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RESUMO

Baseado no grande uso dos LINACs de baixa energia no Brasil e com o objetivo de criar
uma ferramenta confidvel para colaborar com calculos dosimétricos de radioterapia, este
trabalho pretende desenvolver e validar um modelo computacional de acelerador linear
usando o cédigo MCNP tendo como referéncia as especificagdes fisico-técnicas do CLINAC
600 C/D da Varian do Hospital Sao Jodo. No modelo computacional desenvolvido estdo
incluidos os principais dispositivos do cabegote do CLINAC. Um modelo computacional de
objeto simulador com dimensdes de 30 x 30 x 30 cm?® foi simulado e colocado a uma
distancia fonte-superficie de 100 cm. Na modelagem, considerou-se um feixe
monoenergético de elétrons de 6,3 MeV, partindo-se de 108 particulas. Na simulagdo foram
usadas trés superficies espaco de fase para reduzir o tempo de processamento e melhorar a
incerteza estatistica. A validacdo apresentada nesta dissertacdo foi realizada a partir da
obtencdo e analise do espectro dos raios-X gerados por bremsstrahlung, e da comparacdo
dos célculos de Porcentagem de Dose Profunda e do perfil de dose do feixe de fotons com
os resultados experimentais disponiveis. Como resultados, foram obtidas uma alta
correspondéncia na regido de maxima dose entre as curvas de Porcentagem de Dose
Profunda obtidas com MCNP e as obtidas dos dados experimentais. As comparagdes das
curvas de perfil de dose do feixe de fotons alcangaram semelhangas razoaveis na regido de
achatamento para os diferentes tamanhos de campo utilizados. Conclui-se que o modelo
computacional do cabegote do CLINAC 600 C/D da Varian tem uma fiabilidade estatistica
aceitavel, considerando os critérios de recomendacdo utilizados, validando-se como uma
ferramenta dosimétrica de verificagdo e¢ ponto de partida em multiplos estudos de
radioterapia.

Palavras chaves: Acelerador Linear, Simulacoes com Monte Carlo, MCNP,
Porcentagem de Dose Profunda, Perfil do Feixe de Fotons.



ABSTRACT

Based on the high availability of low energy linear accelerators in Brazil and with the goal
of developing a reliable tool for dose distribution calculations in radiotherapy; this research
aims to validate a linear accelerator head model using MCNP Monte Carlo code. The Varian
600 C/D linear accelerator installed at the Hospital Sao Jodo de is taken as reference. The
main components of the linear accelerator head were simulated based on detailed
information of the manufacturer. In order to calculate dose distribution, a water phantom
with dimensions of 30 x 30 x 30 cm?® was simulated and placed at 100 cm of source-surface
distance. A monoenergetic electron beam of 6,3 MeV was considered as a source. The
number of primary particles used in the simulation was 108. A Phase-Space Surface was
used to scoring the photon spectrum below the tungsten target. Others two were placed in
the model in order to reduce computational time and improve statistical accuracy. In order
to validate the developed model, the X-ray spectrum generated by bremsstrahlung was
calculated and analyzed. Furthermore, the results of percentage depth doses and beam
profiles calculations were compared with available measurements. The MCNP calculations
results were compared to measurement showing good agreement between them. The
comparison between MCNP calculations and measurement of PDD showed reasonable
coherence at build-up region. The results were in an acceptable interval of confidence at the
flat region of beam profiles comparison for three different field sizes. In this work, we
compared MCNP calculations to experimental data in order to validate the developed
LINAC head model. The results showed a good agreement according to the recommended
criteria. The developed model was validated as an accurate tool for LINAC quality control
procedures.

Key words: Medical Linear Accelerator, Monte Carlo simulation, MCNP, Percentage
Depth Dose, Profile Dose calculation
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1. INTRODUCAO

O cancer ¢ uma das principais causas de morte no mundo, sendo responsavel por 8,2
milhdes de mortes em 2012, segundo o relatédrio do projeto GLOBOCAN/TARC realizado
neste mesmo ano . O Brasil ndo ¢é excecdo, o Instituto Nacional de Cancer José Alencar
Gomes da Silva (INCA) estima quase 600 mil novos casos de cancer para 2016 2. As
principais terapias para essa doenga sdo a cirurgia oncologica, a quimioterapia e a
radioterapia. A radioterapia ¢ um tratamento que utiliza radia¢@o ionizante para tratar e
prevenir determinadas doencas e processos organicos, principalmente diversos tipos de
cancer’. Em torno de 60% dos novos casos de neoplasias malignas vao necessitar de
radioterapia em pelo menos uma fase do tratamento *-3.

A teleterapia ¢ uma modalidade de radioterapia, onde a fonte de radiag@o esta colocada
fora do corpo do paciente e o feixe emitido penetra os tecidos, interagindo com as células
sadias e tumorais. Varios equipamentos emissores de radiacdo podem ser utilizados para
tratar o céncer, ndo obstante, para as lesdes profundas, o mais efetivo ¢ o Acelerador
Linear (LINAC) . Os LINACs sdo aceleradores de megavoltagem que podem emitir
raios-X na faixa de 4 a 30 MeV, e feixes de elétrons com varias energias "> 8. Esta
versatilidade ¢ importante, pois permite a realizacdo de multiplos tratamentos utilizando
apenas um equipamento.

Conforme dados expostos pelo Comité de Radioterapia do Brasil em 2005, o Ministério
de Saude tinha disponibilidade de 153 LINAC. Destes, 5 de alta energia (>8 MeV), 115
sdo de baixa energia (4-6 MeV) e 33 sdo de tipo dual °. Ou seja, mais de 75% dos LINAC
no pais corresponde aos parametros fisicos do CLINAC 600 C/D, que representa o objeto
de estudo nesse trabalho. O CLINAC 600 C/D ¢ um acelerador de megavoltagem usado
em radioterapia, que gera um feixe de raios-X de 6 MeV de energia nominal. O estudo
dosimétrico deste acelerador linear ¢ motivado pela disponibilidade de dados de medicoes
de distribui¢do de dose, e a necessidade de desenvolver ferramentas dosimétricas que
garantissem tratamentos mais precisos.

Uma questdo importante nos servicos de radioterapia € o risco envolvido em seus
procedimentos. O grande desafio da radioterapia atual é aperfeicoar a distribuicdo
espacial de dose, minimizando a deposicdo de dose nos tecidos saudaveis e aumentando

significativamente a dose absorvida no tecido tumoral. A determinagdo da distribui¢do de
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dose em pacientes que se submetem a radioterapia ¢ um procedimento de repercussdo
relevante na qualidade do tratamento ’.

Atualmente, calculos baseados no método de Monte Carlo, sdo ferramentas uteis para a
determinacdo da distribuicdo de dose em radioterapia ', O método de Monte Carlo ¢é
uma ferramenta matematica comumente utilizada em diversas areas da Fisica, para o
transporte de radiagdo, especialmente em aplicagdes, tais como a radioterapia e a prote¢do
radiologica.

Dentro deste contexto, este trabalho tem como objetivo desenvolver um modelo
computacional do CLINAC 600C/D da Varian para realizar simula¢des com o codigo
MCNP. Em particular, o modelo computacional sera baseado no acelerador CLINAC 600
C/D da Varian instalado no Departamento de Radioterapia do Hospital Sdo Jodo de Deus
em Divindpolis, Minas Gerais. A escolha deste acelerador se deveu a disponibilidade de
medidas experimentais obtidas aplicando o protocolo TRS 398 !5, Pretende-se validar a
simula¢do do modelo computacional de LINAC através da analise e comparagdo das
curvas de Porcentagem de Dose Profunda (PDP) e do perfil de dose do feixe fotons da
simula¢do com Monte Carlo e as obtidas através das medic¢des realizadas pelo grupo que
atua no Servigo de Radioterapia do acelerador. O que se espera é que este modelo
computacional possa vir a melhorar a precisdo nos calculos de distribui¢do de dose em
radioterapia, diminuindo os efeitos secundarios induzidos por irradiagdo em tecidos
sadios. Realizar esta simulagdo envolve a modelagem realista da geometria do cabegote
do CLINAC 600 C/D, principalmente o Sistema de Colimagdo, e defini¢do dos

parametros fisicos que regem o transporte de particulas.

1.1 Justificativa

A justificativa deste trabalho baseia-se na necessidade de desenvolver ferramentas
dosimétricas para aprimorar os procedimentos, € melhorar os calculos de distribuicao de
dose em radioterapia. A radioterapia ¢ indicada em torno de 60% dos casos de neoplasias
malignas®. O grande desafio da radioterapia atual ¢ aperfeigoar a distribuigdo espacial
de dose, minimizando a dose nos tecidos sadios e aumentando significativamente a dose
absorvida no tecido tumoral. A preméncia de tratamentos mais precisos justifica qualquer
iniciativa que leve ao aperfeicoamento da qualidade dos célculos de dose. Outro fator ¢ a

grande disponibilidade de LINACs de 6 MeV de energia nominal no Brasil, evidenciando
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a validade deste estudo. Assim, justificam-se o desenvolvimento de ferramentas para
aperfeicoar a precisdo dos calculos de distribuigdo de dose em radioterapia. Seguindo este
mesmo propodsito, justifica-se desenvolver e validar um modelo computacional do
cabecote de um CLINAC 600 C/D da Varian. Tal modelo computacional sera util na
verificag@o e validagdo dos calculos de dose em situagdes onde a exatiddo dos sistemas
de planejamentos seja questionavel, também como complemento na validagdo de novos
modelos computacionais anatomicos, ¢ como ferramenta para o desenvolvimento do

controle de qualidade dos aceleradores lineares em radioterapia.

1.2 Objetivo geral

O trabalho tem como objetivo principal o desenvolvimento e validagdo de um modelo
computacional de acelerador linear para realizar simulagdes utilizando o cédigo MCNP

tendo como referéncia as especificagdes fisico-técnicas do CLINAC 600 C/D da Varian.

1.3 Objetivos especificos

1. Criar um modelo computacional de CLINAC 600 C/D através do codigo Monte
Carlo, onde estejam representados os principais componentes do cabecote do LINAC
e o feixe de elétrons;

2. Obter ¢ analisar o feixe de raios-X gerado a partir do feixe de elétrons;

3. Obter as curvas de PDP e as curvas de perfil do feixe de fétons em um objeto

simulador de agua, para diferentes tamanhos de campo de irradiagao;

4. Validar o modelo computacional do CLINAC 600C/D da Varian simulado com
MCNP através da comparagdo das curvas de PDP e perfil do feixe de fotons obtidas
pelas simulagdes computacionais por Monte Carlo e as curvas obtidas através das

medig¢des realizadas no CLINAC 600 C/D da Varian aplicando o protocolo TRS 398.
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2. ESTADO DE ARTE

2.1 Resumo historico da radioterapia

A historia da radioterapia come¢a quando Wilhelm Conrad Roentgen descobriu
acidentalmente os raios-X em novembro de 1895, quando fazia experimentagdes no
laboratério do Instituto de Fisica da Universidade Julius Maximilians, de Wiirzburg, na
Bavaria. Roentgen estava investigando o fendmeno causado pela passagem de uma
descarga elétrica em tubos de vidro, contendo gases rarefeitos '°.

Observou que um papel coberto com material fluorescente de platinocianureto de bario
(écran) tornava-se iluminado, mesmo quando o tubo era coberto com papel preto e o
experimento realizado em um quarto totalmente escuro. A essa radiagdo desconhecida,
que produzia o fendmeno da fluorescéncia, chamou de raios-X '6. A Figura 1 apresenta a
radiografia da mao do famoso anatomista Albert von Kolliker feita durante a palestra
inicial de Roentgen na Sociedade de Medicina Fisica de Wiirzburg o 23 de janeiro de

1896.

Figura 1. Radiografia de mao de Albert von Kolliker.
Fonte: ASSMUS, A., 1995, p. 15.
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A disseminagdo mundial desses eventos foi rapida e a utilizagdo dos raios-X se tornou
um elemento indispensavel em hospitais ¢ centros de pesquisa. Roentgen recebeu o
primeiro Prémio Nobel de Fisica em 1901. Quase paralelamente a descoberta dos raios-
X, outros cientistas fizeram importantes contribui¢cdes nesta area. Uma destas foi a
descoberta da radioatividade, em 1896, por Henri Becquerel, ao estudar a relacdo entre
substancias fosforescentes e os raios-X !7. A observagdo de que certos sais de urinio
geravam emissoes que impressionavam filmes fotograficos, mesmo ndo tendo sido
expostos previamente a luz, levou Becquerel a descobrir um novo tipo de raios
penetrantes, os quais foram denominados emissodes radioativas ou radioatividade.

Dois anos depois, em 1898, a descoberta de Becquerel foi amplamente investigada pelo
casal Pierre e Marie Curie, que verificaram que a radioatividade era uma propriedade do
elemento uranio, independente desse ser aquecido, estar em solugcdo ou em po, e acabaram
por descobrir dois novos elementos radioativos: o polonio € o radio '”. Em 1903, Henri
Becquerel, Pierre e Marie Curie foram agraciados com o Prémio Nobel de Fisica pela
descoberta do radio. Sete anos depois, Madame Curie também recebeu o Prémio Nobel
em Quimica, ¢ em 1911, com o apoio do Instituto Pasteur e da Universidade de Paris,
conseguiu fundar o Instituto do Radio hoje Institut Curie, instalado em edificios gémeos,
um para estudos em fisica ¢ matematica, com a dire¢do de Marie Curie ¢ ou outro para
estudos médicos com a dire¢do de Paul Regaud. Nesta nova instituicdo surgem as
primeiras contribui¢des radiobioldgicas e foram estabelecidos os principios da
radioterapia moderna.

O inicio da radioterapia no Brasil foi em 1901, no Rio Grande do Sul, com o médico
Becker Pinto, o primeiro a utilizar um aparelho de raios-X para tratamento de um tumor
de pele. A partir dai a radioterapia se dividiu em terapias de contato, inicialmente com
exposicdo de materiais radioativos (césio, cobalto etc.) e, posteriormente, com o

surgimento dos aceleradores lineares, a radioterapia a distancia *.
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2.2 Planejamento de radioterapia

Com o objetivo de garantir um tratamento de alta qualidade, um departamento de
radioterapia deve dispor de uma equipe multidisciplinar, integrada por oncologistas e
fisicos médicos. Eles estdo encarregados da planificacdo da técnica de radioterapia
adequada, considerando o diagnostico do paciente.

Justamente com o diagndstico, ¢ logo, a decisdo de usar radioterapia, inicia-se este
processo. Tal decisdo deve ser acompanhada pela definicdo do procedimento de
posicionamento e imobilizacdo que sera aplicado ao paciente. Para a defini¢do dos
procedimentos, a equipe multidisciplinar faz uso de imagens medicas do paciente, tais
como, Tomografia Computadorizada (Computed Tomography — CT), Ressonancia
Magnética Nuclear (Magnetic Resonance Imaging — MRI) e Tomografia por Emissao de
Positrons (Positron Emission Tomography — PET), para planejar o tratamento.

Com auxilio das imagens medicas, ¢ realizado o delineamento do volume do tumor, que
representa a area de maior concentragdo de células tumorais, delimitacdo do volume
tumoral visivel (Gross Tumor Volume — GTV) com margem clinica abrangendo possiveis
células tumorais. O volume contendo o GTV e doenga microscopica maligna possivel ¢
denominado volume clinico do alvo (Clinical Target Volume — CTV). O volume de
planejamento do alvo (Planning Target Volume — PTV) é uma definicdo de volume que
leva em conta o efeito de todas as variagcdes geométricas tais como: movimento de 6rgaos
com a finalidade assegurar que a dose prescrita seja realmente absorvida no CTV. Sdo
também circundados os 6rgdos adjacentes ao GTV cuja sensibilidade a radiagcdo pode
afetar suas funcionalidades. Estes 6rgaos sdo considerados 6rgdos de risco (Organ at Risk
— OAR) '8, Apos definido o volume de tratamento, se realiza os arranjos dos campos de
irradiacdo através dos colimadores do feixe, e se efetua a deposi¢do de dose no volume
tratado.

O planejamento de radioterapia ¢ um processo complexo que abrange a definicdo do
volume a ser irradiado e protegido, a defini¢do da dose, a aquisi¢do de dados do paciente,
0 posicionamento e imobiliza¢do do paciente, a simulagdo do tratamento, a transferéncia
de dados ao aparelho de tratamento, a verificacdo dos dados na rotina de tratamento, a

dosimetria e o perfeito funcionamento do equipamento de terapia '8,
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2.3 Aceleradores lineares clinicos

2.3.1 Evolucio dos aceleradores de particulas para radioterapia

Ap6s a descoberta dos raios-X por Roentgen em 1895, a tecnologia de produgéo de raios-
X foi orientada a fim de gerenciar feixes de elétrons e fotons de alta energia. Ao longo da
historia da radioterapia varios tipos de aceleradores tém sido desenvolvidos com esse
objetivo.

Em 1930, Ernest O. Lawrence desenvolveu o ciclotron que permitia a aceleragdo dos ions
até energias cinéticas de uns poucos MeV. Inicialmente, o ciclotron foi utilizado em
pesquisas basicas de fisica nuclear, mas depois, seu uso foi difundido na produgdo de
radionuclideos para a medicina nuclear, assim como na producdo de feixes de protons e
néutrons com uso em radioterapia. A recente introdugao dos equipamentos PET/CT para
uso em planejamentos de radioterapia tem aumentado a importancia de ciclotrons na
medicina '°.

O Betatron foi desenvolvido em 1940 por Donald Kerst como um acelerador ciclico para
uso em pesquisa de fisica. Entretanto, nos anos 50 o betatron desempenhou um papel
importante na radioterapia de megavoltagem. Os aceleradores lineares (LINAC) foram
desenvolvidos nos anos 50. Os LINACs evoluiram através de cinco gerag¢des tornando-
se cadavez mais sofisticados, e¢ tornou-se a fonte de radiacdo mais utilizada em
radioterapia. Os LINACsS, sdo denominados aceleradores de megavoltagem porque o
feixe de raios-X ¢ gerado por elétrons de energia cinética maior do que 1 MeV.

Em um LINAC, so produzidos raios-X devido a incidéncia do feixe de elétrons sobre
um alvo de material de alto nimero atdmico, como o tungsténio. Como resultado dessa
interagdo, ¢ gerado raios-X através de radiagdo caracteristica e devido ao bremsstrahlung.
O espectro de raios-X caracteristico ¢ discreto e para o tungsténio atinge energia maxima
de 69,09 keV para transi¢des de elétrons das camadas Ny — K 2°. No entanto, o espectro
de fotons de bremsstrahlung ¢ multienergético com energia maxima igual ao valor da
energia dos elétrons incidentes. A energia média do feixe de fotons é aproximadamente
um ter¢o da energia maxima 2°. Em literaturas cientificas de referéncia, a energia do feixe
de fotons é definida pelo valor méaximo do espectro, denominada energia nominal % 1%-20
21 Em um LINAC, o feixe de fotons usado no tratamento inclui somente os fotons dentro

de um estreito cone na dire¢do e sentido do feixe de elétrons incidente '°. Portanto em
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radioterapia megavoltagem o interesse centra-se no espectro de fotons gerado por
bremsstrahlung.

Com o seu projeto compacto e eficiente, o acelerador linear oferece excelente
versatilidade para uso em radioterapia por causa de sua montagem isocéntrica, fornecendo
terapia de elétrons ou terapia de raios-X de megavoltagem com uma vasta gama de
energias.

Atualmente, varios tipos de aceleradores lineares estdo disponiveis para uso clinico. Os
aceleradores lineares de alta energia usados na radioterapia moderna fornecem, além de
feixes de duas energias de fotons de megavoltagem !> 22, varios feixes de elétrons com
energias na faixa de 4 a 25 MeV. Por exemplo, a unidade da Varian Clinac 18 produz
feixes de elétrons de energias de 6, 9, 12, 15 ¢ 18 MeV, além de raios-X de 10 MeV de
energia nominal ?°. O Quatro 1 apresenta a evolugdo dos LINACs e suas principais

carateristicas.

Quadro 1. Evolucdo dos aceleradores lineares para radioterapia.

Geracao Feixe/Tensoes Tecnologias introduzidas Caracteristicas
elétricas especificas
- Montagem isocéntrico.
12 - Filtro aplanador fixa. Feixes que
Fotons/ (4-8 MV) - Calgos externos. percorrem
- Travas simétricas. trajetoria reta.

- 1 cAmara de transmissdo i6nica

- Alvo de raios-X e filtro aplanador.

22 - Fotons /(10-15 MV) | - Folhas de espalhamento. Feixes que
- Elétrons - 2 camaras de transmissdo idnica. percorrem
- Cones de elétrons. trajetoria curva.
- Fotons de 2 energias.
3a - Fotons /(18-25 MV) | - Elétrons de varias energias.
- Elétrons - Magneto curvo acromatico. -

- Folhas de espalhamento duplas ou feixe
de e de varredura.

- Calgos motorizados.

- Garras colimadoras assimétricas ou

independentes.
- Controle de opera¢do computacional.
42 - Fotons (alta energia) | - Calgos dindmicos.
- Elétrons - Dispositivos eletronicos de aquisi¢ao de -

imagem-EPID.
- Colimador multifolhas (MLC).

53 - Fotons (alta energia) | - Fotons de intensidade modulada por Feixes de
- Elétrons MLC. intensidades
- Completo ajuste dindmico de liberagdo moduladas.
de dose.

Fonte: GUIMARAES, N. A., 2011, p. 27.
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A evolucao de aceleradores lineares levou ao aprimoramento de suas aplicagcdes como a
radioterapia com intensidade modulada do feixe (IMRT). A IMRT ¢ uma abordagem
avangada para planejamento tridimensional e terapia conformada. Com ela, a deposicao
de dose para volumes de formato irregular ¢ otimizada e se tem a capacidade de produzir
concavidades em volumes de tratamento. IMRT pode ser entregue utilizando aceleradores

lineares estaticos com colimadores multifolhas (MLC) 4.

2.3.2 Principio de funcionamento dos LINACs

A ideia fundamental na geracdo da alta energia para radioterapia ¢ acelerar os elétrons
com energia correspondente a milhares de elétrons-volt antes de colidir com o alvo. Para
isso utilizam-se etapas intermediarias de acelerag@o entre a produgdo dos elétrons e sua
colisdo com o alvo .

O processo consiste em acelerar elétrons sujeitos a um campo elétrico enquanto se
deslocam através de uma estrutura constituida por anéis metalicos (eletrodos) ligados a
uma fonte de radiofrequéncia (Klystron ou Magnetron). A Figura 2 apresenta uma

representacdo esquematica dos componentes essenciais envolvidos no processo de

bl R

aceleragdo dos elétrons em um LINAC.
Canhado de N
Elétrons 1 m
O Oj O Oj U Feixe de
s Elétrons

) m— l

Figura 2. Principio de aceleragdo dos elétrons em um acelerador linear.

Um sistema de vacuo proporciona baixa pressdo para o emissor de elétrons, estrutura
aceleradora e magneto de deflexdo do feixe.

Multiplos testes estdo incorporados ao console e sdo realizados automaticamente de modo
a garantir uma operacdo correta. Nos aceleradores modernos, essas verificagdes sio
realizadas por um sistema computadorizado associado. A quantidade total de dose

entregue pelo equipamento ¢ registrada em unidade monitor (UM). Um sistema de
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contagem associado a UM encerra o tratamento quando a dose prescrita ¢ entregue. Um

intervalo de tempo € determinado para encerrar o tratamento no caso de falha da UM

2.3.3 Componentes do sistema de aceleracao de um acelerador linear
clinico

2.3.3.1 Valvula Klystron

Em 1937 os irmaos Russell e Sigurd Varian, inventaram a Klystron a primeira valvula de
alta frequéncia (Ultra High Frecuency — UHF) e micro-ondas, com duas ou mais
cavidades ressonantes, e que acelera o feixe de elétrons.

Klystrons de alta poténcia sdo usadas em transmissores de televisao UHF, retransmissores
de microondas, comunicagdes via satélite, transmissores de radar e para fornecer energia
para alguns tipos de aceleradores de particulas. O Klystron ndo ¢ um gerador de micro-
ondas, ¢ um amplificador de micro-ondas que precisa de um oscilador de micro-ondas de
baixa poténcia para seu funcionamento 2.

A Figura 3 apresenta a se¢do longitudinal de uma valvula Klystron de duas cavidades.
No Klystron, um feixe de elétrons passa através de duas ou mais cavidades ressonantes.
A primeira cavidade aceita um sinal de Radiofrequéncia (RF) de baixa poténcia e modula
o feixe de elétrons, causando o aparecimento de regides de alta densidade e baixa
densidade de elétrons. O feixe modulado desloca-se até a proxima cavidade, o que acentua
o efeito da modulacdo. Na cavidade coletora, os elétrons sdo desacelerados e devido ao
principio de conservagdo da energia, a energia cinética dos elétrons ¢ transformada em

micro-ondas de alta poténcia.
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Figura 3. Secdo longitudinal do Klystron.
Fonte: ENCYCLOPADIA BRITANNICA. Disponivel em:

*  Espaco de desvio

<http://www.britannica.com/technology/klystron>

Acesso em: 8 de jun. 2016.

2.3.3.2 Magnetron

O Magnetron ¢ um gerador de micro-ondas, que atua como um oscilador de alta poténcia,
gerando pulsos de micro-ondas de varios microssegundos de duragdo. O Magnetron gera
pulsos de micro-ondas de até 3000 MHz 2°.Normalmente, o Magnetron ¢é utilizado em
LINACS de baixas energias (4 a 6 MeV de energia nominal). Na figura 4 observa-se uma
secdo longitudinal e transversal do Magnetron. Semelhante ao Klystron ¢ formado por
dois elementos, catodo ¢ anodo. O catodo central esta posicionado em uma regido de
vacuo para o livre fluxo de cargas, e no seu redor encontra-se uma estrutura cilindrica que

¢ 0 anodo.
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Figura 4. Secdo longitudinal e transversal do Magnetron.
Fonte: ENCYCLOPADIA BRITANNICA. Disponivel em:

<http://www.britannica.com/technology/magnetron>

Acesso em: 8 de jun. 2016.

O Magnetron ¢ uma valvula osciladora de alta poténcia onde os elétrons emitidos pelo
catodo cilindrico atingem o anodo do campo magnético axial, fazendo com que os
mesmos se movimentem ao redor do catodo, interagindo com as cavidades ressonantes
no anodo. Finalmente, os pulsos de micro-ondas gerados sdo conduzidos para interior da

estrutura aceleradora.

2.3.3.3 Estrutura aceleradora

Um dos componentes fundamentais em um LINAC ¢ a estrutura aceleradora que ¢ um
cilindro uniforme, constituida de varias cavidades delimitadas por anéis metalicos
posicionados uniformemente '°. No interior das cavidades, é gerado um alto vacuo para
que os elétrons em aceleragdo ndo percam parte de sua energia em colisdes com outras
particulas. Devido as dimensdes das cavidades, o fenomeno da ressondncia acontece na
frequéncia de 3 GHz. A figura 5 apresenta uma imagem da secdo longitudinal da estrutura

aceleradora.
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Figura 5. Secdo longitudinal da estrutura aceleradora.
Fonte: PODGORSAK, E. B., 2006, p.87.

Um feixe de elétrons flui de uma cavidade para outra, as paredes das cavidades sdo de
cobre para garantir uma boa condutividade elétrica. Aproximadamente 1/3 dos elétrons
injetados sdo capturados e acelerados.

As cavidades iniciais variam em comprimento para aumentar a velocidade dos elétrons
agrupados. Posteriormente elas sdo uniformes e os elétrons se deslocam com velocidade

constante, proximos a velocidade da luz.

2.3.3.4 Canhao de elétrons

Num LINAC, o sistema de injecdo de elétrons, ¢ basicamente um simples acelerador
eletrostatico denominado canhdo de elétrons (electron gun) '°. O aquecimento de um
filamento pela passagem de corrente elétrica, semelhante ao de uma lampada
incandescente, faz com que os elétrons do material tenham energia suficiente para escapar
das suas oOrbitas. O material emissor (catodo) torna-se carregado positivamente pela
emissdo dos elétrons e para que os elétrons ndo sejam atraidos de volta, é necessaria a
aplicacdo de um campo elétrico convenientemente direcionado.

O campo elétrico ¢ obtido através da aplicagdo de uma tensdo, denominada tensdo de
extragdo, entre o catodo (emissor) e o anodo (estrutura do canh@o). A tensdo de extragéo
dos aceleradores varia de 40 a 100 kV aproximadamente. O aquecimento do material
emissor (catodo) pode ser realizado com aquecimento direto ou indireto do catodo. O
aquecimento direto do catodo utiliza um fio com alta resisténcia elétrica no qual se aplica
uma tensdo para elevar a temperatura entre 1000 e 2000°C. Para o aquecimento indireto
do catodo monta-se um aquecedor proximo ao material emissor de modo a elevar a
temperatura do fio até a temperatura desejada. Com este processo ¢ possivel obter

correntes eletrOnicas bem mais elevadas.
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2.3.4 Componentes do cabecote do LINAC

No cabegote estdo localizados os sistemas de colimagdo, estabilizagdo e monitoragdo do
feixe. O feixe de elétrons acelerados ¢ conduzido para o cabegote de tratamento e ali é
homogeneizado e colimado. O cabegote ¢ blindado com chumbo para reduzir a radiacao

de fuga cerca de 0,1%. A Figura 6 apresenta uma imagem dos principais componentes do

cabecote de um CLINAC 600C.

Canhio de eletrons

Blindaje
Alve

Colimador Primario

Filtro aplainador

Camara de
ionizacdo

Onda ¥i m
Estrutura I
aceleradora | .

Colimador Secundario o
Isocentro i

Figura 6. Cabecote de um CLINAC 600C
Fonte: VARIAN MEDICAL SYSTEMS, INC. 2000, p. 4.

2.3.4.1 Alvo

Para produzir um feixe de fotons, o feixe de elétrons interage com um disco de metal com
alto ponto de fusdo e com caracteristicas especificas dependendo da faixa de energias que
se pretende gerar os fotons. Geralmente, o tungsténio ¢ o material escolhido como alvo
para LINACs. Seu alto nimero atémico permite maximizar a eficiéncia para producao de

fotons. Além disso, o tungsténio tem um alto ponto de fusdo o que permite minimizar os

danos produzidos ao alvo pelo feixe de elétrons '°. O alvo e refrigerado com agua e é
suficientemente grosso para absorver a maior parte dos elétrons incidentes.
A produgdo de um feixe de fotons ou elétrons ¢ montada em uma unica estrutura.

Fundamentalmente, para producdo de fotons, sdo inseridos um alvo e um filtro aplanador
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no caminho do feixe de elétrons. Para producdo de elétrons, retira-se o alvo e substitui-se

o filtro aplanador por uma lamina ou folha espalhadora.

2.3.4.2 Colimador primario

O colimador primario delimita o campo maximo de irradiacdo. Tem um orificio conico
que esté alinhado ao isocentro '°. Na figura 7 observa-se uma imagem do feixe de fotons

sendo colimado através do colimador primario.

Colimador

primario

Feixe de fotons

Figura 7. Colimador primario.
Fonte: ELEKTA. Disponivel em: <https://www.youtube.com/watch?v=jSgnW{bEx1A>
Acesso em: 8 de jun. 2016.

Esses colimadores sdo fixos, e fabricados em chumbo ou tungsténio, e atenuam o feixe
cerca de 1.000 vezes o valor da energia fora da regido de interesse, em relagdo a energia

no eixo central do feixe.

2.3.4.3 Filtro aplanador

A focalizagdo do feixe de elétrons, pelo magneto, ird determinar o feixe de fotons
produzido. Os fotons de maior energia estdo concentrados na parte central do feixe de
fotons 23, Um filtro com formato especifico, intercepta o feixe de fotons atenuando sua

regido central e tornando homogéneo o campo de irradiagdo. Na figura 8 representa-se a
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acdo do filtro aplanador sobre o feixe de fotons. Esse filtro € construido de material com

baixo nimero atdmico tais como aluminio ou cobre.

. Colimador
primario

— Feixe de
T fétons

Filtro
aplanador

Figura 8. Feixe de fotons homogeneizado pelo filtro aplanador.
Fonte: ELEKTA. Disponivel em: <https://www.youtube.com/watch?v=jSgnWfbEx1A>
Acesso em: 8 de jun. 2016.

2.3.4.4 Camara de ionizacao

Para garantir a precisdo na intensidade do feixe de fotons produzido, pela realimentagdo
do sistema, o feixe de fotons deve ser constantemente monitorado. Dois pares de cdmaras
de ionizagdo interceptam o feixe de fotons. A figura 9 apresenta a disposi¢ao das camaras
de ionizagdo para monitoracdo do feixe de fotons no acelerador linear. Essas camaras
detectam a intensidade do feixe produzido e realimentam o sistema para estabilizar a

energia do feixe °.
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Feixe de
fotons

Figura 9. Disposi¢do das camaras de lonizagao.

Dessa forma, controla-se a saida de energia, somando-se os sinais [C1 + C2] e [C3 + C4]
monitorando a simetria ¢ homogeneidade do feixe na direcdo transversal e radial. O
acelerador ¢ desligado caso seja detectada, além do aumento da intensidade da radiagdo

de saida, a falta de simetria ou homogeneidade do feixe.

2.3.4.5 Colimadores secundarios

Os colimadores secundérios sdo constituidos por um sistema movel que delimita o
tamanho do campo de irradiagdo em até 40 x 40 cm?, projetado a uma distincia fonte-
superficie (DFS) de 100 ¢cm !°. Esses colimadores sdo de tungsténio para assegurar a
redugdo de dose ndo desejada em de cerca do 1% no eixo central 3. A Figura 10 apresenta

imagens dos pares de mandibulas do colimador secundario.

.

Figura 10. Mandibulas superiores (A) ¢ mandibulas inferiores (B)

Dependendo do equipamento, esse sistema pode ter deslocamento assimétrico com o

deslocamento individualizado das bordas do campo de irradiagdo. A vantagem desse
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recurso € a possibilidade de definicdo de campos fora do eixo central e maior rapidez na
delimita¢@o do campo de irradia¢@o, diminuindo o tempo de permanéncia do paciente na
sala de tratamento.

Em aceleradores mais recentes, € possivel o uso de um colimador formado por multiplas
folhas, com possibilidade de melhor moldar e alterar o campo de irradiacdo. O sistema
multifolhas, também conhecido por Multileaf Collimator (MLC), é formado por 52, 80
ou 120 laminas ** que se deslocam com velocidade aproximada de 1,5 m-s~?!
comandadas individualmente por motores e controlado por um sistema computadorizado.
As laminas medem 10 mm de largura, 60 mm de espessura, € 0 comprimento varia de

acordo com o niimero de pares, entre 20 e 40 cm ?*. A Figura 11 apresenta o feixe de

fotons de um LINAC sendo colimado por um MLC de alta defini¢do da Varian.

Figura 11. Imagem de um colimador multifolhas de alta defini¢ao (HD-Multileaf
Collimator)
Fonte: VARIAN MEDICAL SYSTEMS, INC. Disponivel em:
<http://newsroom.varian.com/imagegallery?mode=gallery&cat=2473>
Acesso em: 8 de jun. 2016.
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2.3.5 Aplicacgoes dos LINACs

Os aceleradores lineares tém grande aplicagdo no campo da medicina, mais
especificamente na area da radioterapia. Os tratamentos com tais equipamentos oferecem
maior precisdo, tornando o cancer uma doenga melhor controlada. Na Figura 12 observa-

se uma imagem de um CLINAC iX da Varian.

Figura 12. CLINAC iX da Varian.
Fonte: VARIAN MEDICAL SYSTEMS, INC. Disponivel em:
<https://www.Varian.com/oncology/products/treatment-delivery/clinac-ix>

Acesso em: 8 de jun. 2016.

As principais aplicagdes dos LINACs sdo a radioterapia convencional 2D, radioterapia
conformada ou 3D, radioterapia estereotaxica, radioterapia de intensidade modulada
(Intensity-Modulated Radiation Therapy - IMRT), radiocirugia intraoperatéria
(Intraoperative Radiation Therapy - IORT), radioterapia guiada por imagem (Image-
Guided Radiation therapy - IGRT) e arcoterapia volumétrica modulada (Volumetric
Modulated Arc Therapy - VMAT).

A radioterapia convencional 2D ¢ uma técnica que usa apenas as estruturas anatdmicas
como parametro para elaboracdo dos campos e da area a ser tratada. Como ndo existe a
visdo tridimensional das estruturas que devem ser tratadas, esta forma de Radioterapia
ndo permite que se facam doses muito elevadas e também ndo permite a reducdo das
margens de tratamento, o que traz como consequéncia o aumento de efeitos colaterais 2°.
A radioterapia conformada ou 3D ¢ utilizada na maioria dos casos submetidos a

radioterapia hoje em dia no Brasil. Esta ¢ uma técnica mais moderna do que a radioterapia
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convencional, pois permite melhor precisdo na delimitagdo das areas a serem tratadas. O
planejamento do tratamento ¢ feito com o auxilio de imagens médicas, fornecidas de
estudos de CT, PET-CT ou MRI. A aquisi¢do de imagens de CT ¢ feita na posigdo de
tratamento, com o aparato de imobilizacdo e com base nas marcas na pele. Em alguns
casos ¢ possivel ainda a fusdo de imagens de MRI ou de PET com a CT, levando a uma
precisdo ainda maior na identificagdo e defini¢do dos volumes GTV, CTV e PTV,
possibilitando a aplicacdo de doses mais elevadas ao tumor, com menor exposi¢do dos
tecidos sadios %°.

A radioterapia estereotdxica ¢ uma técnica onde sao administradas altas doses de radiag@o
e aplicadas em fragdes em um volume limitado da lesdo, por meio de técnicas de alta
precisdo. O fracionamento da dose promove a reparagdo de tecido saudavel perto da lesdo,
especialmente estruturas criticas, como as vias Opticas ou cerebrais. Radioterapia
estereotaxica pode ser entregue usando sistemas de acelerador linear ou com aparelhos
como Cyberknife ou Gamma Knife. Esta técnica é atualmente utilizada com 6timos
resultados para o tratamento de oligometastases intracranianas *.

A radioterapia de intensidade modulada é uma modalidade de tratamento que permite
administrar altas doses de radiacdo aos volumes-alvos, minimizando as doses nos tecidos
sadios adjacentes de forma muito eficaz. No IMRT ¢ definida a dose tanto para o GTV
como para os OAR. Logo, através de programas computacionais utilizados para o
planejamento do tratamento, sdo definidos uma série de padrdes de modulagdo onde cada
angulo do feixe deve alcancar as doses prescritas pelo médico. Em geral, sdo utilizados
cerca de 5 a 9 campos de radiacdo, que sdo administrados ao paciente a partir de
aceleradores lineares com sistemas de colimac¢do de multiplas folhas (MLC). A toxicidade
resultante da radioterapia pode ser reduzida em boa parte dos casos utilizando IMRT, que
permite também escalonamento de dose para melhorar os resultados de controle local .
A radiocirurgia intraoperatéria ¢ uma modalidade de tratamento que permite a utilizagao
de altas doses em comparag@o com a radioterapia convencional. A dose de radiacdo ¢é
administrada diretamente no volume tumoral, com exposi¢do minima dos tecidos sadios
que sdo blindados com placas de atenuagdo para proteger os 6rgaos de risco 2’. O objetivo
da IORT ¢ melhorar o controle local do tumor e as taxas de sobrevida para pacientes com
diferentes tipos de cancer.

A radioterapia guiada por imagem ¢ indicada principalmente em casos de lesdes tumorais
que podem se mover durante o tratamento devido as diferencas nos 6rgdos adjacentes

como, por exemplo, bexiga cheia e vazia, respiragdo, etc. O IGRT envolve radioterapia
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conformada guiada por ultrassom ou radiografias ou mesmo CT feitas na sala de
tratamento. Com o uso desta técnica torna-se possivel entregar doses de radiagdo maiores
em alvos cada vez mais especificos, num tempo menor. A técnica ¢ indicada para irradiar
células doentes nos mais variados 6rgdos tais como prostata, cabeca e pescoco, abdomen,
reto, dentre outros 2°.

A arcoterapia volumétrica modulada ¢ uma evolucdo da radioterapia de intensidade
modulada. Essa técnica consiste em um tratamento em arco volumétrico que proporciona
uma distribuicdo de dose 3D precisa com uma tnica rotacdo de 360° do equipamento em
torno do volume alvo. Isso ¢ possivel devido a um algoritmo de planejamento que altera
simultaneamente trés pardmetros durante o tratamento: a velocidade de rotacdo do
equipamento, o uso do colimador multifolhas e a taxa de dose liberada. Assim, todo o
volume alvo ¢ atingido de tal forma que a radiacdo seja distribuida precisamente em trés

dimensdes 2.

2.4 Método de Monte Carlo para o transporte de radiaciao

Em geral, para modelar as interagdes de radiagdo com a matéria, a fim de obter a
distribuicdo da dose absorvida existem duas estratégias: uma ¢ basicamente
deterministica e a outra € estocastica. Dentro desta ultima estd o método baseado na
técnica de Monte Carlo (Monte Carlo code — MC). A abordagem deterministica constroi
o modelo por um sistema acoplado de equagdes lineares de Boltzmann que descrevem o
comportamento do transporte de fotons, elétrons, poésitrons, etc., em um ambiente
determinado. Essa técnica funciona bem em meios homogéneos de niveis macroscopicos,
mas tem alguns inconvenientes nas interfaces entre diferentes meios.

A simulagdo utilizando o MC, por outro lado, ¢ uma técnica quantitativa que utiliza
estatistica e computacao para simular, utilizando modelos matematicos, o comportamento
aleatorio dos sistemas reais. Assim os processos fisicos sdo simulados teoricamente sem
resolver totalmente o sistema de equagdes. O MC tem sido explorado como uma
alternativa aos métodos deterministicos, ¢ embora seja mais preciso, requer longos
tempos computacionais. O MC ¢ considerado o mais apropriado para descrever os feixes
de radiagdo em configuragdes simples ou complexas, como os feixes dos LINACs e a sua
interacdo com a regido irradiada, possibilitando assim estudos em regides de interface,

bem como o conhecimento dos componentes no processo de deposi¢do de energia 7.
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2.4.1 O Codigo MCNP (Monte Carlo N-Particle)

O MC tem se tornado, ao longo dos anos, uma ferramenta fundamental para calculos de
dose absorvida, e outras grandezas de interesse, relacionados ao tratamento do cancer por
radiagdo tanto com fontes externas como com fontes internas. Além disso, as aplicagdes
do método tém se estendido para a avaliagdo de dose em procedimentos diagndsticos e
estudos sobre qualidades de imagens médicas em geral 7. Com o aumento da utilizagdo
deste método, também surgiram varios codigos computacionais, alguns para aplicagdes
gerais e outros especificos para determinadas areas de pesquisa. Dentre esses codigos,
podem-se citar os mais conhecidos: EGS, MCNP, GEANT, PENELOPE, entre outros.
Dentre varios codigos baseados em técnicas de Monte Carlo, 0o MCNP (Monte Carlo N-
Particle) foi escolhido para os calculos apresentados neste trabalho. O MCNP ¢ um
codigo flexivel que permite a utilizacdo de registros para a modelagem de fontes e
geometrias ndo convencionais. Esse codigo tem diferentes técnicas de redugdo de
variancia e diversos registros de magnitudes dosimétricas %,

O codigo MCNP ¢é um codigo de transporte de radiagdo (fotons, néutrons, elétrons, etc.)
por métodos de Monte Carlo, que permite a estimativa das magnitudes dosimétricas, tais
como a corrente, o fluxo ou energia depositada, normalizados de acordo com o numero

de historias simulado.

2.4.1.1 Bibliotecas de transporte de fotons

O codigo MCNP utiliza a biblioteca MCPLIB04 para o transporte de fotons. Essa
biblioteca com base na EPDL97 para calculos de transporte de fotons do LLNL
(Lawrence Livermore National Laboratory) ?%. A biblioteca MCPLIB04 inclui as se¢des
de choque dos fotons para os elementos com niimero atdmico de 1 a 100, do hidrogénio

ao férmio, em uma faixa de energias entre 1 keV e 100 GeV.
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2.4.1.2 Bibliotecas de transporte de elétrons

O MCNP usa a biblioteca ELO3 para o transporte de elétrons, substituindo a biblioteca

anterior ELO1, que foi introduzido no cdodigo pela primeira vez na versdo 4C 28,

2.4.1.3 Registros dosimétricos em MCNP

Em uma simulag¢@o de Monte Carlo, cada particula emitida pela fonte pode contribuir na
magnitude dosimétrica que deseja estimar, tornando-se necessario gravar cada uma
dessas contribui¢des. O registro ¢ um contador das contribui¢des produzidas por cada
historia durante uma simulacao de Monte Carlo que estdo relacionadas, por exemplo, com
a corrente de particulas, seu fluxo e a deposi¢@o de energia.

Em MCNP os registros classificam-se em registros de superficie (F1, F2), de volume (F4,
F6, F7, F8) e pontuais (F5) 2.

Nos registros de superficie, o registo ¢ efeituado cada vez que uma particula passa através
da superficie de controle, enquanto nos registros volume o registro ¢ produzido cada vez
que a particula entra e sai do volume considerado.

Em registros pontuais (F5, FIRS, FIPS, FICS), um registro ¢ produzido cada vez que uma
particula é gerada ou interage fisicamente no modelo. Um asterisco (*) antes de cada
registro indica que o resultado ¢ multiplicado pela energia da particula.

O registro *F8 foi escolhido na realizacao dos calculos de distribui¢do de dose. O registro
F8 por sua vez fornece a distribuicdo de energia de pulso criado em uma célula que
representa um detector. Também pode fornecer a deposi¢do de energia nesta célula (*F8).
A contagem da altura do pulso ¢ andloga a um detector fisico. Enquanto o registro F4 foi

usado no célculo da fluéncia de fotons.

2.4.1.4 Paralelizacao do codigo

O principal objetivo da computagdo paralela ¢ a reducdo do tempo computacional (ou
obter maior desempenho) para a resolu¢do de um problema.
Para obter um paralelismo real é preciso adicionar, pelo menos, mais um processador.

Este outro processador pode estar executando outro processo, mas ndo necessariamente.
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Ele pode estar executando o mesmo processo, contribuindo assim com a diminui¢ao do
tempo total de execugao.

Existem diversos pacotes de paralelizacdo, dos quais os mais utilizados sdo o MPI
(Message Passing Interface) e o PVM (Parallel Virtual Machine). O MPI ¢ uma
biblioteca de fungdes em linguagem C ou sub-rotinas em FORTRAN, usadas para
executar a comunicagdo de dados entre processos em um ambiente paralelo distribuido
2. Por outro lado, o sistema PVM ¢é um conjunto integrado de bibliotecas e programas
que fazem a emulacdo de um sistema flexivel, de uso geral numa rede distribuida e

heterogénea de computadores .
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3. MATERIAIS E METODOS

Este capitulo descreve em detalhes a modelagem com MCNP do CLINAC 600 C/D da
Varian. Em particular, descreve-se a modelagem da geometria ¢ materiais da unidade de
radioterapia e as condi¢des especiais da simulagdo do transporte de particulas que passam
através do cabegote até ser registradas no detector localizado em um objeto simulador de
agua. Sao detalhados os elementos mais importantes utilizados no desenvolvimento do
modelo computacional do cabecote do acelerador. Também s3o descritos os

procedimentos e elementos especificos utilizados nas medi¢des experimentais.

3.1 Descricao dos componentes do cabecote

O desenvolvimento de um modelo computacional simples e confiavel de um CLINAC
600 C/D da Varian, é uma parte essencial deste projeto. Para isso, foram simulados os
componentes fundamentais do cabegote do acelerador linear com base em informagdes
detalhadas do fabricante. A Figura 13 apresenta os componentes incluidos no modelo
computacional desenvolvido.

Uma placa de tungsténio faz a fun¢do de alvo para o feixe de elétrons. Esta placa encontra-
se ligada na sua parte inferior com um filtro de cobre. Um espectro de fotons ¢ gerado
devido ao bremsstrahlung produzido da interacdo do feixe de elétrons com o alvo de
tungsténio. Abaixo do alvo localiza-se o colimador primario de tungsténio. Este
componente tem um orificio conico de 28° de amplitude no seu interior, onde ¢
inicialmente colimado o espectro de fotons. Apos o colimador primario encontra-se o
filtro aplanador. Feito de cobre, esse filtro esta projetado para absorver a radiagdo em uma
maior propor¢do na area central do feixe de fotons. O projeto conico do filtro aplanador
permite absorver parte da radiagdo com uma diminui¢do gradual do centro para as bordas.
Assim, perfis de dose uniformes e praticamente aplanados sdo obtidos, € assim a

distribuicao de dose no paciente ¢ melhorada.
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Figura 13. Componentes do CLINAC incluidos no modelo computacional
desenvolvido.

A camara de ionizagdo existente no equipamento ndo foi incluida no modelo. Estudos
anteriores mostram que a camara de ionizagdo ndo tem influéncia significativa sobre o

feixe de foton 131,

3.2 Campo de irradiacao

Uma caracteristica essencial na definigdo do modelo a desenvolver ¢ a correta defini¢do
do campo de irradiagdo. Em um CLINAC 600 C/D, o campo de irradia¢do ¢ definido pelo
colimador secundario, formado por quatro blocos de tungsténio compondo um sistema de
diafragma ajustavel. Dois blocos que formam a colimagao superior na coordenada X e os
outros dois que formam a colimag¢do inferior no eixo Y. A Figura 14 apresenta uma
representacdo esquematica das mandibulas do colimador secundario definindo os campos

de irradiagdo 5x5, 10x10 e 20x20 cm?>.
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Figura 14. Campos de irradiagdo definidos pelo colimador secundario.

3.3 Parametros dosimétricos usados na validacao do modelo

Com o objetivo de realizar uma melhor avaliagdo do modelo computacional serdo
utilizados dois parametros dosimétricos amplamente empregados em protocolos de
controle de qualidade nos LINACs. O primeiro ¢ o Percentagem de Dose Profunda (PDP),
através do qual ¢ caracterizada a distribui¢do de dose no eixo central 2°, O PDP ¢ definido
pela equacdo 1. A Figura 15 apresenta um esquema das consideragdes para o calculo do

PDP.

Dy
PDP = - x 100 (1)

o

onde,
Dg, = Dose maxima na profundidade de referéncia;

D, = Dose em uma profundidade determinada;
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Figura 15. Representagdo esquematica do Percentagem de Dose Profunda (PDP)
Fonte: KHAN, F., 2003, p. 162.

Como ilustrado na Figura 16, o PDP decresce com o aumento da profundidade depois de
atingir a dose maxima, a qual ¢ denominada regido de descenso. No entanto, na regido
definida entre a superficie do objeto simulador e a dose maxima, esta localizada uma
regido de aumento da dose, resultante das contribui¢des dos elétrons secundarios gerados
pelo feixe fotons. Esta regido ¢ denominada build-up, e sua area sob a curva ¢

proporcional a energia do feixe 2.
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Figura 16. Grafico do PDP.

O segundo parametro dosimétrico utilizado ¢ o perfil lateral do feixe, para o qual ¢

calculada a dose perpendicularmente ao eixo central em uma profundidade determinada.
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A Figura 17 apresenta o efeito do filtro aplanador e o colimador primario sobre o perfil
lateral do feixe. Na figura também foi localizada a regido de planura (Sombra) e a regido

de penumbra (entre 0 90% e o0 10%).
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Figura 17. Influéncia do filtro aplanador na homogeneidade do feixe de fotons (A).

Efeito do colimador secundario na amplitude do perfil lateral do feixe (B).

3.4 Simula¢ido do CLINAC Varian 600 C/D com Monte Carlo

O codigo MCNP permite o desenvolvimento do modelo computacional 3D do cabegote
do LINAC. Na simulagdo do CLINAC 600 C/D foram usados os componentes descritos
anteriormente, com suas respectivas geometrias, composi¢des quimicas ¢ densidades.

KARZMARK, C. J. et al. (1993) determinaram que o angulo tipico de incidéncia do feixe
de elétrons de um LINAC esta no intervalo entre 0,06° e 0,3°. Este intervalo é muito
proximo de 0°, de modo que nesta simulagdo uma fonte de disco monodirecional (de raio
igual a 0,05 cm) é assumida como o feixe de elétrons incidente no alvo de tungsténio 23.
Uma das principais dificuldades para simular o feixe de elétrons gerado por um acelerador
linear ¢ o desconhecimento da sua energia média. A energia media adequada do feixe
primario de elétrons foi determinada através do calculo do Porcentagem de Dose
Profunda (PDP) para diferentes energias no intervalo entre 6 a 6,5 MeV para um tamanho

do campo de 20 x 20 cm?. Logo através do método de tentativa e erro foi escolhida a
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energia média do feixe de elétrons, para a qual os calculos de PDP com MCNP tivessem
o menor erro relativo associado as medigdes 32.

O espectro de fotons gerados por bremsstrahlung foi estudado através do calculo da
fluéncia de fotons registrados sobre uma célula cilindrica. A célula foi localizada abaixo
do filtro de cobre (a 0,7 cm da fonte), onde foi calculada a fluéncia de fotons na faixa de
energia entre 0,01 ¢ 6,3 MeV, através do registro F4. A Figura 18 apresenta um esquema

com os componentes e consideragdes para o calculo da fluéncia de fotons.

Feixe de elétrons

Alvo de
tungsténio

e d
wo g

Filtro de

0,7 cm
cobre

Célula de registro

Figura 18. Componentes incluidos no calculo de fluéncia de fotons.

A fim de obter resultados com incerteza estatistica abaixo de 1%, segundo estudos
anteriores, até 10'! particulas primarias foram requeridas 3233, Neste trabalho, os
célculos com MC foram realizados usando 107 ¢ 10® particulas iniciais, com o objetivo
de verificar a validade do modelo computacional desenvolvido com um tempo de calculo
menor. No entanto, para uma avaliagdo mais precisa do modelo computacional
desenvolvido, em futuros trabalhos, um maior nimero de particulas primarias devera ser
utilizado.

Para reduzir o tempo de processamento e melhorar a incerteza estatistica, a simulacdo
inclui trés superficies espaco de fase (Phase-Space — PS). A inclusdo de superficies PS
dividiu a simulagdo em quatro etapas. A primeira etapa inclui a interacdo do feixe de
elétrons com o alvo de tungsténio. Localizada justamente abaixo do alvo de tungsténio, a

primeira superficie registra o espectro de fotons gerados por bremsstrahlung devido a
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interagcdo dos elétrons com o alvo. Na segunda etapa, os fotons registrados sdo usados
como a nova fonte de irradiacdo. Apos interagir com o colimador primario e o filtro
aplanador, se realiza um novo registro, mas desta vez na saida do filtro aplanador.

Na terceira etapa, o feixe de fotons passa pelo colimador secundério e um novo arquivo
PS ¢ gerado abaixo deste colimador. Neste arquivo armazena-se a energia, e a distribui¢cao
angular e espacial dos fotons, registrados na superficie PS.

Finalmente, na quarta etapa, as particulas registradas ap6s o colimador secundario sao
definidas como a nova fonte de irradiacdo, e logo, as particulas sdo transportadas para o
objeto alvo, neste caso, o objeto simulador de agua.

Um objeto simulador com dimensdes de 30 x 30 x 30 cm? foi modelado e colocado a uma
distancia fonte-superficie (DFS) de 100 cm. A Figura 19 apresenta a imagem de um
objeto simulador tipo MP3. Os calculos de PDP foram realizados usando tamanhos do
campo de 5x5, 10x10 e 20x20 cm?. No entanto, os calculos de perfil de dose do feixe de
fotons foram realizados a 5 ¢ 10 cm de profundidade no objeto simulador de 4gua e usando

0s mesmos tamanhos do campo.

Figura 19. Objeto simulador tipo MP3.
Fonte: PTW BEAMSCAN. Disponivel em: <www.ptw.de>

Acesso em: 8 de junho 2016.

Para os célculos de dose em profundidade, 40 detectores esféricos de 0,25 ¢cm de raio
foram posicionados no feixe central no interior do objeto simulador a partir dos 0,5 cm
de profundidade até os 20 cm. Na configuracdo da simulagdo para os calculos de perfil
do feixe, foram definidos 29 detectores em forma de cubos com arestas de 0,5 cm. Esses

detectores foram dispostos horizontalmente a 5 ¢ 10 cm de profundidade em um objeto
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simulador. A Figura 20 ilustra o posicionamento dos detectores no interior do objeto
simulador de agua.
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Figura 20. Vista frontal do objeto simulador com o posicionamento dos detectores
esféricos (A). Vista superior do objeto simulador com o posicionamento dos detectores
esféricos (B). Vista frontal do objeto simulador com o posicionamento dos detectores
cubicos (C). Vista superior do objeto simulador com o posicionamento dos detectores
cubicos (D).

Para calcular a distribuicdo de dose lateral e na profundidade do objeto simulador de agua,
foi usado o registro *F8, que fornece a energia depositada por particula (MeV). Logo
esses resultados fornecidos em MeV foram divididos pela massa do detector usado na

simulagdo, e depois, multiplicados por uma constante de conversio de 1,602 x 10710

para a conversdo de MeV - g~1 para gray (Gy) 3*.

47



3.5 Medic¢ao experimental

A fim de validar o modelo computacional do cabecote do LINAC, foram tomadas como
dados de referéncia as doses obtidas pela utilizagdo do protocolo dosimétrico, TRS
(Technical Reports Series) 398 da Agéncia Internacional de Energia Atdmica (2000),
aplicado ao CLINAC 600 C/D da Varian. Esse protocolo define o formalismo para
calcular a dose absorvida na 4dgua (Dy,q) na profundidade zer. Considerando que a
camara de ionizagdo se encontra no interior do objeto simulador de agua a uma
profundidade z.¢f, onde se pretende medir Dyy . Este valor de dose € calculado de acordo

com a equagao 2, descrita a seguir:

Dw,q = Mq - Npw,q, * Kaq, (2)

onde Mg, € a leitura do dosimetro, Np g, € 0 fator de calibragdo obtido a partir de um
padrdo de laboratorio €, kqq, ¢ um fator de corre¢do da qualidade do feixe. Este fator
corrige as diferencas entre o campo de calibragdo e campo clinico.

Um objeto simulador de agua foi utilizado nas medi¢des de dose. O uso de uma camara
de ioniza¢do com um sistema de posicionamento motorizado permitiu a realizacdo de
medi¢gdes precisas. Esse sistema garante que as camaras de ionizacdo executem
varreduras rapidas no objeto simulador.

A camara de ionizagdo usada foi uma do tipo Wellhoffer IC 70 Farmer, a prova d'agua.
As curvas de PDP foram obtidas das medigdes de Dy ¢, feitas a cada 0,5 cm da superficie
do objeto simulador de agua até os 29 cm de profundidade. Quanto ao perfil de dose, este
foi obtido através das medigdes de Dy, o realizadas perpendicularmente ao eixo central
do feixe cada 0,25 cm para profundidades de 1,5 cm, 5 cm, 10 cm e 20 cm no objeto
simulador de agua. Todos estes procedimentos de medicdo foram considerados nas
simulagdes com MOCNP. Assim, a comparacdo entre os calculos simulados
computacionalmente e as medi¢des t€ém mais validade. Os dados foram normalizados

baseando-se no maximo valor de dose obtida nas medi¢des para tamanhos do campo de

5x5, 10x10 e 20x20 cm?.
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3.6 Critérios de recomendacao

Varios critérios de recomendacdo foram levados em consideragdo para se avaliar a
exatiddo e a validade do modelo computacional desenvolvido. Conforme relatado por
VERHAEGEN, F. (2003), nas curvas de PDP, diferencas abaixo de 2% entre os calculos
com MC e as medigdes experimentais sdo admissiveis na regido de descenso. No entanto,
segundo VENSELAAR, J. et al. (2001) na regido de build-up, diferengcas menores de 10%
sd0 aceitaveis no caso de uma geometria de modelo homogéneo.

No caso das curvas do perfil de dose do feixe, VENSELAAR, J. et al. (2001) propdem v
alores de tolerancia de 2% na regido plana e 10% na regido de penumbra. As diferencgas
entre os resultados das medi¢Ses e os calculos com MC foram determinadas através da e
quacdo 3, onde ¢ calculado o erro relativo associado as medi¢des cuja expressao ¢ apres

entada a seguir:

] Calculoy . — Medicoes
Dify, = Medigbes x 100 (3)

Para uma avaliagdo mais precisa dos critérios de tolerancia anteriormente discutidos foi

calculado o desvio padrao associado ao erro relativo médio através da equagdo 4 e 5:

nX—-X 2
Variancia = i=1( Ln med) (4)

o = VVariancia (5)

onde,

Xmea = Média aritmética;
X;= Dado da série;

n = Tamanho da populacao;

o = Desvio padrio;
Na Figura 21 apresenta-se uma representagdo esquematica das curvas de perfil do feixe e
do PDP, onde estdo localizados os valores maximos de tolerancia nas regides de interesse

baseados nos critérios de recomendacdo anteriormente abordados.
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Figura 21. Tolerancia maxima nas regides de estudo nos graficos de perfil do feixe (A)
e PDP (B).
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4. RESULTADOS E ANALISES

Todos os célculos de MC foram executados usando uma CPU Intel Xeon do
Departamento de Engenharia Nuclear da UFMG. Essa CPU tem 24 nucleos de 3,47 GHz
de frequéncia, ¢ 94,5 GB de memoéria RAM. O Parallel Virtual Machine (PVM) foi usado
na paraleliza¢do do codigo de MCNP.

4.1 Valida¢ao do modelo computacional

4.1.1 Modelo computacional desenvolvido

O modelo computacional do CLINAC 600 C/D foi desenvolvido usando o cédigo MCNP.
Os componentes fundamentais do cabegote do acelerador linear foram incluidos neste
modelo computacional conforme representados na Figura 22. Nesta figura também sao
apresentadas as quatro fases do modelo computacional definidas por trés superficies FS.
O uso destas superficies FS permitiu uma melhora estatistica ¢ um ganho de tempo de

calculo significativo.

Alvo de Feixe de

o 5 Colimador
tungsténio elétrons primario
Filtro .
de cobre Eilfro
aplanador
Espaco de Fase 1 o

Superficie
Superficie

Espacgo de Fase

Detectores
esféricos

Colimador

secundario Objeto

simulador

Superficie

Espacgo de Fase
3 4

Figura 22. Imagem das quatro fases do modelo computacional do cabegote do CLINAC
600C/D
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4.1.2 Energia média do feixe de elétrons

Os testes feitos através do método de tentativa e erro onde foram comparadas as curvas
de PDP obtidas das simulacdes e das medigdes, considerando valores de energia na faixa
de 6 a 6,5 MeV. Os resultados mostraram que a energia média adequada do feixe de
elétrons para o modelo computacional do CLINAC 600 C/D da Varian, foi de 6,3 MeV.
A Figura 23 apresenta a comparagdo entre a curva de PDP obtidas através do codigo
MCNP e das medigdes usando um tamanho de campo de 20x20 cm? e 108 particulas da
fonte. Este grafico ilustra a maior correspondéncia entre a curva de PDP obtida com MC
¢ a obtida dos dados experimentais, alcangada precisamente para uma energia média dos

elétrons incidentes de 6,3 MeV.

S —e— mCHP
N 1]

B 904 A((‘ ':-i

E 20 j ?“'

a ag.

a2 1 "

o - L

- 'Qai

&

Y e d %

E 'R

] L

g b

2 504 .i

E Eii
g " Say
E a4

o

Profundidade {cm)

Figura 23. Comparagdo entre as curvas do PDP do calculo com MC e das medicoes
usando um tamanho de campo de 20x20 cm? e 108 particulas da fonte.

Nas simulagdes realizadas para a determinagdo da energia média adequada do feixe de
elétrons foi usada uma célula esférica de exclusdo de 90 cm de raio (Tipo 1) em cada uma
das fases do modelo computacional desenvolvido.

No entanto, com o objetivo de obter uma melhora estatistica e um ganho de tempo de

calculo significativo, no resto das simulagdes com MC foi empregada uma célula esférica
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de exclusdo de 25 cm de raio em cada uma das trés primeiras fases do modelo, e uma

célula de raio 60 cm (Tipo 2) na quarta fase do modelo computacional desenvolvido.

4.1.3 Analise da influéncia do nimero de particulas da fonte

O PDP e o perfil de dose foram calculados com MCNP para tamanhos de campo de 5x5,
10x10 € 20x20 cm?. Os resultados dos calculos foram logo comparados com as medigdes
experimentais . A Figura 24 apresenta a comparagio entre as curvas de PDP dos calculos
com MC e das medigdes usando tamanhos de campo 5x5, 10x10 e 20x20 ¢cm?. Todas as
curvas foram normalizadas para a dose maxima (Dmax). No grafico da Figura 24 (1), os
céalculos com MC foram realizados utilizando 107 particulas primarias, enquanto no

grafico da Figura 24 (2) foram consideradas 108 particulas da fonte.

= ico -
1084 e Medipoes 1w - —o— Medigies

[l =2 '
o .fa Ty = S Tenb - "By —&— MCNP
£ 90 o 10 Particulas iniciais # ool !ﬁ s % N
— b —- ] 10 Particulas iniciais
Bl by z By
£ - 4 o, 0 - "
2 infi b 5 = i,.!n -!EE
2| e g g *a
o = Og R be, "oy
- - »lg z L] .

§ol g, T, el (A B el “,  ts, (A)
: po: %, (B) "t B e . o
= 1 "y ] b ] = e mea (B) "o

50 o Ei (C] L LI 50 'm L™ L]
E 1] a8 L) ] Eri - . !'E
5 . oy a " T ' § (C) W -
2 10 San . oy S W . ",
& 4 ug? M @ 404 . ony
= " 'E = e L™
5 [T 88 . & Ll ay
2 30 LM el B oo Sy, Tag
& “Sucs. L '

20 4 \i.%-a!.i s 'l-'.!'-

Profundidade {cm)

(1)

Profundidade {cm)

Figura 24. Comparagdo entre as curvas do PDP dos célculos com MC e das medigdes
usando tamanhos de campo 5x5 (C), 10x10 (B) € 20x20 cm? (A). Calculos de MC
realizados com 107 particulas iniciais (1). Calculos de MC realizados com 108 particulas
primarias (2).

Conforme os valores descritos na Tabela 1, resultados conservadores foram obtidos nas
simulagdes de MC com 107 particulas primarias. Para este caso foram obtidos valores de
erro relativo maximo de 9,6 % e erro relativo médio de 2,5 +2,3% na regido de descenso
da curva para tamanho de campo 10x10 cm?, estando fora da faixa de tolerancia segundo

critérios de referéncia. No entanto os resultados dos céalculos com MC para 108 particulas
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iniciais mostraram-se consistentes com relacdo as medidas experimentais. Na Tabela 1
observa-se o aprimoramento destes resultados, obtendo-se um valor de erro relativo
médio de 0,98 +0,77 % na regido de descenso da curva para campo 10x10 cm?. No caso
da regido de build-up, foram obtidos valores de erro relativo maximo de 1,9 % e erro
relativo médio de 0,92 +0,5 %, ambos dentro da faixa de tolerancia. Para tamanhos de
campo 5x5 e 20x20 cm? e 10® particulas, na Tabela 1 observam-se também resultados

razoaveis considerando os critérios de recomendacao.

Tabela 1. Erro relativo associado as medicdes, considerando calculos de PDP com MC
para 107 e 10% particulas, e tamanhos de campo de 5x5, 10x10 e 20x20 cm?
respectivamente.

Erro relativo (%)

Regido  No. Particulas Campo (cm?) Min. Max. Media g
5x5 0,9 6,4 3,6 2
107 10x10 0,4 3,6 1,9 1,2
Build-up 20x20 0,1 6,6 2,7 2
5x5 0 7,5 1,35 2,54
108 10x10 0 1,9 0,92 0,5
20x20 0,1 2,1 1,1 0,78
5x5 0,15 9,4 4.4 3,2
107 10x10 0 9,6 2,5 2,3
Descenso 20x20 0 7,8 2,9 1,8
5x5 0 3,2 1,00 0,86
108 10x10 0 2,8 0,98 0,77
20x20 0,1 2,86 1,1 0,79

A Figura 25 apresenta a comparacdo entre as curvas de perfil do feixe dos calculos com
MC e dos dados experimentais usando tamanhos de campo 5x5, 10x10 e 20x20 cm?.
Todas as curvas foram normalizadas para a dose maxima. No grafico da Figura 25 (1), os
céalculos com MC foram realizados simulando 107 particulas primarias. No caso do

grafico da Figura 25 (2), foram consideradas 10® particulas da fonte.
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Figura 25. Comparagdo entre as curvas de perfil do feixe dos calculos com MC e das
medi¢gdes usando tamanhos de campo 5x5 (C), 10x10 (B) e 20x20 cm? (A). Calculos de
MC realizados com 107 particulas iniciais (1). Calculos de MC realizados com 10%
particulas primarias (2).

Conforme os valores apresentados na Tabela 2, resultados com uma consideravel
heterogeneidade foram observados nas simulagdes de MC com 107 particulas. Para este
caso foram obtidos valores de erro relativo maximo de 10,2 % e erro relativo médio de
5,3 +4,2% na regido de planura (Sombra) da curva para 20x20 cm?, estando fora da faixa
de tolerancia segundos critérios de referéncia. No entanto, os resultados dos calculos com
MC para 10® particulas iniciais usando tamanhos de campo de 5x5, 10x10 cm?,
mostraram-se consistentes com relagdo aos dados experimentais. Na Tabela 2 observa-se
o aprimoramento destes resultados, obtendo-se um valor de erro relativo médio de 0,9
40,38 % na regido de sombra da curva calculada para tamanho de campo 5x5 cm?. No
caso da regido de penumbra, foram obtidos valores de erro relativo maximo de 10,6 % e
erro relativo médio de 5,6 +3,6 %, os dois dentro da faixa de tolerdncia.

No caso dos resultados dos calculos com MC para 10? particulas iniciais usando campo
20x20 cm?, observa-se (Tabela 2) um grande aprimoramento em comparagdo aos obtido
com 107 particulas usando o mesmo campo. No entanto, estes resultados ainda estdo fora
da faixa de tolerancias segundo os critérios de referéncia. Espera-se que tais resultados
possam ser melhorados modificando-se as dimensdes dos detectores usados para o
calculo do perfil do feixe e aumentado o numero de particulas da fonte. Estes

procedimentos serdo realizados em trabalhos posteriores.
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Tabela 2. Erro relativo associado as medi¢des, considerando calculos de perfil do feixe
com MC para 107 e 10® particulas, e tamanhos de campo de 5x5, 10x10 e 20x20 cm?,
respectivamente.

Erro relativo (%)

Regido  No. Particulas Campo (cm?) Min. Max. Media o
5x5 0 6,9 4,4 2,6
107 10x10 0,4 6,6 2,8 2,3
Sombra 20x20 0,2 10,2 5,3 4,2
5x5 0 4,6 1,4 1,8
108 10x10 0 4,5 1,6 1,4
20x20 0 10 4,7 3,4
5x5 5,3 23,7 14,2 7,5
107 10x10 1,1 37,1 14 12,2
Penumbra 20x20 0,8 37,8 14,8 12,3
5x5 2,2 10,6 5,6 3,6
108 10x10 3,5 13,3 8,9 4
20x20 0,3 19,6 9,4 5.8

Nos calculos de MC com 108 particulas iniciais os valores de desvio padrio (associados
ao MC) foram menores que 2%. No entanto, os célculos realizados com 107 particula
primarias, mostraram desvio padrdo de até 8%. Assim, fica evidenciada a dependéncia
direta entre o numero de particulas primarias e a precisdo das grandezas estimadas, nas

simulagdes com MC.

4.1.4 Discussao dos resultados na faixa de tolerancia

Na Figura 26 estdo representados os graficos, resultado do estudo do PDP e perfil de dose.
Estes foram realizado através da simulacdo de um cabecote de CLINAC 600 C/D com
MC considerando 108 particulas da fonte e célula de exclusdo Tipo 2. Para os quais
obtiveram-se os valores mais baixos de erro relativo associado as medicoes. Permitindo

assim, junto a outros fatores de relevéncia, a validagcdo do modelo.
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Figura 26. Comparacao entre as curvas do PDP dos calculos com MC e das medigdes
(1), e entre as curvas de perfil do feixe dos célculos com MC e das medicdes (2) usando
tamanhos de campo 5x5 (C), 10x10 (B) € 20x20 cm? (A).

A Tabela 3 apresenta valores de erro relativo razoaveis considerando os critérios de
recomendagdo considerados neste estudo. Somente no estudo do perfil do feixe usando
campo 20x20 obtiveram-se resultados discretos, fora da faixa de tolerancia. Os quais
podem ser aprimorados mudando as dimensoes dos detectores usados para este estudo e

aumentando o nimero de particulas.

Tabela 3. Erro relativo associado as medigdes, considerando calculos do PDP e perfil do
feixe com MC para 10® particulas, e tamanhos de campo de 5x5, 10x10 e 20x20 cm?,
respectivamente.

Erro relativo (%)

Estudo Regido  Campo (cm?) Min. Max. Media o
5x5 0 7,5 1,35 2,54
Build-up 10x10 0 1,9 0,92 0,5
20%20 0,1 2,1 1,1 0,78
PDP 5x5 0 3,2 1,00 0,86
Descenso 10x10 0 2,8 0,98 0,77
20x20 0,1 2,86 1,1 0,79
5x5 0 4,6 1,4 1,8
Sombra 10x10 0 4,5 1,6 1,4
Perfil do 20%20 0 10 4,7 3,4
feixe 5x5 2,2 10,6 5,6 3,6
Penumbra 10x10 3,5 13,3 8,9 4
20%20 0,3 19,6 9,4 5.8
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A Figura 27 mostra o espectro de fotons gerados por bremsstrahlung obtido através do
calculo da fluéncia de fotons na faixa de energia de 0,01 a 6,3 MeV. A curva do espectro
de fotons apresenta um comportamento padrdo de um espectro continuo de

bremsstrahlung.
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Figura 27. Espectro de fotons para um feixe de 6 MeV de energia nominal obtido
através do calculo da fluéncia de fotons a 0,7 cm da fonte.
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5. CONCLUSOES

Neste trabalho foi desenvolvido um modelo computacional do cabegote do CLINAC 600
C/D da Varian. As especificacdes técnicas fornecidas pelo fabricante permitiram a criagao

do modelo computacional muito préoximo ao aparelho que representa.

Da analise do espectro de fotons obtido conclui-se que a curva do espectro apresenta um

comportamento tipico de um espectro continuo de bremsstrahlung.

As comparagdes entre os calculos com MC e as medigdes apresentaram resultados na
faixa de tolerancia, considerando os critérios de recomendacdo, validando o modelo
computacional desenvolvido como uma ferramenta confiavel nos protocolos de controle

de qualidade dos CLINAC 600 C/D da Varian.

Os parametros dosimétricos escolhidos (PDP e perfil de dose do feixe) e comparados
foram cruciais na validagdo do modelo computacional. O uso de superficies de espago de
fase permitiu uma melhora estatistica € um ganho de tempo de céalculo significativo. O
modelo desenvolvido usando 10% particulas primarias e geometria de exclusdo Tipo 2
apresentou os valores mais baixos de erro relativo associado as medig¢des, evidenciando

sua influéncia na obtengdo de um modelo computacional mais preciso.
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