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RESUMO

A radioterapia exige elevada exatidão na entrega da dose, o que se torna um desafio físico
devido à anatomia heterogênea do corpo humano. Para contornar esse desafio, os sistemas
de planejamento de tratamento têm aumentado cada vez mais a sua complexidade, o
que torna fundamental a verificação experimental independente dos algoritmos de cálculo.
Este trabalho teve como objetivo validar um modelo computacional via método Monte
Carlo (MC), utilizando o código TOol for PArticle Simulation (TOPAS), para reproduzir
o simulador de heterogeneidade empregado pelo Programa de Qualidade em Radioterapia
do Instituto Nacional de Câncer (PQRT/INCA) em suas auditorias postais. O dispositivo
é estruturado em placas de poliestireno e permite a inserção de materiais para mimetizar
diferentes tecidos anatômicos, como osso (PVC), pulmão (cortiça) e cavidades (ar). A
metodologia envolveu uma etapa experimental com medições utilizando uma câmara
de placas paralelas em água, para o levantamento da curva de Porcentagem de Dose
em Profundidade (PDP) da unidade de telecobaltoterapia do INCA, e irradiações do
simulador de heterogeneidade em suas quatro configurações utilizando uma câmara Farmer
e dosímetros termoluminescentes (TLD). Em paralelo, o arranjo físico completo, incluindo
os volumes sensíveis dos detectores, foi modelado no TOPAS, com uma etapa inicial de
validação do espectro do feixe de Cobalto-60. As medidas experimentais da curva de
PDP foram comparadas com dados da literatura de referência e com os dados obtidos por
simulação computacional, sendo avalidados segundo o critério do índice gama de 3%/3 mm.
A taxa de aprovação encontrada confirmou que a modelagem foi adequada para atingir o
critério. Para a avaliação dos meios heterogêneos, a análise foi fundamentada em razões
de dose normalizadas. Os resultados demonstraram plena compatibilidade estatística
(escore Z � 1) entre os dados experimentais e simulados para todas as configurações
do simulador e em ambos os sistemas de detecção. O modelo computacional permitiu
isolar o fator de perturbação inerente à presença física dos instrumentos, indicando que a
cavidade de ar da câmara subestima a deposição de dose local, enquanto a alta densidade
do fluoreto de lítio do TLD a superestima. Conclui-se que o método MC reproduz com alta
fidelidade as perturbações de dose após as interfaces simuladas. Além disso, comprovou-se
que, após a aplicação dos fatores de correção adequados para compensar esses efeitos,
o TLD demonstra eficácia e equivalência em reproduzir as medidas da câmara Farmer,
atestando sua robustez e confiabilidade para a aplicação em programas de auditoria postal
em radioterapia.
Palavras-chave: Radioterapia, Dosimetria, Método Monte Carlo, Simulador de Heteroge-
neidade, TOPAS



ABSTRACT

Radiotherapy requires high accuracy in dose delivery, which presents a physical challenge
due to the heterogeneous anatomy of the human body. To overcome this challenge,
treatment planning systems have become increasingly complex, making independent
experimental verification of calculation algorithms essential. This work aimed to validate
a computational model via the Monte Carlo (MC) method, using the TOol for PArticle
Simulation (TOPAS) code, to reproduce the heterogeneity phantom employed by the
Radiotherapy Quality Program of the National Cancer Institute (PQRT/INCA) in its
postal audits. The device is structured with polystyrene plates and allows the insertion
of materials to mimic different anatomical tissues, such as bone (PVC), lung (cork), and
cavities (air). The methodology involved an experimental stage with measurements using
a parallel-plate chamber in water to obtain the Percentage Depth Dose (PDD) curve of
the INCA telecobaltotherapy unit, and irradiations of the heterogeneity phantom in its
four configurations using a Farmer chamber and thermoluminescent dosimeters (TLD).
In parallel, the complete physical arrangement, including the sensitive volumes of the
detectors, was modeled in TOPAS, with an initial stage to validate the Cobalt-60 beam
model against the experimental data. Experimental PDD measurements were compared
with reference literature data and computational simulation data, evaluated according to
the 3%/3 mm gamma index criterion. The approval rate confirmed that the modeling was
adequate to meet the criterion. For the evaluation of heterogeneous media, the analysis was
based on normalized dose ratios. The results demonstrated full statistical compatibility
(Z-score � 1) between experimental and simulated data for all phantom configurations and
in both detection systems. The computational model allowed isolating the perturbation
factor inherent to the physical presence of the instruments, indicating that the chamber’s
air cavity underestimates local dose deposition, while the high density of the TLD’s lithium
fluoride overestimates it. It is concluded that the MC method reproduces with high
fidelity the dose perturbations after the simulated interfaces. Furthermore, the efficacy
and equivalence of the TLD in reproducing Farmer chamber measurements were proven,
attesting to its robustness and reliability for application in radiotherapy postal audit
programs.

Keywords: Radiotherapy, Dosimetry, Monte Carlo Method, Heterogeneity Phantom,
TOPAS.
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1 INTRODUÇÃO

A radioterapia é uma modalidade terapêutica essencial no combate ao câncer, utilizando

radiação ionizante, comumente por meio da teleterapia, para induzir danos à cadeia de

ácido desoxirribonucleico (DNA, do inglês deoxyribonucleic acid) e destruir as células

tumorais [1, 2]. Durante o tratamento, é imprescindível que a entrega da dose siga o

planejamento estabelecido para erradicar o tumor e proteger os tecidos sadios adjacentes.

O principal desa�o físico para alcançar essa exatidão reside na complexidade anatômica

do paciente, que apresenta tecidos com diferentes densidades e, ainda, pode apresentar

cavidades de ar, como os seios da face e o tecido pulmonar. Ao atravessar essas regiões

heterogêneas, o feixe de radiação sofre perturbações que alteram a distribuição da dose [3].

Consequentemente, imprecisões no cálculo da dose devido a essas mudanças de densidades

podem resultar em subdosagem no volume-alvo, favorecendo a falha terapêutica, ou em

superdosagem nos órgãos de risco, elevando a probabilidade de reações teciduais graves

[3, 2].

Quando a erradicação do tumor primário é o principal objetivo clínico, a publicação

24 da Comissão Internacional de Unidades e Medidas de Radiação (ICRU, do inglês

International Commission on Radiation Units and Measurements) recomenda uma exatidão

de � 5% na dose absorvida no volume-alvo [4]. Atingir esse nível de exatidão exige um

programa de controle da qualidade contínuo e bem estruturado.

A garantia da qualidade nesse processo vai além de assegurar o funcionamento isolado

dos equipamentos. Segundo a Organização Mundial da Saúde, a garantia da qualidade

em radioterapia é de�nida como �todas as ações que garantem a consistência entre a

prescrição clínica e sua administração ao paciente, em relação à dose no volume-alvo, à

dose mínima no tecido sadio, à exposição mínima de pessoal e às veri�cações no paciente

para a determinação do resultado do tratamento� [5].

No cenário brasileiro, o Programa de Qualidade em Radioterapia do Instituto Nacional

de Câncer (PQRT/INCA) promove a implementação de programas de controle e garantia

da qualidade, adaptados às especi�cidades e ao estágio tecnológico de cada serviço. O

programa oferece, entre outros recursos, a auditoria postal em algoritmos de correção

para heterogeneidades de tecidos usados em sistemas de planejamento (TPS, do inglês

Treatment Planning Systems) para tratamento com feixes de fótons. Para isso, utiliza um

simulador de heterogeneidade baseado no modelo antropomór�co da Agência Internacional

de Energia Atômica (IAEA, do inglês International Atomic Energy Agency) [6], projetado

especi�camente para avaliar doses após regiões heterogêneas utilizando dosímetros termo-

luminescentes (TLDs, do inglês thermoluminescent dosimeters) [7]. Quando um serviço

solicita esse tipo de auditoria, é enviado um kit contendo o simulador e os TLDs. Após

a irradiação no equipamento de teleterapia, o conjunto é devolvido para a leitura, e a
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avaliação da dose declarada pelo TPS é analisada em laboratório [8].

A medida que os tratamentos radioterápicos se tornam mais avançados, exige-se que o

TPS utilize algoritmos matemáticos cada vez mais so�sticados para estimar a dose em

regiões heterogêneas. Por esse motivo, a veri�cação experimental independente desses

algoritmos é uma etapa indispensável para aprimorar a gestão da qualidade nos serviços

de radioterapia. Somado a isso, o uso de simulações computacionais surge como uma

ferramenta valiosa para modelar o transporte da radiação e compreender detalhadamente

a deposição de dose nesses meios.

1.1 OBJETIVOS GERAIS

Desenvolver e validar um modelo computacional de um simulador heterogêneo para

um feixe de Cobalto-60.

1.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS

ˆ Avaliar o equilíbrio eletrônico em um simulador heterogêneo de 15 cm� 15 cm� 15

cm, em comparação ao simulador homogêneo de referência (40 cm� 40 cm� 40

cm);

ˆ Investigar a in�uência da própria presença física do dosímetro como um fator local

de perturbação e heterogeneidade no cálculo da dose.
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2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA

2.1 INTERAÇÕES DA RADIAÇÃO ELETROMAGNÉTICA COM A MATÉRIA

As radiações indiretamente ionizantes, como os fótons, apresentam dualidade onda-

partícula, ausência de carga elétrica e de massa de repouso. Assim, podem penetrar em um

meio, percorrendo grandes espessuras antes de sofrer a primeira interação. Ao interagirem,

transferem individualmente sua energia para elétrons que, por sua vez, irão provocar novas

ionizações [2]. Na faixa de energia de interesse para a radioterapia, os principais modos de

interação dos fotóns são: o efeito fotoelétrico, o efeito compton e a produção de pares [2].

A probabilidade de ocorrência de cada um desses efeitos é estritamente determinada pela

energia do fóton incidente e pelo número atômico (Z ) do material absorvedor, de�nindo

regiões claras de dominância, conforme ilustrado no diagrama de domínios apresentado na

Figura 1 [9].

Figura 1 � Regiões de predominância dos processos de interação
de fótons com a matéria.

Fonte: Adaptado de Yoshimura (2009) [9].

2.1.1 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico consiste na colisão inelástica entre um fóton incidente e um elétron

fortemente ligado, como aqueles nas camadas internas de um átomo, especialmente de Z
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mais elevados. O fóton com energia quânticah� transfere toda a sua energia ao elétron,

que possui energia de ligaçãoEb e é totalmente absorvido. Para que esse processo ocorra,

a energia do fóton não pode ser menor do que a energia de ligação do elétron com o qual

interagiu. Assim, o elétron é ejetado do átomo com uma energia cinética (Ec), que pode

ser calculada por meio da Equação 2.1 [10]:

Ec = h� � E b: (2.1)

O átomo resultante �ca ionizado e instável, organizando suas camadas eletrônicas

através da transição dos elétrons mais externos para a vacância. Para as vacâncias

nas camadas K e L, essa transição pode ser acompanhada pela emissão de um raio X

�uorescente de energia quântica igual à diferença de energia potencial entre os níveis onde

ocorreu a transição. A probabilidade de ocorrência do efeito fotoelétrico (� ) é inversamente

proporcional ao cubo da energia do fóton (1=(h� )3) e diretamente proporcional ao cubo

do número atômico do meio (Z 3), tornando o efeito predominante em baixas energias e

materiais de alto Z [10].

2.1.2 Efeito compton

O efeito compton descreve a colisão entre um fóton incidente e um elétron considerado

livre ou fracamente ligado as camadas atômicas mais externas. Neste processo físico, o

fóton interage com o elétron, transfere apenas parte de sua energia e é espalhado em uma

nova direção com uma energia reduzida (h� 0). O elétron absorve a energia restante e é

ejetado do átomo [11].

A energia residual do fóton espalhado depende diretamente do ângulo de espalhamento

(� ) em relação à direção de incidência, sendo quanti�cada analiticamente pela relação de

compton expressa na Equação 2.2:

h� 0 =
h�

1 + �(1 � cos �)
(2.2)

no qual o parâmetro adimensional� = h�
m0c2 representa a razão entre a energia do fóton

incidente e a energia de repouso do elétron (0; 511MeV). A probabilidade de ocorrência do

espalhamento compton (� ) é praticamente independente do número atômico do material,

dependendo essencialmente da densidade eletrônica do meio e diminuindo gradativamente

com o aumento da energia do fóton (1=h� ). Como pode ser observado na Figura 1, para

meios de baixo número atômico, como o tecido humano ou à água (Z � 7; 4), este efeito

domina na região de megavoltagem [11].
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2.1.3 Produção de pares

Caso a energia do fóton incidente seja superior ao limiar de 1,022 MeV, que é a energia

equivalente à massa de repouso do par criado, a interação com a matéria pode ocorrer

através do mecanismo de produção de pares. Neste processo, o fóton interage com o forte

campo eletromagnético do núcleo atômico e transfere toda a sua energia para a criação de

um par partícula-antipartícula composto por um elétron e um pósitron. Como a energia

de repouso de cada uma dessas partículas equivale a 0; 511MeV, o processo possui uma

restrição de limiar físico estrito para que a conservação de energia seja obedecida, conforme

estabelecido na Equação 2.3 [11]:

h� � 2m 0c2 = 1; 022 MeV: (2.3)

Qualquer excesso de energia do fóton acima do limiar de�nido na Equação 2.3 é

convertido diretamente em energia cinética para o par formado [11]. Conforme indicado na

Figura 1, embora o limiar físico ocorra em 1; 022MeV, a probabilidade de ocorrência da

produção de pares (� ) só supera o efeito compton em energias consideravelmente maiores

para materiais de baixoZ , crescendo de forma proporcional ao quadrado do número

atômico do meio (Z 2) [10, 9]. Posteriormente, o pósitron dissipa sua energia cinética

no meio até interagir com um elétron, sofrendo aniquilação. Assumindo o cenário de

aniquilação em repouso, no qual o momento linear do centro de massa do sistema é nulo,

a conservação desse momento exige a geração de dois fótons de 0,511 MeV emitidos em

direções opostas (180� ) [2].

2.2 GRANDEZAS PARA DESCREVER A INTERAÇÃO DA RADIAÇÃO IONIZANTE

COM A MATÉRIA

O processo de deposição de energia por um feixe de fótons em um meio material ocorre,

fundamentalmente, em duas etapas consecutivas. Na primeira etapa, os fótons interagem

com os átomos do meio pelos mecanismos de atenuação, sendo espalhados ou absorvidos.

Nessa etapa, ocorre a transferência de energia eletromagnética que resulta na liberação de

partículas carregadas rápidas, como elétrons orbitais ejetados ou pares elétron-pósitron.

Na segunda etapa, esses elétrons secundários movem-se pelo meio, dissipando sua energia

cinética através de colisões inelásticas (ionização e excitação) e interações radiativas com

os átomos adjacentes. Para quanti�car �sicamente cada um desses estágios distintos,

utilizam-se as grandezas fundamentais Kerma e Dose Absorvida [10].
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2.2.1 KERMA

O KERMA é um acrônimo para Kinetic Energy Released per unit Mass (Energia

Cinética Transferida por Unidade de Massa). Formalmente, o Kerma é de�nido como o

valor esperado da energia transferida para partículas carregadas por unidade de massa

em um ponto de interesse. Trata-se da energia média transferida na primeira interação

para as partículas ionizantes no meio, sendo uma grandeza não estocástica expressa pelo

quociente matemático da Equação 2.4:

K =
dEtr

dm
(2.4)

em quedm denota a massa do elemento de volume in�nitesimal edEtr representa a energia

cinética inicial de todas as partículas carregadas liberadas por interações de partículas não

carregadas dentro desse volume, de�nido pela Equação 2.5:

dEtr = dR in � dR out + d�Q (2.5)

sendodRin a energia radiativa dos fótons incidentes que entram no volume,dRout a energia

radiativa dos fótons que emergem do volume (excluindo aqueles originados por perdas

radiativas das partículas carregadas geradas no próprio elemento) ed� Q as variações

na energia de repouso resultantes de reações nucleares ou transformações de partículas

ocorridas no interior do meio. A unidade do Kerma no sistema internacional é o Gray

(Gy = J � kg �1 ) [10].

A medida que os elétrons secundários propagam-se pelo meio, parte de sua energia

cinética inicial é perdida por colisões inelásticas com os elétrons atômicos, e outra parte é

convertida em fótons de frenagem (bremsstrahlung). Desse modo, o Kerma total pode ser

dividido em dois componentes, conforme a Equação 2.6:

K = K c + K r : (2.6)

Na Equação 2.6,K r de�ne o Kerma radiativo e K c denota o Kerma de colisão.

Formalmente, o Kerma de colisão pode ser expresso por meio de sua de�nição diferencial

clássica apresentada na Equação 2.7, quanti�cando a parcela de energia cinética inicial

dos elétrons que é dissipada exclusivamente por colisões locais no meio material:

K c =
dEn

tr

dm
(2.7)
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na qual dEn
tr é energia líquida transferida de todas as partículas carregadas liberadas no

elemento de volume de massadm, subtraindo-se a fração de energia gasta em processos

radiativos subsequentes fora do ponto de interesse (dRr
u). A partir desse formalismo,

podemos relacionar o Kerma de colisão com o Kerma total por meio da fração radiativa

média (�g), conforme estabelecido na Equação 2.8 [10]:

K c = K(1 � �g): (2.8)

Para feixes de fótons na faixa de energias de megavoltagem e em materiais de baixo

número atômico (Z ), a probabilidade de emissão por radiação de frenagem é extremamente

reduzida (�g � 0). Dessa forma, em consonância com o comportamento analítico ditado pela

Equação 2.8, o componente radiativo torna-se desprezível e o Kerma de colisão aproxima-se

numericamente do Kerma total (Kc � K) [11].

O Kerma radiativo não necessita de maior detalhamento fundamental além de sua

de�nição direta como a diferença entre o Kerma total e o Kerma de colisão (K r = K � K c).

Contudo, formalmente, ele pode ser expresso por meio do quociente matemático apresentado

na Equação 2.9 [10]:

K r =
dRr

u

dm
: (2.9)

2.2.2 Exposição (X)

A Exposição (X ) é a grandeza dosimétrica utilizada para quanti�car a capacidade de

um feixe de radiação X ou
 de produzir ionizações no ar. Formalmente, a exposição é

de�nida pelo quociente entre o valor absoluto da carga total de todos os íons de mesmo

sinal (dQ) produzidos no ar, quando todos os elétrons e pósitrons liberados por fótons em

um elemento de volume de ar de massadm são completamente freados no ar, conforme

demonstrado na Equação 2.10:

X =
dQ
dm

(2.10)

A unidade da exposição no sistema internacional é o Coulomb por quilograma (C�kg�1 ).

Historicamente, utilizava-se a unidade Roentgen (R), de�nida como 1 R = 2; 58� 10�4 C �

kg�1 [10].

Esta grandeza é delimitada por três condições fundamentais que restringem sua validade

e aplicação prática [10]:
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ˆ Aplica-se exclusivamente a interações envolvendo fótons, não sendo de�nida para

feixes de partículas carregadas ou nêutrons;

ˆ Restringe-se ao ar como meio absorvedor, não podendo ser medida diretamente para

a deposição de energia em outros materiais;

ˆ Possui um limite de energia de aproximadamente 3MeV. Acima deste valor, o

aumento no alcance dos elétrons secundários impede o estabelecimento do equilíbrio

eletrônico dentro das câmaras de ionização padrão, inviabilizando a coleta integral

da carga produzida.

2.2.3 Dose absorvida

A Dose Absorvida (D) é a grandeza dosimétrica fundamental que descreve a deposição

de energia no meio material pelas partículas carregadas. Formalmente, de�ne-se a dose

absorvida em um ponto de interesseP como o valor esperado da energia absorvida por

unidade de massa:

D =
d��
dm

(2.11)

em qued�� é a energia média absorvida pelo meio material em um elemento de volume

in�nitesimal e dm é a massa contida nesse mesmo elemento. A unidade da dose absorvida

no sistema internacional é o Gray (Gy = J � kg�1 ) [10].

Para extensões volumétricas macroscópicas, de�ne-se a dose absorvida média (�D) em

um volume contendo uma massa totalm por meio do quociente expresso na Equação 2.12:

�D =
��
m

: (2.12)

Dentre todas as grandezas utilizadas na dosimetria, a dose absorvida consolida-se como

a grandeza mais importante da física médica. Enquanto o Kerma quanti�ca apenas a etapa

inicial de transferência de energia cinética aos elétrons, a dose absorvida está diretamente

relacionada ao risco de indução de efeitos biológicos. Isso ocorre porque as modi�cações

químicas celulares e o subsequente dano radiobiológico ao DNA dependem estritamente

da energia que foi efetivamente absorvida e dissipada no meio pelas colisões das partículas

carregadas, tornando o monitoramento dessa grandeza o alicerce essencial para o sucesso

do planejamento terapêutico e a radioproteção [2].
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2.3 DOSIMETRIA DA RADIAÇÃO

A dosimetria da radiação trata-se da medição da dose absorvida ou da taxa de dose

resultante da interação da radiação ionizante com a matéria. Logo, refere-se à quanti�cação

das grandezas radiologicamente relevantes, tais como a exposição, o kerma, a dose absorvida

e a energia transmitida, entre outras [10].

Para realizar essa quanti�cação, utilizam-se detectores de radiação, dispositivos que

sinalizam a presença de campos de radiação ionizante e fornecem uma leitura. A identi�-

cação das propriedades do feixe ocorre por meio de diferentes mecanismos físicos induzidos

no material detector, como a produção de carga elétrica, luminescência, sensibilização de

emulsões fotográ�cas ou elevação de temperatura [12]. De forma geral, a associação entre

o material sensível e o sistema que converte esses efeitos em uma grandeza mensurável

constitui o chamado sistema dosimétrico [2].

Para que um dispositivo seja considerado um detector apropriado, ele deve apresentar

características metrológicas que garantam a con�abilidade da medição. Dentre as principais

propriedades, destacam-se [2]:

ˆ Repetitividade e Reprodutibilidade: re�etem o grau de concordância entre os re-

sultados obtidos sob as mesmas condições de medição ou em condições variadas,

respectivamente.

ˆ Estabilidade: é a capacidade do instrumento de manter suas características de

medição constantes ao longo do tempo.

ˆ Exatidão e Precisão: a exatidão indica o quão próximo o resultado está do valor de

referência (valor verdadeiro convencional), enquanto a precisão indica a concordância

entre resultados de medições repetidas.

ˆ Sensibilidade e E�ciência: referem-se à capacidade do detector de responder a

pequenas variações do estímulo da radiação e de converter essas interações em sinais

de medição.

Na prática dosimétrica, a busca pela exatidão envolve comparar os resultados com

valores de referência aceitos internacionalmente. Como o "valor verdadeiro"absoluto é

teoricamente inacessível devido às incertezas intrínsecas, utiliza-se o valor verdadeiro

convencional, obtido através de métodos de medição selecionados e padronizados [2].
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2.3.1 Câmara de ionização

As câmaras de ionização fundamentam-se na coleta de cargas elétricas produzidas

pela passagem da radiação através de um volume de gás. Nesse processo, a interação da

partícula incidente com as moléculas neutras do gás resulta na criação de pares de íons

(íons positivos e elétrons livres). Dependendo da composição do gás utilizado, os elétrons

podem permanecer livres ou se ligarem a moléculas neutras para formar íons negativos.

Em regiões de altíssima densidade de ionização, pode ocorrer a recombinação direta entre

íons de sinais opostos, reconstituindo moléculas neutras [12].

Na ausência de um campo elétrico externo, o movimento dessas cargas no interior do

detector é puramente aleatório e regido pela energia térmica. Contudo, ao aplicar uma

diferença de potencial entre os eletrodos da câmara, estabelece-se um campo elétrico que

induz uma migração direcionada das cargas ao longo das linhas de força do campo. Esse

movimento ordenado permite a coleta dos pares de íons e a consequente medição do sinal

elétrico [12].

A Figura 2 ilustra esse mecanismo básico de detecção em uma geometria de placas

paralelas. A região delimitada entre os eletrodos de�ne o volume de coleta do dispositivo.

Quando o feixe de radiação atravessa esse espaço, as cargas elétricas liberadas no gás são

atraídas pelo campo elétrico para as placas de sinal oposto, gerando a corrente de ionização

que é registrada pelo circuito de medição [11]. Para que a ionização ocorra, a partícula

deve transferir uma quantidade de energia igual à energia de ionização da molécula do

gás, valor que tipicamente varia entre 10 e 25 eV para a maioria dos gases aplicados em

detectores. Entretanto, nem toda a energia emitida por uma fonte de radiação resulta

em ionização, podem ocorrer também processos de excitação nos quais elétrons podem

ser elevados a um estado ligado mais alto sem serem completamente removidos. Por essa

razão, utiliza-se o conceito de energia média perdida por par de íons formado, de�nido

como o valor W [12].

Embora o valorW dependa teoricamente do tipo de radiação e da composição do gás,

ele permanece notavelmente constante para uma ampla faixa de energias, apresentando

valores típicos entre 25 eV e 35 eV por par de íons. Dessa forma, ao assumir a constância

de W, a energia total depositada no volume sensível da câmara torna-se diretamente

proporcional ao número de pares de íons coletados, permitindo a quanti�cação precisa da

dose absorvida ou da exposição no meio gasoso [12, 10].
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Figura 2 � Diagrama esquemático do princípio de funciona-
mento de uma câmara de cavidade.

Fonte: Adaptado de Khan (2014) [11].

2.3.1.1 Equilíbrio eletrônico

O conceito de equilíbrio eletrônico é um dos pilares da dosimetria das radiações, pos-

suindo relação direta com a de�nição operacional da grandeza exposição. Para que essa

grandeza seja determinada com exatidão, é essencial que a energia total dos elétrons secun-

dários, originados pelas interações dos fótons com o meio, seja integralmente depositada e

contabilizada em um volume de�nido de ar [13].

Na prática, o equilíbrio eletrônico estabelece-se quando a perda de elétrons que aban-

donam o volume sensível do detector é compensada pela entrada de elétrons provenientes

das vizinhanças, desde que possuam magnitudes energéticas equivalentes. Embora parte

das cargas geradas internamente possa escapar do volume antes de depositar toda a sua

energia cinética, esse montante é equilibrado por partículas que se originam fora do volume,

mas que terminam seu trajeto em seu interior. Quando o saldo entre as partículas que

entram e as que saem é nulo, a condição de equilíbrio eletrônico é atingida [13, 10].

A manutenção dessa condição é essencial para o funcionamento de câmaras de ionização,

especialmente em feixes de alta energia, nos quais o alcance dos elétrons secundários gerados

se torna superior à espessura da parede do detector. Nessa situação, os elétrons que deixam

o volume sensível não são adequadamente compensados pelos que entram, rompendo o
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equilíbrio de cargas. Por essa razão, dispositivos como a câmara de ionização do tipo

Farmer são operados com acessórios adicionais, como a capa de equilíbrio. Este componente

possui densidade e espessura calculadas para garantir que o espectro de secundários seja

completamente estabelecido, assegurando que a carga coletada no volume sensível de ar

corresponda �elmente à dose ou exposição no ponto de medida [13, 12].

2.3.1.2 Câmara Farmer

As câmaras de ionização do tipo Farmer são os detectores mais utilizados na rotina da

radioterapia devido à sua alta precisão, sensibilidade e robustez mecânica. Esse tipo de

dispositivo apresenta grande versatilidade e estabilidade a longo prazo, sendo compatível

com uma ampla faixa de energias que abrange desde feixes de fótons até feixes de elétrons

e prótons.

Estruturalmente, a câmara Farmer é formada por um cilíndro que delimita um volume

ativo preenchido por ar seco ou gás inerte, projetado tipicamente entre 0,5cm3 e 0,6cm3.

Esse dimensionamento representa um compromisso físico ideal, pois é grande o su�ciente

para gerar um sinal elétrico estável e facilmente mensurável, mas pequeno o su�ciente

para garantir uma boa resolução espacial no posicionamento do feixe clínico. No centro

desse cilindro, um eletrodo coletor central �ca isolado da parede externa condutora por

materiais dielétricos de alta resistência elétrica. O emprego de materiais de alta qualidade

na construção, como o gra�te para as paredes externas, assegura que o detector não sofra

desgaste rápido sob irradiação contínua, mantendo seu fator de resposta estável. A Figura

3 apresenta os componentes internos desse detector.

Figura 3 � Desenho esquemático de uma câmara de ionização
do tipo Farmer.

Fonte: Adaptado de Perini (2013) [14].

Apesar de sua durabilidade e excelente desempenho em geometrias padronizadas, as

dimensões físicas da câmara Farmer podem limitar sua aplicação em campos de radiação
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muito reduzidos, como os encontrados na radiocirurgia estereotática, na qual o volume do

dedal introduz efeitos de mascaramento no gradiente de dose. No entanto, para calibrações

de referência baseadas em protocolos internacionais estabelecidos pela IAEA ou pela

AAPM (American Association of Physicists in Medicine), o uso desse sistema dosimétrico

torna-se essencial para garantir a exatidão das doses administradas [15, 16].

2.3.1.3 Calibração do sistema dosimétrico

A determinação da dose absorvida na água sob condições de referência segue as

diretrizes internacionais do protocolo TRS-398 (Technical Reports Series 398) da IAEA. A

metodologia baseia-se no uso de um sistema dosimétrico, que possui um fator de calibração

em dose absorvida na água,ND;w;Q 0 , determinado em um laboratório padrão de referência

em uma qualidade de feixe inicial Q0, de Cobalto-60 [15].

Quando o detector é utilizado em um feixe de qualidadeQ, diferente da qualidade de

referência Q0 do laboratório, o protocolo estabelece a necessidade de aplicar um fator de

correçãokQ;Q 0 . Os valores calculados deste fator são especí�cos para cada tipo de câmara

de ionização e encontram-se tabelados no próprio protocolo para diversas qualidades de

feixe. Assim, a dose absorvida na água (Dw;Q ) para a qualidade local é calculada pela

Equação 2.13:

Dw;Q = M Q � ND;w;Q 0 � kQ;Q 0 (2.13)

em queMQ representa a leitura corrigida obtida no eletrômetro após a aplicação de

coe�cientes multiplicativos de correção, responsáveis por normalizar as variações físicas e

ambientais ocorridas no momento da medição. O termoMQ é obtido a partir da média

das leituras brutas (Mm ), corrigida por quatro fatores fundamentais:

MQ = M m � kpol � ks � kh � kT P : (2.14)

O fator kpol corrige o efeito de polarização do detector. Ele avalia a dependência da

resposta do sistema em relação ao sinal da alta voltagem aplicada, sendo determinado pela

coleta de leituras com polaridades invertidas, conforme a Equação 2.15:

kpol =
jM + j + jM � j

2M
(2.15)

em queM + e M � são as leituras obtidas com polaridade positiva e negativa, respectiva-

mente, e M é a leitura na polaridade utilizada na rotina de medições.
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O fator ks compensa a perda de sinal decorrente da recombinação de íons no volume de

ar da câmara antes que as cargas atinjam os eletrodos. Para feixes pulsados, o protocolo

recomenda o método das duas voltagens, operando o detector na voltagem nominal (V1) e

em uma voltagem reduzida (V2), respeitando a razão mínimaV1=V2 � 2. O cálculo deks é

dado por:

ks = a 0 + a 1

�
M 1

M 2

�
+ a 2

�
M 1

M 2

� 2

(2.16)

sendoM 1 e M 2 as leituras associadas às voltagensV1 e V2, e os coe�cientesa0, a1 e a2

tabelados no próprio protocolo em função do tipo de feixe [15].

Para mitigar a in�uência das condições ambientais da sala, aplicam-se os fatoreskh e

kT P . O coe�ciente kh corrige os desvios causados pela umidade relativa do ar. Segundo

o protocolo, se o certi�cado de calibração referir-se a uma umidade relativa de 50%,

nenhuma correção é necessária (kh = 1) para medições realizadas em ambientes com

umidade entre 20% e 80%. Caso a calibração seja referenciada para ar seco, adota-se um

valor constante, que para feixes de Cobalto-60 é de 0,997. Por �m, o fatorkT P realiza a

correção termobarométrica para ajustar a resposta do detector às variações de temperatura

(T) e pressão (P) do meio, visto que essas oscilações alteram a densidade do gás con�nado

na cavidade sensível da câmara:

kT P =
273; 2 + T
273; 2 + T0

�
P0

P
(2.17)

em queT0 e P0 representam os valores de referência de temperatura e pressão estabelecidos

no certi�cado de calibração do instrumento [15].

2.3.2 Dosimetria termoluminescente

A dosimetria termoluminescente consolida-se na prática clínica como uma ferramenta

consagrada para a garantia da qualidade em radioterapia, sendo amplamente aplicada em

dosimetria in vivo, controle de qualidade de feixes e proteção radiológica [17]. O fenômeno

termicamente estimulado baseia-se na teoria de bandas de energia do estado sólido para

materiais dielétricos cristalinos. Quando o cristal é exposto à radiação ionizante, elétrons

da banda de valência são excitados para a banda de condução, deixando lacunas (buracos)

na banda de valência. Durante a migração, uma fração dessas cargas é capturada por

níveis de energia intermédios chamados "armadilhas", causados por defeitos estruturais

ou impurezas inseridas propositadamente na banda proibida, estabelecendo um estado

metaestável. O fornecimento posterior de energia térmica ao dosímetro permite que as
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cargas aprisionadas superem a barreira de potencial, retornando à banda de valência com

a consequente emissão de luz (luminescência), cuja intensidade é diretamente proporcional

à dose absorvida acumulada [17]. A Figura 4 ilustra as etapas de irradiação e estímulo

térmico desse processo.

Figura 4 � Representação do fenômeno de termoluminescência atra-
vés do modelo de bandas de energia.

Fonte: Adaptado de Viegas (2003) [17].

O �uoreto de lítio dopado com magnésio e titânio (LiF:Mg,Ti), conhecido comercial-

mente como TLD-100, destaca-se como o material padrão-ouro na área médica devido

a um balanço favorável entre suas vantagens e limitações técnicas [17]. A sua principal

vantagem reside na excelente equivalência ao tecido humano, apresentando um número

atómico efetivo (Zef � 8; 2) muito próximo ao da água e dos tecidos moles (Zef � 7; 4), o

que minimiza de forma signi�cativa a dependência energética do detector em relação aos

feixes clínicos. Adicionalmente, as suas dimensões físicas reduzidas e a variedade de formas

geométricas disponíveis conferem-lhe elevada versatilidade posicional. Por ser um detector

reutilizável por centenas de ciclos, o seu emprego proporciona uma excelente relação custo-

benefício em programas de auditoria postal e monitorização de dose. Em contrapartida,

o método apresenta como desvantagens a necessidade de uma infraestrutura de leitura

dispendiosa, a sensibilidade do cristal a fatores como a luz ultravioleta e a umidade, e

o fato de a leitura ser um processo destrutivo que apaga a informação armazenada, não

permitindo uma releitura [17].

O comportamento macroscópico do material durante o aquecimento controlado é

traduzido pela curva de emissão termoluminescente, apresentada na Figura 5. Essa curva

correlaciona a intensidade da luz emitida com a temperatura de aquecimento do sistema,

exibindo múltiplos picos que correspondem a diferentes profundidades energéticas das

armadilhas na banda proibida. Para o TLD-100, a informação dosimétrica de interesse

clínico é extraída essencialmente da integração da área sob os picos 4 e 5, situados na faixa

de temperatura entre 160� C e 190� C, os quais possuem estabilidade térmica adequada.

Como as doses utilizadas na rotina terapêutica frequentemente alcançam a região de
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supralinearidade da curva de resposta do cristal, torna-se mandatória a caracterização e

aplicação de curvas de calibração individuais ou por lotes homogêneos para assegurar a

exatidão metrológica na conversão do sinal luminoso em dose absorvida real [17].

Figura 5 � Curva de emissão termoluminescente carac-
terística do LiF:Mg,Ti irradiado por raios
gama de Cobalto-60 (60Co).

Fonte: Adaptado de Viegas (2003) [17].

Para mitigar as limitações associadas à perda espontânea de informação e garantir

a reprodutibilidade das medidas, o manuseio dos cristais exige um controle rigoroso de

tratamento térmico e o conhecimento do desvanecimento temporal. O desvanecimento

consiste na liberação térmica espontânea de elétrons localizados em armadilhas muito rasas

à temperatura ambiente, reduzindo gradativamente o sinal armazenado ao longo do tempo

decorrido entre a irradiação e a leitura. Para restabelecer a estrutura original da rede

cristalina e eliminar o histórico de doses prévias do material, aplica-se o protocolo padrão de

tratamento térmico pré-irradiação, que consiste em submeter o material a um aquecimento

de 400� C durante uma hora, seguido por um resfriamento controlado e manutenção a 80
� C por 24 horas. Contudo, dosímetros submetidos apenas a este tratamento prévio ainda

apresentam desvanecimento do sinal após serem expostos à radiação, conforme ilustrado

pela curva contínua na Figura 6 [17].

Com o objetivo de estabilizar a leitura, esvaziando intencionalmente as armadilhas

instáveis (picos de baixa temperatura 2 e 3) que foram preenchidas durante a exposição,

aplica-se um tratamento térmico pós-irradiação. Como evidenciado pela linha tracejada na

Figura 6, a inserção dessa etapa elimina a perda espontânea do sinal raso e garante que o

sinal dosimétrico principal do TLD se mantenha estável e constante ao longo dos dias [17].
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Figura 6 � Desvanecimento do LiF:Mg,Ti antes e de-
pois de irradiado (Dados Representativos)

Fonte: Adaptado de Viegas (2003) [17].

O processo �nal de avaliação é executado por meio de leitoras de TLDs, que consistem

em posicionar o dosímetro sobre um suporte de aquecimento, operando por contato direto

por meio de uma prancheta metálica ou por �uxo de gás aquecido, posicionado em frente

a uma válvula fotomultiplicadora (PMT, do inglês photomultiplier tube). À medida que

a temperatura do cristal sobe linearmente de acordo com um per�l tempo-temperatura

programado, os fótons emitidos são captados pela PMT e convertidos em uma corrente

elétrica proporcional. Filtros ópticos especiais são acoplados à janela da PMT para

bloquear a radiação infravermelha emitida pela incandescência térmica do próprio suporte,

garantindo que o sinal elétrico �nal integrado corresponda estritamente à luminescência

gerada pelas armadilhas dosimétricas estáveis [17].

2.3.2.1 Calibração dos dosímetros termoluminescentes

Como os TLDs fornecem uma resposta relativa, a determinação da dose absorvida

exige um processo de calibração por comparação direta com um sistema dosimétrico de

referência. Para isso, utiliza-se inicialmente uma câmara de ionização de referência (como

o modelo Farmer) para estabelecer a dose exata em um ponto especí�co dentro de um

simulador, sob condições padronizadas de irradiação, a exemplo de um feixe de Cobalto-60

[17].

Após a medição com a câmara, os TLDs são posicionados e irradiados rigorosamente

na mesma geometria e sob as mesmas condições experimentais (mesma profundidade,

mesmo simulador e mesma qualidade de feixe). Essa equivalência permite estabelecer

o coe�ciente de calibração do material termoluminescente (Fc), que relaciona a dose

absorvida determinada pela câmara (D) com a leitura luminosa integrada fornecida pela

leitora do TLD (L), conforme a Equação 2.18:
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Fc =
D
L

: (2.18)

Uma vantagem operacional e física signi�cativa desse método de substituição é a

simpli�cação do formalismo dosimétrico. Quando os TLDs são irradiados sob as mesmas

condições da câmara de ionização e pertencem a um mesmo lote homogêneo (mantendo a

mesma sensibilidade intrínseca), as perturbações locais, o espalhamento do simulador e a

dependência energética são inerentemente compensados. Nessas condições de equivalência

estrita, a conversão da leitura luminosa em dose absorvida em ensaios subsequentes exige

apenas a aplicação direta do coe�ciente de calibração obtido (Fc), dispensando o uso de

fatores de correção adicionais que seriam necessários em medições com geometrias ou

qualidades de feixe distintas [17].

2.3.3 Simuladores físicos de tecidos e dose em interfaces heterogêneas

A água é o material padrão de referência na dosimetria clínica por se aproximar

�elmente das propriedades de absorção e espalhamento dos tecidos moles. No entanto,

restrições operacionais, como a necessidade de impermeabilizar detectores, impulsionaram

o desenvolvimento de simuladores sólidos [11]. Na faixa de megavoltagem, na qual o efeito

compton predomina, a condição essencial para a equivalência de um material ao tecido

biológico é que este possua a mesma densidade eletrônica da água.

A densidade eletrônica (� e) é determinada teoricamente pela densidade de massa (� m )

e pela composição atômica do material, conforme a Equação 2.19:

� e = � m � NA �
X �

ai Z i

A i

�
(2.19)

em queNA é o número de Avogadro eai representa a fração em peso do elemento de

número atômicoZ i e peso atômicoA i . Com base nesta relação, plásticos comerciais como o

acrílico, o poliestireno e o policarbonato são frequentemente empregados como substitutos

locais. Para calibrações mais rigorosas, utilizam-se formulações avançadas à base de resinas

epóxi com aditivos particulados, denominadas comercialmente como "água sólida", que

garantem a reprodução precisa dos coe�cientes de atenuação da radiação [11].

Para além dos simuladores homogêneos, a dosimetria clínica emprega simuladores

antropomór�cos. Estes dispositivos reproduzem a geometria da anatomia humana (como

o tórax ou a cabeça) e são estruturados internamente com materiais projetados para

mimetizar órgãos especí�cos como, as resinas carregadas com compostos de cálcio para
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simular o osso cortical, poliuretano expandido ou materiais porosos equivalentes para o

parênquima pulmonar, além de cavidades preenchidas com ar [11].

A necessidade de incorporar diferentes materiais nos simuladores físicos decorre do

fato de que a deposição de energia sofre perturbações severas nas interfaces entre tecidos

distintos. Quando um feixe de fótons atravessa a interface entre dois meios com composições

atômicas diferentes, o equilíbrio eletrônico local é perdido. O comportamento da dose

absorvida nessa região de transição é governado fundamentalmente pelas diferenças de

densidade e Z dos materiais envolvidos e pela energia do feixe incidente.

Conforme um feixe vai se aproximando de uma interface de um meio com maior Z

para um de menor Z, a taxa de produção de elétrons secundários que são retroespalhados

diminui. Imediatamente na interface, o �uxo total de elétrons será apenas de elétrons

secundários que seguem o sentido do feixe. Quando o feixe chega no meio de menorZ ,

esse �uxo total de elétrons desaparece rapidamente, pois os mesmos têm um alcance muito

limitado. Em seguida, novos elétrons secundários começam a ser gerados até que se atinja

o equilíbrio eletrônico. Como resultado, há um mínimo de dose logo após a interface.

Em contrapartida, quando o feixe atravessa a interface de um meio com menor Z para

um de maior Z, a dinâmica inverte-se. A medida que o feixe se aproxima da fronteira, a dose

já começa a registrar um leve aumento devido à contribuição dos elétrons retroespalhados

gerados pela barreira densa que se encontra logo à frente. Ao cruzar efetivamente a

interface, o material de altoZ eleva abruptamente a taxa de interações do feixe primário.

Ocorre uma superprodução instantânea de novos elétrons secundários que, devido à alta

densidade do meio, depositam sua energia muito próximos à fronteira de entrada. Esse

acúmulo repentino no �uxo de elétrons cria um pico máximo de deposição de dose logo

após a interface. Somente após atingir esse novo equilíbrio eletrônico é que a curva de

dose passará a decair de forma mais acentuada, re�etindo a severa atenuação do feixe de

fótons no material mais denso.

Essas perturbações características de ganho e perda de dose nas fronteiras de transição

para materiais de alto e baixoZ estão representadas nas curvas comparativas da Figura 7.
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Figura 7 � Per�s de variação de dose em regiões
de interface heterogênea.

Fonte: A autora (2026).

2.3.4 O método Monte Carlo e o código TOPAS

O Método Monte Carlo (MC) é um modelo estatístico fundamentado na Lei dos Grandes

Números, a qual estabelece que o valor esperado de uma variável estocástica é alcançado

por meio da média de um número elevado de amostragens empíricas. Matematicamente, o

valor esperadoE(X ) de uma variável aproxima-se do seu valor médio�X n à medida que o

número de eventos n tende ao in�nito, conforme a Equação 2.20:

lim
n!1

�X n = E(X): (2.20)

Este modelo é extremamente prático e robusto para o estudo do transporte da radiação,

uma vez que as interações da radiação com a matéria possuem natureza inerentemente

probabilística. Nessas simulações, a distribuição estatística dos eventos é governada

pelas seções de choque individuais de cada tipo de interação física. A generalidade do

método reduz a necessidade de aproximações teóricas simplistas, permitindo a modelagem

de feixes divergentes e polienergéticos, além de geometrias complexas e composições

materiais heterogêneas, proporcionando resultados altamente �dedignos à realidade clínica

e experimental [18].

Dentre as diversas plataformas desenvolvidas para viabilizar essas simulações, destaca-

se o código TOol for PArticle Simulation (TOPAS). Originalmente concebido para a

protonterapia, o TOPAS engloba as bibliotecas de transporte do GEANT4, com a expressiva

vantagem de possuir uma curva de aprendizado curta por não exigir conhecimentos

avançados em linguagens de programação. O código opera por meio de linhas de comando

em arquivos de texto simples, nas quais a sintaxe baseia-se na de�nição direta de classes,

nomes e valores para cada parâmetro da simulação [18].
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Uma característica estrutural crucial do TOPAS é a sua hierarquia de controle de

arquivos. Esse sistema permite que um arquivo base de parâmetros incorpore múltiplos

arquivos secundários, sobrescrevendo variáveis especí�cas. Essa modularidade facilita a

construção de geometrias complexas, desde volumes básicos como cilindros e cubos até

estruturas importadas de softwares de desenho assistido por computador (CAD, do inglês

computer-aided design), as quais podem ser posicionadas de forma absoluta ou relativa,

recebendo fontes de radiação con�guráveis em termos de espectro energético e distribuição

angular [18].

Para a extração de dados espaciais, o volume alvo atua como um dosímetro virtual, sendo

subdividido em malhas de coordenadas (bins) nas direçõesx, y e z. Essa intersecção gera

uma matriz tridimensional de subvolumes idênticos denominados voxels. A quanti�cação

física nesses voxels é realizada por registradores (scorers), que podem ser super�ciais (para

contagem de �uência) ou volumétricos (para deposição de energia e dose). O registrador

DoseToMedium, por exemplo, calcula a dose depositada dividindo a energia absorvida pela

massa exata de cada voxel no material con�gurado. Alternativamente, medidores como o

DoseToWateraplicam a teoria da cavidade de Bragg-Gray, convertendo a dose por meio

da razão de poderes de freamento para mimetizar um detector preenchido por água [18].

A con�abilidade dos resultados extraídos, usualmente exportados em formato .csv,

é estritamente dependente da �utuação estatística associada à razão entre o número de

partículas primárias (histórias) e o volume do voxel. O aumento do número de bins re�na a

resolução espacial geométrica, mas exige um aumento proporcional no número de histórias

para assegurar que a densidade de interações mantenha a �utuação reduzida, elevando

o custo computacional [18]. O código reporta a variância da distribuição, sendo possível

con�gurar a saída de dados para fornecer a soma total (Sum) ou a média (Mean) da

grandeza por história. Essa análise de incerteza é fundamental para garantir a validade

dos dados dosimétricos obtidos, atestando que a convergência estatística foi atingida [18].
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3 MATERIAIS E MÉTODOS

Esta seção detalha os materiais e os procedimentos experimentais e computacionais

empregados para alcançar os objetivos deste trabalho.

O estudo compreende uma etapa experimental, conduzida no PQRT/INCA, e uma

etapa de simulação computacional via método MC.

3.1 MATERIAIS E EQUIPAMENTOS

3.1.1 Unidade de telecobaltoterapia

As irradiações foram realizadas em uma unidade de telecobaltoterapia modelo Theratron

780-C (Figura 8), localizada no INCA. O equipamento possui uma fonte de Cobalto-60

alojada em seu cabeçote, que é mecanicamente exposta durante a irradiação. Por se

tratar de um isótopo radioativo com emissão contínua, a dose entregue é controlada

exclusivamente pelo tempo de exposição. Atualmente, devido ao decaimento natural e

à baixa atividade da fonte, o equipamento não é mais utilizado para o tratamento de

pacientes, sendo destinado unicamente a �ns de pesquisa.

Figura 8 � Unidade de Telecobaltoterapia.

Fonte: Andrade (2024) [19].
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3.1.2 Sistemas dosimétricos

3.1.2.1 Sistema de dosimetria com câmaras de ionização

Para a determinação da dose absorvida, utilizaram-se dois modelos de câmaras de

ionização da fabricante PTW, operadas em conjunto com um eletrômetro modelo PTW

UNIDOS E:

ˆ Câmara de ionização tipo Roos (Modelo 34001): tipo placas paralelas, com

volume sensível de 0; 35 cm3 e raio de 0; 78 mm (Figura 9).

Figura 9 � Câmara de ionização tipo
Roos modelo 34001.

Fonte: PTW-Freiburg [20].

ˆ Câmara de ionização tipo Farmer (Modelo 30013): tipo cilíndrica, com

volume sensível de 0; 6 cm3 e raio de 3; 05 mm (Figura 10).

Figura 10 � Câmara de ionização tipo
Farmer modelo 30013.

Fonte: PTW-Freiburg [21].
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3.1.2.2 Sistema de dosimetria termoluminescente

Consiste em TLDs em pó, comercialmente conhecidos como TLD-100, compostos por

microcristais de �uoreto de lítio dopado com magnésio e titânio (LiF:Mg,Ti). Para a

irradiação, o material foi depositado em cápsulas de poliestireno (Figura 11) com cavidade

interna de dimensões 3; 2 � 3; 2 � 0; 9 mm3, que de�nem o volume sensível ocupado pelo

pó.

Figura 11 � Cápsula contendo o pó de
LiF:Mg,Ti.

Fonte: Andrade (2024) [19].

O processamento dos dosímetros termoluminescentes foi realizado em uma leitora

automática FIMEL PCL3 (Figura 12). O sistema de leitura é composto por um dispensador

manual e copelas metálicas1, responsáveis pelo suporte das amostras de pó durante os

ciclos de aquecimento e integração do sinal luminescente.

Assim, após a irradiação, a cápsula é aberta e o pó é fracionado em até cinco copelas

com o auxílio do dispensador, em quantidades aproximadamente iguais. Em seguida, as

copelas são posicionadas no carregador, que é encaixado na leitora. Durante o processo de

leitura, o equipamento lê uma copela por vez, operando de forma contínua e automatizada

até o �m do lote.
1 Termo adaptado do francês coupelle ou do inglês planchet, referindo-se aos pequenos recipientes ou

bandejas que acomodam o material dosimétrico e garantem a transferência de calor na leitora.
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Figura 12 � Leitora FIMEL PCL3.

Fonte: Andrade (2024) [19].

3.1.3 Simuladores

3.1.3.1 Simulador de água

Consiste em um cubo de acrílico com dimensões de 40� 40� 40 cm3 preenchido com

água. O sistema inclui um suporte para o encaixe dos dosímetros, além de um mecanismo

manual que permite o posicionamento e a movimentação dos detectores em três eixos (3D)

dentro do volume de água, conforme ilustrado na Figura 13.

Figura 13 � Simulador de água.

Fonte: Andrade (2024) [19].
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3.1.3.2 Simulador de heterogeneidade

Utilizado nas auditorias postais do PQRT/INCA, trata-se de um arranjo modular de

15� 15 � 15 cm3 composto por placas de poliestireno. O sistema permite a troca das

placas centrais e a inserção de materiais simuladores de tecidos em quatro con�gurações

distintas (Figura 14):

ˆ Homogênea: composta integralmente por placas de poliestireno;

ˆ Pulmão: inclusão de placa de 5 cm de cortiça prensada;

ˆ Ar: cavidade de 2 cm mantida por suportes laterais;

ˆ Osso: inclusão de placa de 2 cm de policloreto de vinila (PVC).

Além das variações de densidade, o simulador possui placas especí�cas para o posiciona-

mento preciso dos detectores. O arranjo conta com uma placa de poliestireno com gaveta

para a cápsula de TLD e uma gaveta embutida na própria placa de cortiça, conforme

demonstrado na Figura 15. Esta última gaveta permite a inserção do TLD para medição

da dose diretamente no interior do pulmão simulado, bem como a realização de medidas

fora do eixo central. Para �ns de padronização ao longo deste trabalho, o dosímetro

posicionado nessa geometria será denominado TLD o�-axis.
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Figura 14 � As quatro con�gurações do simulador de heterogeneidades,
em sentido horário: homogêneo; pulmão; ar e osso.

Fonte: Andrade (2024) [19].

Figura 15 � Gaveta para inserção do
TLD o�-axis e do TLD
após a heterogeneidade.

Fonte: A autora (2026).
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3.1.4 Instrumentos de monitoramento ambiental

Para o monitoramento das condições ambientais e a correção das leituras das câmaras de

ionização, foram utilizados um termômetro, um barômetro e um higrômetro. O termômetro

foi inserido diretamente no simulador de água para a medição da temperatura do meio,

enquanto o barômetro e o higrômetro permaneceram no interior da sala de tratamento

para o registro da pressão atmosférica e umidade do local durante as irradiações.

3.1.5 Sistema computacional

As simulações foram executadas em um computador do Laboratório da Radiação Gama

e X (LAFRAG) do Instituto de Física da Universidade Federal do Rio de Janeiro, utilizando

o código TOPAS versão 3.9 integrado ao toolkit Geant4 versão 10.7. O sistema foi utilizado

para a modelagem geométrica do simulador e dos detectores (câmara de placas paralelas,

câmara Farmer e dosímetros termoluminescentes), bem como para o processamento do

transporte de partículas do feixe de60Co nos meios homogêneos e heterogêneos.

3.2 METODOLOGIA EXPERIMENTAL

3.2.1 Validação experimental do feixe de Cobalto-60

3.2.1.1 Irradiação

Esta etapa inicial consistiu na validação experimental da unidade de telecobaltoterapia,

estabelecendo a linha de base necessária para o modelo computacional no TOPAS. O

procedimento teve como objetivo a construção da curva de Porcentagem de Dose em

Profundidade (PDP) em meio homogêneo, seguindo o protocolo TRS-398 [15].

Para a execução das medições, o simulador de água foi posicionado sobre a mesa

de tratamento, garantindo-se uma distância fonte-superfície (SSD, do inglês Source-to-

Surface Distance) de 60cm. Embora o protocolo recomende uma SSD de 80cm para

a determinação da dose na água em feixes de60Co, devido à baixa atividade da fonte

utilizada no estudo, foi adotada a SSD de 60cm com o intuito de otimizar a taxa de

dose [15]. O campo de radiação foi con�gurado para 10� 10 cm2 na superfície da água,

utilizando os colimadores do cabeçote.

Para o levantamento da curva de PDP, de�niu-se um tempo de irradiação de 0,50 min,

que corresponde a aproximadamente 20 cGy na profundidade de referência de 5 cm. O
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posicionamento da câmara de placas paralelas Roos foi realizado no eixo central do feixe,

com a janela de entrada a 1 mm acima da superfície da água [15]. As medições foram

executadas entre 0cm e 15cm de profundidade, com intervalos variando de 0,05 cm a

1 cm, dependendo da região de interesse. Assim, para cada ponto, registraram-se cinco

leituras de carga em nanocoulombs (nC).

3.2.1.2 Tratamento de dados e validação

As leituras foram registradas em uma planilha Excel utilizada pelo PQRT/INCA, onde

são calculadas as médias (Mm ) e feita a conversão de carga (nC) para dose absorvida

(D) em gray (Gy), conforme o protocolo TRS-398, aplicando-se os fatores de correção

necessários. A componente estatística (Tipo A) da medição foi obtida pelo desvio padrão

da média, a partir do desvio padrão amostral (� ) para as N = 5 leituras, conforme a

Equação 3.1:

� N =
�

p
N

: (3.1)

Para a determinação das incertezas combinadas subsequentes, empregou-se a lei de propa-

gação de incertezas relativas para grandezas independentes, expressa na Equação 3.2:

uc = f �

s
� � x

x

� 2
+

�
� y

y

� 2

(3.2)

em queuc é a incerteza combinada da grandeza derivadaf , enquantox e y representam as

variáveis independentes formadoras do quociente (como as doses absolutas em diferentes

profundidades ou meios), com suas respectivas incertezas absolutas �x e � y.

Com isso, a incerteza associada a cada valor de dose medida (� D ) foi avaliada

combinando-se quadraticamente a �utuação estatística experimental (Tipo A) com a

incerteza relativa padrão estabelecida (Tipo B) pelas orientações do TRS-398 para feixes

de 60Co (� TRS ).

Por �m, para a obtenção da curva experimental, as doses médias foram normalizadas

em relação à leitura da dose máxima, gerando a curva de PDP. A incerteza dos pontos

da PDP (� PDP ) foi estabelecida aplicando-se novamente a lei de propagação expressa na

Equação 3.2 para a razão entre os valores de dose medidos.

A validação da curva experimental foi realizada confrontando os resultados medidos

com os valores de referência do British Journal of Radiology Supplement 25 (BJR 25) para

SSD de 60 cm [22], disponibilizados no Anexo A.
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A concordância entre os dados foi avaliada pelo índice gama (
 ), que combina as

discrepâncias de dose e os desvios de distância em uma única grandeza, conforme a

Equação 3.3:


(~r r ; ~rs) = min

( r
j~rs � ~r r j2

�d 2
+

[Ds(~rs) � D r (~rr )]2

�D 2

)

(3.3)

em que
 (~rr ; ~rs) representa o índice gama entre o ponto de referência (r ) e o ponto avaliado

(s); ~rr e ~rs são os vetores posição dos pontos nas distribuições experimental e simulada,

respectivamente;D r e Ds são os valores de dose nos referidos pontos; �d é o critério de

distância para o acordo; e �D é o critério de tolerância de dose.

Os critérios de aceitação de 3%/3 mm e o índice de aprovação de pelo menos 90% (para


 � 1) foram adotados com base nas recomendações da AAPM, por meio do relatório do

Task Group 218 [23], e nas diretrizes da IAEA estabelecidas nos protocolos TRS 430 [24] e

TECDOC 1583 [25].

3.2.2 Irradiação do simulador de heterogeneidade

3.2.2.1 Irradiação

A etapa de irradiação dos meios heterogêneos foi precedida por uma medição de

referência em meio homogêneo, utilizando o simulador de água. Em todos os cenários, foi

utilizada a mesma SSD de 60 cm e tamanho de campo de 10 � 10 cm2.

Para a execução das medições, determinou-se previamente o tempo de exposição

necessário para a entrega de uma dose nominal de 100 cGy a 10 cm de profundidade na

água. Com base na taxa de dose da unidade, obteve-se um tempo de irradiação de 2,50

minutos para todas as con�gurações. A escolha por este valor de dose, em substituição

aos 200 cGy habitualmente utilizados pelo PQRT/INCA, fez-se necessária para otimizar o

tempo total do experimento e viabilizar as sucessivas irradiações, devido à baixa atividade

da fonte de60Co. Essa adaptação não compromete a integridade dos dados, uma vez que

o sistema apresenta resposta linear nesta faixa de dose [15].

As medições em meio homogêneo foram realizadas posicionando os detectores a 10 cm

de profundidade no simulador de água. Inicialmente, a câmara de ionização tipo Farmer foi

utilizada para o registro de três leituras de carga. Em seguida, o procedimento foi repetido

para a irradiação de três dosímetros termoluminescentes (TLD-100) em pó, separadamente,

posicionados na mesma profundidade.

Concluída a etapa de medidas de referência, para cada uma das quatro con�gurações,

os detectores foram colocados em suas respectivas gavetas no arranjo do simulador de
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