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A braquiterapia € um método radioterapéutico minimamente invasivo, onde séao
implantadas pequenas "sementes radioactivas" (com o tamanho de um gréo de
arroz) junto ao tumor ou no seu interior, minimizando assim a interagdo com os
tecidos saudaveis adjacentes. Este tipo de intervencdo permite reduzir o
desconforto e os efeitos colaterais associados a outras técnicas. Usualmente,
a dose absorvida & determinada por um dosimetro. Um dosimetro é um
dispositivo capaz de fornecer uma leitura correspondente a dose depositada
num volume sensivel pela radiagcéo ionizante. Os dosimetros mais basicos sao
detectores a 1D (1 dimenséo) frequentemente baseados em propriedades
radioluminescentes (RL), luminescéncia estimulada opticamente (OSL) e
termoluminescentes (TLD). Os dosimetros disponiveis comercialmente sao
geralmente demasiado volumosos e tém propriedades radiologicas distintas
dos tecidos biolégicos, implicando o recurso a factores de correcgédo para
correspondéncia da dose na agua/tecido.

Os trabalhos desenvolvidos visam avaliar a viabilidade das fibras &pticas
cintilantes na medicado da dose absorvida, em especial em registos de baixa
taxa de dose, como € o caso de algumas modalidades em braquiterapia. Para
isso, numa situagdo de baixo nivel de luz é necessario um fotodetector de
elevado ganho e capacidade de deteccado de fotdo Unico. Nesse sentido,
pretende-se avaliar os recentes fotomultiplicadores de estado sélido (SiPM),
sendo os MPPCs (Multi-Pixel Photon Counter) um destes fotodiodos de
avalanche operando em modo Geiger.

Foi desenvolvido um protétipo inicial de um dosimetro com caracteristicas
interessantes. Sao apresentados os resultados preliminares.
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Brachytherapy is a minimally invasive method for radiation therapy, by which
small radioactive "seeds" (by the size of a grain of rice) are deployed near the
tumor, minimizing the interaction with surrounding healthy tissues and reducing
the intervention discomfort and side effects. Dosimeters are usually used for
local absorbed dose determination. Some of the most common dosimeters,
such as ionization chambers, silicon diodes, LiF (Thermo Luminiscent
Dosimeters), film or diamond dosimeters, are usually bulky and have
radiological properties distinct from biological tissues, implying correction
factors for measured dose correspondence in water/tissue.

Usually, the absorbed dose is determined with an dosimeter, which is a device
capable of providing a reading corresponding to the dose deposited in the
sensitive volume by ionizing radiation. The dosimeters commercially available
are generally too bulky and have different radiological properties of biological
tissues, implying the use of correction factors to match the dose in water/
tissue.

Current work aimed to evaluate the feasibility of scintillating optical fibers in the
measurement of absorbed dose, especially in low dose rates, as is the case in
some brachytherapy procedures. To quantify the low light level is required a
photodetector with high gain single photon detection capability.

Accordingly, were evaluated the latest solid-state photomultiplier (SiPM), as the
MPPCs (Multi-Pixel Photon Counter) which are avalanche photodiodes
operating in Geiger mode.

An initial prototype of a dosimeter was developed showing some interesting
features. Preliminary results are presented.
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Capitulo 1

Introducao

1.1. Radioterapia

A radioterapia consiste na aplicacdo de fotdes ou particulas de elevada energia no tratamento de
doencas oncolégicas. Esta pode ser dividida em dois grandes grupos: a radioterapia de feixe externo
(External Beam Radiotherapy - EBRT) e a braquiterapia. Apesar de ambas as modalidades
apresentarem bons resultados, a radioterapia externa é a mais praticada na maioria das situacdes
clinicas. Com os novos desenvolvimentos tecnoldgicos tem-se verificado a crescente valorizagdo da
radioterapia através da implementacdo de novas técnicas terapéuticas tais como a cirurgia
estereotaxica, braquiterapia intravascular, radioterapia intra-operatdria (IORT) e a radioterapia de
dose modulada (IMRT - Intensity Modulated Radiation Therapy) na qual a dose é previamente

determinada com base em imagens obtidas por Tomografia Computorizada (TC).

O tratamento do cancro da prdstata apresenta-se sob diferentes modalidades de acordo com a

especificidade de cada caso. Esses tratamentos sdo geralmente [1]:

-radioterapia de feixe externo (EBRT - External Beam Radiotherapy)
-braquiterapia

-prostatectomia (remocio cirurgica da prdstata)

-terapia hormonal

-quimioterapia
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Os tratamentos por braquiterapia podem diferir na forma de fornecimento da radiacdo e na dose
fornecida ao paciente [2]. De acordo com forma de fornecimento da radiacdo, os principais tipos de
braquiterapia sdo a intersticial, intracavitaria e a superficial. Na braquiterapia superficial as fontes de
radiacdo estdo geralmente em contacto com a pele (e.g. em tratamentos de cancro da pele) [3]. Em
braquiterapia intracavitaria as fontes de radiacdo sdo colocadas temporariamente nas cavidades do
corpo do paciente préximas da regido onde se encontra o tumor (e.g. em tratamentos do colo do ttero,
esofago e recto). A braquiterapia intersticial consiste na implantacdo definitiva ou temporaria (alguns
minutos, horas, dias ou até meses) de radiacdo no interior do tumor e/ou na regido circundante. A
braquiterapia intersticial é comum em tratamentos de cancro da prostata, lingua ou mama [4]. Em
termos da taxa de dose (radiacdo absorvida por unidade de tempo) e de acordo com a ICRU
(International Commission on Radiation Units), a braquiterapia pode ser classificada como sendo de

baixa, média ou elevada taxa de dose (Tabela 1.1) [5]:

Tabela 1.1: Classificagdo das modalidades em braquiterapia de acordo com a taxa de dose [5, 6].

Designacdo (ICRU) Taxa de dose
Baixa taxa de dose (LDR - low dose rate) <2Gy/h
Média taxa de dose (MDR - medium dose rate) entre 2a12 Gy/h
Elevada taxa de dose (HDR - high dose rate) >12 Gy/h

Valores aproximados: LDR 10 Gy/d, MDR 10Gy/h; HDR 10 Gy/min [5]

O tratamento do cancro da prostata pode ser via braquiterapia-HDR (high dose rate) ou - LDR (low
dose rate) de acordo com o risco que o tumor representa. De um modo geral, o tratamento de tumores
de baixo risco é realizado por braquiterapia-LDR. Para além da taxa de dose, os tratamentos diferem
no periodo de permanéncia das fontes de radiagdo no corpo do paciente, podendo ser temporaria ou

definitiva.

A confinacdo das sementes radioactivas ao interior e proximidade do tumor permite reduzir em
grande medida o dano em tecidos vizinhos saudaveis e 6rgdos como a bexiga e o recto, reduzindo
assim complicacdes urindrias e disfun¢des sexuais. Desenvolvendo-se um modelo tridimensional do

tumor é possivel optimizar a posicdo ideal das sementes e a distribui¢cdo da dose (Figura 1.1).
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Figura 1.1: Exemplos de modelos da prostata e recto visualizando-se a distribui¢cdo da dose de acordo com a posi¢do das

sementes (cilindros representados a verde) [7, 8].

A intervengdo cirurgica consiste na deposicdo de material radioactivo, geralmente de iodo (I-125),
paladio (P-103) ou césio (Cs-137) [2]. As fontes radioactivas tém, geralmente, a forma de pequenas
“sementes” (com a dimensdo aproximada de um grio de arroz) ou pequenos fios metalicos contendo
material radioactivo. De um modo geral, o nimero de sementes depositadas pode ir das 40 as 200
sementes, (Figura 1.2, a direita), depositando uma dose de radiacdo na prdstata de 145 Gy,
aproximadamente [9]. Alguns meses apds a intervencdo, o nivel de radiacdo emitido pelas fontes
implantadas sera praticamente nulo, podendo as sementes permanecer no corpo sem qualquer
complicacgio.

Template to

Hollow tube
Urethra Wi guide needle

guiding needle
Prostate

Leftleg
/

Bladder

=

2\

Rectum
Radioactive 1%°seeds
in prostate Ultrasound probe

Figura 1.2: Esquema do procedimento de implantagdo das sementes LDR na proéstata (esquerda); Disposi¢do das sementes

radioactivas implantadas num paciente (direita) [10].

Quando a deposicdo das fontes radioactivas é permanente, é extremamente importante assegurar a
precisdo da posicdo dessas fontes. Apos estas intervengdes é necessario avaliar se a distribuicdo da
dose estd de acordo com o tratamento planeado [10]. Esta andlise pds-operatdria pode ndo ser bem
sucedida, uma vez que as opg¢des para determinacdo da dose nem sempre sdo satisfatorias. Para
assegurar a qualidade do tratamento, a determinacdo da dose pode ser feita com recurso a um
dosimetro. A determinacdo da dose a que uma regido tratada esta sujeita, numa dada altura, ndo é

trivial. As solu¢des comercialmente disponiveis sdo limitadas e com elevado custo, ndo satisfazendo
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muitos dos requisitos desejaveis em dosimetria, e.g. as grandes dimensdes que alguns dosimetros

podem apresentar, aumentando assim o desconforto do paciente.

1.2. Dosimetros em radioterapia

Em certas situagdes, tais como em braquiterapia, é clara a vantagem do uso de um dosimetro in vivo
que possibilite, em tempo real, a determinagdo da dose a que o tumor e tecidos circundantes estio
sujeitos. A dosimetria de radiacdo é um campo da deteccdo de radiacdo dedicado a determinagio
quantitativa das alteragdes fisicas que ocorrem na matéria quando exposta a radia¢do ionizante [11].
Nessa perspectiva, o objectivo da dosimetria de radiacdo é quantificar a quantidade de energia que é
depositada na matéria pela interaccdo com radiacdo ionizante [11]. Entdo, pode-se definir um
dosimetro como um dispositivo capaz de fornecer uma leitura correspondente a dose depositada num
volume sensivel pela radiacdo ionizante [12]. Os dosimetros mais basicos sdo detectores a 1D (1
dimensdo) frequentemente baseados em propriedades radioluminescentes (RL), luminescéncia
estimulada opticamente (OSL) e termoluminescentes (TLD), com base em diversos materiais: ar
(camaras de ionizac¢do), diodos de silicio, diodos de diamante, LiF (TLD), dosimetros de filme, MOSFET,

etc.

As camaras de ionizagdo sdo o padrio primario na calibracdo de feixe de radiacdo em radioterapia [6],
no entanto e apesar da sua excelente precisdo, estes dispositivos tornam-se demasiado volumosos
para aplicacdo como dosimetro em radioterapia uma vez que o dosimetro, devido a sua dimensao,
pode significativamente falsear ou distorcer a medicdo da dose [13]. Ainda assim as cdmaras de
ionizacdo sdo amplamente usadas para determinacdo da exposi¢cdo a radiacdo e da dose absorvida
[11]. Para além destes, em radioterapia os dosimetros mais comuns na determinagio da taxa de dose
sdo os TLDs, sendo dosimetros de reduzido custo [11]. Outros dosimetros comuns sdo os diodos e os
dosimetros de filme radiografico [14, 15]. Os filmes radiograficos também apresentam excelente
precisio mas ndo permitem uma leitura em tempo real constituindo uma desvantagem em

radioterapia.

Os MOSFET sdo semicondutores, podendo por isso sofrer dano pela radiagdo devido ao aumento da
tensdo limiar (threshold). Este aumento do limiar depende também do aumento da dose absorvida.
Estes detectores sdo considerados, de um modo geral, como detectores em tempo real, mas na verdade

a varia¢do na tensao limiar é determinada apés irradiacao.

Outro tipo de dosimetros sdo os constituidos por diodos. Os diodos sdo também semicondutores que,
quando sujeitos a radiacdo ionizante produzem electrdes livres e lacunas, sendo o nimero destes
pares electrdo-lacuna proporcional a energia da radiacdo incidente no semicondutor. Estes
dispositivos tém a vantagem de permitir uma leitura em tempo real, sendo no entanto ligeiramente

volumosos.
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Os dosimetros de diamante sdo muito precisos mas extremamente caros, tendo um custo
aproximadamente seis vezes superior a um dosimetro de cidmara de ionizacdo [14]. Apresentam
elevada resolugdo espacial e elevada precisdo, sendo equivalentes a agua. Contudo até a data ndo ha
nenhuma solugdo comercial que possibilite a sua aplicacdo in-vivo devido a serem dispositivos

volumosos e de construgido rigida [16].

Actualmente os estudos em dosimetria para radioterapia incidem sobretudo em materiais OSL
(optically stimulated luminescence) com base em cristais de Al;03:C [17-20] ou em cristais de quartzo
dopados com Cu*! [21], em MOSFET e em materiais radioluminescentes (RL) como os cintiladores
organicos. Recentemente foi reportada pela primeira vez a viabilidade de um dosimetro baseado nas

propriedades radioluminescentes do Mg,Si04-Tb [22].

De um modo geral, os dosimetros anteriormente referidos apresentam varias limitacdes: restringem a
informagdo pontual [15] e tém propriedades radioldgicas distintas das dos tecidos bioldgicos (que em
muitos casos se pode aproximar a agua). Desta forma, a dose medida tem que ser corrigida para a
correspondente dose equivalente a dgua. Este procedimento pode ser aplicado quando a condigio de
“equilibrio eléctrico” ou equilibrio de particulas carregadas (CPE - charged particle equilibrium) é
atingido [12]. No entanto, em regides de grande acumulacdo de carga estas medi¢cdes podem ser
problematicas. Quando o CPE nio é verificado, é necessario conhecer o espectro em todos os pontos
para proceder a correc¢do da dose medida [14]. Para além disso, estes dosimetros apresentam outras
desvantagens implicando a necessidade de correc¢des para determinacdo da dose ou impossibilitando
a leitura em tempo real. Na Tabela 1.2 é apresentado um resumo das principais tecnologias usadas na

dosimetria de radiagao.
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Tabela 1.2: Vantagens e desvantagens dos actuais dosimetros de radiagdo. Adaptado de [23] e [6].

Tipo de dosimetro

Vantagens

Desvantagens

Camaras de ionizagao

Diodos

MOSFET

Diamante

TLDs

OSL

Filme radiografico

Cintiladores plasticos

Cintiladores inorganicos

Fibra 6ptica

rapidos e estaveis.
medigdes directas.

pode ser usado como referéncia

pequena dimensao
medi¢do em tempo-real

baixo custo

muito pequenos
medi¢do instantanea
memorizagdo da dose
boa resolucgdo espacial

pequeno efeito direccional

tecido equivalente
resistente a danos por irradiagdo
sem efeito direccional

pequeno volume

tamanho reduzido

boa linearidade na gama de doses
clinicas

baixo custo

estaveis

sem efeitos direccionais
independéncia da taxa da dose
medi¢do em 2D

boa resolugdo espacial
informagdo permanente

baixo custo

muito pequenos

boa sensibilidade

boa resolugdo espacial
independéncia da taxa de dose
baixo custo

leitura rapida e directa

mais lentos que os cintiladores
organicos

baixo custo
sem efeito direccional
sensibilidade e linearidade

tecido equivalente

volumosos

baixa eficiéncia

dispendiosos

ndo sdo tecido equivalente
sensibilidade varia com a temperatura
efeito direccional

dependéncia com a taxa de dose

ndo sdo tecido equivalente;
muito caros;

tempo de vida reduzido devido a
acumulagdo de dose

muito caros;

necessidade de pré-irradiagdo antes do
uso;

dependéncia em energia;

ligeira dependéncia com a temperatura;
ndo permitem leitura em tempo real
fading [23]

perda de sensibilidade com o tempo

calibragdo antes de cada uso

efeito de Cherenkov (ruido)

leitura por laser

ndo é instantaneo
ndo é linear

necessita calibragdo antes de cada
utilizagdo

efeito de Cherenkov (ruido)

dependéncia com a temperatura

ma resolugdo espacial

efeito de Cherenkov (ruido)




Introdugao

0 dosimetro ideal em braquiterapia devera satisfazer certas condi¢des, como por exemplo:

elevada sensibilidade

agua equivalente, tecido equivalente

independéncia da taxa da dose

independéncia da energia [14]

linearidade com a dose

elevada resolugdo espacial [14]

reduzidas dimensdes permitindo ser inserido no corpo

reduzidas dimensodes para medi¢cdes de dose precisas em regides de elevado gradiente de dose
se for suficientemente pequeno, a presenga ou auséncia de CPE torna-se irrelevante [14]
leitura em tempo real

independéncia angular

ndo causar perturbagdes no campo de radiagdo que esta a ser medido

resisténcia ao dano por radiacdo

independéncia com a temperatura [24]

Sendo assim, o principal objectivo deste trabalho é desenvolver o protétipo de um dosimetro baseado
em fibras Opticas cintilantes. Pretende-se avaliar a viabilidade destas fibras para medi¢do da taxa de
dose , particularmente em registos de baixa taxa de dose, como é o caso de algumas modalidades em
braquiterapia. Nesta situacio, a intensidade de luz de cintilagido é extremamente reduzida pelo que é
necessario o uso de fotodetectores de elevado ganho e modo de operagio por contagem de fotdo tnico.
Uma alternativa recente sdo os SiPM ou fotomultiplicadores de silicio, que serdo igualmente testados

no Ambito deste trabalho.

No capitulo seguinte sera feita uma abordagem a forma de terapia com radiagio, caracterizando
sucintamente as principais fontes de radiagdo usadas em braquiterapia, procurando ilustrar no
Capitulo 3 os principais processos de interac¢do entre a radiacdo e a matéria e em que medida se
podera tirar partido dessas interac¢des para o desenvolvimento de um dosimetro adequado a

braquiterapia.

No Capitulo 4 e seguintes sdo apresentados os resultados dos estudos realizados aferindo as principais

caracteristicas das componentes e protétipo desenvolvido.






Capitulo 2

Radiacao e sua interaccao com a matéria

2.1. Introdugido

0 tratamento do cancro por radioterapia tem como finalidade matar as células cancerigenas, para isso
é usada radiacdo de elevada energia para danificar o DNA dessas células. No entanto a radiagdo pode
também danificar tecidos saudaveis. Em radioterapia podem ser usados raio-X, raios gama ou
particulas carregadas. Como vimos no capitulo anterior, um dos métodos de fornecimento de radiacdo
em radioterapia consiste no uso de material radioactivo colocado na regido préxima ao tumor. As

fontes de radiacdo podem produzir diferentes tipos de radiacdo (Tabela 2.1).

Tabela 2.1: caracteristicas dos diferentes tipos de radiagdo [6].

Massa em Velocidade de
Radiacio Simbolo repouso (MeV/C?) Carga eléctrica propagacao no vazio
Particulas alfa o 3700 +2 relativamente lenta
Electrdo e—, B- 0,511 -1 <3x108m/s
Positrdo e+, B+ 0,511 +1
Fotodes V4 sem massa em nio tem 3x108 m/s
gama/ raio-X r-X repouso
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As particulas o e B tém pouca aplicagdo terapéutica devido a fraca capacidade de penetragdo nos

tecidos (Figura 2.1), sendo geralmente da ordem dos pm para as o e dos mm para as f3.

a$ &—
B o >
VAVAVAV/\VA JAVAVAUN JAVAVAUN
VAVAVAVA A\VAV/AVAUN
Y W% JAVAVAVA VAVAV/AVAVA VAVA
Papel Aluminio Chumbo

Figura 2.1: Exemplo tipico da absorg¢do de particulas alfa (papel) e beta (folha de aluminio) e atenuagdo de radiagdo gama [25].

Contrariamente as particulas carregadas cuja interac¢do com a matéria é significativa devido as
interac¢des de Coulomb, diz-se que os raios gama sdo fotdes “transparentes” devido a sua menor
interaccdo com a matéria, pois ndo tém massa nem sio carregados electricamente. A capacidade de
penetracdo da radiacdo gama depende essencialmente da energia e da densidade do meio absorvente.
Para o tecido bioldgico a capacidade de penetragdo (x) de um feixe monoenergético de fotdes é da
ordem dos cm, traduzindo-se numa atenuacdo de forma exponencial como resultado da relagio entre
o numero de fotdes incidentes (No) e os transmitidos (N) sem qualquer interac¢io através do material

com espessura Xx.

N =N M (Eq. 2.1)

onde pcorresponde a fraccdo de fotdes removidos do feixe monoenergético por unidade de espessura
do material, sendo designado por coeficiente de absor¢do e é caracteristico do material absorvente e
da energia do fotdo [26]. Assim, os coeficientes de interac¢do sdo importantes para caracterizar a
interaccdo de um dado feixe de fotdes com diferentes materiais. Antes de retomar a este tema, é ttil
perceber que tipo de radiacdo é usada em braquiterapia e discutir alguns dos processos de interac¢cdo

dos fotdes.

A actividade de uma fonte radioactiva é expressa pelo nimero de decaimentos por unidade de tempo.
Em termos de taxa de decaimento, 1 Curie (Ci) corresponde a 3,7x1010 desintegrac¢des por segundo.
Outra unidade de actividade frequente é o Becquerel que corresponde a 1 desintegracio por segundo.

As unidades para dose absorvida sdo o rad sendo a unidade SI é o gray (Gy) (1 Gy = 100 rad).

Na Tabela 2.2 estdo indicados os principais radionuclideos usados em radioterapia. Sdo também

indicadas as energias dos fotdes emitidos, tempo de meia vida e atenuacio pelo chumbo.
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Tabela 2.2: Dados referentes aos principais radionuclideos com aplicagdo em radioterapia e diagndstico [2, 4].

v HVL
Radionuclideo = Decaimento T Energia média Energia fotdo Atenuagio Implante
/MeV min. max. /mm Pb

Co-60 in 5,27 a 1,253 0,347 2,159 12 Temporario
Cs-137 in 30,07 a 0,662 0,032 0,0662 7 Tempordario
Au-198 in 2,695 d 0,415 0,069 1,088 2,8 Permanente
Ir-192 E; 73,81d 0,372 0,061 1,378 3,0 Tempordario
Permanente

1-125 EC 59,41d 0,035 0,027 0,035 0,025 ou
temporario
Pd-103 EC 16,99 d 0,137 0,020 0,497 0,008 Permanente

T,,0:meia vida, a-anos d-dias; HVL: half value layer

Em braquiterapia as fontes de radiacdo mais usadas sdo sementes de lodo-125 (145 Gy como

monoterapia) ou paladio-103 (135 Gy como monoterapia), tubos de Césio-137 e fios de Iridio-192.

Estas fontes diferem essencialmente na energia de emissido e tempo de meia-vida. A gama de energias

vai dos emissores de baixa energia, tais como [-125 e Pd-103 até a ordem dos MeV para emissores de

maior energia tais como o Ir-192, Cs-137 e Co-60 [2]. Os raios gama podem ter origem nuclear ou em

reaccdes de aniquilacdo entre matéria e anti-matéria [2]. Na Tabela 2.3 estdo representados os

esquemas de decaimento para o cobalto-60 e o césio-137, estando também indicadas as energias

associadas aos decaimentos e aos mecanismos mais provaveis.

Tabela 2.3: Esquemas de decaimento para nuclideos tipicamente usados em radioterapia.

Césio-137

Cobalto-60
$Co
5272a 0.31 MeV B~ 99.88%
0.12%
148 MeV g~ 11732Mev Y
¥
1.3325 MeV 'Y

$Ni

W Cs

1.17 MeV (5%) B~

1375ngBa

0662 MeV Y

'%Ba
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2.2. Interacgdo da radiacdo com a matéria

2.2.1. introdug¢do

A deteccdo de radiacdo por parte de qualquer detector baseia-se nos processos fisicos associados a
interaccdo da radiacdo com a matéria [27]. No entanto, como é o caso de um dosimetro para
braquiterapia, pretende-se quantificar a radiagio numa dada regido, regido essa onde se encontra a
neoplasia. Como foi ja referido, os fotdes sdo designados por particulas indirectamente ionizantes, uma
vez que a deposicdo da sua energia na matéria da-se por um processo com duas etapas. Inicialmente
da-se a transferéncia de energia dos fotdes incidentes em energia cinética dos electrdes secundarios e
posteriormente a dissipacdo dessa energia cinética no meio absorvente [2]. Um fotdo poderd interagir
com um electrao fortemente ligado (efeito fotoeléctrico, dispersdo coerente), com o campo do ntcleo
(produgdo de pares) ou com um electrdo livre (dispersdo incoerente) [6]. Durante estes processos o
fotdo pode ser extinto (efeito fotoeléctrico e producdo de pares) ou pode ser dispersado
coerentemente (dispersdo de Rayleigh) ou incoerentemente (dispersdo ou efeito Compton). A
interacc¢do radiagdo-matéria serd mais significante com o aumento da probabilidade de interacc¢io, ou
seja, a interaccdo resulta em grande medida da energia do fotdo e das propriedades do meio
absorvente tais como a densidade e nimero atémico (Z) (Figura 2.2) [6]. A dispersdo de Rayleigh ou
dispersdo coerente ocorre quando um fotdo X ou gama interage coerentemente com todos os electrdes
de um dado 4tomo [26], mas durante este processo ndo ha qualquer ionizagdo do 4&tomo ou perda de
energia pelo fotdo e apenas a direccdo de propagacdo do fotdo é alterada. Este efeito é mais evidente
para fotdes de energias na ordem das centenas de keV, sendo também mais relevante em meios de
elevado Z [26], por essa este tipo de dispersdo é de menor relevancia comparativamente aos

abordados anteriormente.

100

90

80

e Photoeffect dominant Pair production
o b dominant
E %
=
Q m
£ Compton effect
< 0} dominant
20
0}
0 bl e e s goealagl g 3

0.01 0.05 0.1 05 1 5 10 50 100
Photon energy (MeV)

Figura 2.2: Dominio de diferentes processos de interac¢do em fun¢do da energia dos fotdes e da densidade do meio [6, 28].

Considerando o intervalo de energias normalmente aplicadas em braquiterapia (Tabela 2.2 e Figura
2.2) o efeito fotoeléctrico e efeito de Compton sdo os dois processos com maior interesse em

braquiterapia (Figura 2.3) [2].
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Energia

Compton

Figura 2.3: Mecanismos de atenuagdo dos raios gama no corpo humano [29].

Efeito fotoeléctrico

0 efeito fotoeléctrico é o efeito dominante para fotdes de baixa energia, tipicamente inferiores a 0,1
MeV, sendo este o efeito mais significativo para baixos Zs e logo, para o tecido biolégico ou agua
(Figura 2.2). O efeito fotoeléctrico resulta da interac¢do de um fotdo com um electrdo fortemente
ligado. Desta colisdo resulta a transferéncia de toda a energia do fotdo (E) para o electrio situado numa

certa orbital do &tomo. Este electrdo é conhecido como fotoelectrio.

Depois de removido o electrdo da orbital de energia Eiigagzo, @ restante energia do fotdo é traduzida sob
a forma de energia cinética (Ec) ao electrdo removido. Assim a energia cinética do electrdo sera igual a
diferenca entre a energia do fotdo incidente e a energia de ligacdo do electrdo na orbital onde se

encontrava, vindo entio:

Ecinética=Efotio'Eligagﬁo (Eq.2.2)

Caso o fotoelectrdao possua energia suficiente, este podera produzir ioniza¢des adicionais e a excitacdo

de orbitais atémicas originando radiacio secundaria.

Apés a interacgdo do fotdo com o electrdo e consequente emissdo do fotoelectrdo, o &tomo encontra-se
num estado excitado, com uma lacuna na orbital de onde foi removido o electrdo. Seguidamente o
atomo retoma a sua configuragdo mais estavel e a energia correspondente a Ejigacao € libertada na forma
de raio-X caracteristico e/ou um electrdo de Auger (Figura 2.4) [2]. A probabilidade de emissdo de
raio-X caracteristicos diminui a medida que o niimero atémico do meio absorvente diminui, por essa
razdo este processo nido ocorre com frequéncia para as energias de fotdes para diagndstico em tecidos

moles [30].
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Figura 2.4: Efeito fotoeléctrico [30].

A probabilidade de ocorréncia de fotoabsor¢do é maior para os electrdoes da camada K, sendo estes os

mais importantes da gama de energias para braquiterapia [2].

Efeito Compton

Contrariamente ao efeito fotoeléctrico, neste caso ao interagir com um electrdo o fotdo X ou gama
incidente transfere para o electrdo apenas uma parte da sua energia, resultando deste processo a
dispersdo do fotdo. O défice de energia no fotdo dispersado corresponde a energia transferida para o
electrao de recuo no processo de interacgdo. O electrdo removido ao atomo pode adquirir uma energia
consideravel, existindo a probabilidade deste electrdo livre produzir uma segunda ionizacido e
excitacdo antes de voltar ao repouso [6, 31]. Assim, o fotdo ¥ sofre um desvio relativamente a direccdo
de propagacio inicial, podendo emergir do material ou interagir novamente com outro electrdo,
perdendo energia em cada interac¢do [26]. O fotdo disperso terd, consequentemente, maior
comprimento de onda (menor energia) que o fotdo incidente. Com a sequéncia de interac¢do o fotdo
dispersado vai perdendo energia, tornando-se maior a probabilidade de ocorrer efeito fotoeléctrico ou

dispersdo de Rayleigh.

Compton Scattering
/-@\@ /

Valence electrons

@ Compton

l
J
/M slectron (E¢)

Incident
photon

€} 0/ Angle of deflection

S Scattered
“~_ photon (E,)

Figura 2.5: Efeito Compton (ou dispersdo incoerente) representando a interacgdo de um fotdo com um electrdo do atomo [30].
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A relagdo entre a energia transferida para o electrdo e o angulo de dispersido é dada pela expressao
[26]:

hv (Eq.2.3)

h'= ,
1+ hv/myc™.(1-cosB)

Verifica-se que a pequenos angulos correspondem transferéncias de baixa energia. A dispersdo de
Compton é considerada como um processo inelastico apesar da descricdo cinematica ser a de uma

colisdo elastica [27].

2.3. Coeficientes de interacgao

A absorcdo fotoeléctrica e a dispersdo coerente e incoerente sdo interac¢des independentes. A
probabilidade da sua interac¢do com a matéria pode ser descrita em termos dos coeficientes de
interaccdo [2]. Estes coeficientes descrevem a transmissdo de radiacdo, transferéncia de energia e

deposicdo de energia na matéria.

Coeficientes de atenuagéo
Para um feixe de fotdes monoenergéticos, a alteracdo na intensidade do feixe a uma distancia de

propagacdo x num certo material pode ser expressa da seguinte forma:

I= Ioe_'ux (Eq.2.4)

Onde u corresponde ao coeficiente de atenuacgio linear. A razio I/Iy descreve a quantidade de fotdes

que permanece depois de atravessar uma distancia x do material [32].

Ao atravessar um dado material, a atenuacdo que um feixe de radiacdo sofre resulta da remocdo de
fotdes do feixe, tanto por absor¢do como também por dispersdo de fotdes primarios [30]. Essa
atenuacdo tem dependéncia com o coeficiente de atenuacdo linear g (m1), com a energia do fotdo hve
com o Z do meio atenuador [6]. O coeficiente de atenuacdo linear traduz a frac¢do do feixe que é
absorvido ou que sofre dispersdo por unidade de espessura do material. A partir do coeficiente de
atenuacdo linear pode-se escrever o coeficiente méassico de atenuagdo Wm (m2kg?), sendo este

coeficiente independente do estado fisico do material absorvente [31], vindo:

(Eq. 2.5)
:llm =

o =

onde p é a densidade volimica do meio.

Pode-se escrever o coeficiente de atenuagio linear como a soma das contribui¢cdes dos diferentes

processos de interacgio, tal que:
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Rayleigh ef fotoeléctrico (Eq 26)

+iL

__;,Compton

H=H "

A expressdo anterior é para elementos puros, para aplicar estas equa¢des a um dado material, os

coeficientes de atenuagdo somam-se tendo em conta o peso de cada elemento na composicio [2].

Na Figura 2.6 estdo representados, para o tecido mole, os coeficientes de atenuacdo (para as diferentes
interac¢des) em funcdo da energia dos fotdes incidentes. Verifica-se que para fotdes de baixa energia
(<30keV) o efeito fotoeléctrico predomina. Convém relembrar que o efeito fotoeléctrico depende nao

s6 da energia do fotdo mas também do Z do meio absorvente (Figura 2.2) [30].
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Figura 2.6: Coeficientes massicos de atenuagdo em fungdo da energia dos fotdes incidentes em tecidos moles [30].

2.4. Principios gerais para a determinacdo da dose e calibragao de dosimetros

0 tratamento de doencas do foro oncolégico com recurso a radiacdo resulta da interac¢do da radiacdo
com os tecidos bioldgicos. A frac¢do de energia de um campo de radiacdo que é absorvida pelo corpo é
dependente da energia, pelo que é conveniente distinguir exposicio a radiacdo de dose absorvida [33].
A unidade de exposicdo (coulomb por quilograma, Ckg?!) é uma unidade radiométrica e nio
dosimétrica, sendo baseada na ionizacdo do ar. Em dosimetria, a quantidade fisica principal é a dose
absorvida [34]. A unidade SI de dose de radiagio absorvida é designada por gray (Gy) que corresponde
a um joule por quilograma [33]. A dose absorvida corresponde a energia depositada pela radiacdo

ionizante (AE) por unidade de massa do material (Am) [30]:

AE (Eq. 2.7)
Dose absorvida = —
Am

A dose absorvida é uma quantidade média ndo reflectindo estatisticamente ou estocasticamente a
natureza da energia depositada pela radiacdo ionizante na matéria [34]. Por essa razdo é frequente o

uso de outras unidades em dosimetria.
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Radiac¢do e sua interac¢do com a matéria

A energia cedida por fotdes/neutrdes por unidade de massa de um dado material é definida pela
energia cinética inicial de todas as particulas carregadas com origem em radiacdo indirectamente
ionizante e é designada por KERMA - Kinetic Energy Released per unit Mass (K) [6, 34]. Esta unidade
tem interesse pois informa quanto a energia cinética inicial das particulas ionizantes primarias
(fotoelectrdes, electrdes de Compton, etc) originados por radiagdo ndo ionizante como no caso de raio-
X e radiacdo gama [6, 33]. As unidades SI para kerma sdo joule/quilograma (J/kg). Apesar de kerma e
dose partilharem as mesmas unidades sdo diferentes quantidades, pelo que kerma é uma medida de
toda a energia transferida por uma particula sem carga (fotdo ou neutrdo) a particulas ionizantes
primarias ao passo que dose é uma medida da energia absorvida por unidade de massa [33]. Para raio-
X e fotdes gama o kerma pode ser determinada a partir do coeficiente de transferéncia massa energia e
da fluéncia de energia [30]. Menos comum é o recurso a unidade cema - Converted Energy per unit Mass
(J/kg), que corresponde a energia perdida por particulas carregadas em colisdes electrénicas num
dado material. Esta grandeza é aplicavel a radiacdo directamente ionizante como electrdes e protdes
[6] e contempla a energia das particulas ionizantes primadrias excluindo contudo os electrdes

secundarios originados por estas [2].

Actualmente, o formalismo para dosimetria segue os relatérios da Task Group No 43 (TG-43) da AAPM
(American Association of Physicists in Medicine) [35]. Estes relatérios incluem recomendagdes para a
dosimetria de fontes de radiacdo para braquiterapia intersticial e o formalismo associado para
determinacdo da dose. Este relatério introduziu também algumas das quantidades e parametros
dosimétricos tendo em considerag¢io o design de uma dada fonte [27]. O formalismo da TG-43 baseia-
se na air kerma strength (Sk) para determinar a forca da fonte [2], tendo também em conta a geometria
da fonte, para mais detalhes ver [35, 36]. Deste relatério resulta também a adopg¢do da 4gua como meio

dosimétrico de referéncia, assim como os materiais dgua equivalentes [2].

nucleo

encapsulamento

Figura 2.7: Geometria e parametros do protocolo da TG-43 para fontes cilindricas [2, 35].
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De acordo com o protocolo da TG-43, a taxa de dose D (r,6) num ponto P(r,6) a uma dada distancia da

fonte (Figura 2.7) é dada por:

D(r.0)= SKAMg(r)F(r,G)

To>Y
onde r corresponde a distancia radial do centro da fonte e 8 o angulo polar. A unidade de air kerma
strenght (Sk) é U, tal que 1 U = 1uGy mzh-1. A constante da taxa de dose é representada por A, sendo A
expressa em unidades de cGyhlUl As fun¢des geométricas G(r,6) e G(ro6,) sdo quantidades
adimensionais. As fungdes g(r) e F(r,0) correspondem a func¢do radial de dose e fun¢do anisotrépica,
respectivamente. A primeira descreve o decréscimo da dose depositada no plano transversal devido a
dispersdo e atenuacdo dos fotdes, a segunda descreve a variagcdo na dose em fungdo do angulo polar
relativamente ao plano transversal. Na referéncia [2] é apresentada de forma sucinta as principais
orientacdes do relatério referido, assim como posteriores actualizagdes e complementos ao
documento inicial. A complexidade do processo de calibracdo de um dosimetro exige o controlo de
varios parametros, havendo algumas particularidades que discriminam e condicionam o dosimetro ou
a calibracdo efectuada de acordo com a taxa de dose (LDR ou HDR, por exemplo) e o tipo de
encapsulamento da fonte [36]. Relativamente a este ultimo, Baltas et al. [2] refere que para emissores
de baixa energia, como o [-125 e o Pd-103, na determinacdo da dose deve-se considerar o efeito da
radiacdo de fluorescéncia resultante da ocorréncia de absorcao fotoeléctrica pelo nicleo da fonte e do

proprio encapsulamento.

Para além das referidas anteriormente, na Tabela 2.4 encontram-se resumidas as quantidades

dosimétricas e respectivas unidades mais comuns.

Tabela 2.4: Resumo das quantidades dosimétricas e unidades [2].

Categoria Nome Simbolo Unidade
Conversdo de Energia Kerma K Jkg-1=Gy
Kerma Coefficient Jm2kg-1=Gym?
Kerma rate P Jkg1s-1=Gys-1
Exposure X Ckg!
Exposure rate % Ckg-ls1
Cema c Jkg-1=Gy
Cema rate c Jkg1s-1=Gys-1
Deposigdo de Energia Energy deposit g ]
Energy imparted £ ]
Absorbed dose D Jkg-1=Gy
Absorbed dose rate b Jkg1s-1=Gys-1
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Cintiladores

3.1. Introdugido

Podemos afirmar que o primeiro método usado na detec¢do de particulas foi a cintilacdo com a
descoberta dos raio-X por Roengten ao observar a fluorescéncia num ecra [34]. Em 1903 Elster e Geitel
observam flashes individuais emitidos num ecra de ZnS por ac¢do de particulas alfa [31]. Também em
1903 Crookes desenvolve um detector por cintilagdo, o espintariscépio, com base no mesmo processo
de cintilacdo conseguindo assim contar os flashes de luz. Com a inveng¢do que viria a originar o detector
gasoso de Geiger-Mueller, a deteccdo de radiacdo por cintilagdo caiu em desuso, até que em 1944,
Curran e Baker acoplando um cintilador ao na altura recente fotomultiplicador, conseguiram
quantificar a cintilacdo de forma eficaz e fidvel [32]. Esta forma de deteccdo de radiacdo baseia-se na
capacidade que certos materiais tém para converter radiacdo ionizante em luz visivel [37]. Os
cintiladores podem ser inorganicos (e.g. cristais, ceramicos, vidros, gases ou liquidos nobres) e
organicos (cristais, liquidos ou plasticos). Os detectores inorgdnicos sdo largamente aplicados em
detectores, estes comparativamente aos organicos tém maior linearidade e maior resposta em luz,
tendo a desvantagem de serem consideravelmente mais lentos do que os organicos [26, 37]. Segundo
Knoll [26], os cristais inorganicos, devido aos seus constituintes de elevado Z e elevada densidade
fazem destes a principal escolha para espectroscopia de radiacdo gama, ao passo que devido ao
hidrogénio nos cintiladores orginicos estes sdo usualmente adoptados na espectroscopia 3 e detecgio

de neutrdes rapidos.

19



Capitulo 3

A deteccdo de radiagdo ionizante tem como objectivo a quantificagdo da energia das particulas e da
quantidade de radiacdo incidente. A cintilacdo é um processo relativamente pouco eficiente, para um
cintilador tipico a eficiéncia é de cerca de 10 a 15% [38]. As baixas eficiéncias de cintilagdo, indicam
que nem todos os processos de desexcitacdo ocorrem com emissio de radiagio visivel. Ao conjunto de
processos de desexcitacdo que ocorrem sem emissdo de luz atribui-se a designagdo quenching [38].
Apesar da quantidade de luz gerada ser reduzida, verifica-se a proporcionalidade quanto a energia das
particulas incidentes [34]. Um dos modos de quantificagdo do processo de conversido da radiagdo em
luz visivel é em termos de rendimento de luminescéncia, este parametro é usualmente quantificavel
pelo nimero de fotdes emitidos por MeV de radiacdo absorvida. Para a maioria dos cintiladores
inorganicos, o rendimento é da ordem dos 20 000 a 30 000 fotdes por MeV [38], no entanto o
rendimento dos cintiladores organicos é muito inferior. Para cintiladores organicos como o caso das
fibras épticas cintiladoras a eficiéncia de deteccdo é aproximadamente 8000 fotdes por MeV [39]. A
eficiéncia de deteccdo é definida como a razdo entre a energia da luz de cintilagdo produzida e a

energia depositada, ou seja [38]:

n=energia da luz de cintilagao _ hve Tq, (Eq.3.1)

energia depositada L

Onde hv. corresponde a energia média do fotdo emitido, w.., a energia necessaria para criar um par
electrao-buraco, T é a energia transferida eficazmente do ido excitado para o centro luminescente e g,

a eficiéncia quantica do centro luminescente.

Se o decaimento do estado excitado for da ordem dos 108 ou 10 s, o processo é designado por
fluorescéncia, no entanto quando o estado excitado é metaestavel o processo revela-se mais lento e é
designado por fosforescéncia ou afterglow. Durante o processo de reemissdo, o nimero de fotdes
emitidos Nf num dado instante t traduz-se num decaimento exponencial, podendo ser expresso na sua

forma mais simples [32]:

(t/ty) (Eq.3.2)

onde T4 € uma constante de decaimento e Ny o nimero total de fotdes emitidos.

A natureza cintiladora dos cristais inorganicos advém das caracteristicas da estrutura electrénica dos
cristais. Os cintiladores maioritariamente usados sdo os cristais inorganicos com haletos de alquilo,
sendo o mais popular o iodeto de sédio dopado com talio (Nal(Tl)). Outos cristais frequentemente
usados sdo o iodeto de césio (Csl) podendo ser dopado com sédio (Na) ou talio (TI), no entanto outros
como o BGO (BisGe3012) e o BaF; sdo frequentemente encontrados em detectores de radiacdo gama. O
BGO tem particular interesse na conversdo fotoeléctrica de radiagdo gama uma vez que tem Z muito
elevado e grande eficiéncia sendo mais vantajoso para elevadas energias [32]. A sua resposta luminosa
é ainda assim inferior ao do Nal(Tl/Cs) sendo a resolu¢do duas a trés vezes inferior relativamente a

este, embora apresente mais vantagens a altas energias [32]. Os cintiladores inorganicos, na sua
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generalidade, apresentam alguma dependéncia com a temperatura [38], ndo sdo equivalentes a agua,
sdo mais lentos e dispendiosos em relacdo aos cintiladores organicos. Por estas razdes, serd dada

preferéncia aos cintiladores organicos para o protoétipo a desenvolver.

3.2. Cintiladores organicos

Os cintiladores organicos podem ser sélidos, liquidos ou gasosos. A fluorescéncia em cintiladores
organicos tem origem em transi¢des entre niveis de energia a nivel molecular ndo sendo condicionante
o seu estado fisico [26]. Os cintiladores organicos sdo compostos aromaticos com estruturas
benzénicas ligadas ou condensadas [32]. O naftaleno, antraceno e o trans-estilbeno sdo alguns dos

cintiladores organicos frequentemente usados (Tabela 3.1).

Tabela 3.1: Principais cintiladores orgénicos .

Naftaleno Antraceno Estilbeno

CCO Qo

A ocorréncia de fluorescéncia em materiais organicos resulta das transi¢des em moléculas individuais,
perante a incidéncia de radiacdo verifica-se uma excitagdo nas moléculas para estados discretos
emitindo um fotdo aquando o decaimento desses estados excitados. A cintilagdo resulta de transi¢des
atribuidas a electroes de valéncia deslocalizados em orbitais moleculares-r, ou seja, a cintilacdo

provém dos electrdes da ligagdo C=C [32, 34, 40].

A Figura 3.1 representa o diagrama de energia tipico dos cintiladores organicos. A radiacido incidente
provoca a transicdo de um electrdo do nivel SO para diferentes niveis vibracionais da banda S1 (~10-14
s), por exemplo. Seguidamente este electrdo decai sem cintilagio para o nivel S1. Posteriormente
ocorre um segundo decaimento do nivel S1 para o nivel SO manifestando-se assim fluorescéncia. Estas
transicdes sdo extremamente rapidas, geralmente inferiores a 10 ns. Convém realcar que a energia
associada ao fotdo de fluorescéncia é desta forma inferior a energia associada a transicdo de SO para

S1.
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Singlet States

Incident
Radiation

So

- Inter—state Transitions

Figura 3.1: Diagrama de energia tipico dos cintiladores organicos [38].

Se a transicdo ndo se der entre S1 e SO directamente, podera ocorrer fosforescéncia. Tal é possivel se a
radiacdo decair para um nivel T1 e ndo para SO (Figura 3.2) [38]. A ionizagdo dos electrdes © pode ser
seguida por uma recombinacdo povoando os estados T, originando posteriormente a fosforescéncia (>

10-* s) devido a transferéncia dos electrdes do estado T para SO [40].

Singlet States Triplet States
T3

Incident

So

mrmsn Inter—state Transitions

Figura 3.2: Fosforescéncia em cintiladores organicos [38].

O detector ideal devera ser transparente ao comprimento de onda no qual emite, isto é possivel uma
vez que as transicdes correspondentes a fluorescéncia tém menor energia que a necessaria para que se
verifique excitacdo. Este facto é conhecido como Stokes-shift. Este shift € devido ao Principio de Franck-
Condon, pelo que a excitagdo ocorre para estados vibracionais mais elevados enquanto que a

desexcitacdo ocorre dos estados vibracionais mais baixos (Figura 3.2) [26, 40].

Apés excitacdo, a energia de excitacdo pode ser transferida entre moléculas até que ocorre a
desexcitacdo. Esta observacdo é particularmente relevante em cintiladores plasticos ou liquidos com
mais de uma molécula capaz de sofrer excitacdo [26]. Os cintiladores plasticos sdo, modo geral,
constituidos por um polimero que funciona como solvente, por um cintilador organico e nalguns casos
por um wavelenght shifter (Figura 3.3). Os solventes mais comuns sdo o PVT (polivinil-tolueno), PS
(poliestireno) e PMMA (polimetil-metacrilato). Alguns dos agentes fluorescentes primarios sdo o DPO,
PBD e o p-terphenyl [40]. O p-terphenyl é um solvente comum com uma concentracio tipica de 10 g/L.

Este tem uma emissdo em torno dos 360 nm. Por essa razdo recorre-se a um segundo flior
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(wavelenght shifter) tal como o POPOP (1,4-bis(5-phenyloxazol-2-yl)benzene). A finalidade do POPOP
como wavelenght shifter (WLS) é absorver a luz de cintilacdo primaria (360 nm) e reemitir com um
comprimento de onda superior (430 nm). Este processo tem particular interesse para adaptar a luz de

cintilagdo a sensibilidade espectral do fotosensor.

Solvente

!

Fldor primario
§ l SiA p—
T 1 S8
So Soc

Figura 3.3: Esquema de cintilagdo em materiais dopados com varios fltiores, adaptado de [40].

Excitacbes

SoA

Os cintiladores organicos sdo essencialmente constituidos por hidrogénio, carbono e oxigénio, tendo
por isso baixo Z. Apesar destes cintiladores serem frequentemente aplicados na deteccdo de particulas
o e B, a sua sec¢do eficaz para os raios gama € pouco significativa [26, 34]. Nestes casos estes
cintiladores nido apresentam o pico de foto-absorcdo correspondente ao efeito fotoeléctrico,
observando-se apenas um continuo de Compton [34]. Uma possivel solugdo passa pela adicdo de
elementos de elevado Z, tais como chumbo ou estanho, no sentido de promover a conversio

fotoeléctrica mas perdendo em termos de eficiéncia de cintilagdo [34].

Na Tabela 3.2 estdo resumidas algumas das caracteristicas associadas a um cintilador ideal.

Tabela 3.2: Resumo das caracteristicas de um cintilador ideal.

Carateristicas de um cintilador ideal

converter a energia cinética das particulas carregadas em luz detectavel com elevada eficiéncia [37]

a conversdo devera ser linear, tal que a luz produzida seja proporcional a energia fornecida numa

ampla gama dindmica, devendo ser independente da energia da particula ou fotdo [34]

o tempo de decaimento ou luminescéncia devera ser curto de tal modo a que os pulsos sejam

gerados rapidamente permitindo taxas de contagem elevadas
devera ser transparente a luz que ele proprio emite permitindo assim a transmissédo da luz

o indice de refrac¢do do material que deve ser perto do vidro para permitir acoplamento dptico

eficiente da luz do tubo fotomultiplicador

o sinal de um cintilador devera permitir pulse shape discrimination, ou seja, descriminar particulas
com base na forma dos pulsos de luz emitidos por diferentes mecanismos de fluorescéncia e com

diferente poder de ionizagdo [32]
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Componentes para o prototipo do dosimetro

4.1. Sensores

Um instrumento de medida pode comportar varios componentes tais como sensores, transdutores,
processadores de sinal, amplificadores, etc. Para desenvolver um dosimetro gama sera necessario
considerar alguns sensores e transdutores. Pode-se, em primeira abordagem, considerar que sensores
e transdutores sdo ambos conversores de energia, nessa perspectiva os sensores sdo uma forma de
transdutores [41] pois no sensor a aquisicdo e resposta a um determinado estimulo ocorre por
transmissdo de energia [42]. De acordo com Sinclair [41], a diferenca entre sensores e transdutores é
muito pequena, a grande distincdo entre estes esta relacionada com a eficiéncia na conversio de
energia. Enquanto que a funcdo de um sensor é detectar e medir podendo a sua eficiéncia ser
extremamente reduzida, um transdutor é um conversor de energia por natureza, convertendo uma
forma de energia noutra, como por exemplo, a conversdo de energia mecanica (for¢ca) em energia

eléctrica por um material piezoeléctrico, por isso a sua eficiéncia é de extrema importancia [41-43].

O processo de medicdo de um sensor passa sempre pela transferéncia de energia do objecto de
medicdo para o sensor [37] transformando um sinal ou variagdo de uma propriedade fisica ou quimica
(por exemplo: temperatura, pressdo, velocidade, concentra¢do, luz, etc.) numa forma legivel
electronicamente. Esse sinal eléctrico podera ser descrito pela sua amplitude, frequéncia, fase ou
codigo digital e deverd ser passivel de ser amplificado, modificado e conduzido pelos circuitos
electrénicos [37]. Os sensores podem ser classificados como passivos, quando nio necessitam fonte de

energia adicional, ou activos quando é necessario fornecer energia externa [37, 41].
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Sinal de :_ __________________________________ : Sinal de
entrada 1 safda
| Sensor Processador Actuador [+
1
1 Transdutor Transdutor :
! de entrada de safda 1

Figura 4.1: Esquema tipico de aplicagdo de um sensor [42].

A qualidade de um sensor pode ser avaliada com base em vdrias caracteristicas que inferem sobre a

performance de um sensor (Tabela 4.1).

Tabela 4.1: Caracteristicas para caracterizagdo de um sensor

Caracterizacdo de um sensor

funcgdo de transferéncia intervalo dindmico ruido
sensibilidade exactidao largura de banda
precisdo reprodutibilidade erros sistematicos
repetibilidade resolugdo/discriminag¢do erros aleatérios
histerese Linearidade estabilidade

drift selectividade saturagdo

impedancia do output

4.2. Configuragdo do dosimetro com fibra dptica de plastico (POF ) cintilante

Como referido anteriormente, uma das configuracdes mais simples de deteccdo de radiacdo consiste
no uso de um cintilador acoplado a um PMT. A resposta do PMT pode ser quantificada por integracdo
de carga com recurso a um electrémetro. O sinal analégico pode entdo ser convertido para digital e

adquirido usando um computador.

No ambito deste trabalho, pretende-se desenvolver um dosimetro utilizando as potencialidades das
fibras dpticas cintilantes acopladas ao novo tipo de fotomultiplicador, o SiPM da Hamamatsu (MPPCs).

Os componentes a utilizar estdo representados na Figura 4.2.

Figura 4.2: Estrutura de um dosimetro de radiacdo baseado em fibra 6ptica cintilante.

Nas sec¢des seguintes serdo avaliadas as solucdes comerciais em termos de cintiladores, guias de luz e

fotodetectores para a elaboragdo do dosimetro.
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4.3. Cintiladores organicos e fibras dpticas cintilantes em dosimetros

4.3.1. Estado da arte

0 uso de cintiladores organicos é muito comum em varias areas, desde a fisica de particulas a fisica
médica as aplica¢des sdo inumeras. Os primeiros estudos para aplicacido de dosimetros baseados em
cintiladores plasticos destinados a radioterapia tém quase 20 anos. Um dosimetro feito de plastico
cintilante é uma alternativa interessante para a medicdo da dose absorvida. Este tipo de cintiladores
revela varias caracteristicas preponderantes para um dosimetro tais como independéncia de energia,
reprodutibilidade, linearidade com a dose recebida, resisténcia ao dano por radiacdo, baixa
dependéncia da temperatura e dgua equivaléncia [24, 44]. O dosimetro ideal devera equiparar-se ao
meio onde a radiacdo absorvida é determinada, neste caso pretende-se que o detector cintilante
absorva e difracte a radiagio do mesmo modo que a agua. O poliestireno é considerado o melhor
fantoma agua equivalente disponivel [24]. Um cintilador plastico quase ndo altera a absor¢ido da
radiacdo em Aagua ou Aagua equivalente, uma vez que os materiais de plastico sio quase agua
equivalentes. Além disso, os dosimetros baseados em cintiladores plasticos proporcionam uma leitura
rapida e directa do valor medido, combinada com uma alta resolucdo espacial, sem necessidade de
correc¢do para temperatura, pressdo e humidade [14, 44, 45]. A aplicagdo de um cintilador plastico,
como por exemplo uma fibra dptica cintilante permite uma sensibilidade constante e sem efeito de

memodria [44, 46].

Suchowerska e Lambert et. al [16, 47] desenvolveram um dosimetro adequado a braquiterapia (com a
designacdo BrachyFOD) com base no cintilador plastico BC400 (Saint-Gobain) acoplado a uma fibra
optica de polimetil-metacrilato (PMMA) como guia de luz [16, 45, 47]. No seu estudo, o dosimetro
desenvolvido foi comparado a um dosimetro de diamante e a um dosimetro MOSFET. Os resultados
obtidos com o dosimetro desenvolvido aproximavam-se ao dosimetro de diamante (que apresentou os
melhores resultados do teste). Os autores confirmam que os dosimetros MOSFET tém aplicacdo clinica

limitada devido a elevada dependéncia angular [16, 18, 47].

Para além dos trabalhos experimentais ja referidos, num estudo realizado por Archambault [48], foi
avaliado teoricamente o desempenho dos cintiladores plasticos e fibras Opticas cintilantes.
Archambault conclui que em varios pontos as as fibras cintilantes mostraram melhor desempenho que

os cintiladores organicos tradicionais.

4.3.2. Fibras dpticas cintilantes

A aplicacdo de fibras 6pticas cintilantes em dosimetria tem sido reportada em alguns trabalhos de
investigacdo mais recentes [13, 17, 44, 49, 50]. Bartesaghi et. al [49] reportam um protétipo basico de
um dosimetro em tempo real para radioterapia de altas energias. A configuracdo desse dosimetro
permite a determina¢do de dose numa distribuicdo 2D. O dosimetro é baseado na fibra 6ptica

cintiladora BCF-10 acoplado a fibra BCF-98 como guia de luz (ambas as fibras da Saint-Gobain). A
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resposta luminosa das fibras é lida num tubo fotomultiplicador. Este estudo demonstra a validade da
equivaléncia a 4gua e ao tecido das fibras de poliestireno, permitindo a determinacdo da dose de forma
directa ndo sendo necessario recorrer a factores de correc¢do [49]. Nasseri et al. [51] mostra que a
fibra BCF-20 (cintilador com emissdo na regido do verde) apresenta grande sensibilidade a radiacdo
gama e raio-X em baixas energias. Num estudo realizado por Beierholm, foram comparados dois
dosimetros, um baseado na fibra cintiladora BCF-12 e o outro no cristal Al;03:C [17]. Verificou-se que a
fibra BCF-12 tem uma sensibilidade constante e sem efeito de memoria, mostrando a sua viabilidade
em dosimetria apresentando melhor desempenho comparativamente ao cristal Al,O3:C que é
considerado em varios estudos na area da dosimetria [17-20]. Numa publicacdo recente de Jang et al.
[44], é reportado um dosimetro com a fibra 6ptica cintilante BCF-20 da Saint-Gobain acoplada a uma
fibra guia (Mitsubishi Rayon CK-40). O dosimetro foi avaliado na determinag¢ido de altas energias do
feixe de fotdes num acelerador linear clinico (CLINAC) usado em radioterapia. Os autores mostraram
que o dosimetro satisfaz os principais requisitos de um dosimetro, confirmando assim a viabilidade
deste tipo de dosimetro, no entanto nio realizam qualquer intervencdo visando diminuir possiveis
efeitos de ruido de fundo provocados nas fibras, como por efeito resultantes da radiacdo de Cherenkov.
Outros estudos referem também a utilizacdo da fibra cintilante BCF-12 acoplada a fibra BCF-98 como
guia de luz em sondas de radiagdo [52-54]. As fibras BCF-98 sdo comercializadas pela Saint-Gobain,
sendo muito usadas em sistemas de detec¢do de radiacdo. No entanto, Nowoty [55] mostra que estas
fibras e outras com ntcleo de PS tém elevada radioluminescéncia comparativamente as fibras de
PMMA (podendo chegar a ser dez vezes superior), aspecto também confirmado por Konnoff et al. [50].
Nowoty [55] mostra também que fibras com baixo contetido de -OH, como as fibras BCF-91A (WLS) e
fibras de silica tém forte fluorescéncia ndo sendo adequadas como guia de luz. Knoll [26] refere que o
dano por radiagao em fibras cintilantes pode diminuir o rendimento de cintilagdo assim como afectar a
absorcdo ao longo da fibra, no entanto estes efeitos foram observados para elevadas doses (103 a 10*
Gy) [26]. No entanto, Wick e Zoufal [56] observaram o aparecimento de largas bandas de absorcio
devido a centros de absorgdo instaveis (de curta duracdo) em fibras com ntcleo de PS (BCF-12 e BCF-
98) para baixas doses e baixa taxa de dose. Para algumas fibras cintilantes, como a BCF-12, as bandas
de absorgdo estavam centradas na regido vermelha do espectro visivel [56, 57], enquanto que para a
fibra BCF-98 as bandas de absorc¢do instaveis estavam localizadas na parte azul do espectro [56].
Contrariamente, Knoll [26] refere que nas fibras cintilantes a absorc¢ido induzida por radiacdo tende a
atenuar seriamente a luz no limite da regido azul. Wick e Zoufal [56] referem ainda que devido aos
diferentes tipos de annealing entre cintiladores e fibras guia, a absorgao instavel nos cintiladores nao
teria origem na matriz de PS mas sim nos fltiores ou outros aditivos. Fazendo uma ESR (Electron Spin
Resonance) verificaram apenas uma ligeira sobreposicdo entre a absorg¢io instavel e o espectro de

fluorescéncia do cintilador [56].

A radiacdo ionizante pode provocar dano na matriz da fibra e nas moléculas luminescentes. Blaha et al.
[58] entre outros [56, 59], confirmaram que a principal contribui¢cdo para o dano por radiacdo em

fibras cintilantes resulta de reac¢des das moléculas luminescentes. Quando sujeitas a particulas de
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elevada energia a radiacdo pode quebrar permanentemente a ligacdo bivalente das moléculas
luminescentes podendo estas ligar-se a estrutura da matriz [58]. Em guias de luz, como a BCF-98,

podem ocorrer alteragdes irreversiveis, como o aparecimento de bolhas e fendas na matriz da fibra

[50, 53, 58].

4.3.3. Fibras dpticas cintilantes para o prototipo

As fibras o6pticas cintilantes mais comuns consistem num ntcleo de poliestireno, com indice de
refraccdo n=1,58 contendo uma pequena percentagem de fldor organico [26]. Os materiais mais
comuns para o revestimento sio o PMMA n=1,49 ou o PC n=1,42. Para além da eficiéncia de cintilacao,
um dos principais aspectos a considerar na escolha de um cintilador é a correspondéncia da emissao
do cintilador a resposta espectral do fotodetector [60]. A fibra BCF-12 tem um maximo de emissdo

aproximadamente nos 435 nm (Figura 4.3).
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Figura 4.3: Espectro de emissdo da fibra cintilante BCF-12, Saint-Gobain [39].

Neste estudo serad usada a fibra BCF-12 da Saint-Gobain (Figura 4.4).

Figura 4.4: Fibra BCF-12 iluminada com luz branca.

Como referido anteriormente, os cintiladores organicos tém baixo rendimento. A eficiéncia de

aprisionamento (trapping efficiency) de uma fibra 6ptica é expressa por [56]:

_ [1 — (nclad /nmre)] (Fa-4.1)
2

trapp
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Sendo para a BCF-12 nnadeo=1,60 € Nrevestimento =1,49 obtém-se que a eficiéncia de aprisionamento
deveria ser 3,4%. De acordo com o fabricante [39], a fibra BCF-12 apresenta uma eficiéncia de
aprisionamento nominal de 2,4%, correspondendo a um rendimento de aproximadamente 8000 fotdes
por MeV. Algumas fibras podem ter um segundo revestimento - multi-clad (MC), aumentado a
eficiéncia de aprisionamento da luz produzida. Neste caso, de acordo com o fabricante, as fibras MC
apresenta uma eficiéncia de aprisionamento de 5,6% para o caso de fibras de secgdo circular,
aumentando a resposta em cerca de 60% comparativamente as fibras single-clad (SC), segundo o

fabricante [39].

Para avaliar a diferenca na resposta entre as fibras SC e MC, usou-se uma fibra BCF-12 SC e uma BCF-
12 MC, ambas com 20 cm de comprimento. Fez-se irradiar cada uma das fibras com uma fonte de Cs-
137 com actividade 4,25 uCi e posteriormente com uma fonte de Co-57 com actividade aproximada de
200 uCi, colocadas perpendicularmente em cima fibra, o mais afastado do detector possivel (~18 cm).

0 aparato esta descrito na Figura 4.5.

"‘ Amplificador ADC
‘ fibras PMT Pré - Amp. Canberra
A2022 MCA 8000A

Figura 4.5: Esquema do aparato experimental.

Os dados obtidos encontram-se representados na Figura 4.6. Verifica-se que a resposta da fibra MC é

significativamente superior, pelo que é clara a vantagem desta em relagdo a fibra SC.
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Figura 4.6: Resposta das fibras SC e MC quando irradiadas por fontes de Co-57 e Cs-137.

X

A equivaléncia a agua depende dos coeficientes de absor¢do de energia. Na Figura 4.7 esta
representada a variacdo do coeficientes massicos de atenuacio e coeficientes massico de absorcdo de

energia para a 4gua, poliestireno (Ps), polimetil-metacrilato (PMMA) e tecido mole.
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Figura 4.7: Coeficientes massicos de atenuagdo e de absor¢do de energia para diferentes materiais, para raio-X adaptado de [61].

Considerando a Figura 4.7, verifica-se que os coeficientes de atenuacdo para o PS e PMMA
assemelham-se dos valores correspondentes a dgua e tecido mole. Sendo materiais 4gua equivalentes,
assume-se que a fibra cintilante BCF-12 ndo perturbe o campo de radiagdo, ndo havendo assim a

necessidade de correc¢des da dose para a equivaléncia agua/tecido.

4.4, Guia de luz

4.4.1. Introdugdo

Apesar de a maior atenuacdo associada as POFs relativamente as fibras de silica, no ambito deste
estudo as POFs serdo avaliadas como guia da luz de cintilagido até ao fotodetector, uma vez que sdo
fibras de baixo custo, mais versateis, resistentes e de facil manuseamento. O material mais comum na
producio de fibras poliméricas é o PMMA, existindo também as fibras de PS e fibras de policarbonato

(PC) com indice de refracgdo 1,49, 1,59 e 1,58 respectivamente [62].

Teoricamente, em algumas gamas a atenuacdo PMMA-POF pode ser inferior a de uma PS-POF (Tabela

4.2).
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Tabela 4.2: Atenuagio tedrica de diferentes polimeros [62].

c.d.o. Dispersao de Rayleigh Absorg¢ao UV Absorgao C-H Total
Material /nm dB/Kkm dB/Kkm dB/Kkm dB/Kkm
PMMA 520 28 0 1 29
570 20 0 7 27
650 12 0 88 100
PS 552 95 22 0 117
580 78 11 4 93
624 58 4 22 84
672 43 2 24 69

Estas fibras apresentam diferentes comportamentos, pelo que serd importante avaliar qual o tipo fibra
com menor atenuac¢do na regido de emissio do cintilador. Na Figura 4.8 estio representadas as curvas
de atenuacdo em fung¢do do comprimento de onda para fibras genéricas de PMMA, PC e PC. As fibras
de PMMA apresentam menor atenuag¢io na regido do azul relativamente as fibras de PC. A partir da
Figura 4.8 (em baixo) nao é possivel verificar qual o comportamento da fibra de PS abaixo dos 500 nm,
pelo que apenas se pode especular que a fibra de PS terd também maior atenuacido nesta regido

comparativamente a fibra de PMMA.

|
10,000
atenuacéo [dB/km] ¢:]::> atenl‘.lagéo
5,000 \ minima
\PC
2,000 / K x
\\_—’ \
1,000 /
500 PMMA
(o
200
<D/
100 NV
N
50 c.d.o/nm
450 500 550 600 650 700 750 800 850
1000 ‘ ‘ 1 [
atenuacéao [dB/km] | | ]
800 | {
600 ‘ \
R
400 l l
-~
100 c.d.o/nm
500 550 600 650 700 750 800 850

Figura 4.8: Espectro de atenuagdo de POFs em PMMA, PC (em cima) e PS (em baixo) [62].
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Para além das fibras referidas anteriormente, por vezes designadas por clear waveguide, uma outra
possibilidade é utilizar fibras wavelenght shifter (WLS). Em relacdo as fibras cintilantes, estas fibras
WLS incluem um flior adicional, absorvendo a luz de cintilagdo emitindo-a posteriormente com um
c.d.o. superior (Figura 4.9), permitindo assim adaptar o espectro de emissdo do cintilador ao maximo

de eficiéncia quantica do fotodetector.
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Figura 4.9: Esquema de absorg¢do e emissdo numa fibra WLS, adaptado de [40].

A escolha adequada da fibra guia de luz pode ser determinante para a sensibilidade e resposta do
dosimetro. Num dosimetro com a configuracdo pretendida, quando exposto a radiacdo ndo sé o
cintilador é irradiado mas também uma por¢ao da fibra guia de luz. Quando irradiadas, tanto as fibras
cintilantes como as POF guia de luz podem exibir um sinal que ira originar um ruido de fundo [17, 22,
45, 55, 58, 63, 64]. Este ruido é conhecido como stem effect e a sua intensidade varia com a extensido de

fibra exposta a radiagdo [45].

4.4.2 Stem effect: Cherenkov e luminescéncia

0 ruido conhecido como stem effect [17] tem duas componentes associadas: a radiacdo de Cherenkov,

mais intensa e menos significante a fluorescéncia, gerada na fibra pela excitacio dos electrdes, [22, 45].

A radiacdo de Cherenkov tem origem em particulas carregadas com energia suficiente para atravessar

um material isolador com velocidade superior a velocidade de propagacdo da luz nesse mesmo meio
[31]. Ou seja

Bn>1 (Eq. 42)

onde n é o indice de refrac¢do do meio e  corresponde a razdo entre a velocidade da particula no meio

e a velocidade da luz no vacuo. Daqui resulta a emissdo de fotdes de luz da regido do ultra-violeta ao
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visivel (azul) [65]. A emissdo de fotdes resulta da perturbacdo de forma coerente de moléculas do
material provocada pelo movimento da particula carregada com uma determinada energia minima
[31]. Enquanto que a luz de cintilacdo é emitida isotropicamente, a radiacdo de Cherenkov é emitida
preferencialmente na direc¢do da velocidade da particula fazendo com esta um angulo 6 (Figura 4.10)

[12, 26], tal que:
6= arcos(1/8n) (Eq.4.3)

verificando-se assim a dependéncia do angulo de emissdo com o indice de refraccdo do meio, ou seja,

com o comprimento de onda (c.d.o.) da radiacdo de Cherenkov.

Particle Track
Fibre Axis "\

Fibre
Cladding

Cerenkov
Cone

Fibre
Cladding

Figura 4.10: Cone de Cherenkov [46].

Assim, a dispersdo dn(A)/dA serd maior na regido dos ultra-violeta (UV) [27]. O rendimento de fotdes
de Cherenkov por unidade de c.d.o. é proporcional a 1/A% onde A é o c.d.o. da radiagdo de Cherenkov,

fazendo com que a emissdo seja concentrada numa regido do espectro [22, 26, 27, 45].

A velocidade minima que uma particula necessita para gerar luz de Cherenkov num dado meio é

traduzida pela energia cinética dessa particula, sendo que:

E.=ymc?* —myc® = (y - mc’ (Eq. 44)

onde

(Eq. 4.5)

A energia minima ou threshold energy para uma fibra 6ptica com nicleo de PMMA (n=1,49) sera
aproximadamente 180 keV. Apesar deste valor, Lambert et al. [45] refere que para as fibras dpticas a

energia minima para que um electrdo produza luz de Cherenkov é cerca de 300 keV.

No tratamento do cancro da prostata sdo geralmente usadas fontes de baixa actividade como Pd-103
ou [-125. A energia média emitida por estas fontes é 21 e 28 keV [2] respectivamente, pelo que se
encontram abaixo do limiar para que haja producio de luz de Cherenkov. Lambert et al. [45] resume

trés das principais formas de eliminar o ruido associado a radiagdo de Cherenkov:
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- A mais comum consiste em usar uma segunda fibra sem o cintilador paralela a fibra do
dosimetro, permitindo captar o sinal de fundo procedendo-se posteriormente a subtraccdo

dos sinais das duas fibras.

- Um segundo método consiste na discriminacio entre a luz de Cherenkov e a luz de cintilacdo
com base no caracter tempo-dependente destes diferentes fendmenos. Tal é possivel apenas
em feixes de radiacdo pulsados ndo sendo por isso aplicavel a fontes de emissdo continua

como € o caso das fontes de braquiterapia [49].

- O terceiro método consiste na remocdo da luz de Cherenkov possivel devido a diferente
emissdo espectral do sinal proveniente do cintilador da fluorescéncia e da luz de Cherenkov. A
luz de Cherenkov é dominante na regido azul do espectro, pelo que se pode optar por um
cintilador com emissdo num c.d.o. maior. Num estudo realizado por de Boer et al. [66] foi
avaliado um cintilador com emissio no laranja, mas os autores verificaram que pela aplicacdo
do filtro 6ptico se observava um decréscimo de 50% na luz da fibra comparativamente ao
cintilador azul. De um modo geral, esta op¢do apesar de aumentar a SNR, leva a diminui¢do da
quantidade de luz de cintilacdo a ser recolhida no fotodetector. Método semelhante é usado

por Fontbonne et al. (cit. in [45]) e Clift et al. (cit. in [45]).

Em 2008, Beierholm et al. [17] aplica um método designado por remog¢ido cromatica. Este método
consiste na remocdo da componente ultra-violeta (UV) dominada pelo stem effect mantendo a
componente visivel de cintilagdo [17]. Beierholm salienta que este método baseia-se em dois aspectos:
a taxa de contagem entre os dois canais devera ser linear com a porcao de fibra irradiada e a razao luz
azul/UV devera ser independente das condi¢des de irradiacdo. Recentemente, Naseri et al. obtiveram
bons resultados intercalando o cintilador e a fibra dptica com um guia de luz com ntcleo oco (Figura
4.11) [67]. Outros autores mostraram obter resultados aceitdveis com o mesmo procedimento [45]
[50].

Silver Layer (3) and Silica Tube (4)

1mm Diameter Scintillator (1) 1mm Air Core (2) Black Buffer Tube FC Connector

Black Polymer Tube 1 mm Core Polymer Fibre
/ 1.3 mm
Connector Boot

7-20 cm Air Core Light Guide ~20 m Optical fibre
Figura 4.11: Diagrama esquematico do dosimetro de cintilagdo com ntcleo de ar [67].

Num dosimetro desenvolvido por Lambert et al. [45], consistindo num cintilador organico acoplado a
uma POF com 1 mm de didmetro, quando irradiado por Ir-192 (fonte usada em braquiterapia-HDR,
com emissdo de fotdes entre os 50 keV e os 800 keV, com picos nos 316 keV e 468 keV) a magnitude
da luz de Cherenkov e de fluorescéncia observada foi inferior a 0,1% do sinal, pelo que os autores

concluiram nio ser necessario proceder a remog¢ao do sinal associado ao stem effect [45].
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Na generalidade, os dosimetros operam em modo de integracdo de carga ou modo de corrente, ndo
permitindo desta forma o seu funcionamento para baixos fluxos de radiacdo, devido a baixa relacdo
SNR apresentada neste regime. Uma outra possibilidade para contornar o stem-effect é desenvolver um
dosimetro baseado em plasticos cintiladores a operarem em modo de impulso. Neste regime a
eventual contribui¢cdo da radiagdo de Cherenkov pode ser desprezada ou facilmente corrigida através
da andlise espectral, uma vez que a luz de Cherenkov (com menor intensidade) poderd ser
descriminada do sinal originado por efeito de Compton, uma vez que o efeito fotoeléctrico nao é

significativo para elementos de baixo Z como no caso das fibras 6pticas.

Uma escolha ponderada da fibra cintiladora e da fibra guia de luz pode também minimizar o efeito de
Cherenkov. Segundo Archambault [48], quanto maior o dngulo de aceitagdo (Omax) da fibra o6ptica
melhor sera o seu desempenho (comparativamente aos cintiladores plasticos). A abertura numérica
(An) de uma fibra éptica é definida pelo seno do dngulo Omax [62], onde Omax corresponde ao angulo de
aceitacdo da luz na face de uma fibra, luz essa que sera refractada com um angulo Omax [62]. O valor da
abertura numérica depende unicamente da diferenca entre os indices de refraccdo do nucleo e da

bainha (An), tal que [62]:

Ay =sinf,_, =n 2.An (Eq. 4.6)

miicleo*

Para conseguir uma maior abertura numérica, maior deverd ser a diferenca entre os indices de
refraccdo do nucleo do revestimento, An [46] [48]. No entanto algumas desvantagens podem surgir
uma vez que a frac¢do de radiacdo de Cherenkov capturada na fibra dptica aumenta em func¢ido desta

diferenca [48] e o dngulo de aceitagdo da fibra é reduzido (Figura 4.12).

o
a
i

relative intensity captured

Figura 4.12: Intensidade relativa da luz de Cherenkov capturada em funcdo do indice de refrac¢do e da abertura numérica do

guia de luz [46].

4.4.3. POF guia de luz para o prototipo
Para seleccionar a fibra guia de luz adequada, foram avaliados dois tipos de fibras com diferentes
caracteristicas, uma fibra da Agilent Technologies com ntcleo de PMMA e uma fibra Wavelenght

Shiffting Fiber (WLS) da Saint-Gobain Crystals (BCF-91A) com nucleo de PS sendo a bainha em acrilico
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(single-clad) ou acrilico/fltior-acrilico nas fibras multi-clad. As fibras multi-clad (MC) Algumas das

caracteristicas destas fibras encontram-se na Tabela 4.3.

Tabela 4.3: Caracteristica das fibras estudadas [39, 68].

. A oo . Abertura  atenuacdo
Fibra Referéncia Descrigao ¢/mm Nucleo Nnicleo Nbainha ¢

numeérica dB/m
Avago HFBR-R PMMA clear
1 PMMA 1,492 1,417 0,47 0,19
waveguide
Saint-Gobain BCF-91A WLS multi-clad 1,49/
1 PS 1,6 142 0,74 n.d.

Ambas as fibras sdo step-index (Figura 4.13) pelo que a abertura numérica é constante ao longo de

todo o nucleo [62].

step index profile fiber

n

Figura 4.13: Perfil de uma fibra step-index [62].

Um maior angulo de aceitacdo permite maior eficiéncia no acoplamento entre a fibra e o cintilador [69]
e reduz as perdas associadas a curvaturas a que a fibra possa estar sujeita [62], pelo que a fibra BCF-
91A apresenta caracteristicas semelhantes ao cintilador (BCF-12) e uma maior abertura numérica (An)
relativamente a fibra de PMMA. No entanto, e como referido anteriormente (Figura 4.8), as fibras com
nucleo em Ps apresentam, a partida, maior atenuacdo na regido do azul. Apesar disso a fibra BCF-91,
sendo uma fibra WLS, pode apresentar um comportamento diferente das fibras de PS e fibras de
PMMA usadas em telecomunicagdes. Por essa razio avaliou-se a resposta das duas fibras em diferentes

situagdes, conforme descrito nas sec¢des seguintes.

4.4.3.1. Preparagdo das fibras
O corte das fibras de plastico pode ser realizado com facilidade. No entanto a superficie da fibra fica
com muitas imperfeicdes (Figura 4.14), implicando a dispersdo da luz e possiveis perdas no

acoplamento com o fotodetector.
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Figura 4.14: Aspecto de uma fibra 6ptica de plastico ap6s o corte com um alicate de corte.

Para aumentar a eficiéncia no acoplamento é necessario realizar o polimento da extremidade da fibra.
Para isso usaram-se trés lixas de diferente indice, estando os resultados obtidos para cada uma dessas

lixas ilustrados na Figura 4.15.

=

Figura 4.15: Etapas do polimento em trés passos, com lixa com grao 1000, 600 e 3 um.

4.4.3.2. fibra PMMA

A emissdo do cintilador (BCF-12) é na regido do azul com um maximo nos 435 nm. Para confirmar o
comportamento da fibra de PMMA nesta regido, foi realizado o estudo da transmissdo da luz na fibra.
Usou-se como fonte de luz branca uma lampada de tungsténio (12V, 9A), para colimacdo da luz da fibra
usaram-se duas lentes de silica fundida com distancia focal de 75 mm. Como fotodetector usou-se um
espectrometro Avan Spec 1024. Na Figura 4.16 esta representado o espectro normalizado da
transmissdo obtido para a fibra de PMMA. Perceptivel a vista desarmada, a componente predominante
na fibra observada situava-se na regido do verde/amarelo. Tal esta de acordo com o espectro obtido
(Figura 4.16), no qual vemos que o maximo de intensidade corresponde sensivelmente aos 560 nm.
Observam-se também os maximos de transmissdo correspondentes as conhecidas janelas de

atenuacdo de 520 e 650 nm.
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Unidades arbitrdrias
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Figura 4.16: Transmissdo na fibra de PMMA, corrigido relativamente ao espectro da lampada.

4.4.3.3. fibra BCF-91A

Espectro de emissdo e absorgdo

De acordo com o fabricante, a fibra wavelenght shifter (WLS) BCF-91A apresenta o seu maximo de

absorc¢do nos 425 nm, com emissdo na regido dos 500 nm (verde), Figura 4.17.
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Figura 4.17: Espectro de absor¢do e emissdo da fibra BCF-91A da Saint-Gobain [39].

Tal como efectuado para a fibra de PMMA, avaliou-se o espectro de transmissdo para a fibra BCF-91A .

Usou-se uma fibra BCF-91 com extensdo de 2 m. Na Figura 4.18 estdo representados os valores

corrigidos relativamente a lampada.
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Figura 4.18: Transmissdo na fibra fibra BCF-91A, espectro corrigido relativamente ao espectro da lampada.

Como seria de esperar, devido a absor¢cdo que a fibra apresenta, verifica-se menor transmissio para
comprimentos de onda abaixo dos 500 nm denotando-se claramente uma maior transmissdo aos 510
nm aproximadamente. Analisando as figuras Figura 4.17 e Figura 4.18, verifica-se uma incoeréncia
entre a informacdo apresentada, na medida em que os dados parecem indicar que a fibra apresenta
absorcdo num pequeno intervalo da regido em que emite. No espectro de transmissdo (Figura 4.18)
observa-se que a fibra absorve grande parte da luz até cerca dos 500 nm, c.d.o. que se sobrepde em

parte ao espectro de emissio da fibra (Figura 4.17).

Para esclarecer este aspecto, foi realizada uma anéalise PLE - photoluminescence excitation. O sistema de
fotoluminescéncia de excitagdo divide-se em dois sub-sistemas, o sistema de excitacdo e o sistema de
coleccdo. O sistema de excitagdo é constituido por um monocromador (Hr800) e uma lampada de
Xénon de 1000 Watts, o acoplamento da lampada ao monocromador é feito por duas lentes de silica
fundida. As amostras sdo colocadas numa configuracdo “back-scattering” (o feixe de luz incide
perpendicularmente a fibra). A luz de excitagio monocromatica (proveniente do sistema de excitacdo)
é focada na fibra usando uma lente. A luz emitida pela fibra é colectada e focada na entrada do
monocromador (associado ao sistema de recolha) através de uma lente. O sistema de recolha é
constituido por um monocromador (Htr 1000) e um fotomultiplicador (Hamamatsu R980). Todo o
controle e a aquisicdo de dados sdo realizados por um computador. Desta analise obtiveram-se os
espectros e absor¢do e de emissdo para a fibra BCF-91A quando irradiada com luz UV (aprox. 350 nm)

(Figura 4.19).
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Figura 4.19: Andlise PLE para a fibra BCF-91A.

Do estudo de PLE, observou-se que os espectros de absorcdo e atenuacdo apresentam uma pequena
sobreposicdo que é maior do que a apresentada pelo fabricante (Figura 4.17). No entanto esta
sobreposicdo observada, ndo devera afectar significativamente a eficiéncia no shift da luz azul emitida
pelo cintilador. O espectro de absor¢do obtido com o PLE, permite confirmar os resultados do estudo

de transmissao realizado Figura 4.18.

Atenuagdo com a distancia

A atenuacio 6ptica de uma fibra descreve a perda de luz entre o input e o output nessa fibra [62]. As
fibras wavelenght shifter (WLS) sdo um tipo de fibra particular, pelo que os fldores responsaveis pelo
shift vdo aumentar a atenuacdo da luz na fibra [26]. O comprimento de atenuagdo corresponde a
distancia para a qual o feixe decai para 1/e da sua intensidade, ou para a qual cerca de 63% dos fotdes
foram parados. De acordo com o fabricante [39] o comprimento de atenuacio (1/e) é superior a 3,5 m,
no entanto o fabricante nio refere para qual c.d.o. corresponde esta atenuacio (pelo que se presume

ser para os 500 nm aproximadamente, correspondendo ao pico de emissao da fibra).

Para identificar melhor o tipo de perdas inerentes a fibra BCF-91A procedeu-se a uma avaliacdo
utilizando diferentes métodos: num caso e através de um método de referéncia usando uma fonte de
luz na regido do vermelho (onde se espera uma maior atenua¢do) e num outro caso, usando um LED

azul, regido do espectro coincidente com o espectro de absor¢io da fibra WLS BCF-91A.

Na area da comunicagio, a determinacdo da atenuacdo em fibra éptica deve seguir os métodos de
referéncia. Estes métodos podem ser destrutivos (método cut-back) ou nao destrutivos (método de
insercdo e método de substituicdo). Dos métodos referidos anteriormente, o método cut-back (Figura
4.20) é o método com maior precisdo, essencialmente porque permite manter as condi¢des do

acoplamento fibra-detector entre medigdes.
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Figura 4.20: Método cut-back [62].

Optou-se realizar o estudo seguindo o método cut-back. O sistema usado encontra-se esquematizado

Figura 4.21: Aparato experimental para estudo da atenuagdo na fibra.

na Figura 4.21.

Usou-se inicialmente uma fibra com 2 m de comprimento, medindo-se a resposta da fibra com um
fotodiodo (IFD-91) ligado a um multimetro convenciona. O valor obtido foi V¢=2,80 mV, . As
extremidades das fibras foram polidas como anteriormente descrito. Posteriormente cortou-se a fibra
na extremidade junto ao LED (com emissdo no vermelho), mantendo-se inalterado o acoplamento
fibra-fotodiodo e poliu-se novamente a fibra, sendo o comprimento final L=50 mm. Determinou-se
novamente a resposta da fibra, tal que Vi=1,54 mV, o que se traduz numa atenuacio de 2,60 dB. Deste
estudo constata-se que em 2 m, a atenuacdo do sinal verificada é cerca de 45 %, o que correspondera
aproximadamente a uma atenuagdo de 68% em 3 m, aproximando-se do valor indicado pelo fabricante
[39]. No entanto, como consta na Figura 4.18, a menor atenuacdo da BCF-91A situa-se na regido do
verde, regido de emissdo da fibra. Ou seja, como foi usado um LED com emissdo na regido do vermelho
os dados obtidos ndo poder ser assumidos como conclusivos. De qualquer forma verifica-se que a fibra

apresenta elevada atenuacdo nesta regido, como seria de esperar.

Para avaliar a atenuacdo da fibra na regido do azul, procedeu-se a um segundo estudo com diferentes
caracteristicas do anterior. Neste estudo usou-se uma fibra com 75 cm (com extremidades polidas de

igual forma), fazendo-se variar a posicdo da fonte luminosa em relagio ao fotodetector (Figura 4.22).

- T

€«—>

Figura 4.22: Esquema ilustrando o movimento do LED em relagdo ao PMT.

Fez-se variar a posi¢do do LED a uma distancia de 700 mm a 50 mm do PMT. O LED azul foi alimentado
utilizando um gerador de pulsos rapidos (largura do impulso de 100 ns). As medi¢des M1 e M2 foram
realizadas com o LED a mesma tensdo, tendo sido a série M3 realizada para uma menor tensio
aplicada ao LED (e logo menor intensidade luminosa), Figura 4.24. O fotodetector usado foi um PS-

PMT H8711-03 com 16 canais (Hamamatsu). A sua resposta espectral tem uma gama entre os 185 e os
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650 nm, com resposta maxima aos 420 nm (~20 % eficiéncia quantica). O PMT foi operado a uma
tensdo de polarizacdo igual a 800 V. A fibra foi alinhada relativamente a um dos canais do PMT,
usando-se para tal um adaptador desenvolvido para esse efeito (Anexo b). Na Figura 4.23 encontra-se

esquematizado o sistema usado.

LED

Amplificador ADC

fibras PMT Canberra
A2022 MCA 8000A

Figura 4.23: Aparato experimental para estudo da atenuagdo na fibra.

Realizaram-se trés séries de medi¢des (M1, M2 e M3) (Figura 4.24).
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Figura 4.24: Estudo da atenuac¢do com a distancia para a fibra BCF-91A da Saint-Gobain.

Com este método, e numa variacdo de 65 cm, a variagdo do sinal correspondente as distancias maxima
e minima para as séries M1, M2 e M3 foi 4,0 %, 4,2 % e 6 %, respectivamente. A ligeira variacdo entre

as séries M1 e M2 diz respeito a pequenas diferencas no acoplamento entre a fibra 6ptica e o PMT.

Em todos os casos identificados, a atenuagdo das fibras WLS é sempre superior a uma fibra de PMMA
comum. Este aspecto representa uma clara desvantagem para a aplicacdo destas fibras como guia de

luz.

Atenuacdo devido a curvaturas na fibra

Um dosimetro para braquiterapia prostatica podera ter duas configuracdes diferentes. Numa das
opcdes o dosimetro é inserido através de um dos cateteres usados na implantacdo das fontes
radioactivas. Numa outra alternativa o dosimetro podera ser inserido com recurso a um cateter
urinario, estando sujeito a curva anatémica da uretra com um angulo de 160° [47], aproximadamente.

Mantendo esta ultima opg¢do em aberto, é conveniente avaliar possiveis perdas de sinal quando a fibra
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guia de luz esta sujeita a curvaturas mais ou menos acentuadas. Para isso estudou-se a atenuacdo nas
fibras de plastico quando sujeitas a deformagdo. Foram realizados trés estudos, conforme
esquematizado na Tabela 4.4. De forma semelhante para os trés estudos, o aparato usado é igual
descrito anteriormente (Figura 4.23). Foram realizadas 3 medi¢des em cada um dos casos. Para avaliar
as possiveis perdas, comparou-se para cada um dos estudos (estudo 1,2 e 3) o numero total de
contagens de cada uma das medi¢gdes com uma fibra de referéncia, com igual comprimento e sem

qualquer curvatura.

Tabela 4.4: Configuragdo das fibras usadas no estudo da influéncia da curvatura na atenuagio do sinal.

Estudo n.2 1 2 3

— LED PMT

¢ .

¢

A8
__pmT  LED ’\ PMT  LED

£

Diametros: 58 e 94 mm Omin=02 & Omax=80° ®1=1cme P=2 cm

Atenuacio maxima % 0,01 0,01 0,5*

* uma das avaliadas quebrou na curvatura de menor didmetro, na outra fibra apesar da atenuagdo nio ser significante a fibra ficou ligeiramente
danificada e de forma permanente;

Considerando os resultados obtidos, as curvaturas a que possa estar sujeita a fibra do dosimetro nido
implicam, de acordo com este estudo, perdas significativas. No entanto, é importante realgar que no
estudo 3, uma das fibras ficou permanentemente danificada na regido da curvatura com menor

didmetro.

Influéncia dos fluidos biolégicos na fibra

Um dosimetro adequado a medicdo da dose em tratamentos de braquiterapia da préstata podera ser
inserida no corpo usando um cateter urinario. 0 PMMA é um material hidréfobo, pelo que em primeira
analise o contacto com fluidos bioldgicos nio ter qualquer repercussdo na fibra. De qualquer forma, e
antecipando a possibilidade de dano na fibra quando em contacto com fluidos corporais, usou-se um
simulated body fluid (SBF). O SBF é uma solu¢do com concentracdo de ides inorganicos semelhantes ao
do plasma do sangue humano. Este fluido é usado frequentemente na avaliagio in-vivo da
bioactividade de materiais. A composicdo do SBF, de acordo com as concentra¢des propostas por

Kokubo et al. (cit in [70]), estd indicada na Tabela 4.5.
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Tabela 4.5: Composi¢do do SBF [70].

Material Reagente Quantidade / gpl
NacCl 6,547
NaHCO3 2,268
KCl 0,373
Na:HPO0.4.2H.0 0,178
MgCl2.6H20 0,305
CaClz. 2H20 0,368
NazS04 0,071
(CH20H)3CNH3 6,057

As fibras foram mantidas a uma temperatura constante de 37,5 °C durante 24 h (fibra 2) e 48 h (fibra
3). Os resultados foram comparados com uma fibra de referéncia (fibra 1) que nio esteve em contacto
com o fluido. A avaliagdo foi feita medindo a resposta das fibras. Para isso iluminou-se cada uma das
fibras com um LED azul numa das extremidades, colectando-se a luz na outra extremidade com o PMT,

conforme descrito anteriormente (Figura 4.23).

Tabela 4.6: Varia¢do na resposta das fibras submetidas a um SBF.

Variagio em relagio a

Fibra Taxa total fibra de referéncia
Referéncia 794025 -
24 horas 789778 0,5 %
48 horas 789495 0,6 %

Taxa total= n? total contagens / tempo aquisi¢do (live time)

Perante os resultados obtidos, aparentemente nio ha indicios de dano no revestimento e nucleo da
fibra capaz de levar a perda de sinal, pelo que a variacdo da resposta das fibras observada nio é

significativa.

Avaliagdo de Stem-effect nas fibras guia

Quando irradiadas, para além de luz de Cherenkov as fibras dpticas de plastico podem apresentar
radioluminescéncia (RL), sendo também este sinal uma fonte de ruido. Para avaliar a resposta das duas
fibras (BCF-91A e Avago PMMA, ambas com 21 cm) usaram-se duas fontes de radiagdo gama, uma
fonte de Cs-137 (4,25 uCi) e um fonte de Co-60 (0,24 uCi). Fez-se irradiar cada uma das fibras com a
fonte de Cs-137 e posteriormente com a fonte de Co-60. A resposta das fibras foi medida com um PMT

(Hamamatsu H8711). O aparato esta esquematizado na Figura 4.25.

‘.‘ Amplificador ADC
R pMT Pré - Amp. Ganb
e 105 re-Amp 42002 MCA 8000A

Figura 4.25: Esquema do aparato experimental.
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Os dados obtidos encontram-se representados na Figura 4.26.
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Figura 4.26: Resposta das fibras BCF-91A e Agilent PMMA quando irradiadas por Co-60 e Cs-137.

Nowoty [55] mostra que as fibras 6pticas com nucleo de poliestireno (PS), apresentam maior
radioluminescéncia do que as fibras de PMMA. O mesmo resultado observou-se com a fibra WLS (BCF-

91A) em relacdo a fibra de PMMA.

Dos estudos realizados, verificou-se que a fibra BCF-91A apresenta uma atenuacgio consideravel e
podera introduzir maior ruido ao sinal devido a sua elevada radioluminescéncia. Por essa razdo, a fibra
de PMMA é a op¢do mais indicada para o dosimetro. De qualquer forma, sera interessante comparar o

desempenho das fibra BCF-91A e PMMA quando acopladas a fibra cintilante (ver Capitulo 5).

4.5. Fotodetectores

A determinacgdo da dose sera possivel apdés a quantificacdo da luz de cintilagdo. No caso especifico da
braquiterapia de baixa dose, a luz de cintilagdo é extremamente baixa. Como referido anteriormente,
de um modo geral os dosimetros operam em modo de integracdo de carga, ndo permitindo deste modo
o seu funcionamento para baixos fluxos de radiacdo devido a baixa SNR apresentada neste regime.
Vimos que para baixas energias (aprox. <200 keV) a radiacdo de Cherenkov podera ser desprezada.
Para energias mais elevadas, esta limitacdo pode ser contornada por dosimetros baseados em plasticos
cintiladores operando em modo de impulso. Desta forma a contribuicdo do stem effect, atribuido em
grande parte a radiacdo de Cherenkov, podera ser corrigida através da anélise espectral. Para isso, sera
necessario utilizar um fotodetector capaz de produzir uma resposta efectiva ao impulso de luz
produzido pela interac¢do da radiacdo na fibra cintilante. Os Photomultiplier Tubes (PMTs) ou os mais
recentes Silicon Photomultipliers (SiPMs) sdo dois diferentes tipos de fotodetectores, ambos com
elevada sensibilidade e elevado ganho, com capacidade de detec¢io de fotdo unico mas que
apresentam propriedades distintas entre si. Os SiPM sdo um tipo de Geiger-mode Avalanche Photo-
Diodes (G-APD). A designacdo destes dispositivos adquire ainda diferentes formas consoante o

fabricante, por exemplo os Multi-Pixel Photon Counter (MPPC) da Hamamatsu Photonics (Japao), Micro-
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pixel Avalanche Photo Diodes (MAPD) da Zecotek, (Canada) ou os Silicon Photomultiplier (SPM) da

sensL (Irlanda).

4.5.1. PMT

O PMT é um foto-sensor utilizado desde a década de 30, mas gracas as melhorias continuas este é
ainda hoje o fotodetector mais usado na detec¢io de baixos niveis de luz [71]. Estes detectores
distinguem-se pelo alto ganho e baixo ruido. Sdo dispositivos versateis e vastamente estudados, tém
uma vasta gama de operacdo, podendo ir dos 120 aos 900 nm. Sdo também dispositivos algo
complexos. Um PMT convencional é um dispositivo que opera em vacuo onde estio contidos o
fotocatodo, varios dinodos que correspondem a estagios de multiplicagcdo de electrdes e um anodo
onde o sinal é recolhido (Figura 4.27) [71].

Incoming
Photon\  window

Photo-
cathode / { Dynodes "
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Electrode
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Resistors

Figura 4.27: Estrutura de um tubo fotomultiplicador [38].

0 material que constitui o fotocatodo é condicionante relativamente a gama de sensibilidade do PMT
em questdo. Apos a incidéncia do fotdo no fotocatodo, o processo de multiplicacdo é iniciado no
primeiro dinodo, propagando-se o processo aos dinodos seguintes. Geralmente consistem em 8 a 14
dinodos, onde cada um dos dinodos permite alcangar um ganho com um factor de 4 ou 5. No ultimo
passo, os electrdes sdo recolhidos no dnodo permitindo alcangar um ganho total na ordem dos 106 ou
107 electroes. Os PMT bialkali sdo os mais comuns, tendo um maximo de eficiéncia quantica préoxima
dos 28% para os 400 nm [38]. Este maximo corresponde ao c.d.o. da emissdo dos cintiladores de Nal,

sendo ja considerados como os cintiladores standard.

Os PMTs sdo dispositivos sensiveis a campos magnéticos, pelo que a trajectéria dos electrdes no
interior do PMT é facilmente perturbada por campos na ordem de poucos Gauss, o que na pratica
implica uma perda no ganho do detector [38]. A origem desta sensibilidade a campos magnéticos é
devida a baixa energia dos electroes (na ordem dos 100 eV) que percorrem a distincia entre os
diferentes estagios. Estes fotodetectores sdo geralmente bastante dispendiosos devido a complicada

estrutura mecéanica no seu interior.
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4.5.2. SiPM

Os SiPM sdo ja uma séria alternativa aos tradicionais PMTs. De acordo com Theuwissen [72] os
fotomultiplicadores serdo convertidos para o silicio. Os SiPM apresentam algumas das vantagens sobre
os PMTs tais como o tamanho, peso, fiabilidade, consumo de energia, voltagem de operacdo,
manutencio e insensibilidade a campos magnéticos. De facto, no caso em estudo, a opgdo pelos SiPM
permite tornar todo o sistema menos dispendioso e mais compacto incrementando a sua

portabilidade.

Desde 2007, estdo disponiveis comercialmente os Multi-Pixel Photon Counter (MPPC) da Hamamatsu
Photonics (Japdo). Actualmente estes dispositivos tém sido usados em diferentes areas tendo, por
exemplo, aplicacdo em calorimetros para detec¢io de hadrdes [73], deteccdo de mudes e neutrinos, em
astronomia nos telescépios de Cherenkov, no T2K near detectors onde serdo usados aproximadamente
60000 dispositivos destes [42] e em fisica médica em detectores PET (Position Emission

Thomography), etc.

Em Outubro de 2009 a Philips anunciou o primeiro Digital Silicon Photomultiplier (dSiPM), podendo-se
considerar o inicio duma segunda geracdo dos SiPM. Este novo dispositivo combina no mesmo

substrato de silicio a tecnologia SiPM com a légica CMOS de baixa voltagem [72].

4.5.2.1. Multi-Pixel Phonton Counters (MPPC)
Os Multi-Pixel Phonton Counters (MPPCs), representados (Figura 4.28) sdo um tipo de SiPMs produzido

e comercializado pela Hamamatsu, Japao, desde 2007.

Figura 4.28: MPPCs, com diferentes packages (ao centro) e pormenor da area de detecgdo (a direita) [74].

Na Tabela 4.7, constam os MPPCs disponiveis comercialmente pela Hamamatsu. Estes apresentam

diferentes caracteristicas quanto ao package, area de detec¢io e tamanho do pixel.
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Tabela 4.7: MPPCs da Hamamatsu, Japdo [74] .

Acti . Spectral
Type No. Photo © (lve ‘; 2 Package Pixel size (¢ m) | Number of pixels ' response range
mm; i)
$10362-11-025U
SIULTT 170400 // 25%25 1600
$10362-11-050U ’ Metal 50 % 50 400
4
$10362-11-100U 100 100 100
$10362-11-025C 25%25 1600
$10362-11-050C ° 1x1 Ceramic 50 x50 400
$10362-11-100C 100 100 100
$10362-11-025P Plastic 25%25 1600
$10362-11-050P 50 % 50 400 320~900
$10362-11-100P 100 % 100 100
$10362-33-025C 25%25 14400
$10362-33-050C ‘ Ceramic 50% 50 3600
$10362-33-100C e 100 100 900
3x3

$10931-025P | Plastic 25%25 14400
$10931-050P v x

| (SMD) 50 % 50 3600
S10931-100P 100x 100 900

0 MPPC é essencialmente um opto-semicondutor com elevada capacidade de contagem de fotdes,
apresentando areas de deteccdo tipicas de 1 mm? elevada eficiéncia quantica, elevada resolucdo
temporal e mecanicamente robustos [74]. Contrariamente aos PMTs, os MPPCs sdo insensiveis a
campos magnéticos e operam a baixas voltagens quando comparados com os PMTs. Os valores tipicos
para os MPPCs estdo compreendidos entre os 25 V a 70 V enquanto os PMTs operam a valores de

aproximadamente 1000 V.

Os detectores baseados em semicondutores baseiam-se num foto-efeito interno [71] o que significa
que os fotdes dao origem a pares electrdo-lacuna no interior do semicondutor, dotando assim estes
detectores de grande eficiéncia quantica. Como a corrente produzida por um fotdo tnico nio é
mensuravel, este tipo de detector necessita de um mecanismo interno de ganho. Um desses
mecanismos é conhecido como “efeito avalanche” e é caracteristico dos G-APDs (Geiger-mode

Avalanche Photo-diodes).

Contagem de fotoes pelo MPPC - Geiger Mode ADP

Cada pixel (Figura 4.29) nos MPPCs é composto por um APD podendo operar em modo linear ou em
modo Geiger (G-APD). No modo linear o detector opera abaixo da tensdo de ruptura, sendo o ganho na
ordem das centenas, neste modo a carga de saida apresenta linearidade relativamente ao ntimero de
fotdes injectados. No modo Geiger o detector opera a uma tensio de polarizacdo ligeiramente superior
a tensdo de ruptura [71]. A uma dada tensdo, quando um electrdo entra na regido de avalanche a

juncdo do semicondutor colapsa tornando o APD condutor [71].
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Figura 4.29: Pixel de um MPPC [74].

0 fluxo de corrente resultante é consideravel originando um sinal com o elevado ganho que é
caracteristico [74]. Esta descarga é conhecida como descarga Geiger [74]. Para evitar que a avalanche

destrua o diodo, os pixéis estdo acoplados entre si por resisténcia de quenching.

VR (>Ver}
|
PHOTON NORMAL MopE 1 2EICERMODE ..
QUENCHING RESISTOR - |
|
|
i
= i
GEIGER MODE APD zZ I
i
& :
8 QUFNCHING
i
3 DISCHARGE
! (OUTPUT FROM PIXEL)
i
i
i
VR : Reverse bias Vor ————B Vr

RECHARGE
VOLTAGE

Ver: Breakdown voltage

Figura 4.30: Circuito de quenching (esq.) e processo Geiger-Mode, esquema de descarga e recuperagio da célula (dir.) [74].

O circuito de quenching (podendo ser activo ou passivo) (Figura 4.30, a esquerda) permite controlar o
afluxo de carga (inflow charge) para o G-APD restaurando a operagdo normal ap6s cada fotdo através
da diminuicdo da tensdo de polarizacdo do G-APD para a tensdo de ruptura finalizando assim a
descarga Geiger, ou seja, cessando o processo de avalanche [74]. Em suma, o fluxo de corrente
resultante da avalanche que se torna autossustentavel é parado pelo circuito de quenching para que o
diodo possa detectar novos fotdes. O ciclo de descarga e reset (Figura 4.30, a direita) é conhecido como

modo Geiger [71, 74].

O resultado dos processos agora descritos € um ganho tipico é da ordem de 10¢. Em situa¢des onde o
fluxo de fotdes incidentes é reduzido relativamente ao niimero de pixéis, o sinal é proporcional ao
numero de pixéis activados. Mas em dadas condi¢des ndo se verifica linearidade da carga de saida
relativamente ao numero de fotdes injectados. O output do MPPC é a soma de todos os pulsos unitarios
de cada um dos pixéis activados simultaneamente por fotdes. No entanto, quando o niimero de fotdes
convertidos é consideravelmente superior ao niumero de pixéis, verificar-se-a nio linearidade no sinal
de saida. Basicamente, cada um dos pixéis ADP tem dois estados: on ou off. Isto resulta da incapacidade
dos pixéis individuais distinguirem quando incide um tnico fotdo ou multiplos fotdes
simultaneamente, ou seja, apenas sabemos se ha ou nio incidéncia de fotdes, correspondendo a pelo

menos um electrdo ou buraco que inicia o colapso - breakdown. Mas mesmo nessa situacdo é ainda
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possivel a contagem de fotdes. Para contar o n? de vezes que N ou mais fotdes sdo detectados

simultaneamente, deve-se definir um threshold de N-0,5 p.e..

Em suma, o output de um pixel é independente da energia do fotdo o que significa que o G-APD nao

permite discriminar fotdes, Figura 4.31 [74].

1 Geiger-mode APD activated

Number of detected photons

1 photoelectron
2 photoelectrons

3 photoelectrons =l

3 Geiger-mode APDs activated

Figura 4.31: Activagdo simultanea de varios pixéis do MPPC [74].

Se a resposta de cada pixel for uniforme, o sinal do SiPM corresponde a soma de todos os sinais de cada

um dos pixéis [74]. A carga do SiPM é dada por [71, 74]:

0, =Cx(V,-V, (Eq.4.7)

breakdown

IXN

activados

onde C é a capacitancia do pixel. Contudo, o MPPC tem um limite de fotdes incidentes, igual ao nimero

de pixéis para o qual atinge um estado de saturagao.

Eficiéncia de deteccdo de fotdes
A eficiéncia de deteccio de fotdes (PDE - photon detection efficiency) traduz a percentagem de fotdes
incidentes que sdo detectados pelo SiPM. A Figura 4.32 traduz a varia¢do da PDE com o c.d.o. dos fotdes

incidentes para MPPCs com diferente dimensao dos pixéis e igual area de detecgio.
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Figura 4.32: PDE incluindo efeitos de afterpulse e cross-talk [74].

Considerando a Figura 4.32, torna-se clara a dependéncia da eficiéncia de detec¢do com factores
geomeétricos, resultado da distribuicdo dos G-APD individuais pela area sensivel do MPPC, traduzida
pela razdo entre a area fotossensivel e a area total (e.g. 1x1 mm?). A PDE depende ndo sé de factores
geométricos mas também da eficiéncia quantica e da probabilidade de ocorréncia de avalanche [74],

ou seja:
PDE:Fgeom X QE X Pavalanche (Eq. 4.8)
onde a probabilidade de avalanche é definida de tal forma que:

nimero de pixéis excitados (Eq. 4.9)

avalanche

numero de fotdes incidentes em pixéis

Esta probabilidade traduz-se no facto de que nem todos os portadores gerados por fotdes incidentes
irdo criar pulsos suficientemente largos passiveis de serem detectados. A eficiéncia quantica (QE) (%)

esta relacionada com a foto-sensibilidade do dispositivo (S), tal que [74]:

OF= Sx1240 o (Eq. 4.10)
2

Um menor niimero de pixéis e de maiores dimensdes permite obter um maior efeito de preenchimento
permitindo uma maior eficiéncia de deteccdo. Como se pode verificar a partir da Figura 4.32, o MPPC
com 1600 pixéis (S10362-11-025U) apresenta menor eficiéncia de detec¢do comparativamente ao

fotodiodo com 100 pixéis (S10362-11-100U). Na Tabela 4.8, esta indicada a eficiéncia para MPPCs com

package metalico de acordo com o nimero de pixéis e a sua dimensao.

Tabela 4.8: Eficiéncia de detecgdo para MPPCs metalicos com diferente nimero de pixeis [74].

Eficiéncia de

Area activa N.2 de pixeis Tamanho do pixel detecgao de fotoes
1x1mm 1600 25x 25 um 25%
1x1mm 400 50 x 50 um 50%
1x1mm 100 100 x 100 um 25%
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Isto reflecte varias particularidades, sendo que:

1. um fotdo incidente pode ou ndo “cair” na superficie sensivel do SiPM, uma vez que ha

regides ocupadas por outros componentes tais como as resisténcias de quenching (Figura 4.33).

100 - 1600 cells

GM-APD

Quench
resistor

Figura 4.33: Pormenor da area de detec¢do de um MPPC [74].

A probabilidade de um fotdo cair na area sensivel é dada pela razdo entre a area sensivel e a area total,

o que se traduz no factor de preenchimento:

tamanho efectivo do pixéis (Eq.4.11)

Factor de preenchimento = — — —
dimens3o total dos pixéis

Para a mesma 4rea sensivel, um niimero menor de pixéis com maiores dimensdes permite obter um
maior efeito de preenchimento uma vez que sio evitados espagos mortos devido, por exemplo, as

quenching resistors individuais.

2. Um fotdo ao cair na area sensivel pode ou ndo gerar um portador de carga que alcance a
regido de campo elevado, cuja probabilidade é dada pela eficiéncia quantica do silicio e podera rondar

0s 80-90% dependendo do c.d.o. do fotdo.

3. Um portador de carga gerado por um fotdo poderd ou ndo despoletar uma avalanche.

Ruido nos MPPCs

Varios factores implicam a manifestacdo de ruido no sinal do MPPC, sendo as maiores contribui¢des
devido a dark counts, crosstalk e afterpulsing. Das contribui¢cdes anteriores a que levanta maior
preocupacdo sdo as contagens no escuro - dark counts. Este factor constitui, provavelmente, a principal
desvantagem dos MPPCs relativamente aos PMT’s. As dark counts, por defini¢do, consistem no niimero
de pulsos no escuro com um threshold a metade da amplitude de um fotdo (0,5 p.e.) e expressam-se
geralmente na forma de taxa, traduzindo-se em pulsos de corrente despoletados por portadores de
carga ndo gerados por fotdes. Estes pulsos falsos resultam essencialmente de pares electrdo-lacuna
gerados termicamente mas também podem ter origem devido a provéaveis electrdes livres gerados por
campos (electron tunneling), embora com muito menor significincia. Estes dark pulses sao
equivalentes a pulsos gerados por fotdes Unicos, pelo que ndo sdo passiveis de discriminag¢ido entre

estes. Os valores tipicos variam dos 100 kHz aos MHz por mm?2 a 25 °C. No entanto, é muito menos
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provavel que sejam geradas dark counts ao nivel de 2, 3 ou 4 fotoelectrdes, o que significa que quando
uma grande quantidade de fotdes entram e sdo detectados, os efeitos das dark counts podem ser

virtualmente eliminados, ao definir um threshold (limiar) adequado.

Para avaliar o impacto que o ruido térmico tem no desempenho do sistema desenvolvido, procurou-se
diminuir a temperatura a qual o MPPC opera. Para isso o MPPC foi acoplado num suporte em aluminio
que servia também de sistema de acoplamento para a fibra. A temperatura foi controlada com um
termopar (leitura realizada com um multimetro) inserido junto ao MPPC (Figura 4.34). O
arrefecimento foi conseguido com recurso a uma célula peltier, conseguindo-se uma temperatura
minima estavel a 10°C. Abaixo desta temperatura verificou-se alguma condensagdo na superficie do

sistema de arrefecimento, o que podera causar um curto-circuito no MPPC.

Figura 4.34: Condensacdo no sistema de arrefecimento para o MPPC.

A taxa de contagens no escuro, ou dark rate, corresponde ao numero de dark counts por unidade de
tempo. Foi avaliada a variacdo da taxa de contagens no escuro em fung¢io da temperatura e da tensdo
de polarizacdo do MPPC, Figura 4.35. O sinal do MPPC foi amplificado com um amplificador Canberra

A2111 sendo a conversdo A/D realizada por um ADC/MCA Amptek MCA800OA. A fonte utilizada para
polarizar o MPPC foi uma Ortec 710.
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Figura 4.35: Variagdo das contagens no escuro em fun¢do da tensdo de polarizagdo a 22 °C (a esquerda) e da temperatura

mantendo o ganho do MPPC constante (a direita).

54



Componentes para o prototipo do dosimetro

Resumindo, o MPPC é um SiPM em que a deteccdo de fotoelectrdes é de elevada resolucdo. Sendo um
dispositivo de estado s6lido é gerado ruido devido a excitacdo térmica mesmo na auséncia de luz. Este
efeito poderad ser contornado aplicando um valor de threshold. Outra solucdo passa por baixar a
temperatura a que o MPPC opera. No capitulo seguinte, serdo realizados alguns estudos para avaliar a

resposta do MPPC com luz de cintilagdo e a diferentes temperaturas.

Na Tabela 4.9 sdo resumidas das principais caracteristicas que diferem entre um PMT e um MPPC.

Tabela 4.9: Comparagdo entre PMTs e MPPCs

PMT MPPC
Ganho ~106 105~10¢
Eficiéncia de fotodetecgdo 0,1~0,2 0,1~0,4
Resposta rapido rapido
Contagem de fotdes sim excelente
Tensdo de polarizagio ~1000V 30~70V
Tamanho volumoso compacto
Campos magnéticos sensivel insensivel
Custo dispendioso 60~100 €
Estabilidade a longo prazo boa razoavel
Robustez
Ruido térmico discreto <1MHz
Intervalo dindmico bom Determinado pelo

numero de pixéis
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Prototipo desenvolvido

5.1. Configuracdo do protétipo
Depois de determinados quais os componentes adequados, a constru¢do do dosimetro requer alguma

atencdo a fim de minimizar eventuais perdas de sinal. As componentes que constituem o dosimetro

estdo indicadas na Figura 5.1.

ADC/MCA
Amptek
8000A

electrénica
POF-PMMA analdgica

Figura 5.1: Componentes do dosimetro.

As opgdes comerciais para a electrénica de aquisicdo sdo tipicamente dispendiosas. Por essa razdo
desenvolveu-se o sistema de electronica analégica. A digitalizacdo do sinal é realizada com recurso a
um conversor analdgico-digital (ADC) comercial (Amptek ADC/MCA 8000A). Nas sec¢cdes seguintes

serdo discutidos os aspectos importantes na montagem do dosimetro e electrénica associada.
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5.2. Circuito electronico de leitura

Uma parte importante no dosimetro é o sistema de processamento e aquisicio do sinal. O sinal
produzido no MPPC requer uma electrénica dedicada consideravelmente rapida. Comercialmente as
opcdes sdo reduzidas e extremamente dispendiosas. Por essa razido foram feitos esforcos para
desenvolver a electrénica de leitura (pré-amplificacdo e amplificagcdo do sinal). A resposta do MPPC é

uma corrente com baixo nivel. De um modo geral, esta baixa corrente é convertida em tensdo e

amplificada com recurso a um amplificador transimpedancia [75, 76].

0 esquematico do circuito de leitura desenvolvido estd representado na Figura 5.2. Depois da
conversdo da corrente em tensao, é ainda usado um segundo opamp (amplificador operacional) para o

ganho. Na Figura 5.2 ndo estdo representadas as alimenta¢des dos opamp.

=

=
1 0
W

-3

MPPC { _\\ RS

i i - M:

Figura 5.2: Esquema da electrénica analégica desenvolvida.

Os valores de R3 e C3 (Figura 5.2), definem o tempo de integracdo e serdo condicionantes da forma do
sinal. Um tempo de decaimento demasiado desajustado podera levar a perda de informacdo. Os
parametros do circuito tém de ser optimizados uma vez que certos efeitos indesejados podem
verificar-se, como por exemplo, tempo de decaimento do sinal inadequado, saturagdo do sinal, ruido,

diferenca de impedancias, etc.

Inicialmente o circuito foi montado em placas de teste realizando-se os primeiros estudos.
Posteriormente e para minimizar o ruidos parasitas desenvolveu-se um protétipo da placa de circuito

impresso (Figura 5.3).

Figura 5.3: Pormenor do esquema da placa (em cima) e da PCB antes de furada e montados os componentes.
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Na Figura 5.4 estdo representadas as formas do sinal no escuro obtidas para diferentes constantes de
integracdo (variando a resisténcia R3 de 26 kQ para 800 kQ). Para conversdo do sinal analégico para
digital usou-se um ADC/MCA Ampetk MCA80OOA. As aquisi¢cdes foram realizadas a 24 °C. O MPPC foi
polarizado a 70 V (T=24 9C) com um threshold de 0,5 p.e..

183k

146k

109k

127 159 191

Figura 5.4: Aumento do tempo de decaimento do pulso com o aumento da constante de integracdo e respectiva resposta

espectral.

Verifica-se que aumentado o valor de R3 deixa de ser possivel discriminar o ruido electrénico do pico
correspondente a 1 fotoelectrdo (Figura 5.4, a direita). Uma vez que os espectros foram obtidos a

temperatura ambiente e no escuro, é bem visivel as dark counts geradas por 1, 2 e 3 fotoelectrdes.

5.3. Acoplamento éptico
0 acoplamento 6ptico entre as diferentes componentes do dosimetro requer alguma atencdo. Um
acoplamento imperfeito poderd implicar atenuagdo do sinal. A eficiéncia total de colecta ¢ de luz pode
ser definida como o produto de quatro eficiéncias parciais [24] vindo:

€=8€,8,,8:83 4 (Fa.51)

onde

1 - fracgdo de fotdes de cintilagio com probabilidade de cair no cone de aceitagio das duas fibras
&L ~ ~ - . .
- fracgdo de fotdes transmitidos pela interface entre as duas fibras,
3 - fotdes transmitidos em todo o comprimento da fibra guia,
&34 ~ e . - . . . .
- fracgdo de fotdes incidentes que sdo transmitidos através da interface fibra guia/fotodetector

A perda de sinal resultante de um acoplamento imperfeito pode ter diferentes origens tais como uma
mau alinhamento, diferen¢a no didmetro dos nucleos, polimento imperfeito das fibras, etc. Na Tabela
5.1 sdo resumidos os principais factores que levam a perda de sinal no acoplamento entre fibras e

fibra-fotodetector.

59



Capitulo 5

Tabela 5.1: Parametros associados a perda de sinal no acoplamento entre fibras e fibra-fotodetector [62].

Situacdo Vista paralela Vista frontal Atenuagao
Diferente
diametro dos = )
nucleos o= 10105;((1)1 /¢2 )
Offset lateral 1
a=10log| ———
1-4x/¢r
Angulos
entre os eixos ( 1 )
. a=10log| —
das fibras 1-20p2x€/Omax ®
Superficies )

mal polidas I

Diferente

abertura

numérica

Separagao
entre as

fibras

intensity
distribution L

a=101og(A§1/¢§2)

5.3.1. Acoplamento fibra cintilante-fibra guia de luz

Bailey e Wright [77] referem que mesmo em condi¢des ideais onde as fibras acopladas tém as faces

perfeitamente lisas e suaves verifica-se inevitavelmente uma variacdo no indice de refrac¢do (quando

se trata de acoplamento entre fibras idénticas). Tal é devido a uma pequena quantidade de ar entre as

fibras o que por si s6 podera representar uma perda de sinal na ordem dos 4% em cada interface, ou

seja, plastico/ar e ar/plastico. Dessa forma a quantidade de energia perdida serd 8% a que

corresponderd uma perda de 0,34 dB [77]. No caso de fibras com elevada NA maior sera a perda
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resultante da separacdo entre fibras uma vez que os feixes divergem mais rapidamente [77]. A
atenuacdo para pequenas separacgdes (s) entre fibras de raio a, e usando um agente de acoplamento
com abertura numérica Ny, é dada por [77]:

Eq.5.2
a=—10log| 1-SNa (Fa-5:2
4

aN,

Para estudar o melhor tipo de acoplamento, foram usadas fibras BCF-91A. Prepararam-se 10 fibras
(tabela 4.1). As fibras F1 e F2 consistiam em duas fibras do tipo BCF-91A com 210 mm e foram usadas
como referéncia. Todas as outras fibras (F2 a F9) consistiam em fibras do tipo BCF-91A igualmente
com 210 mm que foram seccionadas (160 + 50) mm (e devidamente polidas) sendo posteriormente
acopladas com diferentes agentes de acoplamento (Tabela 5.2) e inseridas as extremidades num
pequeno tubo de plastico com didmetro interno de 1 mm a fim de manter alinhadas as fibras e iméveis

(ver Figura 5.7).

Tabela 5.2: identificagdo das fibras para o estudo do acoplamento.

Agente acoplamento
F1,F2 n.a.
F3,F4 Grease Optica
F5,F6 Epoxy
F7,F8 Verniz
F9,F10 Ar

A grease 6ptica de silicone usada foi a BC-630, da Saint-Gobain com indice de refrac¢do 1,464 (F3 e F4).
Este tipo de acoplamento ndo é de caracter definitivo e é procedimento comum no acoplamento dos
cintiladores aos fotodetectores. Foi ainda usada uma cola epoxy UHU de duas componentes (resina e
endurecedor) (F5 e F6) que apds secagem rapida se mantinha transparente. Foi também avaliado o

uso de verniz transparente (F7 e F8) no acoplamento das fibras.

O sistema usado é idéntico ao indicado na Figura 4.23. Foram realizadas quatro séries para cada

conjunto de fibras e os resultados obtidos estdo representados na Figura 5.5.
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Taxa de Contagens

F0|F1

| Referéncia

|F2|F3|F4|F5|F6|F7|F8|F9
| e

Grease Epoxy Verniz

Figura 5.5: Taxa de contagens para diferentes acoplamentos.

Idealmente é desejavel que ndo haja movimento relativo entre a fibra guia e a fibra cintilante, uma vez
que qualquer afastamento ou desalinhamento entre as fibras podera implicar perdas significativas. Por
essa razdo comparou-se a eficiéncia de formas de acoplamento definitivas em alternativa a grease
Optica. Ainda assim, o melhor resultado foi obtido com a grease éptica. A cola epoxy apresentou os
piores resultados do estudo. Varios autores referem o uso deste tipo de cola no acoplamento dos
cintiladores as fibras guias de luz [45, 47]. Comercialmente sdo muitas as op¢des para este tipo de cola.
Varios aspectos podem contribuir para o resultado indesejado. Pela indicagdo do fabricante depois de
adicionadas as duas componentes e decorrido o tempo de secagem a cola seria incolor. No entanto
observou-se um consideravel nimero de pequenas bolhas no interior da cola. Estas bolhas terdo um
papel crucial na dispersdo da luz, de tal forma que é facto suficiente para justificar os resultados

observados para este tipo de acoplamento.

Para testar o acoplamento com a grease dptica, acoplou-se uma porg¢ao de fibra cintilante BCF-12 (com

5 cm de comprimento) as fibras guia (BCF-91A e a Agilent PMMA, ambas com 21 cm) Figura 5.6.

BCF-91A

Figura 5.6: Acoplamento fibra cintilante as diferentes fibras guia.

Para manter constantes as condicdes de acoplamento entre a fibra cintilante e as fibras guia foram
revestidas com pequenos tubos de plastico com diferentes comprimentos (Figura 5.7), tapando a fibra

cintilante apenas uma pequena por¢io (acoplamento 1, fibras F1 e F3) ou toda a fibra (acoplamento 2,
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fibras F2 e F4). Cada uma das fibras foi irradiada com uma fonte de Cs-137 (4,25 uC) (Figura 5.8). O
sinal foi lido com um PMT H8711 (Hamamatsu) a uma tensdo de 800 V, mantendo-se as condi¢des

referidas anteriormente (Figura 4.25).

F1 -

" fibras BCF-91A - F2ieiees e : /

fibras PMMA

Figura 5.7: Fibra cintilante acoplada a fibras BCF-91A (F1 e F2) e fibras de PMMA (F3 e F4) e com diferentes acoplamentos.

Os dados obtidos estdo indicados na Figura 5.8.

13.02 1

13.00 A
12.98 A
12.96 A
12.94 A
12.92 A
12.90 A
12.88 A
12.86 T T T

F1-BCF91A F2 - BCF91A F3 - PMMA F4 - PMMA
acoplamento 1 acoplamento 2 acoplamento 1 acoplamento 2

Total de contagens x106

Figura 5.8: Comparac¢do na contribui¢do para o stem-effect pelas fibras guia.

A primeira observagio a realgar é a diferenca de resultados para os diferentes tipos de acoplamento
(designados como acoplamento 1 e 2). Tal deve-se essencialmente ao comprimento do revestimento
usado, pelo que no acoplamento 2 todo o cintilador esta inserido no tubo de plastico, comportando-se
este como meio atenuador. Por outro lado, e como seria espectavel, para o conjunto cintilador-fibras
BCF-91A (fibra WLS), para ambas as situa¢des (acoplamento 1 e 2) o numero de contagens é sempre
inferior ao do conjunto cintilador-fibra PMMA. Verifica-se mais uma vez que a fibra WLS apresenta
maior atenuacdo. Real¢a-se também que o comprimento de fibra guia usado neste estudo é apenas de
21 cm, pelo que numa aplica¢do pratica (em ambiente hospitalar) onde seria necessario uma maior
extensdo de fibra e devido ao seu fraco desempenho, o uso da BCF-91A nio sera viavel, como ja havia

sido concluido anteriormente.
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5.3.2. Acoplamento fibra-fotodetector
0 acoplamento entre a fibra e o fotodetector foi realizado com recurso a duas pegas (Anexo a), uma
para servir de suporte a fibra 6ptica e a outra para o MPPC (Figura 5.9). Para optimizar a eficiéncia do

acoplamento usou-se grease 6ptica entre a fibra e o MPPC.

BN D)
L]

. A PR

i ot _— o,

o

Figura 5.9: Pecas para o acoplamento da fibra 6ptica ao MPPC.

5.4. Optimizacao

A luz de cintilacdo originada na fibra cintilante pode ser transmitida em qualquer sentido na direc¢do
do eixo da fibra, isto significa que parte consideravel da luz produzida no cintilador é perdida (Figura
5.10). Revestindo a extremidade “livre” do cintilador com um material reflector, parte desta luz de
cintilacdo pode ser reflectida para o interior da fibra (Figura 5.10, a direita). Nesse sentido, foram

avaliados diferentes materiais reflectores aplicados numa das extremidades das fibras apds polimento.

sem reflector

com reflector

Figura 5.10: Perda de luz de cintilagdo (esquerda) e aumento da eficiéncia usando um material reflector na extremidade da fibra

cintilante (a direita).

0 didéxido de titdnio (TiO2) é um reflector comum, tendo as mais diversas aplicagbes (como por
exemplo em protectores solares). As tintas brancas com base em diéxido de titdnio constituem um
revestimento frequentemente usado no revestimento de cintiladores. Foram avaliadas duas marcar
diferentes de tintas de 6leo branco titdnio (Tinta branca 1 e 2) e uma tinta acrilica branca (Tinta
branca 3). Para comparagio preparou-se uma amostra com tinta de 6leo preta (Tinta preta). Avaliou-
se também a eficiéncia do aluminio como material reflector. Para isso procedeu-se a deposicdo do
aluminio na extremidade da fibra por evaporagdo térmica em vazio. Avaliou-se também o efeito de

verniz transparente (verniz estético comum) com indice de refrac¢do aproximado ao do nucleo das
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fibras. Como referéncia usou-se uma fibra sem qualquer material na extremidade. O sistema utilizado

para o estudo esta representado na Figura 5.11.

LED
Amplificador ADC
fibras PMT Pré - Amp. Canberra
A2022 MCA 8000A

Figura 5.11: Aparato experimental para o estudo.

Na Figura 5.12 s@o apresentados os resultados obtidos.
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Figura 5.12: Diferencas na reflexdo da luz de cintilagdo na extremidade da fibra por diferentes materiais.

Verifica-se em todas as situagdes um aumento da luz de cintilagdo a chegar ao fotodetector, pelo que o
revestimento da extremidade da fibra é um pardmetro importante. Este aspecto ganha maior
relevancia para sinais de baixa intensidade, como é o caso da dosimetria de baixa taxa de dose. Dos
métodos estudados, a aluminizac¢io foi o processo que apresentou melhores resultados. No entanto, o
processo de deposicdo do aluminio na fibra é também o que exige maior aten¢do. As POF sao
relativamente sensiveis a temperatura, podendo sofrer dano permanente a temperaturas préximas dos
70 9C. Como a deposicdo é realizada em vacuo por evaporacdo térmica, é extremamente importante

garantir que a fibra ndo é sujeita a temperaturas inadequadas.

5.5. Avaliagao da resposta para diferentes tamanhos da fibra cintilante

A resolugdo espacial do dosimetro, sera tanto maior quanto menor for o volume do cintilador usado.
Para avaliar o volume de cintilador indicado, acoplou-se a cada uma das trés fibras de PMMA (com
igual comprimento e polidas de igual forma) uma fibra cintilante com 5, 10 e 20 mm, respectivamente.
Posteriormente, a extremidade com a fibra cintilante foi irradiada por uma fonte de Cs-137 com

actividade 4,25 puCi e posteriormente por uma fonte de Co-57 (~200 puCi).
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0 tempo de meia-vida do Co-57 é aproximadamente de 272 dias. O aparato esta descrito na Figura

5.13.

<

ADC/MCA
Amptek
8000A

electrénica
analégica

Figura 5.13: Esquema do aparato usado.

Para emissores de baixa energia como o Co-57 e perante a baixa actividade da fonte, o sinal de
cintilagdo resultante das emissdes gama desta fontes é pouco intenso. Nesta situacdo o sinal de
cintilagdo torna-se imperceptivel do ruido associado a electrdnica e ao ruido térmico do MPPC. Assim,
a uma temperatura ambiente de 24 °C apenas para o Cs-137 foi possivel observar o sinal de cintilagio

para os 5,10 e 20 mm de cintilador (Figura 5.14).
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Figura 5.14: Espectro de cintilagdo com Cs-137, aquisi¢do com MPPC.

No sentido de avaliar as diferencas entre o sistema desenvolvido e o sistema com o PMT, foram

realizados os mesmos estudos mas agora com o PMT. O sistema utilizado estd esquematizado na

AA
‘ Amplificador ADC
fibras PMT Pré - Amp. Canberra
A2022 MCA 8000A

Figura 5.15: Esquema do aparato usado.

Figura 5.15.
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Os resultados obtidos estdo indicados na Tabela 5.3.

Tabela 5.3: Valores obtidos para a cintilagdo com Cs-137 e Co-57, aquisigdo com PMT.

Energia Taxa total de
Fonte média Actividade L cintilador Ganho contagens*
/uci /mm
5 202,16
Co-57 122 ~200 10 1k 313,62
20 553,04
5 536,99
Cs-137 622 4,25 10 300 656,02
20 698,70

* a taxa total de contagens corresponde ao total de contagens/tempo de aquisi¢do (live time)

Contrariamente ao observado para o sistema desenvolvido, com o PMT e com um ganho de 1k foi

possivel observar o sinal de cintilagdo com 5, 10 e 20 mm de cintilador quando irradiadas com a fonte

de Co-57.
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Figura 5.16: Resposta espectral para Co-57 e Cs-137 para varios tamanhos da fibra cintiladora quando acoplada a um PMT.

A emissdo da fonte de Co-57 tem o pico de maior intensidade para 122 keV, o que é consideravelmente

inferior a emissdo média da fonte de Cs-137. A principal razdo encontrada para a limitacdo do sistema
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desenvolvido utilizando o MPPC reside no facto da emissdo de cintilagdo com o Co-57 se sobrepor ao

ruido do sistema. Em grande parte, tal deve-se ao ruido térmico do MPPC.

Foram realizados testes para diferentes comprimentos do cintilador (5 e 20 mm) e com varias fontes

radioactivas (Tabela 5.4).

Tabela 5.4: Fontes de radiagdo usadas no estudo do desempenho do MPPC a 10 °C.

Fonte Energia média Actividade
/keV /uCi
Co-57 122 ~200
Cs-137 622 4,25
Co-60 1173 ~0,24

0 MPPC foi polarizado a 69,7 V registando-se uma corrente de 0,17 pA. Os espectros obtidos estdo
representados na Figura 5.17.
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Figura 5.17: Espectros de cintilagdo obtidos com o MPPC operando a 10 °C.

Iniciou-se o estudo para a fibra com 20 mm quando irradiada pelas diferentes fontes. A esta
temperatura ja se evidencia uma pequena contribui¢do da fonte de Co-57 (Figura 5.17 - rosa), que no
entanto é quase insignificante. A fonte de Co-60 utilizada é de actividade reduzida, ainda assim,
considerando o espectro de referéncia é possivel distinguir o sinal associado a cintilacdo originada pela
fonte de Co-60 (Figura 5.17 - amarelo). Para a mesma fonte, mas com 5 mm de cintilador é igualmente
possivel observar o sinal de cintilacdo (Figura 5.17 - verde). Tal permite verificar ser possivel usar um
comprimento de cintilador inferior e ao mesmo tempo permite melhorar a resolucdo espacial do

dosimetro.

Com estes estudos mostramos ainda que é possivel ler a resposta do dispositivo em modo de contagem

de fotdo Unico, o que podera abrir novas perspectivas na dosimetria para baixas actividades.
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Primeira avaliacao ao protoétipo e trabalho futuro

A calibragdo de um dosimetro/fontes para braquiterapia é um processo relativamente dificil, sendo
essa tarefa incomportavel no contexto dos trabalhos realizados. Foram, contudo, realizados alguns
testes afim de aferir a linearidade do dosimetro com a variacdo da intensidade e da energia dos fotdes

incidentes. Os resultados sdo apresentados nos pontos que se seguem.

6.1. Comportamento do protétipo - estudos iniciais

Apds verificar a resposta do dispositivo em modo de contagem de fotdo Uinico, procedeu-se a um novo
estudo agora em modo de integracido de carga medindo a corrente gerada no MPPC como resultado da
detec¢do da radiacdo na fibra cintiladora. Para este estudo foi usado um tubo de raio-X com anodo de
molibdénio e janela de berilio com 25 um de espessura e a fibra cintilante foi colocada a uma distancia
aproximada de 15 cm relativamente a janela do tubo de raio-X. A resposta do detector com a energia
depositada foi avaliada mantendo a corrente no tubo de raio-X a um valor conhecido. De seguida
variou-se a tensdo desde os 10 keV até aos 50 keV e registou-se a variacdo da corrente no MPPC. Os
valores da corrente foram lidos directamente da fonte de tensdo usada na polarizacdo do MPPC (69V),

operando a 24 9C. Os resultados obtidos estdo representados na Figura 6.1.

69



Capitulo 6

0‘36 T T T T T
® 100m4

034 200 ma .
® 100 m4 - fantoma 15 mm PMMA

= = =
o w w
==} o (3]
T T T
| ]
1 1 1

Corrente no MPPC / p&
=
[
o
T
|}
1

0.20 1 1 L 1 1 L 1 1 1 1
0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Potencial no tubo de raio-x / keV

Figura 6.1: Corrente no MPPC originada pela luz de cintilagdo sob o efeito de raio-X de diferentes energias.

0 tubo de raio-X emite numa gama continua, pelo que o aumento da tensdo no tubo de raio-X, aumenta
a energia maxima dos fotdes raio-X emitidos, apesar do feixe de raio-X incluir também fotdes de
energia inferior. A vermelho (Figura 6.1) esta representada a atenua¢do num fantoma de PMMA com
uma espessura de 15 mm. O comportamento do dosimetro com o aumento da energia dos raio-X
aproxima-se a uma variacdo com forma exponencial. Comparando as séries com uma corrente de 100 e
200 mA, verifica-se que uma menor corrente no tubo implica menor energia depositada na fibra, o que

se traduz em menor corrente no MPPC como resultado de menor luz de cintilacao.

Para estudar esta dependéncia, da resposta do sistema com o aumento da dose (a qual que é
proporcional ao nimero de fotdes emitidos para um potencial de aceleracio fixo), foram realizadas
trés séries de medidas para diferentes tensdes no tubo iguais a 20, 25 e 30 keV, Figura 6.2, mantendo a

temperatura do MPPC a 24 °C.
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Figura 6.2: Aumento de corrente no MPPC originada pela luz de cintilagdo com a dose.

70



Primeira avalia¢ao ao prototipo e trabalho futuro

Verifica-se a partir deste estudo (Figura 6.1), que a corrente de resposta no dosimetro é directamente
proporcional a corrente do tubo de raios X e logo a dose absorvida na fibra cintiladora. Também se
verifica que a sensibilidade do sistema é elevada, uma vez que apresenta uma resposta visivel mesmo

para valores baixos da corrente do tubo de raios-X (<50 pA).

Esta sensibilidade para baixas taxas de radiacdo s6 é possivel uma vez que o MPPC apresenta um
ganho elevado, situacio diferente da que acontece quando da utilizacdo de um fotodiodo convencional

(de ganho unitario) em que a sensibilidade é pelo menos duas ordens de grandeza inferiores [13].

6.2. Trabalho futuro

Varios factores podem condicionar o desempenho de um dosimetro com a configuragio descrita e aqui
desenvolvido. Os principais factores a melhorar sdo o acoplamento cintilador/fibra guia e o sistema de
arrefecimento do fotodetector. A calibracdo do dosimetro e comparagido com outros tipos de dosimetro

permitira avaliar a eficicia do dosimetro desenvolvido.

A opcdo pelas fibras o6pticas cintilantes permite, em primeira analise, obter um dosimetro pequeno
evitando assim a perturbacdo do campo de radiagdo que estd a ser medido, sem dependéncia com a
temperatura, com boa resolugdo espacial (podendo ser melhorada ainda, reduzindo o volume de
cintilador) e de grande sensibilidade o que podera ser benéfico em situa¢des de elevado gradiente de
dose. Na braquiterapia postatica e perante a forma de distribuicdo das sementes radioactivas, espera-
se encontrar um elevado gradiente de dose na regido fronteira da prdstata. Devido ao seu caracter,
tecido equivalente, ndo é necessario aplicar factores de correc¢do. No entanto numa fase seguinte sera
interessante calibrar o dosimetro e avaliar o seu comportamento sob diferentes condi¢des, ndo apenas
com fontes de braquiterapia mas também para campos de maior energia (CLINAC) usados e
radioterapia. Os tratamentos com o CLINAC sdo tratamentos de elevada dose e elevadas energias, o
estudo do dosimetro com este acelerador permitira avaliar a possivel perda de linearidade com a dose
depositada. Como referido no Capitulo 2, é conhecido que a elevadas energias as fibras opticas
cintilantes e ndo cintilantes podem sofrer dano. Igualmente referido, de acordo com Wick e Zoufal [56]
a baixas doses e baixas taxas de dose, observou-se para a fibra cintilante BCF-12 o aparecimento de
centros de absorc¢ado instaveis de curta duragdo. Este aspecto suscita alguma preocupacio e deverd, em
trabalhos futuros, ser avaliado o seu impacto no desempenho do dosimetro. Por essa razdo, mas nao
exclusivamente, serd interessante realizar outros estudos avaliando a dependéncia com a taxa de dose

assim como a dependéncia angular.

Nas condi¢des sob as quais o dosimetro foi estudado, e pela analise espectral ndo foi observavel o
ruido associado ao efeito de Cherenkov. De um modo geral as fontes de radiagdo usadas eram de baixa
energia, no entanto o Cs-137 tem emissdo gama com energia de 622 keV. Sabe-se que a luz de
Cherenkov é de baixa intensidade razdo pela qual poderd, aparentemente, ndo se distinguir do ruido

do proéprio sistema (e.g. ruido electrdénico e dark counts). Como referido, em braquiterapia sdo usadas
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fontes de baixa energia, de um modo geral inferior a 200 keV, o que estd no limite minimo para a
ocorréncia do efeito de Cherenkov. Este é, no entanto, um aspecto que nido podera ser deixado de

avaliar numa situagio clinica.

0 uso dos MPPCs como fotodetector é preponderante no baixo custo do dosimetro, permitido que um
dosimetro como o aqui estudado podera custar apenas 20% dos dosimetros actuais (com um custo

geralmente superior aos €1000).
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Conclusao

Este texto sumaria os resultados decorrentes da investigacdo efectuada para avaliagdo da possivel
aplicacdo de fibras 6pticas cintilantes e do novo tipo de fotodetectores (SiPM) em dosimetria de baixa
dose. Os trabalhos foram realizados entre Fevereiro e Outubro de 2010, no Departamento de Fisica da
Universidade de Aveiro no ambito do Mestrado em Materiais e Dispositivos Biomédicos

(Departamento de Engenharia Ceramica e Vidro).

Se por um lado o uso de cintiladores em dosimetria tem sido discutido ao longo das duas ultimas
décadas, a aplicacdo de fibras épticas cintilantes em dosimetria d4 ainda os primeiros passos. O
trabalho aqui desenvolvido constitui uma primeira abordagem a aplicacdo das fibras opticas
cintilantes em conjunto com os SiPMs em dosimetria para braquiterapia. Assim, o resultado dos
trabalhos desenvolvidos mostra a viabilidade da aplicacdo de fibras dpticas cintilantes em dosimetria
de baixa taxa de dose. Os SiPM utilizados neste estudo, produzidos pela Hamamatsu, mostram-se como
um excelente tipo de fotodetector, associado ao seu reduzido custo, versatilidade e robustez. Apesar de
o MPPC operar em modo de contagem de fotdo unico, devido ao ruido térmico varios pixéis sdo
disparados sem que sejam activados por um fotao, efeito verificaivel mesmo operando a 10 °C. Ainda
assim, verificou-se que operando em modo de pulso esta situacdo pode ser contornada, uma vez que é
possivel a discriminacdo dos eventos originados por ruido térmico dos eventos resultantes da luz de
cintilagdo, mesmo em situag¢des limite de reduzida taxa de dose. O ruido associado a electrénica é
claramente inferior a 0,5 fotoelectrdes sendo facilmente removido pela aplicagdo de um threshold na
conversdo A/D. A electrdnica analégica desenvolvida permite um rapido processamento do sinal para
posterior aquisicdo e conversdo em sinal digital. A determinacdo de dose em tempo real e in-vivo

constituem caracteristicas essenciais num dosimetro adaptado a braquiterapia. A configura¢ido actual
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do dosimetro permite o seu funcionamento em modo de pulso, como alternativa ao modo de corrente.
Verificou-se que ao operar em modo de pulso é possivel detectar baixos niveis de radiacdo. No entanto,
operando desta forma é necessario a aquisicdo do sinal e posterior andlise da informacdo contida no
espectro. Para que a informacgio seja obtida em tempo real, nomeadamente a taxa de dose, é necessario
desenvolver software para a andlise espectral de forma auténoma. Também, excelentes sensibilidades
foram observadas com o dosimetro a operar em modo de corrente mesmo para baixa taxa de radiagio
e fotdes de muito baixa energia (~10 keV). Saliente-se ainda que a operagdo em modo de impulso e em
modo de corrente podem ser realizadas ao mesmo tempo, ndo havendo a necessidade de adaptar o

sistema para cada caso.

0 dosimetro estudado, devido ao seu reduzido volume e apresentando elevada sensibilidade, constitui
em primeira andlise uma alternativa viavel para determinacdo da dose em braquiterapia. Contudo,
para aplicagdo a nivel clinico é exigido um conhecimento mais profundo deste tipo de design aqui
proposto. A elevada precisdo e exactiddo do dosimetro é preponderante, uma vez que esta em causa a
avaliacdo da dose a que o paciente esta sujeito, podendo este dosimetro servir para rectificacdo da
dose. Para atingir estas caracteristicas, é necessario avaliar possiveis factores de variabilidade na

determinacdo da dose, como por exemplo dependéncia angular, variacdo com a temperatura,

saturacao, etc.

O baixo custo é um factor interessante favorecendo a configuracdo estudada. Esta serd um dos
principais atractivos deste tipo de dosimetros. O custo de um MPPC ronda os €60 (valores em Junho de
2010, Hamamatsu), sendo também pouco significativo o custo associado as fibras épticas. Isto permite
que a secc¢do sensivel do dosimetro (fibra 6ptica cintilante e fibra dptica guia) sejam descartaveis.
Nesse sentido serd oportuno aperfeicoar o acoplamento fibra-MPPC. De um modo geral, o custo destes
dosimetros podera ser muito reduzido comparativamente a generalidade dos dosimetros, como por

exemplo os MOSFET que rondam os €1000.
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