-VAREA e SEMPAU, 2011]. O programa MATERIAL.f, que faz parte
do pacote PENELOPE, gera arquivos de dados de interacdo dos materiais simulado em
funcdo da energia e tipo de particula para utilizacdo em simulagdes especificas.

Para executar-se uma simulacdo, o usuério deve gerar um aplicativo main.exe a
partir da edicdo de um arquivo fonte main.f, com as chamadas das sub-rotinas descritas
nos programas do pacote, para 0 gerenciamento da simulacdo. O aplicativo gerado ird
buscar informagdes da simulagdo nos arquivos de entrada e de geometria (entrada.in e

geometria.geo) fornecidas pelo usuério.

O arquivo de entrada armazena os dados do tipo de particula utilizada; da
quantidade de particulas a serem simuladas e da energia correspondente; do campo de
radiacdo; da abertura e posicdo da fonte de radiacdo; dos parametros de controle de
exatidao e velocidade da simulacdo; do tempo de simulacdo e 0s nomes dos arquivos de

geometria e material.

Dentre os parametros de controle da exatiddo da simulagdo s&o definidos: o
valor da energia minima que a particula, carregada ou ndo, deve possuir antes de ser
localmente absorvida EABS; o parametro C1, que se refere a deflexdo angular média
produzida por multiplo espalhamento de particulas carregadas; o parametro C2, que se
refere a perda fracional maxima de energia permitida entre eventos de colisGes de uma
particula carregada; o parametro Wcc, que se refere a energia maxima perdida por
particulas carregadas em colisGes fortes e 0 parametro Wcg, referente a energia maxima
perdida por particulas carregadas em perdas radioativas [SALVAT, FERNANDEZ-
VAREA E SEMPAU, 2011].

5.4.2 O PACOTE PENGEOM

A sub-rotina, em Fortran, usa 0 PENGEOM, apropriado para algoritmos de
simulacOes detalhadas, ou seja, onde cada interacdo na trajetoria de uma particula é
simulada em ordem cronoldgica. Usando este algoritmo, a descricdo de quando a
particula cruza uma interface € simples: quando a particula chega a interface, sua
trajetdria é interrompida assim que ela encontra 0 novo meio material e recomeca

novamente neste meio. Este metodo, que para e recomega a trajetoria quando a particula
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cruza uma interface, pode ser usado mesmo quando ha o mesmo meio nos dois lados da
superficie. Ou seja, uma simulacdo detalhada com um Gnico meio homogéneo pode se
dividir em duas partes por uma superficie arbitraria, produzindo os mesmos resultados
[SALVAT et al, 2011].

Como citado anteriormente, a simulacdo detalhada s6 é aplicavel para o
transporte de fotons ou elétrons de baixa energia. Para elétrons e pdésitrons de alta
energia, a maior parte dos cdédigos de Monte Carlo recorre a forma condensada ou
mista, onde o efeito global das mdltiplas interacbes ao longo de uma determinada
trajetdria é calculado através da teoria de espalhamento mdaltiplo. Para evitar trajetorias
muito grandes, que poderiam colocar a particula dentro de um meio diferente, as
simulacfes condensadas requerem a avaliagdo da distancia a partir da posicdo atual até a
interface mais proxima, uma operacdo de grande custo computacional. A simulacéo
mista aplicada no PENELOPE &, computacionalmente, analoga a simulacéo detalhada.
Na verdade, a estrutura do algoritmo de monitoramento (tracking) foi feita de modo a
minimizar a influéncia da geometria no transporte de particulas. Este algoritmo opera
independente da proximidade de interfaces, e requer somente o conhecimento do
material da atual posicdo da particula. Como consequéncia o pacote PENGEOM pode
ser ligado diretamente ao PENELOPE [SALVAT et al, 2011].

Com o PENGEOM é possivel descrever qualquer sistema de materiais que
consista de meios homogéneos limitados por superficies quadricas. Para acelerar as
operacdes com a geometria, 0s corpos do sistema de materiais podem ser agrupados em
maodulos (volumes limitados por superficies quéadricas que contém um ou mais corpos);

maodulos ainda maiores, assim por diante.

Esta “hierarquia” de moddulos reduz o trabalho das rotinas geométricas, que se
tornam mais eficazes quando a complexidade do sistema aumenta. A versdo 2006 do
PENGEOM pode simular sistemas complexos de materiais, com até 5000 corpos e 9999
superficies limitando [SALVAT et al., 2011]. Este grande nimero de elementos seria
atil se tivéssemos que descrever cada elemento manualmente, um por um. Mas o
PENGEOM tem um recurso que permite o clone dos médulos, ou grupo de moédulos,

uma técnica que aumenta rapidamente o nimero de elementos usados.

Exceto para casos triviais, € muito dificil verificar se a geometria construida esta

correta, principalmente em estruturas 3D com diversos corpos e médulos. Mas podemos
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utilizar os programas, GVIEW2D ou GVIEW3D, para visualizar a geometria na tela do

computador.

5.4.3 SUPERFICIES QUADRICAS

O sistema de materiais consiste de nimero limitado de corpos homogéneos
definidos pela composicdo material e superficie limitante. Por motivos praticos, todas as
superficies devem ser quadricas [SALVAT et al., 2011], representadas pela Equacéo 13,
que inclui planos, par de planos, esferas, cilindros, cones, elipsoides, paraboloides,

hiperboloides.
Equacao 13: Equacdo das superficies quadricas.
- 2 2
F(x,9,2) = AyxX® + Ayyxy + Ayyxz + Ay y*+ Ay, yz

+A,,7% + Ax + Ayy + Az + A =0

Sendo a sua forma reduzida representada pela Equacéo 14.

Equacdo 14: Equacdo reduzida das superficies quadricas.

F(x,v,z) =L1x?> + Ly + I3z + [,z + 15 =0

Na prética, estas superficies sdo conhecidas na sua forma gréfica, e é complicado
obter o parametro quadrico correspondente. Para facilitar a definicdo da geometria, cada
superficie quédrica é definida na forma implicita ou ainda, na forma reduzida (Equacéo

14), e por algumas transformac6es geométricas, como mostra a Tabela 1 e a Figura 7.
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Tabela 1: Quédricas reduzidas [modificado de SALVAT et al., 2011].

Forma Reduzida indices (1, 12, 13,14, 1s) Quadricas
Z-1=0 000141 Plano
Z2-1=0 0010-1 Par de planos paralelos
X>+y*+22-1=0 1110-1 Esfera
X*+y*-1=0 1101-1 Cilindro
X*-y*-1=0 1-1 0 0-1 Cilindro hiperbdlico
X*+y*-22=0 11-100 Cone
X*+y*-22-1=0 11-10-1 Hiperboldide de uma folha
X*+y*-22+1=0 11101 Hiperboldide de duas folhas
X>+y*-2=0 110-10 Paraboldide
X*-z=0 100-10 Cilindro parabdlico
X*-y*-z=0 1-1 0-10 Paraboldide hiperbdlico

Outras quadricas podem ser obtidas, a partir da forma reduzida correspondente

aplicando as seguintes transformacdes e nesta ordem:

a) Expansédo ao longo dos eixos, definindo um fator de escala: X-SCALE = a, Y-
SCALE = b e Z-SCALE = c. Essa transformacdo pode, por exemplo,
transformar a esfera reduzida em um elipsoide com o0s semieixos iguais aos
fatores de escala.

b) Rotagdo, R(w, ©, ¢), definida pelos angulos de Euler OMEGA = ®, THETA = ©
e PHI = ¢. Note que a rotagdo R(w, ©, ¢) transforma um plano perpendicular ao
eixo-z em um plano perpendicular a direcdo com os angulos polar e azimutal, ©
e ¢, respectivamente. O angulo OMEGA ndo tem efeito quando a quadrica
inicial é simétrica ao eixo-z.

c) Translacdo, definida pelos componentes do vetor deslocamento t. (X-SHIFT =
ty, Y-SHIFT = t, e Z-SHIFT = t,)

Uma quadrica s6 sera perfeitamente definida se forem conhecidos seus indices
(I, I, I3, 14, Is), o fator de escala (X-SCALE, Y-SCALE e Z-SCALE) e os vetores
deslocamento (X-SHIFT, Y-SHIFT e Z-SHIFT).
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11010 1,0,0,-1.0 1-10-18

Figura 7: Forma reduzida das superficies ndo planas e seus indices [modificada de SALVAT et al., 2011].
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5.4.4 DEFINICAO DE MODULOS E SUBMODULOS

Um corpo é definido como sendo um volume limitado por superficies quadricas,
e preenchido com material homogéneo. Para simplificar um corpo, temos que definir os
limites da superficie quadrica com os apontadores (side pointers), +1 ou -1, e sua
composic¢do (legenda interpretada pelo PENELOPE para identificar o material). H4 uma
ordem especifica que deve ser seguida para definir os corpos na rotina, sempre “de fora
para dentro”, ou seja, 0 corpo maior englobando os menores. Na Figura 8pode ser
visualizado um exemplo de uma seta dentro de uma esfera com o0s correspondentes
apontadores (side pointers) para definir o material entre a esfera e a seta [SALVAT et
al, 2011].
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Figura 8: Exemplo de geometria simples, uma seta dentro da esfera. Os niimeros com quadrados indicam os
corpos [SALVAT et al., 2011].

Um modulo é definido como um volume, limitado por superficies quadricas, que
contém um ou mais corpos. O modulo pode conter outros modulos, que serdo referidos

como submadulos. O volume do médulo é preenchido por material homogéneo, que
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automaticamente preenche as cavidades do modulo (ou seja, volumes que néo
correspondem a um corpo ou submodulo). Essas cavidades preenchidas serdo
consideradas um corpo individual. Um corpo que é limitado por superficies pode ser
declarado como corpo ou modulo [SALVAT et al, 2011].

Os modulos devem satisfazer as seguintes condicdes:

e Os corpos e submodulos de um modulo devem estar contidos completamente
nele;

e Um submddulo de um mddulo ndo pode sobrepor com os outros submaodulos ou
corpos do mesmo modulo (isto é necessario para certificar-se de que a particula

SO pode entrar ou sair de um modulo através das superficies que o limitam).

Um médulo (com seus possiveis submddulos) pode representar uma parte
completa de um sistema composto por diferentes materiais, por exemplo: fonte
radioativa, cabeca de um acelerador, detector, fantoma, etc. Para facilitar na construcao
da geometria € util fazer translacdes e rotacGes individuais de um maédulo. A definicdo
de um modulo inclui os parametros de rotacdo e translacdo, opcionais, que permitem
modificar a posicéao e orientacdo de um maodulo (e seus submaodulos). Como no caso dos
corpos, a rotacdo de ser feita antes. Todos os submodulos e corpos de um mesmo
maodulo séo transladados e rotacionados juntos.

Na pratica, em simulacfes com geometrias finitas, a simulacdo deve ser
interrompida quando a particula sai do sistema de materiais. No PENGEOM isto é feito
automaticamente, assumindo que todo o sistema esta incluso em um mdédulo grande o
suficiente, que engloba todo o sistema, o invélucro (enclousure). Assume-se que existe
o0 vacuo perfeito fora dele. Se na definicdo da geometria houver corpos que se estendam
além do invélucro, estes sdo truncados e sO a parte de dentro dele sera considerada.
Assim particulas que o deixam nunca voltardo para o sistema de materiais [SALVAT et
al, 2011].
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5.4.5 PROGRAMAS PRINCIPAIS (MAINS)

O pacote PENELOPE, inclui trés tipos de programas principais (mains):
penslab, pencyl e penmain. Os programas podem, facilmente, ser generalizados para o
caso de fontes com emissdo de particulas multiplas com espectro continuo ou discreto.
Embora seja possivel a simulagdo de algoritmos que implementem facilmente os
modelos de interacdo adotados (ou seja, a fisica) e descrevam com precisdo certos tipos
de geometrias, € invidvel desenvolver um main program capaz de calcular todas as

informacdes de um problema pratico (com fontes de radiacdo arbitrarias).

Os trés programas operam de forma similar. Eles tém os dados de um arquivo de
entrada (input file) e fornecem os resultados no arquivo de saida (output file). No
arquivo de saida sdo geradas informagcfes como numero de historias, velocidade da
simulacdo, nimero médio de particulas secundéarias geradas, energia média depositada.
Estes programas também podem gerar um nudmero de distribuicdes continuas,

dependendo da opgéo escolhida no arquivo de entrada.

O penmain é um programa que simula o transporte elétron-féton em sistemas
complexos. Ele foi feito de forma a permitir que os usuéarios o utilizem no PENELOPE
sem ter que escrever o programa principal. A geometria deve ser descrita no pacote
PENGEOM, como ja foi visto anteriormente. Na forma padrdo o penmain assume que
as particulas primarias emitidas vém de uma fonte pontual, monoenergética ou com um
espectro de energia. Também € possivel que o programa leia os dados da energia de
outro arquivo, o phase-space file. Esta op¢do é bastante Gtil para dividir uma simulacéo

de um problema complexo em varios estagios [SALATA, 2008].

5.4.6 ESTRUTURA DO CODIGO

O cddigo de simulagdo PENELOPE, como mencionado anteriormente, é
composto por quatro arquivos FORTRAN com as defini¢cdes das sub-rotinas utilizadas

na simulacao:
PENELOPE.f: sub-rotinas responsaveis pelo transporte das particulas simuladas;
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PENGEOM.f: sub-rotinas que controlam a geometria da simulacéo;
TIMER.f: sub-rotinas que controlam o tempo de simulacdo;
PENVARED.f: sub-rotinas que executam os métodos de reducdo variacional.

Além desses, o codigo é distribuido com um programa MATERIAL.f

responsavel pela geracdo dos arquivos de dados de secdo de chogue dos materiais.

Para desenvolver uma simulacdo com o PENELOPE o usuario deve editar um
arquivo FORTRAN, main.f, com as chamadas das sub-rotinas PENELOPE.f,
PENGEOM.f, PENVARED.f e TIMER.f, proporcionando o0 gerenciamento da
simulacdo como um todo, e criando, com esses cinco arquivos FORTRAN, um arquivo
main.exe. A Figura 9 representa um esquema da estrutura do pacote de simulacao
Monte Carlo PENELOPE. Os arquivos escritos com letra maiuscula sdo fornecidos no
pacote do PENELOPE e os escritos com letra minuscula devem ser criados pelo

usuario.
main.f
+ main.exe
PENELOPE.f + _
PENGEOM.f Compilago entrada.in Compilacio
TIMER.f S — geometria.geo — | Saida.dat
PENVARED.f material.mat

Figura 9: Estrutura do pacote de simulacdo Monte Carlo PENELOPE.

A simulacdo € iniciada pela execugdo do arquivo main.exe que busca
informacdes de entrada fornecidas pelo usuério através do arquivo entrada.in, além de
informacdes da geometria através do arquivo geometria.geo, e informacdes de secdo de

choque dos materiais envolvidos na simulacéo através do arquivo material.mat.
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6. MATERIAIS E METODOS

Neste trabalho todas as simulacBes para estudar o transporte de fétons nas
camaras de ionizagdo e analisar a influéncia energética da adi¢cdo da pelicula de
aluminio nas cAmaras de ionizacdo, utilizadas em radiodiagnostico, foram realizadas
através do codigo de Monte Carlo PENELOPE (versdo 2008). A escolha do cédigo
PENELOPE deu-se pelo fato de ele oferecer um pacote de geometria flexivel que

permite desenvolver desde geometrias simples a geometrias bastante complexas.

Para realizar a analise da influéncia energética, foram simuladas duas
configuracdes diferentes para as camaras de ionizagdo. A primeira camara composta de
Polimetil-metacrilato (PMMA) e preenchida com ar. Uma segunda composta de
Polimetil-metacrilato (PMMA), preenchida com ar e com uma placa de aluminio (com
sua espessura variando de 0,1 a 0,3 mm) na janela de entrada da camara. Nas
simulagOes, as camaras foram inseridas em um universo contendo ar para simular as

interacdes da radiacdo nas camadas de ar presentes na camara de ionizacao.

6.1 PARAMETROS DE ENTRADA DA SIMULACAO

No arquivo entrada.in o usuério definira diversas caracteristicas da simulagéo,
tais como: tipo de particula do feixe priméario (elétron, féton ou poésitron), o tipo de
fonte (extensa, conica ou pontual), o espectro de energia da fonte e as suas respectivas
probabilidades, parametros de controle da simulacdo, nimero de particulas a serem
simuladas e tempo total de simulacdo, além dos nomes dos arquivos de geometria e
material. Os parametros definidos no arquivo entrada.in influenciam tanto na exatidao

quanto no desempenho da simulacdo e os mesmos sdo descritos na Tabela 2.
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Tabela 2: Variaveis de entrada das simulagdes e suas respectivas fungdes.

Variaveis Funcéo
KPAR Tipo de particula priméria (elétron, foton ou pdsitron)
Energia da particula simulada (eV). O usuario pode definir uma
E fonte monoenergética ou fornecer os valores das probabilidades de
um espectro de energia.
MAT Materiais onde as particulas se movem.
X, Y, Z Coordenadas das particulas (cm).
U, Vv,w Cossenos diretores dos movimentos das particulas.
EABS Energia de corte da simulacéo, representando o maior valor de

energia que a particula possui antes de ser localmente absorvida.

Parametro de condensacdo de historias utilizado no algoritmo
C1l misto. Essa variavel é proporcional & deflexdo angular média de
particulas carregadas (valores de 0.05 a 0.2).

Parametro de condensacao de historias utilizado no algoritmo
C2 misto. Essa variavel é proporcional a perda fracional de energia
entre eventos fortes consecutivos (valores de 0.05 a 0.2).

Energia de corte (eV) para as colisdes inelasticas de particulas

wee carregadas (fortes).

WCR Energia de corte (eV) para emissdo de bremsstrahlung.

Os valores das variaveis EABS, C1, C2, WCC E WCR, chamados parametros de
transporte, devem ser fornecidos pelo usuario para cada material utilizado na simulacéo.
Como ja mencionado na Tabela 2, o parametro C1 é a deflexdo angular média, que €
produzida através do espalhamento elastico ao longo do caminho de particulas
carregadas entre os eventos fortes (elasticos) consecutivos e C2 é proporcional a perda
fracional de energia entre esses eventos fortes consecutivos. Quanto mais os valores de
C1 e C2 estejam proximos de 0, maior é a exatiddo da simulacdo, porém é menor seu

desempenho.

Esses parametros determinam a exatiddo e a velocidade da simulag&o. Para que a
simulacdo seja mais exata € necessaria a utilizacdo de pequenos valores de C1 e C2 (em
torno de 0,05). Para valores maiores a simulacdo perde exatiddo (quanto menor o valor
mais detalhada sera a simulacdo), porém torna-se mais rapida. As energias de corte W¢c
e Wcr podem influenciar a distribuicdo de energia das particulas que estdo sendo
simuladas [SALVAT et al., 2011].
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Os parametros de entrada EABS (elétrons e positrons), EABS (fotons), C1, C2,
WCC e WCR foram mantidos com valores fixos durante as simulagdes de 10 keV, 1
keV, 0,05, 0,05, 10 keV e 1 keV, respectivamente.

Na simulagdo as camaras de ionizacdo foram posicionadas a 1 metro de distancia
do ponto focal do tubo de Raios X com filamento e alvo de Tungsténio, possuindo uma
filtracdo adicional de 1 mm de aluminio e feixe cénico. Variou-se, entdo, a tensdo do
tubo em incrementos de 10 kV entre 60kV e 110kV e uma alta tenséo de 140kV, a fim
de varrer a faixa de Raios X diagndstico.

J& o arquivo geometria.geo define as regides de interesse na simulacdo, cada
regido devendo ser definida como um corpo especifico, sendo descrita por meio de
funcbes quadraticas que definem as superficies que limitam essas regides
[PIANOSCHI, 2008].

Para cada corpo no arquivo de geometria deve ser definido um indice de
material, correspondendo ao material que preencheré a regido interna do corpo, havendo

uma concordancia deste com o arquivo de materiais.

No arquivo de material, sdo encontrados dados do material e tabelas com
parametros de transporte e atenuacdo de elétrons, fotons e pdsitrons em funcdo da
energia. Para se criar um arquivo material.mat, que serd utilizado na simulacdo, €
necessario que se crie um arquivo material.exe, que € gerado a partir do arquivo
MATERIAL.f e das sub-rotinas do PENELOPE.{.

Através do arquivo main.f, o usuério pode estabelecer os dados desejados para a
saida da simulacdo, no arquivo penmain.dat, que pode conter informacGes como a dose
depositada em um dado corpo, o espectro de particulas cruzando uma interface ou
saindo e entrando em um corpo. Para gerar o0 arquivo de saida, o codigo PENELOPE
armazena dados de interacdo e deposicdo de energia em relagdo aos corpos definidos no

arquivo de geometria durante a simulacéo, atualizando o arquivo ao final da mesma.
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6.2 CONSTRUCAO DAS GEOMETRIAS

As geometrias utilizadas na simulacdo foram construidas atraves de superficies

quadricas, as dimensdes simuladas foram escolhidas com base nas caracteristicas

uma camara de ionizacdo de placas paralelas comercial utilizada em radiodiagnostico

que contém em sua janela de entrada placas de aluminio, com espessura delgada.

Dessa forma, para as simulacdes com cddigo PENELOPE foram construidas

duas camaras de ionizacdo de formato cilindrico com 10 cm de diametro e 5 cm

de

de

altura, compativeis com as camaras de ionizacdo utilizadas para dosimetria em

radiodiagnostico. A primeira camara composta de Polimetil-metacrilato (PMMA) e

preenchida com ar e a segunda camara composta de Polimetil-metacrilato (PMMA),

preenchida com ar e com a adicdo de uma pelicula de aluminio com 9,8 cm de diametro

na janela de entrada da camara. Para a segunda camara ainda foram simuladas

seguintes espessuras: 0,1 mm, 0,2 mm e 0,3 mm de aluminio.

Os dois modelos de camaras séo ilustrados nas Figuras 10 e 11.

as

" giew2d - [PENGEOM 2D geometry viewer] =

i) File Edit View State Window Help

[Running " input pending in PENGEOM 2D geometry viewer
— e T

Figura 10: Geometria da caAmara composta de PMMA e preenchida com ar.
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Figura 11: Geometria da cAmara composta de PMMA e preenchida com ar com uma placa de aluminio (de
espessura variavel de 0,1mm a 0,3 mm) na janela de entrada da camara.

6.3 COEFICIENTE DE ATENUACAO LINEAR

A atenuacdo dos fétons pela matéria ocorre pelos efeitos de espalhamento e
absorcédo de energia. O coeficiente de absorcao é a fracdo absorvida da energia do feixe
por unidade de espessura do material absorvedor. Tanto o coeficiente de absorcdo
quanto o coeficiente de atenuacdo linear dependem da energia do feixe e do nimero
atdmico do material absorvedor [CEMBER e JOHNSON, 2009].

Para avaliar o coeficiente de atenuacdo linear (p), considera-se um feixe de
radiacdo monoenergético incidindo perpendicularmente em uma placa de um
determinado material com espessura x. Suponha-se também, uma situacdo ideal onde
cada foton ou penetra no material sem interagir ou interage por efeito fotoelétrico, com
depdsito total de energia. O nimero de particulas transmitidas (N), através do material
absorvedor de espessura xesta associado ao nimero de particulas do feixe inicial (N,) e
é descrito pela Equacédo 2 [CEMBER e JOHNSON, 2009].

O coeficiente de atenuacdo linear (p) é determinado experimentalmente, sob
condicdes especificas onde um feixe de fétons monoenergético colimado incide em um

material absorvedor do qual se faz variar a espessura. Um detector é colocado a uma
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distancia fixa da fonte de radiacdo e suficientemente afastado do material absorvedor,

de tal modo que apenas os fotons primérios sdo medidos [KHAN, 2010].

Em condic¢des de “boa geometria”, o coeficiente de atenuacdo linear pela lei de

atenuacédo exponencial pode entdo ser obtido matematicamente por meio da expresséo:

Equacdo 15: Lei da atenuacao exponencial.

In (N/NO)

X

p= -

O feixe produzido por um gerador de Raios X ndo é um feixe monoenergeético,
mas um espectro continuo de energia de fotons. A atenuacdo de um feixe de Raios X
ndo € uma exponencial simples, e o declive da curva de atenuacdo diminui com o
aumento da espessura do material absorvente, uma vez que este remove os fotons de
baixa energia. A medida que a espessura deste material aumenta a energia média do
feixe, que é transmitida, aumenta, ou seja, o feixe € progressivamente endurecido,
aumentando, também, o seu poder de penetracdo [ALEIXO, 2007; HUBBELL e
SELTZER, 1995].

O coeficiente de atenuagdo linear (u) foi utilizado para a verificagdo das
simulacdes com o cdédigo Monte Carlo PENELOPE, versdo 2008, utilizadas para
avaliacdo da influéncia da adi¢do de uma placa de aluminio com espessura variavel na
janela de entrada das camaras de ionizagdo e energias utilizadas em radiodiagnostico. O
coeficiente foi determinado por simulacdo Monte Carlo para diferentes energias e
espessuras de aluminio e comparada com valores disponiveis na literatura [NIST, 2004].
Nesta literatura os valores dos coeficientes de atenuacdo sdo tabelados em funcgdo da
energia para cada material especifico. A relacdo dos valores teéricos [NIST, 2004] com
os simulados foi 0 método utilizado para a avaliacdo da simulacdo de camaras de

ionizacdo com diferentes espessuras de aluminio na janela de entrada da mesma.

O material escolhido para a simulagéo foi o aluminio, por ser o0 material presente
na composicao da maioria das cdmaras de ionizacdo fabricadas atualmente. As energias
utilizadas foram 60, 70, 80, 90, 100, 110 e 140 keV, intervalo de energia utilizado em
radiodiagnostico. Utilizaram-se as espessuras de 0,1, 0,2, e 0,3 mm de aluminio. Esses

dados sdo apresentados no capitulo 7.
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7. RESULTADOS E DISCUSSOES

Neste capitulo serdo apresentados os resultados obtidos, para as duas geometrias
de camaras de ionizacdo simuladas utilizando-se o método Monte Carlo com o cddigo
PENELOPE.

Os dados foram obtidos em funcdo dos parametros de entrada da simulagdo, do
material, da espessura da pelicula de aluminio e da faixa de energia do radiodiagnostico.

Ao analisar as energias absorvidas no volume de ar da camara de ionizacéo
utilizada como referéncia (PMMA) observou-se que a energia absorvida pelo ar esta
diminuindo com o aumento da tensdo aplicada ao tubo de Raios X. Resultado esperado

ja que a energia incidente estd aumentando.

Ao adicionar a primeira pelicula de aluminio, com 0,1 mm de espessura, notou-
se uma mudanca de comportamento na energia absorvida pelo ar, que aumenta com 0
aumento da tensdo. Quando sdo adicionadas as peliculas de aluminio na janela de
entrada da camara de ionizacdo, o aluminio absorve os fotons com energias mais baixas,
devido ao efeito fotoelétrico [KNOLL, 1989], criando elétrons secundarios no aluminio

que irdo compensar a perda de energia nas paredes da camara.

Também foram simuladas as espessuras de 0,2mm e 0,3 mm d e aluminio com

objetivo de determinar uma configuracdo 6tima para a camara de ionizacao.

A Figura 12 apresenta o gréafico relativo a energia absorvida pelo volume

sensivel (ar) na cAmara de ionizacédo utilizada como referéncia.
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Figura 12: Energia absorvida pelo ar na camara referéncia composta por PMMA preenchida com ar.

Ao analisar o grafico pode-se observar que a energia absorvida pelo volume de
ar da camara referéncia de PMMA diminui com o aumento da tensdo aplicada ao tubo
de Raios X.

Esse comportamento pode ser observado também na Figura 13. Que apresenta a

energia absorvida pelas paredes de PMMA.
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Figura 13: Energia absorvida pelas paredes de PMMA na camara referéncia.
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Esse comportamento é explicado pelo coeficiente de absorcdo de energia para
esses materiais. O coeficiente de absorcdo de um material representa a quantidade de
energia absorvida pelo material e a energia refletida pelo material, o valor obtido é
sempre entre 0 e 1. O coeficiente de absor¢do maxima é determinado por um valor de 1,
onde toda a energia que atinge o material é absorvida pelo material e o coeficiente de
absorcdo minimo é determinado quando por um valor de 0, onde toda a energia €

refletida.

O proximo passo das simulac@es foi adicionar peliculas de aluminio na janela de
entrada da camara de ionizacdo e observar qual a contribui¢cdo das mesmas, no que se

refere a absorcao de energia pelas paredes de PMMA e pelo volume de ar.

As Figuras 14 e 15 apresentam os resultados obtidos da comparacdo da energia
absorvida pelo PMMA e pelo ar, respectivamente, entre a camara referéncia e camara

com uma pelicula de aluminio com espessura de 0,1mm na janela de entrada.
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Figura 14: Grafico comparativo entre a cdmara referéncia e a camara com pelicula de aluminio com espessura
de 0,1 mm, quanto a energia absorvida pelas paredes de PMMA.
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Figura 15: Grafico comparativo entre a cAmara referéncia e a cimara com pelicula de aluminio de 0,1 mm de
espessura, quanto a energia absorvida pelo volume sensivel (ar).

Em ambos os graficos (Figuras 14 e 15) é possivel observar um aumento da
energia absorvida com o aumento da tensdo tanto no PMMA quanto no volume sensivel
(ar). Isto ocorre porque ao acrescentar a pelicula de aluminio na janela de entrada da
camara, essa filtracdo gera radiacdo espalhada, de menor energia que a da radiacédo
incidente, além de aumentar o nimero de particulas secundérias (elétrons) geradas.
Quando a pelicula de aluminio é introduzida altera-se a configuracdo do espectro de

energia que entra na camara.

Com o objetivo de determinar uma melhor configuracdo para a camara de
ionizacdo simulada no presente trabalho, foi realizada uma variacdo na espessura das
peliculas de aluminio. Os gréaficos 16, 17, 18 e 19 mostram que o comportamento
apresentado para a cAmara com 0,1 mm de aluminio, quanto as energias absorvidas no
ar e nas paredes de PMMA, se repetiu também para as camaras com 0,2 mm Al e 0,3

mm Al na janela de entrada.
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Figura 16: Grafico comparativo entre a cAmara referéncia e a caimara com pelicula de aluminio com espessura
de 0,2 mm, quanto a energia absorvida pelas paredes de PMMA.
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Figura 17: Grafico comparativo entre a cAmara referéncia e a camara com pelicula de aluminio de 0,2 mm de
espessura, quanto a energia absorvida pelo volume sensivel (ar).
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Figura 18: Grafico comparativo entre a cAmara referéncia e a caAmara com pelicula de aluminio com espessura

de 0,3 mm, quanto a energia absorvida pelas paredes de PMMA.
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Figura 19: Gréafico comparativo entre a cAmara referéncia e a cdmara com pelicula de aluminio de 0,3 mm de

espessura, quanto a energia absorvida pelo volume sensivel (ar).

O proximo passo foi comparar 0s resultados obtidos na simulacdo para as trés

espessuras de aluminio, observando a dose absorvida pelo volume sensivel da camara

(ar). A Figura 20 apresenta tal comparag&o.
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Figura 20: Comparagdo entre as cAmaras simuladas com adi¢do de aluminio na janela de entrada, quanto a
guantidade de energia absorvida pelo volume sensivel (ar) .

Para determinar qual configuracdo de camara esta mais proximo dos dados
tedricos, foi feito um grafico comparativo da razdo entre o coeficiente de atenuacao
linear tedrico [NIST, 2004] e o coeficiente de atenuacdo linear simulado para as trés

espessuras simuladas em funcédo da variacdo da energia do feixe de radiacéo.
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Figura 21: Gréfico da razdo entre o coeficiente de atenuagao linear tedrico e o simulado, em funcéo das
espessuras de aluminio testadas e da variacio da energia.
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Através da andlise do grafico comparativo da razdo entre o coeficiente de
atenuacdo linear teorico [NIST, 2004] e o coeficiente de atenuacéo linear simulado para
as trés espessuras de aluminio, apresentado na Figura 21, é possivel observar que as
mesmas apresentam uma pequena variacdo. Para a cdmara com 0,3 mm de espessura de
aluminio houve uma variacao entre valores medidos e simulados de 7%, para a camara
com 0,2 mm de espessura de aluminio esse valor foi de 5,5% e a cAmara com espessura

de 0,1 mm de aluminio foi a que apresentou uma menor variacéo de 3,7%.

62



8. CONCLUSOES

Através de um estudo bibliografico detalhado sobre os efeitos da interacdo da
radiacdo em meios materiais, mecanismos de detec¢do das camaras de ionizacdo e do
entendimento do codigo de simulagdo Monte Carlo PENELOPE, foi possivel simular
uma geometria compativel com as cdmaras de ionizagcdo comerciais utilizadas para
dosimetria em radiodiagndstico e desenvolver um algoritmo capaz de simular as

configuracBes de camaras propostas no inicio das pesquisas.

A partir dos resultados obtidos, foram gerados graficos para avaliacdo da
influéncia do coeficiente de atenuacdo linear de acordo com a energia quando
adicionada uma pelicula de aluminio na janela de entrada das camaras de ionizacdo
simuladas com o codigo Monte Carlo PENELOPE. A fim de verificar os dados
simulados, foi construido um grafico comparativo da razdo entre o coeficiente de
atenuacao linear tedrico [NIST, 2004] e o coeficiente de atenuacdo linear simulado para
avaliar a adicdo das peliculas com trés espessuras de aluminio diferentes. Analisando-se
este gréafico, conclui-se que a cdmara composta por paredes de PMMA, preenchida com
ar e com uma pelicula de aluminio com espessura de 0,1 mm foi a que gerou resultados
mais préximos dos dados teoricos, quando analisada a energia absorvida pelo volume
sensivel (ar). Foi possivel observar um aumento da energia absorvida com o aumento da
tensdo tanto no PMMA quanto no volume sensivel (ar). Ao acrescentar a pelicula de
aluminio na janela de entrada da camara, essa filtracdo gera radiacdo espalhada, de
energia menor que a energia da radiacdo incidente, além de aumentar o numero de
particulas secundarias geradas. Quando a pelicula de aluminio é introduzida, ela altera a
configuracdo do espectro de energia que entra na cdmara. Isto ocorre porque o aluminio
absorve os fotons de baixas energias no feixe e com isso obtém-se aumento na energia

média do feixe de Raios X.

O codigo PENELOPE mostrou-se eficaz na simula¢éo das cAmaras de ionizag&o,
ao ser adicionada uma pelicula de aluminio a janela de entrada e desta forma podemos
considera-lo uma ferramenta importante neste estudo. Além disso, considerando-se as
dificuldades envolvidas na determinacdo experimental das grandezas de interesse em
radiodiagnostico, o método de Monte Carlo é uma ferramenta bastante Gtil na predicao

de tais grandezas, e o codigo PENELOPE mostrou-se satisfatorio na realizacdo desta
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tarefa. Outra caracteristica a ser destacada do programa é a possibilidade que ele oferece

de simular geometrias diversas e complexas.

Desta forma, sugere-se para trabalhos futuros, desenvolver um algoritmo que
explore outras configuragOes para as camaras de ionizagdo, variando os parametros de
simulacdo do arquivo de entrada, materiais na sua composicao, diferentes geometrias de
camaras de ionizacdo, comparacGes com camaras reais utilizadas na dosimetria de
feixes de Raios X a fim de comprovar os demais parametros que influenciam na
eficiéncia das cAmaras e quais destas sdo mais adequadas para aplicagédo em dosimetria
da radiacdo na faixa de energia do radiodiagnéstico que contribuam para a melhora na

qualidade das camaras de ionizacao.
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