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RESUMO

Entender a interacdo de particulas com a matéria é fundamental para sua aplicacgao.
Particulas carregadas rapidas sdo usadas no tratamento e diagnostico de cancer desde
o século XIX. O céancer é a segunda doenga que mais provoca a morte de pessoas no
mundo, no entanto, nem todos os tratamentos disponiveis sao suficientes para combaté-lo.
Por esse motivo, surge a importancia de estudos para o desenvolvimento de possiveis
novas tecnologias e tratamentos. Entre os tipos, o cancer de mama apresenta a maior
incidéncia e taxa de mortalidade entre mulheres no Brasil e no mundo. O cancer de
cérebro, em especial os gliomas, embora esteja entre os menos frequentes, apresenta uma
taxa de mortalidade de aproximadamente 90% dos casos. O positron, antiparticula do
elétron, é amplamente utilizado em imagem médica por meio da Tomografia por Emissao
de Pésitrons, mas seu potencial para terapias ainda é pouco explorado. Estudos indicaram
que poésitrons podem apresentar vantagens em relagao aos elétrons no tratamento de
cancer. Neste trabalho, é investigado o comportamento de pésitrons ao interagir com alvos
biolégicos, particularmente cérebro e tecido mamario, utilizando uma abordagem teérica
e computacional. Tal comportamento é investigado através do poder de freamento e do
alcance CSDA, a partir do modelo fenomenolégico de Giimiisg, comparando os resultados
com simulagoes realizadas no programa TOPAS, que utiliza o Método Monte Carlo para
simular o transporte de radiacao. Além disso, devido a escassez de dados comparativos de
dose absorvida em tecidos biologicos entre positrons e elétrons, em faixas de energia de
radioterapia, a distribuicao de dose é obtida para agua, cérebro e um tumor dentro do
cérebro para elétrons e poésitrons incidindo nesse meio, fornecendo assim a porcentagem de
dose por profundidade para os trés meios simulados e a dose total absorvida no tumor.
Os resultados obtidos neste trabalho permitiram verificar a precisao do modelo tedrico
utilizado para calculos de poder de freamento e alcance CSDA em tecidos bioldgicos, além

de fornecer uma anéalise comparativa da dose absorvida entre poésitrons e elétrons.

Palavras-chave: poésitrons; radiagdo ionizante; simulagdo monte carlo; poder de freamento;

dose absorvida.



ABSTRACT

Understanding the interaction of particles with matter is fundamental for their application.
Fast charged particles have been used in cancer treatment and diagnosis since the 19th
century. Cancer is the second leading cause of death worldwide, and not all available
treatments are sufficient to cure it. Therefore, studies aimed at developing potential new
technologies and treatments are of great importance. Among the types, breast cancer has
the highest incidence and mortality rate among women in Brazil and worldwide. Brain
cancer, particularly gliomas, although among the least frequent, has a mortality rate of
approximately 90% of cases. The positron, the electron’s antiparticle, is widely used in
medical imaging through Positron Emission Tomography (PET). However, its potential
for therapies remains largely unexplored. Studies have indicated that positrons may offer
advantages over electrons in cancer treatment. This work investigates the behavior of
positrons interacting with biological targets, particularly brain and breast tissue, using
a theoretical and computational approach. This behavior is analyzed through stopping
power and CSDA range, based on the phenomenological model of Glimiig, comparing the
results with simulations performed in the TOPAS program, which employs the Monte
Carlo method to simulate radiation transport. Furthermore, due to the scarcity of
comparative data on absorbed dose in biological tissues between positrons and electrons
within radiotherapy energy ranges, the dose distribution is obtained for water, brain tissue,
and a tumor within the brain for electrons and positrons interacting with the medium. This
provides the percentage depth dose for the three simulated media and the total absorbed
dose in the tumor. The results obtained in this study allowed for the verification of the
accuracy of the theoretical model used for stopping power and CSDA range calculations
in biological tissues, as well as providing a comparative analysis of the absorbed dose

between positrons and electrons.

Keywords: positrons; ionizing radiation; monte carlo simulation; stopping power; absorbed

dose.
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1 INTRODUCAO

1.1 Interacao da radiacao com a matéria

Entende-se radiacao como uma forma de energia que se propaga através de um
meio [1]. Tal energia é emitida por uma fonte, podendo essa ser composta por particulas
atomicas ou subatdomicas como, por exemplo, elétrons, pésitrons, protons e néutrons ou
na forma de ondas eletromagnéticas, que representam a radiagdo eletromagnética [1].
As formas de radiagao eletromagnética sao caracterizadas de acordo com seu espectro
eletromagnético, isto é, depende da frequéncia da onda, dentre elas estdo a micro-ondas,

luz visivel, infravermelha ou fétons [1].

A radiacao pode ser classificada em natural ou artificial. As fontes de radiagao
natural sao aquelas encontradas na natureza, como ocorre nos elementos quimicos Uranio,
Tério e Radio. Ja as fontes artificiais sdo aquelas produzidas e adaptadas pelo ser humano,
podendo ser criadas em aceleradores ou reatores nucleares [2], como por exemplo, radionu-
clideos utilizados em radiofarmacos para uso em exames de diagndstico, ou elementos que
tiveram o nicleo de um atomo desestabilizado, provocados por certos processos, como o
Astato e Einsténio. Tais fontes também podem ser produzidas em ambientes hospitalares,
como € o caso de raios X, utilizados em aparelhos de raios X e tomografia, e feixes de

elétrons ou fétons utilizados em radioterapia [3].

A radiagao esta presente no dia a dia e é aplicada em diversas tecnologias, desde o
uso em eletrodomésticos, eletroeletronicos até em solugdes para melhoria na satide através
de equipamentos de tratamento e diagnéstico de doencas. Por esse motivo, é de grande
importancia entender tanto seu comportamento quanto seus efeitos, para que seja utilizada
com seguranca e também para melhorias em seu uso. A aplicacdo especifica de cada
radiagao estd relacionada com o efeito que provoca ao interagir com o meio, podendo ser
classificada em radiagdo nao ionizante e ionizante. A primeira se caracteriza por ser uma
radiagao eletromagnética de baixa frequéncia e baixa energia que nao ioniza o meio com o
qual interage [4]. Enquanto isso, a segunda, a qual pode ser de origem eletromagnética ou

de particulas, possui a capacidade de ionizar a matéria a qual incide [1].

Os efeitos provocados pela interagao da radiacdo em um meio dependem do tipo de
radiagao, da energia que ela possui e do alvo o qual a absorve [4]. Os efeitos provenientes
da radia¢do nao ionizante podem ser classificados em térmicos, nao térmicos e bioldgicos [5],
enquanto aqueles provocados pela radiagao ionizante podem ser excitacao atomica ou
molecular, ativagao do nicleo atémico, radiagao de freamento e ionizacao [4]. Esse tltimo
tipo de radiagao é capaz de retirar elétrons dos atomos ou moléculas do material ao qual
incide, provocando excitacao no atomo ou modificando a estrutura das moléculas, processo
que é chamado de ionizacgao, sendo classificada em dois tipos: radiacdo indiretamente

ionizante e diretamente ionizante [1].
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A radiacgao indiretamente ionizante é fornecida por fétons e néutrons, particulas
que nao possuem carga elétrica e ionizam o meio de forma secundaria, transferindo sua
energia para elétrons, que por sua vez causam a ioniza¢ado do meio [6]. Por outro lado, a
radiacao diretamente ionizante é constituida por particulas que possuem carga elétrica,
podendo ser pesadas, como prétons e particulas «, ou leves, como pésitrons e elétrons,
que ionizam o meio diretamente através de sucessivas interagoes coulombianas entre as

particulas e elétrons do meio [1].

1.1.1 Particulas carregadas leves rapidas

Poésitrons e elétrons sao chamados de particulas carregadas leves rapidas devido sua
massa e velocidade. O positron é a antiparticula do elétron, eles possuem sinais de carga
elétrica distintos, sendo o pésitron positivamente carregado e o elétron negativamente,
suas outras caracteristicas como a massa e mddulo de carga elétrica sao iguais [7]. Tais
caracteristicas implicam no comportamento similar ao atravessarem o meio em que incidem,
exceto no final de sua trajetéria em que o positron passa por um processo a mais, onde ao
perder quase toda sua energia, ele se aniquila com um elétron do absorvedor gerando dois
fotons de mesma energia. Essas particulas possuem alta probabilidade de interagir com
o meio por sucessivas interagoes coulombianas com os elétrons do absorvedor [1]. Essa
caracteristica faz com que sejam amplamente utilizadas em aplicacdes em tecnologias na

area da medicina, como no tratamento e diagnéstico de cancer [8].

1.2 Cancer

O cancer pode ser definido como uma doenca em que as células do corpo humano
crescem desordenadamente e se espalham pelo corpo [9], sendo causado por alteragoes na
estrutura genética (DNA) também chamadas de mutagdes. Células normais passam por
um processo natural de crescimento, multiplicacdo e morte. Ja as células que sofreram
mutagoes, chamadas de anormais, crescem de modo acelerado, fugindo parcialmente ou
totalmente ao controle do organismo e nem sempre passam pelo processo de morte. Essas
células se agrupam, invadindo tecidos sadios e podem provocar tumores ou metastases,

que também sao chamadas de neoplasias, que se classificam em benignas ou malignas [10].

As neoplasias benignas, apesar de serem caracterizadas como um crescimento
anormal das células, possuem um crescimento mais lento e uma forma mais organizada,
sendo pouco invasivas e podendo causar a compressiao de 6rgaos ou tecidos préximos [10].
J& as neoplasias malignas sao bastante agressivas, onde além de possuirem um crescimento
muito acelerado e desordenado, possuem também a capacidade de espalhamento e invasao
de células cancerigenas por tecidos e érgaos, vizinhos e distantes do tumor primario,

processo chamado de metastase [9]. O impacto desse tipo de doenga na saide é o mau
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funcionamento dos érgaos atingidos, ocasionando perda na qualidade de vida e, devido &

sua resisténcia a tratamentos, em muitos casos, levar & morte do individuo [10].

O cancer é a segunda maior causa de mortes no mundo, perdendo apenas para do-
encas cardiovasculares, representando em 2019, 18% do total de mortes mundialmente [11]
e sua taxa de incidéncia vem aumentando ao longo dos anos [12]. No ano de 2022, a
incidéncia foi de 19.976.499 na populacao mundial, segundo a Organizacdo Mundial da
Satde, e a mortalidade de 9.743.832 de pessoas, cerca de 49% dos casos, e hé a estimativa

de que até 2030 surjam mais de 24 milhdes de novos casos [12].

Dentre os tipos mais incidentes comuns aos sexos masculino e feminino, dados
do ano de 2022 apontam que estao o cancer de pulmao em primeiro lugar no ranking
mundial, representando cerca de 2.47 milhoes de casos, e o de mama em segundo, com
cerca de 2.28 milhoes de incidéncia [12], conforme pode ser visto na Figura (la). Em
termos de mortalidade, representam, respectivamente, o primeiro lugar, correspondendo a
aproximadamente 1.81 milhdes e o quarto lugar com 662.469 mil mortes [13], como pode
ser visto na Figura (1b). No sexo feminino, o cdncer de mama representa o maior caso
de incidéncia e mortalidade representado pelas quantidades j4 mencionadas, Figuras (2a)
e (2b). Para o sexo masculino, o cdncer de pulmao representa os maiores casos, sendo 1.56
milhdes de incidéncia e 1.22 milhées de mortalidade [13], representadas nas Figuras (2c)

e (2d), respectivamente.

Figura 1 — Gréficos de incidéncia e mortalidade de cancer mundialmente em ambos sexos.
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Fonte: Adaptado de [13].
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Figura 2 — Graficos de incidéncia e mortalidade de cadncer mundialmente para o sexo
feminino e masculino separadamente.
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Fonte: Adaptado de [14]

No Brasil, para os dados da populagao geral, o cancer de pulmao representa a
maior mortalidade com 38.292 casos, e o quarto maior em incidéncia com 44.213 casos. O
tipo que representa o primeiro lugar em incidéncia é o de préstata, com 102.519 casos, e
em segundo lugar o de mama, com 94.728 casos. Em relacao a mortalidade, o cancer de
mama possui a terceira posi¢ao, com 22.189 mortes, e prostata em quarta, com 19.958.

Em ambos os casos, o nimero de mortalidade e incidéncia pode ser visto na Figura (3).

Figura 3 — Graficos de incidéncia e mortalidade no Brasil para ambos os sexos.
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Fonte: Adaptado de [15]
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Ao olhar os dados separadamente para cada sexo, é possivel notar que para o
feminino, o cancer de mama representa o primeiro lugar no ranking, tanto para mortalidade
quanto para incidéncia, enquanto o de pulmao aparece em segundo em mortalidade e em
quarto em incidéncia, como mostra a Figura (4a) e (4b). Por outro lado, em relagao ao
sexo masculino, o cancer de pulmao é o que mais causa mortes, seguido do cancer de
prostata. O mais incidente nessa parcela da populagao é o de préstata e o de pulmao

representado no terceiro lugar [15], como nas figuras (4c) e (4d).

Figura 4 — Graficos de incidéncia e mortalidade de cancer no Brasil para o sexo feminino e
masculino separadamente.
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Fonte: Adaptado de [15

E importante também observar nao sé os tipos mais incidentes e de maior mortali-
dade, como também aqueles que possuem um tratamento mais dificil de se obter devido a
sua localidade, como ¢ caso de tumores no cérebro. No Brasil, ele estda na 122 posicao de
incidéncia com 12.256 casos e 8* posi¢gao em mortalidade com 10.998 mortes [15], aproxi-
madamente 90% dos casos deste modo, pode ser observado que, embora nao represente a
maior incidéncia ou mortalidade na populagao total, a taxa de mortalidade é bem alta
comparado a de incidéncia.

O tratamento do cancer é feito utilizando uma combinacao de diagnostico e te-

rapia [10]. O diagnédstico é realizado através de exames de imagens como a tomografia

por emissao de positrons (PET - Positron Emission Tomography) [16, 17] e tomografia
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computadorizada [18]. A terapia pode envolver cirurgia, a depender do tipo de neoplasia e
localizagdo, quimioterapia e a radioterapia [19]. A radioterapia é usada em mais da metade
das pessoas diagnosticadas e ¢é utilizada nao somente para tratar tumores localizados, mas

também em metastases e cuidados paliativos [19].

1.3 Uso de elétrons e poésitrons no tratamento do cancer

A radioterapia é utilizada para tratamento de cincer desde o século XIX, apds
a descoberta dos raios X e da radioatividade. Foi observado que a radiacao era capaz
de destruir células cancerigenas e também de produzir imagens, como em radiografia,
auxiliando no diagnostico de doencgas e fraturas. Era feita de modo rustico e impreciso,
pois nao havia conhecimento sobre os efeitos colaterais da radiagdo e a quantidade certa a
ser utilizada, impactando tanto os tecidos sadios quanto as pessoas saudaveis que estavam

expostas.

Poésitrons e elétrons sao utilizados na terapia e diagnéstico de cancer desde o século
XIX [20]. A partir das décadas de 1930 e 40, a técnica de tratamento comegou a ser
aperfeigoada e outros tipos de radiagdo comecaram também a ser utilizadas [8, 21]. A
partir dessa década, feixes de particulas comecaram a ser utilizados para tratamento de
cancer, sendo o gerador Van de Graaffs o primeiro utilizado para geracao de elétrons
voltado para terapia desse tipo de doenga, e assim a tecnologia foi se desenvolvendo até
a construcao de aceleradores capazes de produzir feixes de particulas com energias cada
vez mais altas de acordo com a necessidade de aplicacao clinica [8]. O primeiro uso de
positron para auxiliar em imagens médicas foi documentado em 1950 como sugestao para
melhoria em imagens de tumor de cérebro em Massachusetts, e ao longo dos anos melhorias
foram sendo feitas, tanto nos equipamentos e softwares para captura de imagens quanto
no desenvolvimento de radiofarmacos para érgaos especificos, capazes de gerar imagens

com melhores resolugbes [22, 23, 24].

Os tratamentos disponiveis atualmente permitem que positrons sejam utilizados
por meio de fontes e elétrons por meio de feixes ou fontes, como exemplo, a radioterapia
com elétrons que utiliza feixes de particulas para incidir radiacdo em tumores [25] e a
braquiterapia, que é uma modalidade da radioterapia que utiliza uma fonte radioativa
emitindo radiacao dentro do corpo humano diretamente no tumor ou muito préximo do
alvo [26].

1.4 Potencial uso do positron para terapias do cancer

O uso e estudo do elétron na terapia e tratamento do cancer ja é bem conhecido
e utilizado, e apesar do efeito produzido pela interacdo de positrons e elétrons serem
parecidos, exceto no final da sua trajetéria, positrons nao tém uso para terapia, apenas

para diagnéstico [27].
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O pésitron foi previsto teoricamente por Dirac no ano 1928 e descoberto experimen-
talmente em 1932 por Carl D. Anderson ao observar um comportamento de deflexdo em
fotografias que analisava raios césmicos na presenca de campo magnético. Ele percebeu
que essa particula possuia a mesma massa do elétron, mas devido a sua deflexao, deveria

ter carga contraria [28].

Os métodos de tratamento disponiveis que utilizam feixes de particulas sao utilizados
amplamente na medicina e bastante estudados pela comunidade cientifica [27, 29]. No
entanto, apesar da quantidade de terapias disponiveis, ainda ha certos tipos de cancer onde
os tratamentos convencionais existentes nao sao suficientes, sendo necessaria a melhora na

tecnologia e nos tipos de terapia.

Estudos feitos desde 2003 mostram o potencial do poésitron em relagao ao elétron
para cancer de mama [30] e células cancerigenas no pancreas [31], em ratos. Os estudos
utilizam um radionuclideo emissor de pésitron St que é utilizado para realizar exames de
imagens [32]. Um estudo mais recente utilizando o mesmo radionuclideo, utilizou método
in vitro e in vivo reforcando um maior potencial de cura no tratamento de céncer de
prostata em ratos com pésitrons do que elétrons [27]. O estudo comparou as quebras de
fitas simples e duplas no DNA e também a transferéncia linear de energia, onde a partir da
energia de 240 eV foi visto um resultado significativo comparado ao elétron [27]. Como o
positron gera dois fétons de 0,511 MeV por aniquilacao no final de sua trajetoria, existe a

possibilidade de um maior depdésito de energia no local irradiado por essa particula [33, 34].

Para viabilizar investigagoes sobre inovagoes tecnolégicas aplicadas ao tratamento
de cancer, é necessario entender o comportamento das particulas ao interagir com o meio
o qual incide. Quantidades de interesse podem ser utilizadas para esse estudo, como
exemplo, investigar como a particula perde energia ao atravessar um material, que pode ser
obtido através do poder de freamento, o alcance da particula em determinado absorvedor

e também a dose absorvida por determinados materiais [1].

O poder de freamento é importante, pois permite descrever as propriedades de
ionizacao do meio. Para calculéd-lo podem ser utilizados modelos tedricos, que se baseiam
na teoria de Bethe. Dentre esses modelos, varios autores fazem adaptagoes até obterem um
que descreva melhor a realidade e que sejam mais compativeis com valores experimentais.
Um desses modelos é o fenomenoldgico, feito por Giimiig e seus colaboradores [35, 36, 37|,
cuja proposta é fornecer um modelo analitico mais simples e mais assertivo para o calculo
dessas quantidades fundamentais, em uma faixa mais ampla de energia, pois, muitos desses

modelos abrangem apenas certas faixas de energia [36].

Outro modo de obter esses valores que permitem avaliar e comparar os resultados
obtidos por modelos teodricos é através de simulagao com codigos que utilizam o Método
Monte Carlo, que é um método estatistico baseado na geracao de amostras aleatorias para

modelar processos fisicos complexos, permitindo a obtencao de resultados realistas ao
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considerar a natureza probabilistica das interacoes entre as particulas e o meio, modelando
detalhadamente as interacoes fisicas com a matéria, e sem dependéncia de aproximagoes

simplificadas, permitindo a reprodugao de efeitos dos fendmenos fisicos reais [38].

Tendo em vista a auséncia de dados em literatura sobre a incidéncia de positrons
em tecidos biolégicos para determinadas faixas de energia [37] devido & sua inutilizagao
em terapias [27] e motivado por seu potencial de cura de cancer relatado em literatura [27,
31, 32, 30], este trabalho tem por objetivo verificar os valores de poder de freamento de
pésitrons reportados na literatura por Tufan [37] que utiliza o modelo fenomenolégico de
Gumts [35], verificando também se é possivel reproduzir o célculo com as informagoes
fornecidas no artigo de referéncia [37, 35]. Essa quantidade serd calculada para alvos
biologicos, sendo esses cérebro e tecido mamario e comparar esses valores de simulagao
que utiliza o Método Monte Carlo através do programa TOPAS. Com o objetivo também
de comparar o comportamento entre elétrons e pésitrons, uma vez que a referéncia relata
sua maior eficiéncia em tratamento do que elétrons [27], também sera feita simulagao que
utiliza o Método Monte Carlo com o mesmo programa, para obter cdlculos de dose em
agua, tecido do cérebro e tumor dentro do cérebro. Para agua sera obtida a distribuicao
de dose absorvida de elétrons incidindo em agua, com o intuito de validar e comparar
os resultados obtidos por este trabalho. Na sequéncia sera obtida a mesma quantidade
para positrons e sera realizada uma comparagao entre elas. Para o tecido do cérebro, sera
calculada a distribuicao de dose absorvida para ambas particulas. Para o tumor, além da
distribuicao de dose, sera determinada também a dose absorvida para ambas particulas a

fim de investigar a diferenca de comportamento entre elas.

Os alvos biologicos escolhidos nesse trabalho foram o tecido mamario, devido a
sua alta incidéncia e mortalidade na populacao de sexo feminino, tanto mundialmente
quanto globalmente, e o cérebro, devido a sua alta taxa de mortalidade em relagao a
incidéncia [12]. Foi escolhido um tumor com o intuito de representar um dos tipos mais
comuns de glioma e com maior grau de malignidade, o glioblastoma, que sao tumores

cerebrais provocados por modificagoes anormais nas células da glia, [39].
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2 FUNDAMENTACAO TEORICA

2.1 Interacao das particulas carregadas leves rapidas com a matéria

Particulas carregadas leves rapidas sao assim chamadas devido a sua massa ser
menor que a de outras particulas e por possuirem energia cinética maior que a energia de
ligagao dos elétrons dos atomos do meio que as absorvem [4]. O modo como interagem
com a matéria é através de interagoes coulombianas, resultando em perdas sucessivas de

energia a cada interacao [40].

Ao se moverem em um meio, as particulas sdo desviadas devido & interagdo com o
campo elétrico do atomo e, por serem leves, hé chances de grandes desvios no seu percurso
ao incidir em particulas similares do meio. Isso implica em uma penetracao que pode
diferir bastante entre particulas de mesma velocidade inicial [33] e em um alcance maior do
que em particulas pesadas. Além disso, seu movimento possui necessidade de tratamentos
relativisticos devido as altas velocidades que possuem [4]. Os processos envolvidos nas
interagoes com elétrons do meio e com o nucleo atomico podem ser as colisoes elasticas,
colisoes ineldsticas, emissao de radiacao eletromagnética (bremsstrahlung) e aniquilagao de

positrons.

As colisoes eldsticas ocorrem quando a particula interage com o nicleo. Nesse
tipo de colisao, a particula se aproxima do nicleo e sofre uma deflexdo, mudando de
trajetoria e sem perda de energia [1]. Ja as colisdes inelasticas sdo responséaveis pela
ionizacao e excitagao atomica, e envolvem a interacao com os elétrons ou com o nicleo
do meio absorvedor. Podem ocorrer colisoes duras, com elétrons fortemente ligados
em que ha uma perda consideravel na energia cinética ao colidir na nuvem eletronica,
provocando a ionizacao do dtomo [1]. H4 também as colisdes suaves, que podem ser com
todo o atomo ou os elétrons de camadas mais externas, e ocorre a transferéncia de uma
pequena quantidade de energia cinética da particula incidente, resultando principalmente
em excitagao atdmica [1]. Quando as particulas interagem por colisoes ineldsticas com
o nucleo, o efeito dessa interagdo é a emissao de radiagao eletromagnética chamada
“bremsstrahlung”, que é a radiagao de freamento provocada pela grande quantidade de
perda de energia emitida em forma de raios X devido a brusca desaceleracao que a particula
é submetida [1, 41].
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Figura 5 — Iustragao dos processos fisicos da interagao da radiacdo com a matéria: excitacao
e ionizacao.
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A aniquilacao de poésitron ocorre quando um pésitron interage com um elétron.
Esse processo ocorre quando um positron de baixa velocidade colide com um elétron quase
em repouso do absorvedor. Como resultado, se aniquilam, emitindo dois fétons em dire¢oes

opostas com energia de 0.511 MeV cada [33].
Figura 6 — Ilustracao da aniquilacao de positron.
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2.1.1 Poder de freamento

O poder de freamento, do inglés stopping power, permite estudar o comportamento
das particulas ao incidir em um meio e é definido como a perda média de energia por

caminho da particula [1, 33], sendo representado pela expressao (2.1) [1]:

dE

S—%,

(2.1)
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com unidade MeV /cm. E importante destacar que, apesar de (2.1) ser representada
por elementos infinitesimais, nao significa que seja uma derivada da energia, mas sim o
limite da energia perdida em um comprimento suficientemente curto, o qual dependera da
energia da particula, pois caso sejam muito altas, pode nao haver interagoes que resultem
em perda de energia para um determinado dx, mas em uma particula de energia menor

haveria perda [42].

Uma expressao muito utilizada é o poder de freamento massico, que considera a

densidade do meio em que incide e é representado por (2.2) [1]:

1dE

com unidade MeV-cm?/g.

Para particulas carregadas leves, as expressoes que descrevem o poder de freamento
sao complexas de serem obtidas, pois o tratamento relativistico das particulas precisa
ser incluido para descrever seu movimento [1]. Como a perda de energia pode ocorrer
por processos distintos, divide-se em dois tipos: poder de freamento de colisao e o poder
de freamento de radiagdo. O primeiro representa a perda de energia nos processos de
ionizacao ou excitacao [33], em que as particulas incidentes vao perdendo energia devido
as interacoes com os elétrons orbitais, e o segundo, a perda de energia em forma de raio
X [1, 41], devido as suas interagdes com o nicleo atémico. A soma de ambos fornece o

poder de freamento total, sendo representado pela equagao (2.3) [33]:

Stot - Scol + Srad (23)

Quando o meio ¢ formado por uma mistura de elementos, ¢ utilizada a Regra de
Bragg para calcular o poder de freamento. A regra afirma que o poder de freamento de
um meio, que é composto por varios elementos, é obtido pela soma da contribuicao de
todos os atomos que o compde [43, 44, 45| de forma independente. A aditividade de cada

contribuicdo é representada pela expressao (2.4) [37, 44]:
Se = nSY +msSE?, (2.4)

em que o subscrito ¢ pode ser referente ao poder de freamento de colisao ou radiacao e, n

e m sao fragoes por peso dos elementos A e B, respectivamente.

Para calcular o poder de freamento é utilizada a teoria de Bethe, que possui sua
base na aproximagao de Born [33]. Nessa aproximagao considera-se que a velocidade da
particula v = B¢ é muito maior que a velocidade méaxima da orbita de Bohr dos elétrons
atomicos [44]. A equagdo que representa o poder de freamento pela teoria de Bethe é
expressa por (2.5) [44]:

dE 20mec?? [ (2mocB2H
(o), =5 o (R ) ) =
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onde C' = (NoZ/A)rg = 0.150% ”;2; MZ corresponde ao niimero de elétrons por grama
do meio; 79 = €%/moc? = 2.818 x 1073 c¢m ¢é o raio cldssico do elétron; H ¢ uma energia
arbitraria entre as colisdoes duras e suaves, uma vez que o poder de freamento de colisao
é dado pela soma do poder de freamento de colisdes duras e suaves [44]. A quantidade
I é chamada de energia de excitacao média ou potencial médio de excitacao, que é a
energia média gasta para excitar e ionizar os dtomos do absorvedor [1]. Cada elemento
de um material possui um valor determinado que geralmente é obtido por meio de dados
experimentais, pois ha limitacoes da teoria atomica em fornecer equagdes que representem

bem seu valor [44].

O primeiro termo da equagao (2.5) pode ser simplificado e substituido por k:

2022 Z:2 MeV
ToC = 015355~ =0 (2.6)

hE TR AR gjem?

em que moc® = 0.511 MeV.

Para o poder de freamento de colisdo méssico de elétrons e positrons, é usada uma
combinacao da equagao de Bethe (2.5) adicionando o termo que relaciona se¢ao de choque
de colisdes duras formulado por Moller [46] para elétrons, que é expressa por (2.7) [44]:

2
() Gy £ 0= en
em que
s T2/8—(27+1)In2

e e (2.8)

Para positrons a equagao relaciona secao de choque de colisoes duras descritas por

Bhabha, expressa pela equagao (2.9) [44, 46]:

dE B 73(1 4+ 2) 2C
(wlw)ml " [111 (2 y /moCQ)z) FE) -6 Z] , (29)
em que ,
B 3 14 10 4
F+(T):21n2—12[23+T+2+(T+2)2+(T+2)3], (2.10)

onde C'/Z é a corregao de camada e § é a correcao do efeito de densidade.

A correcao de camada é um termo que corrige a expressao para O caso em que
a energia da particula incidente nao seja muito maior que a dos elétrons das camadas
eletronicas [1], pois a aproximacgao de Born permite apenas que a equagao (2.5) seja bem
satisfeita para particulas com velocidades muito maiores que as dos elétrons do meio.
Quando essa condi¢do nao é atendida, as interagoes diminuem com a queda da velocidade
da particula. Desse modo, o valor do poder de freamento seria menor do que o real,
e isso se deve a contribuigdo do potencial de excitagdo médio (/), pois na equagao ele
considera todos os elétrons do meio, fornecendo um valor alto que nao corresponde o real,

necessitando do termo de correcao [44].
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A correcao do efeito de densidade é o termo de ajuste utilizado para reduzir a
perda de energia das particulas em altas velocidades em meios densos, pois em materiais
desse tipo, como a densidade eletronica é mais alta, implica em uma polarizagao local
do meio ao redor da particula incidente, reduzindo o campo elétrico efetivo gerado pela
particula, limitando assim, a transferéncia de energia em elétrons que se encontram mais

afastados. Esse termo evita que haja erro em relagao ao alcance da particula [44].

Para o poder de freamento de radiagao méassico a expressao que o calcula é dada
por (2.11) [44):

dE Ny Z* _
(W)r ) =09 (1)4 (E + myc?)B, (2.11)

= (€% /moc?)? = 5.80 x 1072
cm? /4tomo; B é uma funcao de Z e E que varia entre os valores de 5.33 e 15 para energias
em um intervalo de 0.5 a 100 MeV [33].

em que E é a energia cinética da particula incidente; og =

A partir da equagdo (2.5) pode ser observada a dependéncia da velocidade da
particula, representada por 32, que é inversamente proporcional ao poder de freamento
de colisao, que indica uma diminui¢ao do poder de parada a medida que a velocidade
aumenta. Além disso, na equagdao (2.11) pode ser notada a forte dependéncia de Z*
indicando que quanto maior o niimero atomico e também a energia F da particula, maior

sera a contribuicao do poder de freamento de radiacao.

Para positrons e elétrons hé ainda uma diferenca no poder de freamento devido ao
efeito de troca, pois ao incidir em um meio em uma colisao dura, pésitrons podem perder
até toda sua energia cinética em uma unica colisao, pois interagem por forca atrativa com
uma particula distinta, porém de mesma massa, enquanto elétrons podem perder apenas

metade da sua energia, pois estao interagindo com uma particula idéntica [1].

Essas equacoes nao sao validas para qualquer intervalo de energia, a teoria de Bethe
descreve bem o poder de freamento para energias acima de 10 KeV [35] e hd modificagoes
feitas por varios autores com o objetivo de obter expressoes que representem o valor do
poder de freamento mais proximo possivel dos relatados em literatura e para uma faixa

mais ampla de energia [37].

2.1.2 Alcance em condicao CSDA

O alcance CSDA é uma aproximacao da distancia média que uma particula car-
regada percorre enquanto perde sua velocidade até seu repouso [44]. Essa quantidade
permite conhecer a distancia alcancada de uma determinada particula com uma energia

2

cinética inicial conhecida. Sua unidade é em g/cm?® e pode ser calculada a partir da

expressao (2.12) [1] por meio da integral do inverso do poder de freamento total (2.3):
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By dE
Rosmz/ Ry (2.12)
EY Stot

O alcance em condigdo CSDA (Rangecspa), do inglés Continuous Slowing-Down
Approzimation, considera apenas perdas continuas e graduais de energia, desprezando
quaisquer maiores flutuagoes [1], pois, em grande parte das interagdes, as particulas perdem

apenas um pouco da sua energia cinética a cada colisdo [44].

2.1.3 Dose Absorvida

A dose absorvida é definida como a energia média depositada em um meio de massa
m em um volume definido [1, 33| e é vélida para qualquer tipo de meio, radiagao e geometria
do alvo [1]. E uma grandeza fisica, cujo uso marca a data de 1950, muito utilizada na
radioterapia para tratamento de tumores e se relaciona com a radiag¢ao absorvida, que é

muito utilizada para determinar danos bioldgicos [1]. Sua expressdo é dada por (2.13) [1]:

dEabs
D= 2.13
dm 9 ( )

em que dFE,,, é a energia absorvida, que consiste na soma da energia que entra no volume
subtraida da energia que sai desse mesmo volume [33]. Em interagdo de positrons com o
meio em que ocorrem efeitos de aniquilagao de positrons, a energia pode aumentar em
1.022 MeV, e no caso de elétrons em que ocorre producao de par, pode haver a diminuicao
dessa energia na mesma quantidade [33]. No primeiro caso, a energia aumenta devido a
transformacao de massa em energia de radiacao, podendo fornecer energia adicional ao
meio, enquanto no segundo a diminui¢ao ocorre pois a energia é retirada do meio para que

seja convertida em massa.

No sistema internacional, a unidade da dose absorvida é fornecida em Gray (Gy)
em que
1Gy =1J/Kg = 100rad

e 1rad = 1072 J/Kg, abreviacao de radiation absorbed dose, foi a primeira unidade a
ser utilizada para dose absorvida. Uma unidade muito utilizada em dose absorvida na

radioterapia é o centigray (cGy) e equivale a 1 rad [1].

2.1.3.1 Distribuicao de dose absorvida

A dose absorvida em um meio por um feixe incidente varia com a profundidade, e
para obter a distribuicao de dose absorvida em determinada profundidade, é necessario
fazer a normaliza¢ao pela dose maxima absorvida na profundidade desejada [40]. Essa
pode ser representada em termos de porcentagem, que é chamada de porcentagem de dose
por profundidade (PDP), obtida pela Equacgao (2.14) [40]

Dy

PDP = x 100%, (2.14)

max
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em que Dy é a dose absorvida em qualquer profundidade e D,,,, é a dose maxima
obtida. Além disso, pode ser representada pela porcentagem de dose por profundidade
normalizada (PDP normalizada) ou também chamada de dose relativa normalizada, obtida

na expressao (2.15) [40]:
Dy

Y
Dmaz

onde como o valor é normalizado, esta quantidade varia de 0 a 1, e no caso da consideracao

PDP = (2.15)

da porcentagem, de 0% a 100%.

2.2 Modelo teodrico proposto por Gilimiis

Ao longo dos anos, expressoes sao desenvolvidas para melhor descrever o compor-
tamento de particulas incidentes na matéria. Obter de maneira mais precisa determinadas
quantidades, como, por exemplo, o poder de freamento, é fundamental para entender
como as particulas se comportam em determinado material [47]. Sua importéncia se deve
a possibilidade de aplicagoes a fim de descrever propriedades de materiais para uso na

industria e medicina, como é o caso da aplicagao de feixes em alvos biolégicos [37, 36].

Essas expressoes utilizam como base a teoria de Bethe e cada modelo possui sua
adaptacao em relagdo aos parametros utilizados [37]. Tais modelos, em sua maioria,
possuem expressoes complexas de serem calculadas e um recurso a ser utilizado sao
aproximacoes e simplificagoes ao descrever o problema fisico. Por esse motivo, os modelos
podem conter incertezas associadas tanto pelas aproximacoes feitas, quanto pelos célculos

numéricos utilizados em suas solugoes [1, 37].

Na literatura, dentre as modificagoes propostas por varios autores, Giimiig propoe
um procedimento para calcular o poder de freamento utilizando um modelo baseado na
teoria de Bethe modificado por Sugiyama [48]), Rohrlich e Carlson [49] e Tsai [50] com a
proposta de ser mais pratico e mais assertivo, abrangendo as faixas de energia entre 100
eV - 1 GeV [35, 37].

2.2.1 Poder de freamento de colisdo

A equacao utilizada para o calculo do poder de freamento de colisdo proposto por

Giimiig para poésitrons é dada por (2.16):

1dE  A4me*z*? N, E 1 T
Seol(B) = ——— = —Z5<In | — —In(1+4+ = Ft 2 2.16
) == ™ T A 2{n<15>+2n(+2)+ (T)/} (2.16)

onde FT é (2.17)

BZ
12

F(r)=2In(2)

14 10 4 1 (2.17)

5
[3+T+2+(7+2)2+(7+2)3



29

onde m é a massa do pésitron; Ny é o nimero de Avogadro; A é o peso atéomico do alvo;
73 é a carga efetiva do alvo; 7 é a energia cinética da particula incidente em unidade de
massa de repouso do elétron mc?; 3 = v/c; z* é a carga efetiva da particula incidente; I3 é
a energia de excitacdo média efetiva do alvo. Tendo em vista que o poder de freamento é
sempre uma quantidade positiva [1], o sinal negativo da equagdo acima é utilizado para
torna-lo positivo. E nesse caso, reforca que a particula estd perdendo energia, pois a

1 (—dE

perda de energia sempre ¢ uma quantidade negativa (—; ( o

convengao, podendo ou nao ser incluido, como é o caso da Equacao (2.2), onde nao é

)) O uso do sinal é uma

usado e isso significa que o resultado final j& é positivo [51, 52]. E importante ressaltar

que, independente da forma de representa-lo, o valor obtido deve ser o mesmo.

A carga efetiva da particula incidente considera a mudanca da carga da particula
no meio devido as suas varias interagoes, como a perda e captura de elétrons. Seu valor
depende da sua velocidade e do material atravessado, pois o meio interfere na forma como
hé perda de velocidade, e ao diminuir a velocidade a carga também diminui [1, 53, 54].

Sua expressao é representada pela equagao (2.18) [35]:
2" =1 — exp (—22003-"). (2.18)

A energia de excitacao média efetiva I3 e a carga efetiva do alvo Zj sao obtidas
pelo autor por meio do Bohr’s stripping criterion combinada da teoria utilizada por outros

autores e sdo expressas pelas equagoes (2.19) e (2.20) [35]

Zy = /OO 4rr?n(r)dr (2.19)
¢ 1
i = / In [yFieo, ()] 4720 (r)dr, (2.20)
2 Jre

onde ambas sdo obtidas analiticamente pelo autor utilizando a funcao de espalhamento de

Tietz do 4tomo de Thomas-Fermi.

Do mesmo modo que a carga efetiva da particula muda ao atravessar o meio, a
energia de excitacdo média efetiva do alvo I; também se altera ao longo do percurso e
possui dependéncia da densidade eletronica do alvo, que também muda de acordo com a

interacao eletromagnética da particula e ¢é fornecida pela equagao (2.21) [35]:
I; = 2Rov Zacy P exp o, (2.21)

em que os pardmetros serao fornecidos na se¢ao (3).

2.2.2 Poder de freamento de radiacao

O poder de freamento de radiagdo é calculado pela expressao (2.22) [37]:

E

Srad(E) ~ YO’ (222)
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onde X, é o comprimento de radiacao que representa a distdncia média de energia que a

particula percorre antes de perder quase toda sua energia [55], dado por (2.23) [37]:

1 N, /

o = 4072 B Lraa — F()] + Do), (223)
0

em que Lyqq € L, sdo logaritmos de radiacao obtidos por Tsai [50] e podem ser encontrados

na tabela (4); o é a constante de estrutura fina; r. é o raio classico do elétron; Z, é a

carga nuclear do alvo; A é o peso atéomico do alvo; e f(Z3) é uma funcao dada pela

equagao (3.7) [37], que estard descrita na Segao (3) juntamente com os valores das

quantidades mencionadas acima.

2.2.3 Alcance CSDA

O alcance CSDA é dado em fungao das equagoes (2.16) e (2.22) por meio do poder
de freamento total e é expresso da mesma forma mencionada na subsecao (2.1.2) pela
equagao (2.12) [37]:

2.3 Simulacao

2.3.1 Método Monte Carlo

O método de Monte Carlo é um método computacional que utiliza a amostragem
aleatéria e se baseia em probabilidades para simular e analisar problemas complexos [56].
Pode ser usado em diversas areas do conhecimento, desde ciéncias sociais [57] até aplicagoes
em areas como matematica, estatistica, engenharia e fisica, cujo uso foi um dos primeiros

do método.

Para obter os niimeros aleatérios, o método de Monte Carlo utiliza um gerador
de nimero aleatério, que consiste em gerar ntimeros cuja escolha nao possua qualquer
correlacao. Isso é necessario para que possa ser executado experimentos repetidas vezes com
amostras aleatérias de forma independente [58]. Os nimeros gerados pelo computador sao
chamados de nimeros pseudoaleatorios, pois, apesar da sequéncia de niimeros gerados ser
grande e aleatoriamente suficiente, essa mesma sequéncia pode ser encontrada novamente

se a semente, isto é, o nimero gerador inicial, for utilizada e conhecida [59, 60].

A técnica de simulagao estatistica é uma abordagem muito 1util para descrever
problemas fisicos e vem sendo usada desde a década de 1940. Desenvolvida pelos matema-
ticos John von Neumann e Stanislaw Ulam durante o projeto Manhattan na criacao da
bomba atomica, a simulacao era utilizada para analisar o comportamento das particulas

subatomicas [61]. Esse método é 1itil pois a natureza do comportamento das interagoes das
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particulas com a matéria também é probabilistica, como é o exemplo das particulas carre-
gadas leves interagindo com um meio. Seu percurso, bem como os processos de deposigao
de energia, sao de natureza probabilistica. Ao incidir com um mesmo meio, particulas

carregadas leves de mesma energia fazem trajetérias completamente distintas [1, 41].

Como o método fornece uma boa interpretacao do transporte de radiagao, ele vem
sendo utilizado e aperfeicoado ao longo dos anos, incluindo em aplicagoes em fisica médica.
Em sua esséncia, o método utiliza intera¢des microscopicas para modelar um problema e
fornecer um resultado macroscépico. No caso da interacao da radiagdo com a matéria, é
simulado sucessivas interagoes das particulas com o meio, permitindo avaliar propriedades
macroscopicas como energia depositada, dose, fluéncia de particulas e, ao final do processo,

como produto dos eventos simulados [60].

Fruto do desenvolvimento e aperfeicoamento do método aplicado no transporte de
radiagao ¢ a producao de varios softwares de simulacao, os quais utilizam o método Monte
Carlo para fornecer diferentes grandezas de interesse para a fisica das radiagdes com mais
precisao e adaptado para as mais diversas necessidades de aplicagoes, como simulagoes com
feixes para radioterapia, detectores, diagndstico de imagens e seguranga radioldgica [62].
Esses programas sao capazes de simular a interacao de particulas e radiacao ionizante em
diferentes geometrias, tipos de fontes e em qualquer tipo de material [63]. Entre os softwares
mais conhecidos e bem desenvolvidos que sao utilizados em simulagoes se destacam o
MCNPX, PENELOPE, Geant4 e também suas extensoes, os quais utilizam modelos fisicos
robustos e validados em suas simulagoes, fornecendo resultados confidveis para tais usos.
A grande vantagem do método é a capacidade em simular experimentos que resultam em
quantidades préximas da realidade sem que haja a necessidade de equipamentos ou testes

que possam causar riscos a satde, como é o caso de experimentos com radiagao [38].

O transporte da radiacao ¢é feito utilizando modelos fisicos de interagao, descritas
por PDFs(do inglés Probability Density Functions) [60], que sdo fungoes de densidade de
probabilidade que determinam a probabilidade de um evento acontecer baseada em uma
descrigao realistica do problema. Para tal determinagao sao utilizadas se¢oes de choque [61]
que permitem prever quantidades como a distancia a ser percorrida, o espalhamento e o

tipo de interagao da particulas [60, 38].

2.3.2 Software de simulagao: TOPAS - Tool for Particle Simulation

O TOPAS - Tool for Particle Simulation [64] é um software gratuito que usa o
Método de Monte Carlo para simular particulas, o qual utiliza o kit de ferramentas Geant
simulation tookit como nuicleo de simulacao e adiciona algumas funcionalidades, como
geometria de equipamento ja predefinidas e extensoes para areas biologicas, que é o caso
do TOPAS-nBio [65]. Foi desenvolvido com o intuito de fornecer simulagoes de Monte

Carlo avangadas com um acesso mais facil, com enfoque a comunidade de fisica médica,
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fornecendo maior simplicidade para simular tratamentos como os de radioterapia com
particulas e raios X, além de modelar a geometria de pacientes utilizando imagens de

Tomografia Computacional.

A curva de aprendizado do TOPAS ¢ relativamente curta em relagdo a outros
codigos como PENELOPE ou o proprio Geant4d [66]. O programa permite o uso de
componentes pré-construidos como, por exemplo, os relacionados a geometria, dosimetria
e também componentes que podem ser personalizados pelo usuario. Os desenvolvedores
afirmam que o c6digo possui um foco na engenharia de seguranca [67, 64], no qual utiliza
técnicas para que usuarios nao cometam erros durante sua simulacao. Uma dessas técnicas
¢ 0 modo como os parametros sao disponibilizados para simulacao. O TOPAS possui um
sistema de controle de parametros, que consiste em um conjunto de parametros definidos
pelo programa e no qual toda a geometria de simulagao é feita em arquivo de texto, desse
modo o usudrio precisa apenas inserir a configuracao desejada, dispensando qualquer
conhecimento prévio do uso das ferramentas do Geant4 e ou de qualquer linguagem de
programagcao [64]. A grande vantagem na utilizacdo do TOPAS é a probabilidade de
realizar a simulacao com alta precisao, reduzindo problemas anteriormente comuns como
erro em unidades, materiais e localizagoes erradas [64]. Na Figura (7) pode ser visto a

diferenca entre a defini¢do de geometria definidas no Geant4 e no TOPAS.

Figura 7 — Diferenca da construgao de geometria entre o programa Geant4 e TOPAS.

#include "BlDetectorConstruction.hh"

Equivalent TOPAS Parameters

#include *G4RunManager.hh® s:Ge/World/Material ="G4 AIR"
#include "GANistManager.hh* s:Ge/Phantom/Type = "TsCylinder"
:i:ii:gi gﬁﬁ;sh:h s:Ge/Phantom/Parent = "World"
#include "G4LogicalVolume.hh" s:Ge/Phantom/Material = "G4_WATER"
#include "G4PVPlacement.hh" d:Ge/Phantom/RMax =40. cm

#include "G4SystemOfUnits.hh"
d:Ge/Phantom/HL =20.cm
G4VPhysicalVolume* BlDetectorConstruction::Construct()
{
G4NistManager* nist = G4NistManager::Instance();
G4bool checkOverlaps = true;

G4double world_sizeXYZ = 5.%m;

G4Material* world_mat = nist->FindOrBuildMaterial("G4_AIR");

G4Box* solidWorld = new G4Box("World", 5.%m, 5.%m, 5.%m);

G4LogicalVolume* logicWorld = new G4LogicalVolume(solidwWorld, world_mat, "World");

G4VPhysicalVolume* physWorld = new G4PVPlacement(®, G4ThreeVector(), logicWorld,
"World", @, false, @, checkOverlaps);

G4Material* cylinder_mat = nist->FindOrBuildMaterial("G4_WATER");
G4Tubs* solidCylinder = new G4Tubs("Cylinder", ©.4%m, ©.2%m, O%deg, 360.%deg);
G4LogicalVolume* logicCylinder = new G4lLogicalVolume(solidCylinder, cylinder_mat, "Cylinder");
new G4PVPlacement(®, G4ThreeVector(), logicCylinder, "Cylinder", logicWorld, false,

@, checkOverlaps);

return physWorld;

Fonte: Obtido de [67].

Os parametros utilizados no TOPAS estao relacionados ao ambiente de simulacao e
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englobam a geometria do alvo a ser simulado como formato, tamanho, posi¢ao e composicao,
o tipo da fonte de emissao de radiagao, podendo, por exemplo, ser um feixe ou uma fonte
isotrépica, o espalhamento do feixe, o tipo de particula e energia a ser emitida. Envolvem o
tipo de quantidade que se deseja obter como resultado, como energia depositada, deposicao
de dose, fluéncia e outras, e também que tipo de fisica esta sendo utilizada no processo,
como, por exemplo, em que o modulo fisico que se deseja utilizar pode ser escolhido pelo
usuario. Os pardmetros comportam valores adimensionais ou dimensoes definidas, vetores,
strings, nimeros inteiros ou fraciondrios a fragoes, permitindo assim inserir a caracteristica
de materiais e especificar interagoes entre as particulas [67]. A sintaxe reconhecida pelo
TOPAS é da seguinte forma: Parameter_Type : Parameter _Name = Parameter Value e

pode ser visto um exemplo na Figura (8).

Figura 8 — Exemplo da sintaxe reconhecida pelo TOPAS e como podem ser definidas
geometria, fonte e scorers.

ot
'Beam"
'‘BeamP

= 6 MeV

A0 DO NUMERO DE

Fonte: Elaborado pela autora.

Na simulagao é necessario definir a geometria do alvo e pode ser utilizado as formas
jé definidas pelo programa, e ou uma combinacao entre elas. Sao exemplos de geometria no
TOPAS: TsBozx, TsSphere ou TsCylinder, que sao respectivamente caixa, esfera ou cilindro,

e podem ser vistas na Figura (9). Podem ser definidos tamanho, posi¢ao e composigao,
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onde estes podem ser escolhidos entre alguns predefinidos pelo programa, que utiliza os
disponiveis no Geant4 ou utilizar materiais préprios desejados. Além disso, a geometria
pode ser divida em partes definidas pelo usuario, chamada de bins, onde é possivel obter

as quantidades em bins especificos.

Figura 9 — Representacao da geometria do cilindro, esfera e caixa divididas em bins
disponiveis no TOPAS.

Fonte: Elaborado pela autora.

Para fonte de particulas define-se o tipo de fonte de radiagdo, sendo feixe ou
isotropica, o tipo de particula, a energia e se ¢ um espectro ou nao. Ha a possibilidade de
configuracao de diversos aspectos do feixe, como o tipo de distribuigao, a forma, o limite

da distribui¢ao angular, que neste caso permite definir o campo de irradiacao, entre outros.

Ja os scorers sao definidos utilizando o parametro “ Quantity” o qual representa a
quantidade a ser obtida. Podem ser volumétricos, que calculam a quantidade informada
em um volume, ou plano de fase, que fornece a quantidade em uma superficie. Os scorers
sao predefinidos pelo codigo e dentre os volumétricos é possivel obter a energia depositada,
a deposicao de dose em determinado meio, a fluéncia, a energia de fluéncia e LET, que
sO esta disponivel para protons. As demais quantidades estao disponiveis para todas as
particulas que o TOPAS permite simular, e dentre as principais estao: elétrons, positrons,
fotons, protons e néutrons. As outras particulas podem ser consultadas na documentagao
do programa. Outro parametro que deve ser inserido na simulagao a respeito da fonte é
o numero de particulas a serem simuladas. Elas representam a quantidade de amostras
que serao simuladas e quanto maior seu nimero, menor sera o erro estatistico em cada

simulagao. Deve-se destacar que o tempo de simulagao esta relacionado ao nimero de
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particulas e a quantidade de bins solicitados empregados na simulacao.

Além disso, o software possui uma lista de fisica predefinida, cuidadosamente
validada para simulacoes clinicas de diferentes feixes de particulas. Ele permite que
usuarios ajustem as definicbes com base em suas necessidades individuais, desligando
varios processos ou realizando ajustes, dentro dessa lista podem ser escolhidos moédulos
de fisica que dependem do tipo de particula e da precisao desejada no calculo [67, 64].
Os modelos fisicos disponiveis podem ser consultados na documentacao do Geant4 com
sua respectiva descri¢ao, dentre eles podem ser escolhidos, por exemplo, modelos que
descrevam o processo eletromagnético das particulas com diferentes precisoes, modelos que
descrevam de melhor maneira particulas em baixas energias e ainda selecionar médulos

para particulas especificas.

O TOPAS utiliza em sua simulagdo valores predefinidos e tabelados para calculos
como se¢ao de choque, definicao de energias de excitacdo média e composicao de materiais
que vao desde elementos até materiais com varios componentes, como por exemplo,
determinados tecidos biologicos sao formados por um conjunto de componentes com seu
respectivo peso. Esses dados sao retirados de tabelas de referéncia como Nist - National
Institute of Standards and Technology, ICRU-International Commission on Radiation
Units and Measurements, que é uma comissao internacional que define unidades e medidas
de radiagao, fornecendo tabelas de valores de referéncias em seus relatérios, e ICRP-
International Commission on Radiological Protection, a qual também é uma organizacao

internacional, mas estabelece normas e orientacoes para a protecao contra radiacgao.
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3 METODOLOGIA

3.1 Modelo Teérico

Para verificar os valores tabelados de poder de freamento e alcance CSDA para
positrons nos alvos biologicos, tais como cérebro e tecido mamario, conforme relatados
por TUFAN(2013) e utilizando o modelo modificado por Gumis, foi utilizado um codigo
em C elaborado pela autora para calcular o poder de freamento total e o alcance, sendo
reproduzidos os pardmetros necessarios relatados em literatura [35]. As expressoes utili-
zadas sao as apresentadas na Segao (2) e sao elas: (2.16), (2.17), (2.22), (2.23) e (2.12).
Para determinar tais expressoes é necessario utilizar a equacao que descreve a excitagao
média efetiva do alvo (2.21) e a carga efetiva da particula incidente (3.1). A faixa de
energia utilizada foi de 100 ¢V - 1 GeV utilizando 1 milhao de intervalos. Para ambos,
poder de freamento de colisao e radiacao foi utilizado a regra de soma de Bragg por meio
da equagao (2.4):

Se =nS¢ +mSE,
em que para cada elemento é calculado o poder de freamento e apds todos sdo somados,
fornecendo o poder de freamento para o tecido desejado. Os elementos que compde os

alvos bioldgicos utilizados e a respectiva fracdo por peso representados por n e m sao

fornecidas na Tabela (1) para o cérebro (la) e para o tecido mamério (1b):

Tabela 1 — Fracao por peso componentes dos alvos biologicos utilizados.

(a) Fragao por peso dos componentes do (b) Fragao por peso dos componentes do
cérebro. tecido mamario.
Elemento Fracao por peso Elemento Fracao por peso
H 0.107000 H 0.106000
C 0.145000 C 0.332000
N 0.022000 N 0.030000
O 0.712000 O 0.527000
Na 0.002000 Na 0.001000
P 0.004000 p 0.001000
S 0.002000 S 0.002000
Cl 0.003000 Cl 0.001000
K 0.003000

Fonte: Adaptado ICRU [68].

3.1.1 Poder de freamento de colisdo

Nas equagoes (2.16) e (2.10) em que o poder de freamento de colisdo ¢ calculado,

1dE  4me*z*? N, E 1 T
Ey=——= —Z><In | — —In(1+ = FT 2
Seat(E) p dx mev? A 2{H<I§>+2 n( +2>+ ™/ }
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2 14 10 4
Ff(r)=2In2 - — |23
() =2l 12[ M R eyl e 1

foram feitas as seguintes substituigoes:
4re’No — 0.307075 MeV em? obtido por Sugiyama [69, 35]; Ny = 6.02214x10% mol~!;

mc?

2
2 , . . sy ’ . .
T=FE/mc* =/1- (g:fm> ; E é a energia cinética da particula incidente; z* a carga

efetiva da particula, dada por (2.18):

Z* =1 —exp (—22008"™),

em que f=v/cec=2998x10% m/s, a velocidade da luz. Todos os outros termos sao
substituidos de acordo com a composicao do material escolhido, sendo eles:
I3 a energia de excitagdo média efetiva; Z; a carga efetiva do alvo; A é o peso atémico do

alvo, apresentado na Tabela (2) para cérebro (2a) e tecido mamadrio (2b).

Tabela 2 — Peso atomico dos componentes dos alvos biologicos utilizados.

(a) Peso atémico dos componentes do (b) Peso atdémico dos componentes do
cérebro. tecido mamario.
Elemento Peso atémico Elemento Peso atéomico

H 1 H 1

C 12 C 12

N 14 N 14

O 16 O 16

Na 23 Na 23

P 31 P 31

S 32 S 32

Cl 35 Cl 35

K 39

Fonte: Adaptado de [37].

Para obter a carga efetiva do alvo e a excitacao média efetiva, o procedimento sera

descrito nas préximas subsegoes: (3.1.1.1) e (3.1.1.2).

3.1.1.1 Carga efetiva do alvo
A carga efetiva do alvo fornecida por Giimiig [35] é expressa por (3.1) [35]:

b?(3z. +b)

(3.1)
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em que z. ¢ expresso por (3.2) [35]:

1/3
1 b\° |a  (b)’ a2 (b))’
) = T T <3> 2+<3> +J(2) (3> ’
EEORNOEN0N
(3.2)
onde a(v) é dado por (3.3) [35]:
B w2z,
o) = 56067 02 (3:3)

com vy = 2.2 x 10 m/s sendo a velocidade de Bohr; b = (8/7)%/3; v a velocidade da

particula incidente; Z; é o nimero atomico dos elementos do alvo.

Para obter as equagoes (3.1), (3.2) e (3.3) é utilizado o critério adiabatico de
Bohr [35]. O modo como sao calculadas e detalhes teéricos podem ser encontrados no
artigo de referéncia [35].

3.1.1.2 Excitacao média efetiva

A excitagao média efetiva é calculada através da expressao (2.21):
IJ = 2Roey Zacy? exp {a}, (3.4)

onde R, = 13.6 eV; ¢y = 0.6064741718; Z, é o niimero atomico dos elementos do alvo; a

¢ obtido através da expressao (3.5) [35]:

Z. 10
a= 2Z2* (22 (2, + 3b) In . + (70 + b)b + 2(IN6 — 2)3b* + b*(In 6 — 3)
? ) (3.5)
_'_(3./1;0 + b)b2 ].Il m — (l’c + b)3 ln T + b]/(fEC + b)3
e v é dado por (3.6) [35]:
v = I5/10.463134627s. (3.6)

Para os valores de I, foram usados valores tabelados em documento de referéncia [70] e

sao fornecidos na Tabela (3) todos os elementos utilizados em ambos alvos bioldgicos.
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Tabela 3 — Valores de energia de excitagao média contendo o elementos necessarios para o
calculo de 7.

Elemento I, tabelado

H 19.2
C 13.0
N 11.7
O 11.9
Na 13.6
P 11.5
S 11.3
Cl 10.2
K 10.0

Fonte: Adaptado de [70].

3.1.2 Poder de freamento de radiacao

Para calcular o poder de freamento de radiacao é utilizada a equacao (2.22):

em que X, é expresso por (2.23):

1 N ’
X = 4047’210{222[[/7«(1(1 — f(Z2)] + ZaL, 04},
onde f(Z3) é (3.7):
f(Zy) = a®[(1 + a®)~" 4 0.20206 — 0.0369a* + 0.0083a* — 0.002a%], (3.7)

com a = aZy; E a energia cinética da particula incidente; o« = 1/137.03599911, que é a
constante de estrutura fina; r.= 2.817140325 x107'°> m ¢ o raio cldssico do elétron; A
¢ a massa atomica do alvo; Z5 é a carga nuclear do alvo; L,.q € L;ad sao logaritmos de

radiagdo utilizado por [37], determinados por Tsai [50] e estao disponiveis na Tabela (4):

A partir da soma das equagoes (2.16) e (2.22), é obtido o poder de freamento total

para o cérebro e tecido mamadrio através da expressao (2.3):

Stot = Scol + Srad- (38)

3.1.3 Alcance CSDA

Para determinar o alcance foi utilizada a equagao (2.12):
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Tabela 4 — Valores de L, e L,.q definidos por Tsai.

’

Elemento Z- L,oa L

rad
H 1 5.31 6.144
He 2 4.79 5.621
Li 3 4.74 5.805
Be 4 4.71 5.924

Outros >4 In184.15Z, % 5.924
Fonte: Adaptado de [37]

dE
Stot ’

e sua implementacao no codigo em C foi feita através do método do trapézio simples,

Ey
Rcspa =
B}

uma vez que a integral da equacao acima assume valores finitos e positivos e nao possui

nenhuma descontinuidade.

O método do trapézio simples consiste em obter a area sob uma curva através da
area do trapézio por meio de integracao numérica. Uma ilustracao do método pode ser

vista na Figura (10) a qual é obtida fazendo-se uso da Equagao (3.9):

fla) + f(b)

5 (b—a) (3.9)

b
/ f(z)dr ~
Figura 10 — Tlustracdo do método do trapézio simples.

. y=fx)
Area do trapézio = 3 1 +y2)Ax

-

Fonte: Elaborado pela autora (2025).
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3.2 Simulacao

A abordagem metodologica nesta secao foi realizada utilizando um programa de
simulagao estatistica Monte Carlo Tool for Particle Simulation - TOPAS. Foram feitas
simulagoes para obter os valores de poder de freamento para o cérebro e tecido mamario
e calculo de dose absorvida para elétrons e pésitrons em agua, cérebro e tecido adiposo

simulando tumor.

Versao do programa utilizado:
Versao TOPAS: 3.7.0 (12-08-201)
Versao Geant4 utilizada pelo TOPAS: 10.06.p03

Computadores do laboratério utilizados na simulagao:
NO8:
Intel(R) Xeon(R) Silver 4310T CPU @ 2.30GHz
Thread(s) por nicleo: 1
Core(s) per soquete: 10
Soquete(s): 2
Ifmt01:
11th Gen Intel(R) Core(TM) i7-11700 @ 2.50GHz
Thread(s) per nucleo: 2
Nucleo(s) por soquete: 8

Soquete(s): 1

3.2.1 Simulagao do poder de freamento e alcance CSDA

Para a simulacao do poder de freamento total foi utilizado um feixe de positrons
paralelos monoenergéticos no intervalo de energia de 100 eV a 1 GeV incidindo em uma
caixa de 30 x 30 x 30 cm?® a uma distancia de 100 cm da fonte, contendo a composicao
de elementos referentes ao cérebro e tecido mamaério, disponivel na Tabela (1b), com o

intuito de comparar com os valores teéricos, representado pela Figura (11).

Para obter o poder de freamento, a caixa foi dividida em diferentes quantidades
de bins de acordo com a energia inicial do feixe, de modo que o tamanho do bin fosse
pequeno o suficiente para que nao houvesse muita perda da energia inicial do feixe, mas
que ainda permitisse interacoes da particula incidente no material. O tamanho foi ajustado
observando a convergéncia da quantidade a ser calculada. Sao chamados bins as divisoes
feitas na geometria do alvo a ser simulado. Nesse contexto, a caixa foi dividida em varios

bins ao longo do eixo Z, como representado na Figura (12).
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Figura 11 — Ilustracao de um feixe de positrons incidindo em uma caixa.

30X 30 X 30 CM

positrons

X
Fonte: Elaborado pela autora (2025).

Figura 12 — Ilustracdo de uma caixa divida em varios bins ao longo do eixo Z.

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

O scorer selecionado foi EnergyDeposit, que fornece a energia total depositada por
todas as particulas simuladas no meio. A simulacdo utilizou 10° particulas. A conversao

para o poder de freamento foi feita utilizando a equagao (3.10):

dE
S=—— 3.10
N x* pdx’ (3.10)
em que dF é a energia depositada no bin obtida pelo software;
N é o nimero de particulas utilizadas na simulagao; dx o tamanho do bin utilizado; p é
a densidade do alvo e os valores utilizados foram retirados do ICRU (1989) e estao na

Tabela (5):

Tabela 5 — Densidade do material p para cada alvo bioldgico.

Cérebro p = 1.04 g/cm?

Tecido mamario p = 1.02 g/cm?

Fonte: Adaptado de [68].

O moédulo fisico utilizado foi g4em-standard_optj, que para elétrons e positrons
na consideracao de espalhamento multiplo de Coulomb o modelo Goudsmit-Sounderson

¢é utilizado para energias de 0 a 100 MeV com a finalidade de fornecer a distribuicao
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estatistica das interagoes sucessivas para melhorar a precisao do transporte de particulas.
Para energias de 100 MeV a 100 TeV, é utilizado o modelo WentzelVI juntamente com o
modelo de espalhamento de Coulomb, que utiliza uma abordagem mais detalhada para
colisoes elasticas, melhorando assim a precisao da distribuicao angular das particulas ao
longo do seu percurso. O médulo também utiliza o UseSafetyPlus como limitacao de passos

para uma simulacao precisa na interface geométrica entre diferentes tipos de materiais.

A ionizacao é modelada pela formulagao Moller-Bhabha para energias acima de
100 keV, enquanto para menores energias utiliza o modelo Penelope, que inclui os efeitos
de ionizacdo, excitagao e é baseado no cdédigo Penelope. A aniquilacao de pdsitrons é
implementada pelo modelo eplus2gg, o qual utiliza a secao de choque de Dirac na simulacao.
A producao de pares por elétrons e positrons também é considerado utilizando o modelo
BetheHeitler5D. Para o processo de Bremsstrahlung é implementado pelo modelo eBremSB,
o qual utiliza a se¢ao diferencial de Bethe-Heitler. As defini¢bes da geometria do feixe

utilizadas estao contidas na Tabela (6):

Tabela 6 — Configuragoes do feixe utilizada na simulacao.

Parametro Configuracdo  Descricao do parametro

BeamAngularDistribution Flat As particulas sdo uniformemente distri-
buidas sem preferéncia de direcao.

BeamAngularCutoffX e Y 2.8624 deg Restringe a direcao angular que as par-
ticulas serdo emitidas em BeamAngu-
larDistribution e é escolhida de acordo
com o tamanho de campo desejado.

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

O campo de irradiacao ¢é a regiao que recebera a radiacao. O ajuste do tamanho do
campo depende da dimensao e volume da geometria escolhida para ser irradiada [71]. O

angulo utilizado no pardmetro BeamAngularDistribution é definido pela equagao (3.11) [66]:

A/2

el (3.11)

6 = arctan

em que A é o tamanho lateral do campo; SSD, do inglés Source-Skin Distance, consiste
no comprimento entre a fonte e a pele do paciente [72] e no contexto da simulacdo é a
distancia entre o fonte e a superficie do objeto simulador. Um esquema pode ser visto na
Figura (13):
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Figura 13 — Esquematizagao para definir o angulo.

>
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Fonte: Elaborado pela autora (2025).

O alcance foi obtido através da divisao da energia depositada pelo valor obtido do

poder de freamento na simulagao através da equagao (3.12):

dE

_—. 3.12
N * Sio1 ( )

Rcspa =

3.2.2 Simulacao da dose absorvida

Para o calculo da dose, foi simulado um feixe de elétrons e pdsitrons com energias
de 6, 9, 12, 20 e 24 MeV incidindo em agua, cérebro e um tumor contido em um cérebro,
a uma distancia de 100 cm com um campo de 10x10 cm?, utilizando 100 milhdes de
particulas. As energias do feixe foram escolhidas de acordo com a faixa de energia mais
utilizadas em radioterapia, que sdo de 5 a 25 MeV [73]. A distancia foi escolhida por estar

entre as distancias mais comuns de feixes [74, 40].

Para a analise da dose, o scorer utilizado foi o DoseToMedium, que fornece a dose
absorvida no meio utilizada para obter a dose absorvida no volume total e a dose absorvida
em cada bin, que foi utilizada para obter a distribuicdo da dose absorvida através da PDP
normalizada, expressa pela equagao (2.14)

Dy

max

PDP =

3.2.2.1 Dose absorvida em agua

Com o objetivo de validar os resultados de calculo de dose neste trabalho com
outro jé relatado na literatura [75], a simulacao foi realizada utilizando o mesmo tamanho
de campo e distancia da fonte que a referéncia selecionada para elétrons incidindo em agua,
de forma a permitir uma comparacao analitica dos valores de distribuicao de dose obtidos
entre eles. Apéds, a simulacgao serd utilizada para realizar a comparacao de distribuicao
de dose para positrons e elétrons, porém agora utilizando apenas dados obtidos neste
trabalho.

O material utilizado na simulagao para agua foi G4 WATER, que é definido pelo
programa e é fornecido pelo ICRP [76]. O tamanho da caixa utilizada foi de 30 x 30 x 30
cm? dividida em 100 bins ao longo do eixo Z. As energias simuladas, o tamanho do campo,

scorer e quantidade de particulas sdo as mencionadas no inicio da Subsegao (3.2.2).
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3.2.2.2 Dose absorvida em cérebro

Para a simulacao de dose absorvida no cérebro foi utilizada uma caixa de dimensao
de 30 x 30 x 30 cm?® dividida em 100 bins ao longo do eixo Z. As energias simuladas, o
tamanho do campo, scorer e quantidade de particulas sao aquelas mencionadas no inicio
da Subsegao (3.2.2). A composicao utilizada para simular o cérebro é a mesma contida
na Tabela (1a) e a densidade do material é a mesma contida na Tabela (5). A simulacdo
foi feita com o intuito de verificar a dose total depositada pelas duas particulas e verificar
se ha diferenca na dose absorvida por poésitrons e elétrons na distribuicao ao longo da

profundidade.

3.2.2.3 Dose absorvida no tumor

Para esta simulacao foi configurado um tumor de 3 x 3 x 3 cm? dentro de uma
caixa de 30 x 30 x 30 cm?® localizado a 2 cm do inicio da caixa. Uma ilustragio pode
ser vista na Figura (14). O tumor é composto por tecido adiposo, cuja composi¢ao é
informada pelo ICRP, é predefinido pelo programa por G4 _ADIPOSE_TISSUE_ICRP
o qual utiliza a composigao, disponivel na Tabela (7) e densidade de p = 0.95 g/cm? de

tecido adiposo do ICRP.

Foi calculada a dose total e o tumor foi divido em 200 bins ao longo do eixo Z para
a analise de dose absorvida ao longo da profundidade. Nessa simulagao foi utilizado um
campo menor, com 5x 5 cm?, uma vez que o volume irradiado é menor e se deseja depositar
a menor quantidade de energia possivel nos tecidos sadios, que é representado pelo cérebro.
As energias simuladas, scorer e quantidade de particulas sdo as mencionadas no inicio da
Subsegao (3.2.2). Para este caso, o parametro utilizado para BeamAngularCutoff em X e
Y foi 1.4320 deg.

Figura 14 — Imagem ilustrando a configuracao da geometria da posicao do tumor em
relagao ao cérebro.

Fonte: Elaborado pela autora (2025).



Tabela 7 — Fracao por peso dos componentes do tecido adiposo.

Elemento Fracao por peso

H 0.114
C 0.598
N 0.007
O 0.278
Na 0.001
S 0.001
Cl 0.001

Fonte: Adaptado de [76].
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4 RESULTADOS

4.1 Poder de freamento e Alcance CSDA

Nesse trabalho foi obtido o poder de freamento de duas formas. A primeira foi de
modo tedrico, utilizando o modelo de Gumts [35] com o objetivo de verificar os dados
reportados por Tufan [37], o qual utiliza o mesmo modelo para obter seus resultados, e
também verificar se é possivel obter o poder de freamento e alcance com as informagoes
fornecidas nos artigos [35, 37], que propdem uma maneira mais simples e com valores
mais apropriados. Para comparar os valores tedricos, foi utilizada simulagdo Monte Carlo
utilizando o software TOPAS.

Os erros estatisticos da simulagao para os calculos de poder de freamento e alcance
em todos os tecidos utilizados neste trabalho foram baixos, nao ultrapassando o coeficiente

de varidncia de 3%.

Para determinar o poder de freamento através do modelo tedrico, é necessario
calcular a energia de excitacao média efetiva e a carga efetiva de todos os elementos que

fazem parte da composicao dos alvos, e o resultado obtido pode ser visto na Figura (15):

Figura 15 — Gréfico da (A) Carga efetiva e (B) Energia de excitacao média efetiva dos
elementos que constituem os alvos utilizando o modelo tedrico.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

E importante ressaltar que os valores utilizados para o cdlculo da energia de
excitagao média efetiva fez uso de valores de v determinados pela energia de excitagao
média contidos na Tabela (3), que ndo necessariamente sdo os mesmos utilizados pelo
autor, uma vez que nao sao todos informados nos artigos de referéncia [35, 37]. Além disso,
nao foi encontrado graficos disponiveis para fazer comparacao desses valores utilizando

esse modelo tedrico.
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4.1.1 Cérebro

Os resultados tedricos e de simulacao verificados por esse trabalho e os reportados
por Tufan [37] para o poder de freamento e alcance para o cérebro foram comparados e

podem ser vistos na Figura (16):

Figura 16 — Grafico comparando os resultados de (A) Poder de freamento total e (B)
Alcance para o cérebro.

A B

1000 1E+2

o —Este Trabalho —Este Trabalho
o 1E+1
£ . e TUFAN 2013 A TUFAN 2013
2 o N 1E40 o
% e Simulagédo NE e Simulagéao
= 100 G 1E-1
~ o
© = 1E-=2
o 3
= 7]
o S 1E3
(4 o
3 -]
nc.) 10 g 1E4
= < Es5
2
) 1E-6
%)

1 1E-7

1E4 1E-3  1E-2 1E-1 1E+0 1E+1 1E+2 1E+3 1E4 1E-3 1E-2 1E-1 1E+0 1E+1 1E+2 1E+3

Energia Incidente / MeV Energia Incidente / MeV

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

Na Figura (16) podemos observar o comportamento esperado para uma curva de
poder de freamento relatados em literatura [1]. Ao analisar o grafico é possivel perceber
que os maiores valores estao nas regides de baixa energia, o que é esperado uma vez que o
poder de freamento de colisdo depende do inverso do quadrado da velocidade, que por
sua vez depende da energia cinética da particula. Nessas regioes, o poder de freamento de
radiagdo tem pouca relevancia. Sua maior contribuicdo esta nas regides de energias mais

altas, a qual o de colisdo tem menor relevancia.

No grafico do alcance (16) também pode ser observado um comportamento esperado
da curva que é relatado em literatura [1]. Levando em conta a relagao de dependéncia que
o alcance possui com o poder de freamento total, e em como as particulas se comportam
no meio, é possivel observar o comportamento de acordo com o esperado, pois particulas
com maior energia cinética interagem menos com os atomos do meio quando comparadas

as que possuem menores energias, resultando assim em um maior alcance.

Ao comparar os valores de poder de freamento total e alcance verificados por esse
trabalho de forma tedrica e os reportados na literatura [37], obteve-se um erro de 13%
para energias entre 100 eV e 0.001 MeV, de 7% para energias entre 0.001 MeV e 10 MeV e
de 2% para energias de 10 MeV a 1000 MeV, Tabela (8).
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Tabela 8 — Erro obtido entre o resultado tedrico obtido nesse trabalho e valores fornecidos
pela literatura para poder de freamento e alcance para o cérebro.

Faixa de energia (MeV) Erro do poder de freamento total
e alcance [Teérico vs. Literatura]

0.0001 — 0.001 13%
0.001 — 10 5%
10 — 1000 2%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

Na comparacao entre a simulacao e os dados tedricos obtidos na verificacao desse
trabalho e os reportados por Tufan [37] houve um erro de 0.72% para o poder de freamento

e 5.73% para o alcance em uma faixa de energia entre 0.5 MeV a 70 MeV, Tabela (9).

Tabela 9 — Erro obtido entre o resultado teérico obtido nesse trabalho e simulacao para
poder de freamento e alcance para o cérebro.

Faixa de energia (MeV) Erro poder de Erro alcance [Simulagao
freamento total vs Tedrico]
[Simulagao vs Tedrico]
0.5-70 0.72% 5.73%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

Para os valores de poder de freamento entre a simulacdo e aqueles reportados
por Tufan [37] foi encontrado um erro de 4.25%, e para o alcance o erro foi de 5.24%,

Tabela (10), na mesma faixa de energia.

Tabela 10 — Erro obtido entre os reportados em literatura e simulacao para poder de
freamento e alcance para o cérebro.

Faixa de energia (MeV) Erro poder de Erro alcance [Simulagao
freamento total vs Literatura]
[Simulacao vs
Literatura]
0.5 170 4.25% 5.24%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

Ao analisar os erros entre os resultados tedricos obtidos por esse trabalho e os

reportados na literatura por Tufan [37], tanto para o poder de freamento quanto para o
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alcance, pode-se perceber que os valores obtidos nao sao os mesmos apesar da utilizacao
do mesmo modelo, isso pode estar relacionado ao valor de « utilizado no calculo da energia
de excitacdo média efetiva, resultando em valores distintos entre ambos os resultados.
E possivel observar também que, em energias mais altas, o erro se torna muito menor.
Isso pode estar relacionado ao termo v% In TE; na Equacdo (2.16), em que para energias
mais altas o termo dependente de I; vai se tornando cada vez mais desprezivel devido
ao denominador muito grande . Além disso é conhecido da literatura [1, 44] que a maior
contribui¢ao no poder de freamento total e em energias mais altas se deve ao poder de

freamento de radiacao, o qual nao depende de I e, consequentemente, de 7.

O fato das faixas de energias simuladas nao serem as mesmas abrangidas no calculo
tedrico se deve a pouca convergéncia dos valores de poder de freamento obtido pelo TOPAS.
Somente na faixa de energia mencionada, o programa demonstrou uma boa resposta a
metodologia aplicada. Com isso, o TOPAS demonstra nao ser o programa ideal para
calculo de poder de freamento utilizando essa metodologia. Uma outra alternativa poderia
ser a alteragao do codigo, para a personalizacao do scorer, obtendo diretamente o poder
de freamento, como acontece em outros tipos de cédigos, como o Geant4. Nao houve
essa tentativa nesse trabalho pois é um desenvolvimento que exige experiéncia e tempo
habil de aprendizado da estrutura interna do programa e desenvolvimento da programacao

utilizada para realizar tal extensao.

4.1.2 Tecido Mamario

Para o tecido mamario o comportamento das curvas sao similares, tanto para
o poder freamento total quanto para alcance, podendo ser visto pela curva do grafico

apresentado na Figura (17). E as consideragoes sao as mesmas da Subsegao (4.1.1).

Figura 17 — Grafico comparando os resultados de (A) Poder de freamento total e (B)
Alcance para o tecido mamario.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).
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O erro entre os valores de poder de freamento e alcance CSDA reportados na
literatura por Tufan [37] e os resultados obtidos neste trabalho foi de 13% para energias
entre 100 eV e 0.001 MeV, de 7% para energias entre 0.001 MeV e 10 MeV e de 2% para
energias de 10 MeV a 1000 MeV, como pode ser visto na Tabela (11).

Tabela 11 — Erro entre o resultado tedrico obtido nesse trabalho e valores fornecidos pela
literatura para poder de freamento e alcance para o tecido mamario.

Faixa de energia (MeV) Erro do poder de freamento total
e alcance [Tedrico vs. Literatura]

0.0001 — 0.001 13%
0.001 - 10 %
10 — 1000 2%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

O erro obtido entre o poder de freamento total deste trabalho e a simulagao foi
de 8.53%, e para o alcance foi de 6.14%, conforme pode ser visto na Tabela (12), cujo

intervalo de energia se deu entre 0.5 MeV a 70 MeV.

Tabela 12 — Erro obtido entre o resultado tedrico obtido nesse trabalho e simulagao para
poder de freamento total e alcance para o tecido mamario.

Faixa de energia (MeV) Erro poder de Erro alcance [Simulacao
freamento total vs Tedrico]
[Simulagao vs Tedrico]
0.5-70 8.53% 6.14%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

O erro para o poder de freamento total entre os valores reportados por Tufan [37] e

simulacao foi de 3.21% e para o alcance foi de 6.00%, como pode ser visto na Tabela (13).

Tabela 13 — Erro obtido entre os reportados em literatura e simulagao para poder de
freamento e alcance para o tecido mamario.

Faixa de energia (MeV) Erro poder de Erro alcance [Simulagao
freamento total vs Literatura]
[Simulagao vs
Literatura]
0.5-70 3.21% 6.00%

Fonte: Elaborado pela autora (2025).
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E possivel observar que entre os valores simulados, aqueles obtidos na literatura e
os verificados por esse trabalho, apesar da diferenca entre eles, o erro na faixa de energia
simulada ainda é relativamente baixo, sendo aproximadamente 10%, o que demonstra que

o modelo pode ser util para calculos de poder de freamento total.

Através do TOPAS é possivel ter acesso aos valores de poder de freamento de colisao
calculados pelo Geant4, que é utilizado ao obter as quantidades no TOPAS, como por exem-
plo, a energia depositada, estando disponiveis através do comando /process/eLoss/verbose
3. Esses valores de poder de freamento de colisao foram comparados com os valores teéricos

obtidos neste trabalho para o cérebro e tecido mamaério, e pode ser visto na Figura (18)

Figura 18 — Grafico de comparacao entre o poder de freamento de colisdo fornecido pelo
TOPAS e o tedrico obtido neste trabalho para o (A) Cérebro e (B) Tecido mamaério.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

E possivel notar através das curvas para ambos alvos que os valores possuem boa
concordancia, exceto em energias acima de 1 MeV, demonstrando que os valores do modelo

tedrico e da simulacao sdo bem descritos em energias menores que 1 MeV.

4.2 Dose

Os erros estatisticos para os cdlculos de dose em todos os tecidos utilizados neste

trabalho foram baixos, ndo ultrapassando o coeficiente de varidncia de 3.65E-06 %.

4.2.1 PDP normalizada de elétrons e poésitrons incidindo na agua

A Figura (19) demonstra a comparagao entre as curvas de PDP medidas experimen-
talmente retiradas da literatura [75, 73] e da simulagao feita utilizando o TOPAS de um
feixe de elétrons incidindo em agua com diferentes energias. Foi utilizado o mesmo tamanho

de campo e distancia com o intuito de verificar os resultados obtidos pela simulacao.
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Figura 19 — Grafico comparando PDP de medidas experimentais (EL) obtido da literatura
com os simulado neste trabalho (ST) de elétrons incidindo em agua.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

A Figura (20) apresenta uma comparagao entre a curva de PDP de elétrons de uma
simulagao feita com TOPAS, obtida na literatura [66] utilizando os mesmos pardmetros

com o objetivo de comparar com a simulacao feita neste trabalho.
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Figura 20 — Gréafico comparando PDP da simulagdo feita no TOPAS (SL) obtido da
literatura com os simulado neste trabalho (ST) elétrons incidindo em &dgua.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

E possivel verificar que tanto a curva experimental obtida na literatura [75, 73] e
a curva de simulacao obtida pela referéncia [66] estdo em concordancia com a simulagao
obtida neste trabalho, mostrando que a metodologia utilizada para calculo de dose é

apropriada.

Desse modo, a fim de fazer uma comparacao entre positrons e elétrons para verificar
seu comportamento, foi feita a simulacao utilizando os mesmos parametros para feixes de

pésitrons nas mesmas energias, obtendo as curvas PDP apresentadas na Figura (20).

Figura 21 — Grafico de PDP para (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo na dgua.
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Neste caso, é possivel observar que o comportamento da curva de porcentagem de

dose por profundidade é parecido para poésitrons e elétrons.

Analisando separadamente para as cinco energias selecionadas na Figura (22), é
possivel perceber os perfis de cada particula, onde quanto maior a energia da particula
incidente, mais profundamente a dose se distribui. E que para ambas as particulas a

distribuicao de dose ¢ feita no mesmo comprimento em energias idénticas.

Figura 22 — Gréfico PDP comparando (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo em dgua
para diferentes energias.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

4.2.2 PDP normalizada de elétrons e pésitrons incidindo no cérebro

Para simulacao de elétrons e positrons incidindo na caixa representando o cérebro,
foram obtidas as curvas de porcentagem de dose por profundidade que estao contidas nos

graficos da Figura (23)



26

Figura 23 — Gréfico de PDP para (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo na caixa com
componente do cérebro.
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Figura 24 — Grafico PDP comparando (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo no cérebro
para diferentes energias.
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Na Figura (24), é possivel observar que a forma da curva de distribui¢ao de dose
possui perfis semelhantes para ambas as particulas, no entanto, é possivel observar pequenas
diferencas entre poésitrons e elétrons. Em 6 MeV, no inicio do comprimento, para o caso
do positron, a dose absorvida é um pouco maior que a do elétron, e para energia de 24
MeV, para elétrons, a dose absorvida é mais uniforme em aproximadamente 6 cm iniciais,
enquanto para positrons, a dose absorvida maxima estda bem no inicio do comprimento.

Ambos os comportamentos podem ser proveitosos a depender da necessidade de irradiagao.

Através da obtengao da quantidade de dose absorvida por bin (em valores absolutos),
é possivel observar que em determinados comprimentos e para diferentes energias, a dose
absorvida de pdsitrons é maior que a de elétrons. A Tabela (14) fornece os dados de
quanto, em média, a dose absorvida de pdsitrons é maior que a de elétrons em porcentagem

em uma dada profundidade:

Tabela 14 — Diferenca percentual média da dose absorvida por pésitrons em relacao a
elétrons em funcao da profundidade.

Faixa de energia Intervalo de Diferenca de dose
[MeV] profundidade [cm] absorvida
6 MeV

3-21.3 463.56 %
21.6 — 29.7 316.26%
9 MeV
4.8 - 14.1 285.68%
14.4 — 28.8 183.34 %
29.1 — 29.7 161.38 %
12 MeV
6.9 — 20.4 164.68%
25.5 —29.7 112.10%
20 MeV
12.6 — 20.1 99.49%
20.4 - 29.7 71.23 %
24 MeV
10.2 - 14.7 73.61%
15 -29.7 56.63 %

Fonte: Elaborado pela autora (2025).
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E possivel observar que, para as profundidades descritas na Tabela (14), a dose
absorvida por poésitrons é consideravelmente maior que a de elétrons na mesma faixa de
energia, o que indica que, a depender da area de tratamento, pode ser que os positrons

sejam mais eficientes na deposicao de energia nessas localizacgoes.

Os dados de dose absorvida ao longo de todos os bins podem ser consultados no
apéndice A e nas Tabelas (19) e (20).

Nas Figuras (25) e (26) é ilustrado o ambiente de simulagao de feixe de pésitrons
e elétrons com poucas particulas incidindo no cérebro. A figura serve para efeito de
visualizagao podendo ser visto a diferenca de geracao de fotons pelas duas particulas, sendo

o feixe em azul pésitrons, em verde os fétons gerados e em vermelho o feixe de elétrons.

Figura 25 — Ambiente de simulagao de um feixe de pdsitrons com poucas particulas
incidindo no cérebro.

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

Figura 26 — Ambiente de simulacao de um feixe de elétrons com poucas particulas incidindo
no cérebro.

MM

Fonte: Elaborado pela autora (2025).
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4.2.3 PDP normalizada de elétrons e pésitrons incidindo no tumor

A PDP normalizada foi obtida para um tumor simulado com 3 ¢cm de profundidade

dentro de uma caixa simulando o cérebro a 2 cm de distancia de seu inicio, que pode ser

vista na Figura (27):

Figura 27 — Grafico de PDP para (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo no tumor.

A

1,2

Dose Normalizada
o o o o
N > (2] (-] -

=)

Gréafico PDP / Tumor/ Elétron

\

—6 MeV
—_—0 MeV
—12 MeV
—20 MeV

24 MeV

0,5 1 1,5 2 25
Profundidade / cm

w

B Grafico PDP / Tumor / Pésitron

\

-6 MeV
—9 MeV
—12 MeV
—20 MeV
24 MeV

Dose Normalizada
o S o o
N > [ -] -

o

=]

0,5 1 1,5 2 25 3
Profundidade / cm

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

E possivel perceber através da Figura (28), que para energia de 6 MeV, na curva

PDP, a dose absorvida méxima (100%) esta no inicio do tumor em 0.015 cm e em 90% da

dose maxima a uma profundidade de aproximadamente 0.1 cm para pdésitrons, enquanto

para elétrons a mesma porcentagem se encontra em 0.12 cm. Para energia de 9 MeV, 90%

da dose maxima se encontra em 0.4 cm para poésitrons e para elétrons em 0.645 cm. Em

12 MeV a mesma porcentagem se encontra em 1.035 cm para poésitrons e para elétrons em

1.32 cm. Para 20 MeV se encontra em 2.4 cm para pésitrons, e em 2.835 cm para elétrons.

Ja para 24 MeV, 90% da dose méxima atinge 3 cm e para elétrons essa mesma distancia

recebe 95% da dose maxima, como pode ser visto na Figura (28).
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Figura 28 — Grafico PDP comparando (A) Elétrons e (B) Pésitrons incidindo no tumor
para diferentes energias.
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Fonte: Elaborada pela autora (2025).

Os resultados indicam que, de acordo com as configuragoes selecionadas neste tra-

balho para o tumor, com intuito de evitar atingir tecidos sadios, as energias recomendadas

entre as calculadas, tanto para positrons como para elétrons, poderiam ser 6 e 9 MeV,

uma vez que para 12 MeV cerca de 40% da dose maxima atinge o fim da profundidade do

tumor, e para 20 e 24 MeV nessa mesma profundidade ainda se obtém cerca de 90% da

dose maxima.

A quantidade de dose absorvida em Gy e sua respectiva porcentagem e profundidade

para positrons e elétrons podem ser observadas nas Tabelas (15) e (16).
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Tabela 15 — Dose absorvida com a respectiva porcentagem e profundidade para positrons

incidindo no tumor.

Energia [MeV]

Dose absorvida [Gy]

Porcentagem Profundidade [cm)]

6 3.39E-02 100% 0.015
6 3.08E-02 90% 0.10
9 3.97E-02 100% 0.015
9 3.58E-02 90% 0.465
12 3.72E-02 100% 0.015
12 3.36E-02 90% 1.035
20 3.57E-02 100% 0.45
20 3.22E-02 90% 2.415
24 3.57E-02 100% 0.615
24 3.23E-02 90.6% 2.985

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

Tabela 16 — Dose absorvida com a respectiva porcentagem e profundidade para elétrons

incidindo no tumor.

Energia [MeV]

Dose absorvida [Gy]

Porcentagem Profundidade [cm)]

6 3.72E-02 100% 0.015
6 3.37TE-02 90% 0.12
9 4.14E-02 100% 0.015
9 3.73E-02 90% 0.645
12 3.91E-02 100% 0.09
12 3.52E-02 90% 1.335
20 3.76E-02 100% 0.87
20 3.39E-02 90% 2.835
24 3.75E-02 100% 1.26
24 3.57E-02 95.12% 2.985

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

4.2.4 Dose no volume do tumor

Resultados da dose depositada no volume do tumor com dimensao de 3 x 3 x 3

cm?® foram obtidos para positrons e elétrons e podem ser observados na Tabela (17):
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Tabela 17 — Dose total depositada no volume do tumor simulado.

Energia [MeV] Dose total pésitron [Gy] Dose total elétron [Gy]

6 5.67E-03 6.50E-03
9 2.02E-02 2.30E-02
12 2.88E-02 3.23E-02
20 3.42E-02 3.68E-02
24 3.50E-02 3.72E-02

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

A partir desses valores, é possivel realizar uma comparacao entre as doses absorvidas
totais no volume irradiado para as duas particulas em diferentes energias. E possivel
observar que, para as energias calculadas, as doses absorvidas para poésitrons e elétrons
nao variam em ordem de grandeza e a diferenca entre elétrons e pésitrons para energias
de 6, 9, 12 e 24 MeV sdo, respectivamente, 14.63%, 13,86%, 10.23%, 7.60% e 6.28%.

Com o intuito de verificar se o tempo de distribuicdo de dose no tumor descrito
neste trabalho seria possivel ser aplicado, os tempos para pésitrons e elétrons foram
calculados. De um ponto de vista pratico, levando em conta protocolos de radioterapia
que utilizam 18 Gy para tratamento de gliomas, em dose tnica para tumores entre 2.1 cm
a 3 cm 77|, é possivel estimar o tempo necessario para obter a fracao de dose absorvida a
partir das doses obtidas nesse estudo. Supondo que o feixe de poésitrons e elétrons emitam
10° particulas por segundo, o tempo necessério para obter 18 Gy pode ser obtido através
da Equacao (4.1) [78]: D

D= g (4.1)
em que D é a taxa de dose com unidade Gy-s~! ou no Sistema Internacional J-kg=-s1;

dD é a dose absorvida; dt é o intervalo de tempo.

O tempo estimado para obter 18 Gy foi calculado para cada energia para elétron e

poésitrons e pode ser encontrado na Tabela (18):
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Tabela 18 — Tempo estimado para obter uma fracao de dose de 18 Gy no tumor para

poésitrons e elétrons.

Energia Dose total Tempo Dose total Tempo
[MeV] pésitron [Gy]| [min] elétron [Gy] [min]
6 5.67E-03 52.92 6.50E-03 46.15
9 2.02E-02 14.85 2.30E-02 13.04
12 2.88E-02 10.42 3.23E-02 9.29
20 3.42E-02 8.77 3.68E-02 8.15
24 3.50E-02 8.57 3.72E-02 8.06

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

E importante ressaltar que feixes de elétrons nessa faixa de energia ja sao utilizados

para tratamentos em radioterapia utilizando aceleradores clinicos [79], e embora o simulado

neste trabalho seja um feixe mais simplificado em relagdo aos procedimentos que ocorrem

em aceleradores clinicos, o tempo relatado para as energias sao tempos que podem ser

aplicados em radioterapia [80], principalmente entre as energias em que a dose absorvida

contempla apenas a profundidade do tumor, que sao 6 e 9 MeV. Além dos resultados

aqui apresentados, foi feito também um estudo exploratério considerando a interacao de

positrons com campo magnético, que pode ser encontrado no apéndice B.
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5 CONCLUSAO

Esse trabalho buscou calcular e verificar quantidades fundamentais para entender o
comportamento de positrons com a matéria, além de comparar algumas dessas quantidades
com elétrons com o intuito de observar a diferenca entre ambas particulas ao incidir em
alvos bioldgicos. Foi calculado o poder de freamento e alcance CSDA para pésitrons no
tecido mamario e cérebro utilizando um modelo tedrico proposto por Gumiig [35] com
intuito de verificar sua reprodutibilidade e os valores reportados na literatura por Tufan [37].
Foi feita simulagao utilizando Método Monte Carlo e usando o programa TOPAS, com a
finalidade de comparar com o modelo tedrico. Ao comparar os valores obtidos por esse
trabalho com aqueles reportados na literatura, houve uma pequena diferenca, a qual pode
estar relacionada ao valor de v no calculo da energia de excitacao média efetiva. Tanto os
valores obtidos neste trabalho quanto os reportados na literatura, ao serem comparados
com a simulacdo apresentaram um erro razoavelmente baixo, ndo ultrapassando 13%, o
que indica que o modelo tedrico pode ser uma boa alternativa para determinar o poder
de freamento para diferentes alvos. Na simulacao, para obter o poder de freamento, a
metodologia utilizada sé forneceu convergéncia de valores para uma certa faixa de energia,
indicando que nao é o melhor método de se obter essa quantidade. A alternativa para
obter esses valores ¢ utilizar um coédigo que forneca um scorer personalizado, ou fazer
alteragoes na programacao do TOPAS para que ele forneca o scorer especifico do poder

de freamento.

Para os célculos de dose foi feita uma simulagao utilizando o mesmo programa.
Primeiro, foi obtida a curva PDP normalizada para elétrons incidindo em agua com
o objetivo de validar e comparar os resultados obtidos nesse trabalho com medidas
experimentais e simulacao que utiliza o mesmo programa. O resultado teve concordancia
com os comparados, indicando que a metodologia e o programa utilizados sao eficientes
para o calculo de dose. Foi calculada a PDP de pésitrons incidindo em agua e comparada
com elétrons, onde foi observado que as curvas tiveram comportamento similar. No cérebro,
ao calcular a PDP normalizada de pésitrons e elétrons pode ser observado que a dose
absorvida em determinadas distancias utilizando positrons é consideravelmente maior que
por elétrons. Tal fato indica que o uso de positrons pode ser mais eficiente a depender
da localizacao a ser irradiada. Ao obter a PDP de um tumor localizado no cérebro para
poésitrons e elétrons, pode ser observado que as energias ideais em que a dose absorvida
nao ultrapassa a profundidade do tumor seriam 6 e 9 MeV, para um tumor utilizando
as dimensoes e localizacao descritas neste trabalho, uma vez que a distribuicao de dose
pode variar com a mudanca dessas configuragoes. Para positrons e elétrons, obteve-se
um comportamento parecido, sendo a dose absorvida total utilizando elétrons apenas
um pouco maior que a de pésitrons. Foi feita uma analise da taxa de dose para as duas

particulas, indicando tempos razoaveis para aplicacdo clinica em faixas de energia ja
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utilizadas atualmente para elétrons.

Embora atualmente nao existam feixes de pdsitrons na faixa de energia utilizada
nesse trabalho devido a dificuldade em sua geracao e custos, considerando os resultados
obtidos neste trabalho de poésitrons incidindo em tecido do cérebro, o seu uso em tratamento
de cancer pode ter perspectivas futuras, em particular nas regioes e condi¢des quando o
depdsito de energia é maior comparado a elétrons. Embora muitos estudos ainda necessitem

ser feitos, as ideias aqui discutidas podem servir como ponto de partida.
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APENDICE A - Dose absorvida: cérebro

Bin [cm] | 6 MeV 9 MeV 12 MeV
Pésitron  Elétron | Pésitron Elétron | Pésitron Elétron

0 3.31E-04 3.30E-04 | 3.26E-04 3.27E-04 | 3.26E-04 3.27E-04
0.3 3.63E-04 3.61E-04 | 3.45E-04 3.48E-04 | 3.41E-04 3.46E-04
0.6 4.02E-04 3.93E-04 | 3.59E-04 3.63E-04 | 3.49E-04 3.56E-04
0.9 4.48E-04 4.32E-04 | 3.75E-04 3.77E-04 | 3.57E-04 3.65E-04
1.2 4.79E-04 4.67E-04 | 3.95E-04 3.93E-04 | 3.66E-04 3.73E-04
1.5 4.63E-04 4.71E-04 | 4.18E-04 4.12E-04 | 3.75E-04 3.82E-04
1.8 3.88E-04 4.15E-04 | 4.39E-04 4.32E-04 | 3.87E-04 3.92E-04
2.1 2.62E-04 2.96E-04 | 4.50E-04 4.46E-04 | 4.00E-04 4.02E-04
2.4 1.24E-04 1.46E-04 | 4.42E-04 4.47E-04 | 4.14E-04 4.13E-04
2.7 3.41E-05 3.61E-05 | 4.09E-04 4.26E-04 | 4.24E-04 4.23E-04
3 1.06E-05 2.98E-06 | 3.48E-04 3.75E-04 | 4.29E-04 4.30E-04
3.3 8.69E-06 9.63E-07 | 2.64E-04 2.94E-04 | 4.24E-04 4.29E-04
3.6 8.04E-06 9.26E-07 | 1.68E-04 1.93E-04 | 4.06E-04 4.18E-04
3.9 7.51E-06 8.98E-07 | 8.30E-05 9.65E-05 | 3.73E-04 3.92E-04
4.2 7.06E-06 8&.71E-07 | 3.09E-05 3.11E-05 | 3.25E-04 3.49E-04
4.5 6.67E-06 8.47E-07 | 1.27E-05 5.97E-06 | 2.62E-04 2.88E-04
4.8 6.32E-06 &8.25E-07 | 9.76E-06 2.03E-06 | 1.91E-04 2.15E-04
5.1 6.01E-06 8.04E-07 | 9.11E-06 1.84E-06 | 1.21E-04 1.38E-04
5.4 5.72E-06 7.83E-07 | 8.61E-06 1.79E-06 | 6.41E-05 7.19E-05
5.7 5.46E-06 7.65E-07 | 8.19E-06 1.75E-06 | 2.92E-05 2.80E-05
6 5.22E-06 7.46E-07 | 7.81E-06 1.72E-06 | 1.48E-05 8.41E-06
6.3 5.00E-06 7.29E-07 | 7.47E-06 1.68E-06 | 1.11E-05 3.51E-06
6.6 4.79E-06 7.11E-07 | 7.16E-06 1.65E-06 | 1.03E-05 2.95E-06
6.9 4.60E-06 6.95E-07 | 6.87E-06 1.61E-06 | 9.86E-06 2.88E-06
7.2 4.42E-06 6.78E-07 | 6.61E-06 1.58E-06 | 9.45E-06 2.83E-06
7.5 4.25E-06 6.63E-07 | 6.36E-06 1.55E-06 | 9.09E-06 2.78E-06
7.8 4.09E-06 6.48E-07 | 6.14E-06 1.52E-06 | 8.75E-06 2.73E-06
8.1 3.94E-06 6.33E-07 | 5.92E-06 1.49E-06 | 8.44E-06 2.68E-06
8.4 3.79E-06 6.19E-07 | 5.72E-06 1.46E-06 | 8.16E-06 2.63E-06
8.7 3.65E-06 6.04E-07 | 5.53E-06 1.43E-06 | 7.89E-06 2.58E-06
9 3.53E-06 5.91E-07 | 5.34E-06 1.40E-06 | 7.64E-06 2.54E-06
9.3 3.40E-06 5.78E-07 | 5.17E-06 1.38E-06 | 7.40E-06 2.50E-06
9.6 3.29E-06 5.65E-07 | 5.01E-06 1.35E-06 | 7.18E-06 2.45E-06
9.9 3.18E-06 5.52E-07 | 4.86E-06 1.33E-06 | 6.97E-06 2.41E-06
10.2 3.07E-06 5.39E-07 | 4.71E-06 1.30E-06 | 6.77E-06 2.37E-06
10.5 2.97E-06 5.28E-07 | 4.57E-06 1.28E-06 | 6.57E-06 2.33E-06
10.8 2.87TE-06 5.16E-07 | 4.43E-06 1.25E-06 | 6.39E-06 2.29E-06
11.1 2.77TE-06 5.04E-07 | 4.30E-06 1.23E-06 | 6.22E-06 2.25E-06
11.4 2.68E-06 4.93E-07 | 4.17E-06 1.20E-06 | 6.05E-06 2.22E-06
11.7 2.60E-06 4.82E-07 | 4.06E-06 1.18E-06 | 5.89E-06 2.18E-06
12 2.52E-06 4.71E-07 | 3.94E-06 1.16E-06 | 5.74E-06 2.14E-06
12.3 2.44E-06 4.60E-07 | 3.83E-06 1.14E-06 | 5.59E-06 2.10E-06
12.6 2.36E-06 4.51E-07 | 3.72E-06 1.12E-06 | 5.45E-06 2.07E-06
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Tabela 19 — Dados de dose absorvida no cerébro ao longo de 100 bins para positrons e
elétrons para energias de 6, 9 e 12 MeV.



12.9

2.29E-06

4.41E-07

3.62E-06

1.09E-06

5.31E-06

2.03E-06

13.2

2.22E-06

4.31E-07

3.52E-06

1.07E-06

5.18E-06

2.00E-06

13.5

2.15E-06

4.21E-07

3.43E-06

1.05E-06

5.05E-06

1.96E-06

13.8

2.08E-06

4.12E-07

3.34E-06

1.03E-06

4.93E-06

1.93E-06

14.1

2.02E-06

4.03E-07

3.25E-06

1.01E-06

4.81E-06

1.90E-06

14.4

1.96E-06

3.94E-07

3.16E-06

9.95E-07

4.70E-06

1.87E-06

14.7

1.90E-06

3.85E-07

3.08E-06

9.75E-07

4.59E-06

1.83E-06

15

1.85E-06

3.7TE-07

3.00E-06

9.57TE-07

4.48E-06

1.81E-06

15.3

1.80E-06

3.68E-07

2.93E-06

9.39E-07

4.38E-06

1.78E-06

15.6

1.74E-06

3.60E-07

2.85E-06

9.21E-07

4.27E-06

1.74E-06

15.9

1.69E-06

3.52E-07

2.78E-06

9.03E-07

4.18E-06

1.72E-06

16.2

1.64E-06

3.44E-07

2.71E-06

8.86E-07

4.08E-06

1.69E-06

16.5

1.60E-06

3.37TE-07

2.64E-06

8.69E-07

3.99E-06

1.66E-06

16.8

1.55E-06

3.29E-07

2.57E-06

8.53E-07

3.91E-06

1.63E-06

17.1

1.51E-06

3.22E-07

2.51E-06

8.37E-07

3.82E-06

1.60E-06

17.4

1.47E-06

3.14E-07

2.45E-06

8.21E-07

3.73E-06

1.58E-06

17.7

1.42E-06

3.07E-07

2.39E-06

8.06E-07

3.65E-06

1.55E-06

18

1.39E-06

3.01E-07

2.33E-06

7.91E-07

3.57E-06

1.52E-06

18.3

1.35E-06

2.94E-07

2.28E-06

7.75E-07

3.50E-06

1.50E-06

18.6

1.31E-06

2.87TE-07

2.22E-06

7.60E-07

3.42E-06

1.47E-06

18.9

1.27E-06

2.81E-07

2.17E-06

7.46E-07

3.35E-06

1.45E-06

19.2

1.24E-06

2.75E-07

2.12E-06

7.31E-07

3.28E-06

1.42E-06

19.5

1.21E-06

2.68E-07

2.07E-06

7.18E-07

3.21E-06

1.40E-06

19.8

1.17E-06

2.62E-07

2.02E-06

7.03E-07

3.14E-06

1.37E-06

20.1

1.14E-06

2.57TE-07

1.97E-06

6.91E-07

3.07E-06

1.35E-06

20.4

1.11E-06

2.51E-07

1.93E-06

6.77E-07

3.01E-06

1.33E-06

20.7

1.08E-06

2.46E-07

1.88E-06

6.65E-07

2.95E-06

1.31E-06

21

1.05E-06

2.40E-07

1.84E-06

6.53E-07

2.89E-06

1.28E-06

21.3

1.02E-06

2.34E-07

1.80E-06

6.40E-07

2.83E-06

1.26E-06

21.6

9.98E-07

2.29E-07

1.76E-06

6.28E-07

2.77E-06

1.24E-06

21.9

9.71E-07

2.24E-07

1.72E-06

6.16E-07

2.71E-06

1.22E-06

22.2

9.45E-07

2.19E-07

1.68E-06

6.05E-07

2.66E-06

1.20E-06

22.5

9.21E-07

2.15E-07

1.64E-06

5.93E-07

2.61E-06

1.18E-06

22.8

8.97E-07

2.10E-07

1.60E-06

5.81E-07

2.55E-06

1.16E-06

23.1

8.75E-07

2.05E-07

1.57E-06

5.70E-07

2.50E-06

1.14E-06

234

8.51E-07

2.00E-07

1.53E-06

5.59E-07

2.45E-06

1.12E-06

23.7

8.29E-07

1.95E-07

1.50E-06

5.48E-07

2.40E-06

1.10E-06

24

8.08E-07

1.92E-07

1.46E-06

5.37TE-07

2.35E-06

1.08E-06

24.3

7.86E-07

1.87E-07

1.43E-06

5.27TE-07

2.31E-06

1.06E-06

24.6

7.66E-07

1.83E-07

1.40E-06

5.17E-07

2.26E-06

1.04E-06

24.9

7.47E-07

1.79E-07

1.37E-06

5.07E-07

2.22E-06

1.03E-06

25.2

7.27TE-07

1.75E-07

1.34E-06

4.97E-07

2.17E-06

1.01E-06

25.5

7.09E-07

1.70E-07

1.31E-06

4.87E-07

2.13E-06

9.90E-07

25.8

6.90E-07

1.66E-07

1.28E-06

4.78E-07

2.09E-06

9.74E-07

26.1

6.72E-07

1.63E-07

1.25E-06

4.69E-07

2.05E-06

9.56E-07

76



26.4

6.55E-07

1.59E-07

1.22E-06

4.59E-07

2.01E-06

9.39E-07

26.7

6.38E-07

1.55E-07

1.20E-06

4.51E-07

1.97E-06

9.23E-07

27

6.21E-07

1.51E-07

1.17E-06

4.41E-07

1.93E-06

9.07E-07

27.3

6.05E-07

1.48E-07

1.15E-06

4.32E-07

1.89E-06

8.89E-07

27.6

5.89E-07

1.44E-07

1.12E-06

4.23E-07

1.85E-06

8.74E-07

27.9

5.73E-07

1.40E-07

1.09E-06

4.15E-07

1.81E-06

8.58E-07

28.2

5.57E-07

1.37E-07

1.07E-06

4.06E-07

1.78E-06

8.42E-07

28.5

5.42E-07

1.34E-07

1.04E-06

3.97E-07

1.74E-06

8.26E-07

28.8

5.26E-07

1.30E-07

1.02E-06

3.88E-07

1.70E-06

8.10E-07

29.1

5.12E-07

1.27E-07

9.93E-07

3.79E-07

1.67E-06

7.95E-07

29.4

4.96E-07

1.23E-07

9.68E-07

3.70E-07

1.63E-06

7.76E-07

29.7

4.68E-07

1.17E-07

9.17E-07

3.52E-07

1.55E-06

7.39E-07

Fonte: Elaborado pela autora (2025).
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Tabela 20 — Dados de dose absorvida no cerébro ao longo de 100 bins para pésitrons e
elétrons para energias de 20 e 24 MeV.

Bin [cm] | 20 MeV 24 MeV
Pésitron  Elétron | Pésitron Elétron

0 3.26E-04 3.29E-04 | 3.26E-04 3.29E-04
0.3 3.39E-04 3.45E-04 | 3.39E-04 3.45E-04
0.6 3.45E-04 3.53E-04 | 3.45E-04 3.53E-04
0.9 3.49E-04 3.59E-04 | 3.49E-04 3.59E-04
1.2 3.52E-04 3.64E-04 | 3.52E-04 3.63E-04
1.5 3.505E-04 3.69E-04 | 3.54E-04 3.67E-04
1.8 3.58E-04 3.72E-04 | 3.56E-04 3.70E-04
2.1 3.61E-04 3.76E-04 | 3.58E-04 3.74E-04
2.4 3.64E-04 3.79E-04 | 3.60E-04 3.76E-04
2.7 3.67E-04 3.82E-04 | 3.62E-04 3.79E-04
3 3.70E-04 3.85E-04 | 3.64E-04 3.81E-04
3.3 3.74E-04 3.88E-04 | 3.66E-04 3.84E-04
3.6 3.77E-04 3.91E-04 | 3.68E-04 3.86E-04
3.9 3.81E-04 3.94E-04 | 3.70E-04 3.88E-04
4.2 3.85E-04 3.96E-04 | 3.72E-04 3.89E-04
4.5 3.88E-04 3.98E-04 | 3.74E-04 3.91E-04
4.8 3.91E-04 4.00E-04 | 3.76E-04 3.92E-04
5.1 3.93E-04 4.00E-04 | 3.78E-04 3.93E-04
5.4 3.92E-04 3.99E-04 | 3.79E-04 3.93E-04
5.7 3.89E-04 3.96E-04 | 3.81E-04 3.93E-04
6 3.82E-04 3.90E-04 | 3.81E-04 3.93E-04
6.3 3.70E-04 3.80E-04 | 3.81E-04 3.91E-04
6.6 3.54E-04 3.66E-04 | 3.79E-04 3.89E-04
6.9 3.32E-04 3.46E-04 | 3.75E-04 3.85E-04
7.2 3.04E-04 3.20E-04 | 3.70E-04 3.79E-04
7.5 2.71E-04 2.88E-04 | 3.61E-04 3.71E-04
7.8 2.33E-04 2.50E-04 | 3.49E-04 3.60E-04
8.1 1.93E-04 2.09E-04 | 3.34E-04 3.45E-04
8.4 1.51E-04 1.64E-04 | 3.15E-04 3.27E-04
8.7 1.11E-04 1.21E-04 | 2.92E-04 3.06E-04
9 7.66E-05 8.20E-05 | 2.66E-04 2.80E-04
9.3 4.95E-05 5.03E-05 | 2.36E-04 2.50E-04
9.6 3.12E-05 2.80E-05 | 2.04E-04 2.17E-04
9.9 2.09E-05 1.50E-05 | 1.70E-04 1.82E-04
10.2 1.62E-05 9.01E-06 | 1.37E-04 1.46E-04
10.5 1.45E-05 6.98E-06 | 1.05E-04 1.12E-04
10.8 1.38E-05 6.47E-06 | 7.72E-05 8.08E-05
11.1 1.34E-05 6.33E-06 | 5.44E-05 5.46E-05
11.4 1.30E-05 6.24E-06 | 3.76E-05 3.47E-05
11.7 1.27E-05 6.15E-06 | 2.67E-05 2.14E-05
12 1.24E-05 6.07E-06 | 2.05E-05 1.38E-05
12.3 1.21E-05 5.99E-06 | 1.76E-05 1.02E-05
12.6 1.18E-05 5.90E-06 | 1.64E-05 8.85E-06
12.9 1.16E-05 5.82E-06 | 1.58E-05 8.43E-06
13.2 1.13E-05 5.74E-06 | 1.54E-05 8.27E-06




13.2

1.13E-05

5.74E-06

1.54E-05

8.27E-06

13.5

1.10E-05

5.66E-06

1.51E-05

8.17E-06

13.8

1.08E-05

5.58E-06

1.47E-05

8.06E-06

14.1

1.06E-05

5.51E-06

1.44E-05

7.96E-06

14.4

1.04E-05

5.43E-06

1.41E-05

7.85E-06

14.7

1.02E-05

5.36E-06

1.39E-05

7.76E-06

15

9.96E-06

5.29E-06

1.36E-05

7.66E-06

15.3

9.76E-06

5.22E-06

1.33E-05

7.56E-06

15.6

9.57TE-06

5.15E-06

1.31E-05

7.47E-06

15.9

9.38E-06

5.08E-06

1.28E-05

7.37E-06

16.2

9.20E-06

5.01E-06

1.26E-05

7.28E-06

16.5

9.03E-06

4.94F-06

1.24E-05

7.19E-06

16.8

8.86E-06

4.87E-06

1.21E-05

7.10E-06

17.1

8.70E-06

4.81E-06

1.19E-05

7.01E-06

174

8.54E-06

4.74E-06

1.17E-05

6.92E-06

17.7

8.38E-06

4.68E-06

1.15E-05

6.83E-06

18

8.23E-06

4.62E-06

1.13E-05

6.75E-06

18.3

8.08E-06

4.55E-06

1.11E-05

6.66E-06

18.6

7.94E-06

4.49E-06

1.09E-05

6.58E-06

18.9

7.80E-06

4.43E-06

1.08E-05

6.50E-06

19.2

7.66E-06

4.37TE-06

1.06E-05

6.41E-06

19.5

7.53E-06

4.31E-06

1.04E-05

6.33E-06

19.8

7.40E-06

4.25E-06

1.02E-05

6.25E-06

20.1

7.27E-06

4.19E-06

1.01E-05

6.17E-06

20.4

7.15E-06

4.13E-06

9.91E-06

6.09E-06

20.7

7.03E-06

4.07E-06

9.76E-06

6.02E-06

21

6.91E-06

4.02E-06

9.60E-06

5.94E-06

21.3

6.79E-06

3.96E-06

9.45E-06

5.86E-06

21.6

6.67E-06

3.91E-06

9.30E-06

5.79E-06

21.9

6.56E-06

3.86E-06

9.16E-06

5.71E-06

22.2

6.45E-06

3.80E-06

9.01E-06

5.64E-06

22.5

6.35E-06

3.75E-06

8.87TE-06

5.57E-06

22.8

6.24E-06

3.70E-06

8.74E-06

5.50E-06

23.1

6.14E-06

3.65E-06

8.60E-06

5.43E-06

234

6.04E-06

3.60E-06

8.47TE-06

5.36E-06

23.7

5.94E-06

3.55E-06

8.34E-06

2.29E-06

24

5.84E-06

3.50E-06

8.22E-06

5.22E-06

24.3

5.75E-06

3.45E-06

8.09E-06

5.15E-06

24.6

5.66E-06

3.40E-06

7.97E-06

5.08E-06

24.9

5.56E-06

3.35E-06

7.85E-06

5.02E-06

25.2

5.47E-06

3.30E-06

7.73E-06

4.96E-06

25.5

5.39E-06

3.26E-06

7.61E-06

4.89E-06

25.8

5.30E-06

3.21E-06

7.50E-06

4.82E-06

26.1

5.21E-06

3.16E-06

7.38E-06

4.76E-06

26.4

5.13E-06

3.12E-06

7.27E-06

4.69E-06

26.7

5.04E-06

3.07E-06

7.16E-06

4.63E-06

27

4.96E-06

3.03E-06

7.05E-06

4.57TE-06
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27.3

4.88E-06

2.98E-06

6.94E-06

4.51E-06

27.6

4.80E-06

2.94E-06

6.84E-06

4.45E-06

27.9

4.72E-06

2.90E-06

6.73E-06

4.38E-06

28.2

4.64E-06

2.86E-06

6.63E-06

4.32E-06

28.5

4.56E-06

2.81E-06

6.52E-06

4.26E-06

28.8

4.48E-06

2.76E-06

6.42E-06

4.20E-06

29.1

4.40E-06

2.72E-06

6.31E-06

4.13E-06

294

4.31E-06

2.67E-06

6.18E-06

4.06E-06

Fonte: Elaborado pela autora (2025).

30



81
APENDICE B - Estudo exploratério e perspectivas futuras

Como estudo exploratério, foi aplicado campo magnético estatico com intuito
de alterar o percurso da particula e verificar se ha alguma alteracao na deposicao de
energia em determinadas regices. Ao fazer tal modificacdo, pode se esperar que haja
maior deposicao de energia, pois ao invés de sua trajetéria ser espalhada, a particula é

direcionada para o local de interesse.

Ao interagir com o campo magnético, as particulas carregadas estdo submetidas a

forga de Lorentz, dada pela equacao (1)[81]:
F = g(#x B) 1)

onde q é a carga da particula;
U € a velocidade da particula;

B é o campo magnético.

Como a forca de Lorentz é perpendicular a velocidade da particula, nao ha rea-
lizacao de trabalho, e desse modo nao ha alteracao em sua energia cinética, apenas no
movimento [81]. Ao aplicar a segunda lei de Newton é possivel obter as equagoes de movi-
mento da particula, que descrevem seu o comportamento helicoidal, sendo representadas

pelas equagoes (2), (3) e (4):

x(t) = xo + % cos (wt + o) (2)
v .
y(0) = o + = sin (w1 + o) ®)
em que w = LB,
2(t) = 2o + vyt (4)

A figura (29) mostra o comportamento da trajetéria de pdsitrons sujeito a campo magnético

obtido em simulagdo no programa TOPAS.
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Figura 29 — Ilustracao da trajetoria helicoidal de pdésitrons sujeitos a campo magnético
estatico incidindo em cérebro simulado no programa TOPAS.

—  _—— "\

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

Campos magnéticos ja sao utilizados na radioterapia para associar uso de imagens
a medida que ¢ feito o tratamento, e o estudo para empregar esses campos para focalizar
feixes resultando em doses mais localizadas tém sido feitos [82, 83, 84]. Esse trabalho fez
um estudo exploratorio com positrons incidindo em cérebro, representado por uma caixa
30 x 30 x 30 cm? contendo elementos da composicao do cérebro e campo magnético de
3T e 15T aplicado ao longo do eixo z, no programa TOPAS. Nao foram obtidas diferencas
significativas na dose absorvida para as energias calculadas 6, 9 e 12 MeV, como pode ser

visto na figura (30).
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Figura 30 — Grafico comparando PDP de pésitrons incidindo no cérebro sem campo e com
campo de 3T e 15T para energias de 6, 9 e 12 MeV.

Grafico PDP / Campo Magnético
1,20E+00 1,20E+00

=—=Sem Campo =—Sem Campo

Grafico PDP / Campo Magnético

1,00E+00 —3T 1,00E+00 —3T

—15T —15T

8,00E-01 8,00E-01

6,00E-01 6,00E-01

4,00E-01 4,00E-01

Dose Normalizada
Dose Normalizada

2,00E-01 2,00E-01

0,00E+00 0,00E+00
0 5 10 15 20 25 30 0 5 10 15 20 25 30

(a) 6 MeV (b) 9 MeV.

Gréfico PDP / Campo Magnético
1,20E+00
w——Sem Campo

1,00E+00 —3T
—15T
8,00E-01

6,00E-01

4,00E-01

Dose Normalizada

2,00E-01

0,00E+00
5 10 15 20 25 30

Profundidade / cm

(c) 12 MeV

Fonte: Elaborada pela autora (2025).

Esse resultado pode ser devido a limitagao da geometria utilizada, como por

exemplo, a configuracao do campo.

Uma outra alternativa, que é uma perspectiva futura dessa pesquisas, é aplicar
uma combinacao quadrupolos [85], que sao utilizados em aceleradores de particulas como
lente focalizadora, que é utilizada para focalizar feixes de altas energias [86], mas também

pode ser utilizada para energias mais baixas [85]. Um esbogo pode ser visto na figura (31)
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Figura 31 — Exemplo de configuracao de quadrupolos em no ambiente de simulagao do
TOPAS. Os blocos amarelo, verde e rosa sao quadrupolos e a caixa em cinza é o alvo.

Elaborado pela autora (2025).



