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RESUMO

RESUMO

A Tomografia Computorizada (TC) é actualmente um dos principais métodos de
diagndstico médico. O numero crescente de exames de Tomografia Computorizada para fins
médicos é um dos principais responsaveis pelo dramatico aumento, durante as ultimas
décadas, da exposicdo da populagdo as radiagdes ionizantes de origem artificial, constituindo
uma das maiores contribui¢Ges para a dose efectiva colectiva.

Os objectivos do trabalho que seguidamente se apresenta consistiram na modelagao
e simulacdo, utilizando métodos de Monte Carlo, de um tomégrafo de TC e das condicées de
irradiacdo associadas, nomeadamente das doses de radiacdo resultantes. Para tal, foram
efectuadas medi¢gdes em meio hospitalar, utilizando um fantoma apropriado e equipamento
de deteccdo de radiagdao associado, que permitiram validar os resultados obtidos por
simulagao.

Alguns dos aspectos cruciais da modelacdo sdo o conhecimento e a descricdo exacta
da geometria e materiais constituintes da “gantry” e das diversas componentes (filtros,
colimadores) do tomdgrafo, assim como o conhecimento do espectro de energia da
radiacdo-X emitida. Na quase total auséncia de informacao fornecida pelo fabricante do
equipamento, as incertezas associadas a geometria, materiais e feixe de radiagao traduzem-
se por incertezas nos resultados obtidos através das simulacées Monte Carlo efectuadas e
por discrepancias entre os valores simulados e as medicOes efectuadas. Para minimizar as
discrepancias entre os valores simulados e os valores medidos, foram utilizados métodos de
analise de sensibilidade que consistiram na variagdo dos parametros geométricos
previamente mencionados.

O programa MCNPX, ferramenta computacional representativa do estado da arte em
simulacGes por métodos de Monte Carlo para modelar equipamentos e infraestruturas
envolvendo aplicacbes de feixes de particulas, de fontes de radiacdo e de materiais
radioactivos, foi utilizado com sucesso permitindo obter um razodvel acordo, a luz das
incertezas referidas, entre os valores computacionais e as medi¢des efectuadas.

A valida¢ao dos resultados obtidos utilizando simulagdo por métodos de Monte Carlo
foi efectuada através de medi¢cdes com fantoma e cdmara de ionizacao.

Palavras-Chave: Simulacdes Monte Carlo, MCNPX, Tomografia Computorizada,
Radiacdo-X, Dose, Radiac¢des ionizantes.



ABSTRATC

ABSTRACT

Computed Tomography (CT) is nowadays one of the main methods of medical
imaging. The growing number of CT scans for medical purposes is one of the main causes of
the dramatic increase, over the last decades, of the exposure of the population to artificial
sources of ionizing radiation and one of the main contributors to the collective effective
dose.

The objectives of the work here reported consisted in the modeling and simulation,
using Monte Carlo methods, of a CT tomograph and of the associated irradiation conditions,
namely the resulting radiation doses. In order to achieve these objectives, measurements
using an appropriate phantom and associated radiation detection equipment were
performed in an hospital, to validate the results obtained by simulation.

Some of the crucial modeling issues are the exact knowledge and accurate
description of the geometry and constituent materials of the tomograph gantry and multiple
components (filters, collimators), as well as the knowledge of the energy spectrum of the
emitted X-radiation. In the almost complete absence of information provided by the
equipment manufacturer, the uncertainties associated to the geometry, materials and
radiation beam, translate into uncertainties affecting the Monte Carlo simulation results and
in discrepancies between the simulated results and the measurements. In order to minimize
such discrepancies, sensitivity analysis studies were performed, varying some of the
geometric parameters of the aforementioned components.

The program MCNPX, a computational tool representative of the state-of-the-art in
Monte Carlo simulations to model equipments and infrastructures involving particle beams,
radiation sources and radioactive materials was successfully used to obtain a reasonable
agreement, in view of the sources of uncertainty previously identified, between the
computational values and the measurements performed.

Keywords: Monte Carlo Simulations, MCNPX, Computed Tomography, Dose, lonizing
Radiation.
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INTRODUCAO

Os avancgos tecnoldgicos da Tomografia Computorizada (TC) revolucionaram o
diagnostico por imagem nas aplicagdes médicas. Desde a introdugao da TC nos anos 70 que
a sua utilizacdo tem vindo a aumentar rapidamente. Estima-se que sdo realizados
anualmente nos Estados Unidos da América (USA), mais de 62 milhGes de exames de TC,
sendo que cerca de 4 milhdes sdo exames pedidtricos (1).

Esta tendéncia esta representada graficamente na Figura 1 e sdo dados relativos aos
USA e ao Reino Unido (UK):
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Figura 1 - Frequéncia de exames de TC ao longos dos anos nos Estados Unidos e no Reino Unido (2).

Dados disponiveis confirmam a disseminacdo da utilizacdo da TC como método de
eleicao em imagiologia para fins médicos. Nos ultimos 20 anos, a percentagem de exames de
radiodiagndstico utilizando TC passou de 2% em 1989 (representando em termos
dosimétricos, cerca de 20% da exposi¢do total em exames de radiologia) para cerca de 8%
em 2009 (e cerca de 80% da exposicdo total correspondente) (3).

O “National Council on Radiation Protection and Measurements” (NCRP) nos Estados
Unidos da América, publicou em 2009 o seu relatério 160 (NCRP-160), no qual compara em
termos percentuais, a reparticdo da distribuicdo da exposicdo as radiacdes ionizantes, entre
o inicio dos anos 80 e em 2006, nos Estados Unidos, tal como se mostra na Figura 2:
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Inicio 1980's

Meédica; 15%

Consumido; 2%
Ocupacional / SN
Industrial; 0,3%

2006

Ocupacional /

Consumido; 2% Industrial;
0,1%

Figura 2 - Evolugdo da distribui¢cdo da exposicdo a radiagdo nos EUA (3).

De acordo com o que esta detalhado na Figura 3, verificou-se um claro aumento da
contribuicdo, devida as exposicoes no ambito das aplicacbes médicas das radiacdes
ionizantes que representava, em 2006, cerca de metade (48%) do total, tendo a exposicdo

média da dose efectiva por habitante variado

de cerca de 3.2 mSv/ano nos anos 1980 para

quase o dobro (6 mSv/ano em 2006) (2). Tendéncias similares foram observadas em diversos

paises europeus.

Medicina Nuclear (M); 12%

Fluroscopia de Intervencdo (M);
7%

Radiografia Convencional (M);
5%

2006

Terrestre (RF); 3%
nterna (RF); 5%

4

‘Lo«:umm /Indistrial; 0,1%

Consumido: 2%

- Espaco(RF);5%

Figura 3 - Categorias de Exposi¢do a radiagdao em 2006 nos Estados Unidos (RF - Radiagdao de Fundo; M - Médica).
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Como se pode ver na figura 3, obtida a partir de dados do relatério NCRP-160, a
Tomografia Computorizada representava 24% do total da exposi¢cdo a radiagdes ionizantes
gue um individuo nos EUA estava anualmente exposto. Dessa exposi¢cdo, 50% sao do ambito
do diagndstico médico por imagem.

Tal como previamente referido, uma parte ndo desprezavel da exposicdo a radiacdes
ionizantes é de foro pediatrico, afectando bebés, criangas e adolescentes. A exposi¢cdo de
ambito pediatrico assume-se pois como um problema de Protec¢ao Radiolégica do Paciente
e de Saude Publica, levantando problemas do foro ético e societal. Com efeito, dados
disponibilizados pelo grupo de especialistas BEIR (“Biological Effects of lonizing Radiation”)
da Academia das Ciéncias dos Estados Unidos da América no seu relatério BEIR-VII,
mostrados na Figura 4, demonstram que a radiosensibilidade de érgados e tecidos de bebés,
criangas e adolescentes é significativamente superior a radiosensibilidade de adultos, sendo
o risco radiolégico associado as exposi¢cdes pedidtricas substancialmente superior e
potenciando o desenvolvimento de neoplasias e outras doencas crénicas durante as varias
décadas de tempo expectavel de vida dos individuos expostos, apds a exposigao.
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Figura 4 - Risco radiolégico em fungao da idade de exposi¢ao dos individuos e do sexo. Dados do relatério BIER-VII,
extraidos da referéncia (4).

A disseminac¢do a partir da década 1990, de métodos computacionais utilizados para
a simulacdo de sistemas fisicos e do comportamento de equipamentos e infraestruturas
utilizando feixes de particulas, fontes de radiacdo e fontes radioactivas, deveu-se ao advento
de modernos e rapidos processadores e arquitecturas de computacdo. Neste contexto, a
simulacdo utilizando métodos de Monte Carlo adquiriu uma importancia crescente e cada
vez mais importante, tendo em paralelo sido desenvolvidas ferramentas e programas de
calculo cientifico que incorporam o estado da arte do conhecimento da Fisica das radia¢des
e das interaccbes da radiacdo com a matéria, assim como modernas linguagens de
programacao e tecnologias de informag¢do. Um conjunto de programas tais como MCNP(X),
FLUKA, GEANT, PENELOPE foram desenvolvidos ao longo da ultima década e meia, com o
objectivo de



INTRODUCAO

i)  Permitir a modelacdo com elevada exactiddo de sofisticados sistemas fisicos, de
geometria complexa, com materiais diversos;

ii) Descrever as fontes de radiacdo, feixes de particulas (distribuicGes em energia,
distribuicdo angular, etc.), comummente referidos como o “termo fonte”;

iii) Simular o transporte de particulas e radiagdo através de materiais, considerando a
natureza estocastica das interacgdes das particulas e radiagdo com a matéria;

iv) Disponibilizar ao utilizador um conjunto de técnicas e métodos de andlise,
tratamento e interpretacdo de resultados.

Os programas previamente referidos sdo utilizados por diversas dezenas de milhares
de especialistas em todo o Mundo, com o intuito de modelar e descrever diversos sistemas
utilizados em aplicacbes tecnoldgicas inovadoras, em investigacdo fundamental, na
agricultura, na industria, em Seguranca e, em particular, nas aplicacdes médicas das
radiagOes ionizantes.

A utilizacdo destes programas para avaliar e calcular fluxos de particulas e doses de
radiacdo ionizante tornou-se de importancia fulcral, para avaliar e calcular as doses de
radiacdo (nomeadamente radiacdo-X e radiacdo gama) a que estdo expostos pacientes em
Diagndstico e Terapia e inferir sobre questdes de Protec¢dao Radioldgica e risco radiolégico
decorrente da exposicdo a radia¢Oes ionizantes no ambito das exposi¢cdes de ambito médico.

Neste trabalho, foi utilizado o programa de célculo cientifico MCNPX, representativo
do estado da arte em simulac¢des utilizando métodos de Monte Carlo para modelagdo da
Fisica da interaccdo das radiagcGes ionizantes com a matéria e do transporte de particulas e
radiacdo nos materiais constituintes dos sistemas fisicos que se pretende modelar. Os
objectivos deste trabalho sdo:

e Descrever, utilizando simulacdes Monte Carlo, um feixe de radiacdo-X associado
ao funcionamento de um equipamento de Tomografia Computorizada, a sua
distribuicdo espacial e em energia considerando colimadores, filtros e outras
componentes;

e C(Calcular, utilizando simulagdes por métodos de Monte Carlo, as doses de
radiacdo num fantoma representativo da exposicao dos pacientes no ambito da
Tomografia Computorizada;

e Validar os resultados das simula¢gdes Monte Carlo comparando os resultados
computacionais com medicGes efectuadas num hospital em Lisboa utilizando um
tomadgrafo, um fantoma e uma cdmara de ionizacgao.

Considerando a exiguidade das informacgbes providenciadas e/ou disponibilizadas
pelo fabricante, diversos parametros associados a geometria dos sistemas de filtros e
colimadores, a energia do feixe de raios-X produzido, as distancias, etc., foram utilizados
para a modelacdo do sistema valores tipicos, extraidos de bibliografia, dos parametros
correspondentes.
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Em tais condicGes e como seria de esperar, um dos principais desafios consistiu em
fazer coincidir os resultados computacionais com as medicdes efectuadas, tarefa que se
conseguiu com 3,2% de diferenca (para a grandeza CTDIy,, ). Para tal, foi necessario
manipular todas as incertezas relativas a geometria e posicionamento dos componentes
simulados.

A organizagao do documento é a seguinte:

No Capitulo 1 encontra-se uma explicagdo sobre a Fisica das interac¢des de fotles e
electrdes com a matéria, para que no Capitulo 3 se percebam as grandezas dosimétricas
inerentes a Tomografia Computorizada (TC) e a Radiologia de Diagndstico em geral.

No Capitulo 2 descreve-se em detalhe os principios de funcionamento da Tomografia
Computorizada e o seu desenvolvimento ao longo dos anos, sustentado em avangos
tecnoldgicos, sendo discutidas as vantagens e limitacdes da Tomografia Computorizada
relativamente a radiologia convencional.

No Capitulo 4 explicam-se os métodos e procedimentos experimentais utilizados para
efectuar as medicBes efectuadas utilizando um fantoma e uma camara de ionizagao.
Apresentam-se os valores medidos assim como se faz uma reflexdao sobre as incertezas
intrinsecas ao processo de medicao.

O Capitulo 5 é um dos capitulos mais importantes deste trabalho. E nele que se
explicam os principios da utilizacdo dos métodos de Monte Carlo para modelar sistemas
fisicos e simular o transporte de particulas e as interac¢des da radiacdo com a matéria.
Descreve-se o programa de calculo cientifico MCNPX utilizado para modelar o tomdgrafo e
para simular, utilizando métodos de Monte Carlo, o funcionamento do mesmo, as
irradiacdes do fantoma e a dose na cAmara de ioniza¢do. E também neste capitulo que se
descreve a implementacdo feita para a descricdo do tomdgrafo, assim como se explica a
metodologia realizada.

No Capitulo 6 apresentam-se os resultados obtidos nas simulagdes, efectua-se a sua
analise e faz-se a comparac¢do entre eles e as medi¢Bes realizadas, sendo discutidas as
incertezas inerentes aos métodos e procedimentos utilizados.

Finalmente, no Capitulo 7 apresentam-se as conclusdes do estudo efectuado.
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CAPITULO 1

CAPITULO 1 - INTERACCAO DE FOTOES, POSITROES E
ELECTROES COM A MATERIA

1.1. INTERACCAO DE FOTOES COM A MATERIA

A interacgdao de um feixe de fotGes ionizantes com a matéria depende ndo sé da sua
energia, mas também da densidade e do nimero atdmico do meio. As principais interac¢des
dos fotdes com a matéria sdo a dispersao de Rayleigh, o efeito fotoeléctrico, a dispersao de
Compton e a produgdo de pares. Estes processos transferem total ou parcialmente a energia
de um fotdo para um electrdao do meio irradiado, provocando normalmente uma mudanca
na histéria da particula incidente. O electrdo em causa, uma vez em movimento, vai
depositar ao longo do seu percurso parte dessa energia.

Para se proceder a simulagdo do transporte das particulas que sdo emitidas por uma
fonte de radiacdo ionizante, como um raio-X, e das particulas secunddrias que se formam
durante sucessivas interaccoes, é fundamental determinar, para cada interaccdo, qual a
probabilidade de ocorréncia de cada processo. A escala nuclear, designa-se por sec¢do eficaz
microscopica o a probabilidade de uma dada reacgdo ocorrer entre uma dada particula
incidente com uma dada energia e um atomo. A seccao eficaz microscdpica o pode,
igualmente, ser definida como a area efectiva que um determinado nucleo apresenta a uma
dada particula, numa dada reac¢do, sendo expressa em cm?. Assim, a determinacdo da
seccao eficaz microscdpica é importante para a descricdao dos processos de interac¢do da
radiagcdo com a matéria, pelo que serdo descritas as sec¢des eficazes de cada um dos
mecanismos de interaccdo mencionados.

1.1.1.  Dispersdo de Rayleigh

A dispersdo de Rayleigh (dispersdo coerente) é uma dispersdo eldstica, mantendo o
fotdo incidente no dtomo a sua energia inicial, sendo deslocado com um angulo muito
pequeno. Esta dispersao ocorre, essencialmente, com fotdes de baixa energia em materiais
de elevado nimero atémico Z.

A seccio eficaz da dispers3o de Rayleigh num angulo sélido dQ, é dada por,
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j‘g =%(l+cos2 6)[F(a.2)], (1.1)

expressa em cm’sr ‘atomo™, onde dQ=27sinddd, I, é o raio classico do electrdo,

2
. h . .
, q=2k smg , com k= o , € o momento transferido

definido por f,=———
4me,me 2 C

[

correspondente a um angulo @ de dispersdo do fot3o relativamente & sua direc¢3o inicial, h
é a constante de Planck, C é a velocidade da luz, 0 é a frequéncia do fotdo, M é a massa em
repouso do electraoe F (q, Z) € o factor de forma atémica (5).

1.1.2.  Efeito Fotoeléctrico

O efeito fotoeléctrico ocorre quando um fotdo incidente transfere quase toda a sua

energia (ko) para um electrdo de um dtomo, o qual é ejectado com uma energia cinética Te,

, juntamente com fotdes de baixa energia (devido a fluorescéncia), como mostra a Figura 5.

PHOTON (k)

PHOTOELECTRON (T.)

Figura 5 - Efeito fotoeléctrico (Adaptado de (6)).

O valor de Te, é dado por: Te, =k, —E,, sendo E, a energia de ligagdo do electrdo.

A seccao eficaz de ocorréncia do efeito fotoeléctrico por atomo é dada por,

2 4 2\M
Gzzﬁ32ﬁrea (3m0c J 7 (1.2)

3 Kk

0

1 . ~ .
onde a:13—7 é a constante de estrutura fina, M, e I, sdo a massa e o raio classico do

electrdo, respectivamente, k, é a energia do fotdo incidente e Z é o nimero atémico do
material alvo. O expoente n varia entre 4 (baixas energias, abaixo dos 100 keV) e 4.6 (altas
energias, acima dos 500 keV) e o expoente m varia entre 3 (baixas energias, abaixo dos 100
keV) e 1 (altas energias, acima dos 500 keV) (7).
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1.1.3.  Dispersdo de Compton

A dispersao de Compton ocorre quando um fotdo de energia E7 interage com um
electrdo da camada orbital mais externa do 4tomo, onde a energia de ligacao dos electrdes é

menor que a energia do fotdo incidente (Eb << hu), sendo disperso (com uma energia E'Q/)
com um angulo @ e transmitindo, ao electrdo ejectado segundo um angulo 6, , parte da sua

energia (E;n). A Figura 6 mostra o Efeito de Compton.

(E'y)

COMPTON
ELECTRON

Figura 6 - Efeito de Compton (Adaptado de (6)).

A cinemadtica do processo de Compton, com a aplicacdo das leis de conservacdo de

energia e momento linear, permite calcular as energias do fotdo disperso (Ey) segundo um

angulo @ e do electrdo ejectado (Efin) segundo um angulo 6, as quais sdo dadas pelas

seguintes equacdes:

: h
E, = —— (1. 3)
1+ —>(1-cosd
e (1-cos0)
E5, =ho, |1 (1.4)
1+ m, .2;2 (1-cosd,)
tand, = 1 (1.5)
( K, J 9
1+ > [tan—
m, -C 2

, 2 / . ~
onde h é a constante de Planck e m -c° é a energia do electrdo em repouso, que

corresponde a 0,511MeV°.

A seccao eficaz diferencial dGC calculada por Klein-Nishina, para um dado angulo

solido dQ), é dada pela formula (8),

> 0 electrdo-Volt (eV) é uma unidade de energia, sendo 1 eV = 1,6 x 10™°J.
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(1.6)

dac_rz{ 1 )T{1+c059}_1+( a? (1-cos 0

dQ  °|l+a(l-cosd 2 1+cos’ 0)[ 1+a(1-cos6) ]

K . T ~
onde o =—2= e I é o raio cldssico do electrdo.
c
A seccao eficaz por electrdo o,, obtém-se através da integra¢do da equagdo 1. 6,

sobre todos os angulos de dispersao,

2
gczﬂ {1_—2(0“1)}In(2a+1)+%+i—; (1.7)
a

a ’ a 2(2a+1)

expressa em cm?®-electrdo™. A sec¢do eficaz atémica de Klein-Nishina o, é proporcional ao

nimero atéomico Z do material, desde que se assuma que o electrdo esteja livre. Assim

o, =Zx0o,, expressaem cm?-electrdo .

1.1.4. Producdo de Pares

Este processo consiste na conversao de um fotdao num par electrao-positrao. A sua
ocorréncia esta condicionada pela energia do fotdo incidente, que deve ser superior a 1,022
MeV. O processo de Produgdo de Pares acontece, geralmente, na presenca de um campo
coulombiano forte, tal como o existente nas proximidades dos nucleos atdmicos. A Figura 7
representa o processo de Producdo de Pares.

ANN HILAT I0M

PHOTONS
e

POSITIVE
ELECTRON

~NEGATIVE
ELECTRON

Figura 7 — Produgao de pares (6).

Devido a elevada massa do nucleo, a energia transferida para este é desprezavel,
sendo parte da energia do fotdo inicial convertida em energia de repouso do electrao e
positrdo (1.022 MeV), enquanto que a restante energia é partilhada pelas energias cinéticas
do electrdo e do positrao, T. e T,, respectivamente (9).
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A seccdo eficaz total da producdo de pares é proporcional a Z? e aumenta com o
logaritmo da energia do fotdo incidente (7),

(1.8)
Uma vez que este efeito estd relacionado com as altas energias (acima de 1MeV), ele
ndo ocorre em Tomografia Computorizada.

A figura 8 mostra a ocorréncia dos mecanismos de interac¢do de acordo com o
numero atdmico Z do material e com a energia dos fotdes incidentes.

T T T TTIITT T T LTIt LB SLELELLRLL T T T TIIt

120

PHOTOEL ECTRIC EFFECT
8ol DOMINANT

PAIR PRODUCTION
DOMINANT

4or COMPTON EFFECT
DOMINANT

ATOMIC NUMBER OF ABSORBER
L

20

AT T B SN R TET TR B IR T 71 TR N
8.0I Qal | 10 100
PHOTON ENERGY (MeV)

Figura 8 - Importancia relativa de cada um dos efeitos de interac¢ao com a energia dos fotées do feixe, em

funcdo do nimero atémico do material irradiado (6).

1.2. ATENUACAO DE UM FEIXE DE FOTOES

Considera-se um feixe colimado monoenergético de N fotdes que se deslocam
paralelamente, incidindo perpendicularmente numa lamina de material de espessura
infinitesimal dx (Figura 9).

Atenuador de espessura dx

Feixe estreito e colimado

Figura 9 - Feixe de fotdes, estreito e colimado (paralelo), incidindo num material de espessura infinitesimal, estando o
detector suficientemente distante para que os fotdes dispersos (---) ndo o atinjam.
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Partindo do principio que os atomos do material alvo estdo distribuidos
uniformemente, com uma densidade de M atomos por unidade de volume, o nimero de
atomos ir-se-a ter na ldmina de espessura dX serd dado por m-dx- A , sendo A a superficie
da lamina que se esta a irradiar.

Se o for a secgao eficaz atémica para que ocorra uma interacgdo com um fotdo do
feixe, ter-se-4 uma drea efectiva total apresentada ao fotdo do feixe dada por m-dx-A-o.
Sendo N o nimero de particulas no feixe incidente, o numero de fotdes que interagem na
espessura X do alvo obedece & relagdo:

—dN  m-dx-A-o

=m-dx-o (1.9)
N A

onde o sinal (—) indica que os fotdes sdo retirados ao feixe. Integrando a expressao

anterior, obtém-se,

N, =N,-e"* (1. 10)

sendo N, . o numero de particulas que atravessam o material de espessura X. Se se

(x)
designar (m-o-) por u, a expressao anterior transforma-se em,

N, =N, -e** (1.11)

(x)

A grandeza u é denominada coeficiente de atenuacéo linear e exprime-se em m™.

1.2.1.  Coeficientes de atenuacgdo

O coeficiente de atenuagao linear x, definido anteriormente, traduz a probabilidade

de um fotdo do feixe incidente interagir com o meio material por unidade de espessura
atravessada. Essa interac¢do podera dar-se sobre a forma de um qualquer dos processos
anteriormente citados.

Sendo as secgles eficazes dos processos de interacgdo independentes umas das
outras, pode afirmar-se que a probabilidade total de interaccdo é igual a soma das
probabilidades de interacgdo através de cada um dos processos. Assim, sendo p a densidade

do material percorrido pelos fotdes, o coeficiente massico de atenuagao total, % , € dado

por:

SRS

M He M Hw (1.12)
p P PP

onde as diferentes parcelas se referem a contribuicdo da dispersdo de Rayleigh, do efeito
fotoeléctrico, do dispersdao de Compton e da producdo de pares. Esta grandeza exprime-se

em cm’-g .
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1.3. INTERACCAO DE ELECTROES COM A MATERIA

1.3.1. Colisoes Inelasticas Coulombianas

As particulas carregadas perdem energia de uma forma completamente distinta das
nao carregadas. Um fotdo (ou neutrdo) individual que incidente num meio pode atravessa-lo
sem realizar qualquer tipo de interac¢ao e, consequentemente, sem perder qualquer
energia. Ou, pode interagir perdendo, assim, energia em um ou em alguns eventos nefastos,
com consequéncias imprevisiveis.

Uma particula carregada, devido ao campo de Coulomb que a envolve, interage com
um ou mais electrées ou com o nucleo de praticamente todos os &tomos que se encontram
na proximidade da sua trajectdria.

Do ponto de vista estocastico, é impossivel prever o quanto um fotdo (ou neutrdo)
individual penetra na matéria, uma vez que a ocorréncia de apenas uma, ou algumas,
interac¢Bes aleatdrias sdo necessarias para dissipar toda a energia. Ja as particulas
carregadas (electrdes ou positrdes), devido ao elevado nimero de interac¢es que ocorrem
num determinado meio, o seu trajecto tende a ser um valor espectavel, que é observado
como uma média para uma elevada populacdo de particulas idénticas. Esse valor expectavel
é denominado por alcance.

As forcas de interac¢do de Coulomb entre o electrdo (ou o positrdo) que percorre a
matéria e o electrdo atdmico podem ser descritas em funcdo do raio atdmico classico a e do
parametro de impacto classico b, como ilustrado na figura seguinte.

Trajectoria do electrao
° . >0

o

Figura 10 - Parametros importantes em colisées com particulas carregadas: a é o raio atémico classico; b é o parametro
de impacto classico (adaptado de (10)).
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1.3.1.1. Colisoes “ligeiras” (b >> a)

Quando uma particula carregada passa um atomo a uma distancia consideravel, a
influéncia das forgas do campo de Coulomb da particula afecta todo o atomo, distorcendo-o,
excitando-o para um nivel de energia mais elevado e, por vezes, ionizando-o, ejectando um
electrdo de valéncia. Ocorre também a transferéncia de uma pequena parte da energia do
electrdo (poucos eV) para o atomo.

Este tipo de colisBes sdo as mais provaveis de ocorrer, uma vez que existe uma
grande probabilidade do pardmetro de impacto ser maior que o raio atémico.

1.3.1.2. Colisées Fortes - raios § (b ~ a)

Quando o parametro b é da mesma ordem de grandeza do raio atdmico a, dd-se uma
interacgao entre o electrdo incidente e o electrdao atdémico transferindo-lhe parte substancial
da sua energia cinética. Se o electrdao incidente tem energia suficiente para remover um
electrdo de uma orbital, da-se o processo de ionizagdo do dtomo. O electrdo removido é
denominado por raio delta (8), cuja energia cinética pode ser consideravel.

A probabilidade deste tipo de interaccdo é bastante inferior as colisGes fracas, no
entanto a transmissdo de energia do electrdo para o meio entre estes dois tipos de colisdes
é comparavel.

Nas interac¢des electrdao — electrdo, o electrdo primario transfere parte da sua
energia (w) para o electrdo do atomo considerado como estando em repouso. A energia
transferida é definida pela seguinte equacao (11):

2¢’

w=——
m,b*v?

(1. 13)
onde € é a carga do electrdo, M, a sua massa de repouso, b o pardmetro de impactoe v a
velocidade do electrao primario. Neste tipo de colisdes, a sec¢do eficaz diferencial dGcm no
intervalo diferencial de energia cinética (T) designada por Moller, é dada pela seguinte

equagao:

d 2712 2 2 2
O _ 271, M, 1 T T T B 2t+1 T

2 Tzt 2t 2 2T T
dT g T (T,-T) (z+1)°\T,) (z+1) T,-T

(1. 14)

onde, f=v/c, T, é a energia cinética do electrdo incidente e r=T0/m0-02 a energia

cinética do electrdo em unidades de massa de electrdo. Dado que, ndo se consegue
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distinguir os dois electrdes, a equacdo 1. 14 é simétrica em relacdo a troca de energia das
duas particulas dispersas, e a energia maxima transferida é TO/Z. A seccdo eficaz descrita
pela equagao 1. 14 é vdlida somente para electrdes primdrios com energia cinética muito

superior a energia de ligacdo, sendo necessdria uma correccdo quando estas energias sao
proximas.

1.3.2. “Colisoes” radiativas

1.3.2.1. Bremsstrahlung

O processo de colisdo ineldstica é o resultado de uma interac¢do de um electrdo com
elevada velocidade com um nucleo. Sob a influéncia das forgas de Coulomb o electrao é
deflectido da sua trajectéria perdendo energia. Esta perda de energia é emitida sob a forma
de radiac30®, sendo que, a energia dos fotdes resultantes pode ser, assimptoticamente, até
100% da energia cinética dos electrdes. Isto significa, que as perdas de energia devido a
colisdes radiativas sdao mais significativas que as colisGes coulombianas. A seccdo eficaz
diferencial em energia k do fotdo radiado, para um electrdo incidente com energia total Eg
num atomo de nimero atémico Z, é dada pela equacgado:

ﬂzﬂ{(ugz){@—%lnz —f (Z)}—Eg{w—llnz —f (Z)}} (1.15)

dk 137k 3 4 3

onde 8=E/E0 representa a energia total dispersa pelo electrao, f(Z) é o factor de
correccao de Coulomb. A equacdo 1. 15 é o resultado da aproximacdo de Born, ndo sendo
valida para electrbes incidentes de baixa energia. A seccdo eficaz, dO'b/dk, varia

aproximadamente com 1/k e devido a sua dependéncia com Z?, este efeito é mais

relevante em materiais com elevado numero atémico. A distribuicdo angular dos fotdes da
radiacdo de travagem é importante.

1.3.2.2. Dispersdo elastica

Quando ocorre uma interac¢do elastica, o electrdo incidente é deflectido sem que
ocorra excitacao do nucleo, perdendo sé uma pequena quantidade de energia cinética de
modo a que haja conservacdo do momento e da energia cinética total entre as duas
particulas (12). As colisGes elasticas com o nucleo sdo significativas somente para o caso em

6 . ~
“Bremsstrhalung” ou radiacdo de travagem
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gue a energia dos electrdes incidentes é baixa (< 100 eV). Dado que a massa do atomo é
muito maior do que a massa do electrdo incidente, a energia perdida por este é muito
pequena comparada com a sua energia inicial sendo normalmente desprezada, o que é
equivalente a assumir que o atomo tem uma massa infinita. Sendo assim, a seccao eficaz

diferencial angular, do, /dQ, é descrita pela equagdo de Rutherford:

do, r'Z%'mc/pBp
dQ  4sin*(6/2)

(1. 16)

onde p é o momento do electrdo incidente, € é o dngulo de dispersdo, g é a velocidade
do electrdo incidente em termos da velocidade da luz, Z é o nimero atdmico do atomo

dispersor, M, é a massa em repouso do electrdo, C é a velocidade da luze T, =e2/4m90m02 é
o raio classico do electrdao. Devido, a dependéncia com ]/sin4(6?/2), a maior parte destas

interacgdes resultam numa pequena deflexao angular por parte do electrao.

1.4. PRODUCAO DE RAIOS-X

Os Raios-X sdo produzidos num tubo, em vacuo, chamado ampola de Raios-X (Figura
11), quando electrdoes acelerados do catodo (filamento) colidem com um alvo metalico
(anodo) existente na outra extremidade da ampola, como se pode ver na Figura 11. O alvo,
em TC, é feito de tungsténio que tem como caracteristicas: elevado nimero atémico, o que
Ihe confere uma grande eficiéncia de producdo de raios-X assim como maior energia; boa
condutividade térmica (semelhante a do cobre), o que resulta numa rdpida dissipacdo do
calor produzido; alto ponto de fusdo (3370°C), alta resisténcia fisica quando aquecido e baixa
taxa de evaporacdo, para evitar a metalizacdo do vidro da ampola (13).

Filament ~=.1

Figura 11- Esquema de uma ampola de Raios-X de um equipamento de TC (14).
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E aplicada uma corrente eléctrica ao filamento (“filament” na figura 11), fazendo
entdo com que este aqueca e liberte electrdes, que sdo acelerados através da diferenca de
potencial (em kilovolts) aplicada entre o catodo e o anodo. Ao colidir com os dtomos do alvo,
dois tipos de interac¢des sao possiveis: os electroes provenientes do catodo interagem com
o nucleo dos atomos do anodo ou interagem deslocando os electrdes de camadas internas
do alvo, fazendo com que electrées de camadas mais externas tenham que “saltar” para os
substituirem. Estas transi¢cdes electrdnicas que resultam na producdo dos raios-X em dois
tipos de radiacdo X diferentes, bremsstrahlung e Caracteristica, produzindo dois tipos de
espectros: espectro continuo e espectro caracteristico, respectivamente.

Na figura que se apresenta a seguir (Figura 12), esta representado um espectro de
raios-X para um alvo de tungsténio, em funcao da diferenca de potencial (Neste trabalho
usou-se 120 kV). As linhas a tracejado representam o espectro de bremsstrahlung tedrico. As
baixas energias ndo sdao desejadas uma vez que nada contribuem para a imagem e sao
simplesmente absorvidas pelos tecidos, aumentando assim a dose. Assim sendo, é
necessario adicionar um filtro para “endurecer” o feixe. No caso deste trabalho, o filtro é de
aluminio, com uma espessura de 2,5mm.

15x 10
Tungsten
K-Lines
2. 10p140kv
= S~ Characteristic
5 \12\?7(\!(“\ X-ray radiation
E \](‘)o‘kv\ T
& ~.8okv.
S
o "
0 “\
o 5 10 15
Photonenergy E [eV] x 10

Figura 12 - Espectro de raios-X para alvo de tunsgténio para 80 kV, 100 kV, 120 kV e 140 kV (15).

1.4.1.  Factores que afectam o espectro de raios-X

Os factores que podem afectar um espectro de emissado de raios-X sdo a corrente na
ampola, o potencial da ampola, o material do dnodo e a filtracao.

A corrente na ampola (mA) influencia a intensidade do feixe de radiacdo, ou seja,
afecta o niumero de electrées emitido pelo filamento de tungsténio por unidade de tempo.
Assim, se a corrente na ampola fosse diminuida para metade, o nimero de electrdes no
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tubo também seria reduzido para metade. Uma vez que todos os outros parametros
permanecem inalterados, e cada electrao tem a mesma probabilidade de criar radiagao X,
entdo o nimero de fotdes de cada energia produzido sera igualmente metade. Se a corrente
fosse o dobro, o mesmo aconteceria ao niumero de electrdes e raios X produzidos. Diz-se que

a intensidade de um feixe de radiacdo é proporcional a corrente no tubo (I oc mA) (16).

Intensity
of
radiation K-lines

400 mA

L-lines

Energy of X-ray photons (keV)

Figura 13 - Efeito da variagdo de corrente na amopla de raios-X (16).

A diferenca de potencial na ampola (kV) de raios X influencia a for¢a de atracgao, e
consequentemente, a aceleracdo de um electrdo do filamento na direccdo do anodo. Um
aumento no potencial do tubo vai provocar um aumento na energia cinética dos electrdes,
tornando mais eficiente a producdo de radiacdo bremsstrahlung. Esta variacado reflecte-se na
energia maxima e média do feixe de radiacdo. Pelo que se pode dizer que o potencial afecta
a qualidade do feixe de radiacdao, que estd relacionada com a energia média dos fotdes
produzidos, e afecta também a intensidade do feixe, sendo esta proporcional ao quadrado

do potencial (I oc kVZ). Um aspecto importante, é o facto de um aumento no potencial

poder tornar visiveis no espectro de emissao radiacdo caracteristica, que a potenciais mais
baixos ndo era possivel de obter (16).

Intensity

highkV,,

low kV,,

Energy

Figura 14 - Efeito da varia¢do do potencial na ampola de raios-X (16).

A importancia do material do anodo estd no seu numero atémico (Z). Quanto maior
for o numero atémico, mais positivo é o nucleo dos dtomos do material, e portanto a sua
forca de atraccdo serd maior. O aumento do poder atractivo do nucleo, aumenta a
probabilidade de producdo de radiacdo bremsstrahlung, pelo que a intensidade do feixe
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aumenta, mas as energias maxima e minima do feixe ndo sofrem alteracdo. O material do
anodo afecta também a radiagdao caracteristica, pois esta é especifica para cada material.
Uma variacdo do material do alvo afecta portanto a intensidade e qualidade do feixe de
radiacao (16).

Intensity
of
radiation K-lines

Tungsten

Molybdenum

Energy of X-ray photons (keV)

Figura 15 - Efeito da alteragdo do material do anodo na ampola de raios-X (16).

Até agora os trés factores analisados, tinham em conta o feixe de radiacdo produzido
no alvo. No entanto, para que os raios X possam ser utilizados em diagndstico, é necessario
gue o feixe saia da ampola. Este facto, implica que o feixe de radiacdo tenha de atravessar
uma série de estruturas que revestem/protegem a ampola: o vidro que envolve o tubo, o
6leo de arrefecimento e por ultimo a janela de saida. Ao atravessar estas estruturas o feixe
de radiacdo vai ser atenuado, ou seja, alguns fotdes vdo ser absorvidos ou dispersos ao
atravessarem o material, o que reduz a intensidade do feixe, essencialmente nas energias
mais baixas. Por outro lado, a qualidade do feixe é aumentada, pois ao absorver os fotdes de
mais baixa energia, evita que estes sejam absorvidos pelo paciente, sem utilidade de
diagndstico. Como estas estruturas sdao parte do equipamento de raios X, esta filtracao é
designada de filtragao inerente. Pode ser ainda adicionada uma filtracao extra, designada de
filtracdao adicional, de forma a reduzir o niumero de fotdes de baixa energia, caso seja
necessario (16).

Intensity

Energy

Figura 16 - Efeito da filtracdo inerente (B) e adicional (C) num feixe de raios-X produzido no alvo (A) (16).

Neste trabalho, usou-se uma corrente na ampola de 350 mA com um potencial de
120kV. O material do anodo é tungsténio, com um numero atémico Z=74.
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CAPITULO 2 - TOMOGRAFIA COMPUTORIZADA (TC)

2.1. CARACTERISTICAS E EVOLUCAO DA TC

A descoberta da TC revolucionou a pratica clinica no diagndstico por imagem. A
tecnologia aplicada em Tomografia Computorizada expandiu-se rapidamente em continuas
inovacgdes, conduzindo a uma explosao de informacdo do diagndstico médico, de forma mais
célere e precisa quando comparada com o obtido pela radiologia convencional. Esta
excepcional invencdo, so6 foi possivel com o contributo de valiosos estudos, mas
principalmente devido ao trabalho pioneiro de Godfrey Newbold Hounsfield e Allan
MacLeod Cormack (Representados na figura seguinte).

Figura 17 - Godfrey Newbold Housfield (esquerda) e Allan MacLeod Cormack (direita) (17).

A TC é um método de imagem estruturalmente constituido por uma gantry, uma
mesa para o paciente e um sistema de computacdo associado, que possibilita a reconstrucao
e a visualizagdo das imagens adquiridas em conformidade com a especificidade de cada
situagdo clinica (Figura 18).
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Gantry

Mesa

Sistema de
computacdo

Figura 18 - Equipamento de TC.

A gantry tem no seu interior a ampola, fonte de emissao de radiacdo X, o gerador, os
detectores, colimadores de feixe, conversor analédgico digital, fontes e componentes
mecanicos necessarios para accionar as movimentag¢des de varrimento que possibilitam a
aquisicdo de dados e parte do sistema electrénico utilizado no controlo desses elementos. A
radiacdo X interage com o corpo humano, sofrendo atenuacdes, de modo que a intensidade
da radiacdo emergente é convertida em sinais eléctricos que sdo enviados para um
computador, onde multiplas projeccbes serdo processadas através da aplicacio de
algoritmos ou outras aplicagdes matematicas, como por exemplo a Transformada de Fourier,
da qual o processamento digital de imagens usufrui, contribuindo assim para a posterior
conversdo numa matriz tridimensional contendo as coordenadas espaciais da estrutura
analisada. Os valores de densidade teciduais correspondentes, representam-se em unidades
de Hounsfield (HU) e s3ao expressos na imagem através de uma escala de cinzentos. Depois
de terminado o processamento, as imagens podem ser reformatadas e visualizadas em
gualquer desses planos, sem sobreposi¢cdes da anatomia em estudo.

Em 1971, o primeiro protétipo clinico de TC cerebral foi instalado no Atkinson-
Morley’s Hospital. Em 1972, realizou-se o primeiro exame em TC num paciente, uma mulher
com uma suspeita de lesdo cerebral.

O primeiro avango técnico mais significativo ocorreu em 1974, quando o Dr. Robert
Ledley (Figura 19), professor de radiologia, fisiologia e biofisica da Universidade de
Georgetown, desenvolveu o primeiro equipamento de corpo inteiro.
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Figura 19 - Dr. Robert Ledley.

O primeiro tomdgrafo foi chamado de TC de primeira gera¢do, no qual um feixe
continuo era medido de cada vez. No tomdgrafo de cabeca original, a fonte de raios-X era
colimada num feixe estreito de 3mm de largura (ao longo do plano de aquisicdo) e de 13mm
de comprimento (através do plano de aquisicdo). A ampola de raios-X e o detector
realizavam um movimento de transla¢do linear para adquirir um conjunto de medicdes
individuais e adquirir projeccdes segundo uma dada direccdo. Depois de efectuar as
medicdes lineares, o conjunto ampola de raios-X e detector rodavam para a posi¢ao angular
seguinte para adquirir a proxima serie de medigdes (Figura 20) (18).

Figura 20 - Representagdo de um tomaégrafo de primeira geragao (19).

Apesar dos avangos clinicos potenciados pelos tomédgrafos de primeira geracao
serem promissores, existia ainda, um problema sério com a qualidade da imagem, associado
ao movimento do paciente que durante os cerca de 4 minutos necessarios para a aquisicao
dos dados, deveria permanecer imovel. O tempo de aquisicdo de dados tinha de ser
diminuido. Esta situacdo levou ao desenvolvimento do tomégrafo de segunda geracao,
ilustrado na figura seguinte. Em 1974 a firma americana OHIO NUCLEAR lanca os
equipamentos de segunda geracdo, que ao longo do tempo foram aperfeicoados e com
maior numero de canais de deteccdo, apareceram no mercado dando um impulso muito
grande a TC de corpo inteiro, pois eram mais rdapidos e diminuiam acentuadamente os
artefactos de movimento.

23



CAPITULO 2

~—

Figura 21 - Representacdo de um tomégrafo de segunda geragao (19).

Apesar de este novo tomédgrafo ser igualmente do tipo traslacdo-rotacdo, o nimero
de passos de rotacdo é reduzido pelo uso de multiplos canais de deteccdo. O tempo de
rotacdo reduz-se para 20 — 60 segundos (20). O feixe de radiacdo X é em forma de leque
sendo a sua abertura, normalmente, de cerca de 6 graus, reduzindo o tempo de corte num
factor de 6, uma vez que eram medidas multiplas projec¢ées em simultaneo.

Um dos tomdgrafos mais promissores, e o usado para a execucao deste trabalho, é o
de terceira geracdo, ilustrado seguidamente. Nesta nova configuracdo, um vasto nimero de
canais de deteccdo encontram-se localizados num arco concéntrico com a fonte de raios-X.
O tamanho do detector é suficientemente largo para que todo o objecto esteja sempre
contido no campo de visdo do detector. Estes equipamentos utilizam o principio de rotacao
do conjunto ampola/sistema de deteccdo. Os sistemas de deteccdo sdo numerosos e
formam um arco que se move de forma soliddria com a ampola. O movimento linear é
eliminado significativamente, de forma a se reduzir o tempo de aquisicio de dados. A
terceira geracdo de tomdgrafos foi desenvolvida em 1974 pela firma Artronix, mas so foi
colocada em prdatica em 1975 pela GE®. Posteriormente, em 1977, a Philips® melhorou a
terceira geracao de tomodgrafos introduzindo o principio do "geometric enlargement " que
contribuiu para o desenvolvimento das técnicas de alta resolucdo nos tomodgrafos
subsequentes.

Figura 22 - Representacdao de um tomaografo de terceira geragao (19).
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Devido as vantagens inerentes a tecnologia dos equipamentos de terceira geracao,
guase todos os tomégrafos existente no mercado, tém como base de funcionamento os de
terceira geracao.

A quarta geragdo de TC que apareceu em Abril de 1976 pela firma AS&E® introduziu o
conceito que consistia numa ampola de raios X, com movimento de rotagao dentro de um
conjunto fixo de detectores. Esses tomdgrafos, contudo, devido a problemas de tecnologia
de software, algoritmos de reconstrucdo, processamento dos sinais e ampola de raios X e de
detectores s6 puderam entrar efectivamente em funcionamento em 1981, ilustrado na
figura seguinte. Na quarta geragdao de tomaégrafos, os detectores estdo contidos numa coroa
circular estacionariaque completa 360°, a medida que a ampola de raios-X roda em torno do
paciente. E exigido um numero muito superior de detectores em relacdo as restantes
geracoes (20).

Figura 23 - Representagdo de um tomadgrafo de quarta geragdo (19).

TC de quinta geracdo ou tomdgrafos de feixe de electrdes (cone beam) foram
construidos no inicio da década de 80, para aplicagdes cardiacas, caracterizando-se por uma
resolucao temporal satisfatéria com, tempos de varrimento inferiores a 50 ms.

Estes dispositivos ndo apresentam movimentos de partes mecanicas, e o movimento
de rotacao do feixe de radiacdao X é efectuado por uma focagem magnética do feixe de
electrdes. No design dos equipamentos de 52 geragao, os electrdes sao acelerados e podem
ser focados em varios anodos em forma de arco de cerca de 210°.

E emitido um feixe de electrdes e a sua direcgdo controlada por bobinas existentes ao
longo do trajecto do feixe de forma a embater em diversas pistas de focagem existentes no
anodo circular. Assim os electrdes atingem todo o alvo produzindo radiacdo X, em diferentes
direccoes. A deflexdo rapida do feixe de electrdes permite que estes equipamentos tenham
tempos de varrimento muito baixos.
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Figura 24 — Representac¢do de um tomagrafo de quinta geragdo (6).

2.1.1.  TC Espiral/Helicoidal

A aquisicdo da imagem em TC, nas primeiras geracoes, era apenas sequencial, em
gue o paciente permanece imdvel na mesa do equipamento, enquanto a aquisicao é feita,
com a ampola e detectores a rodarem solidariamente em torno desse paciente descrevendo
uma rotacdo de 360°. Esta abordagem em modo sequencial, “slice-by-slice” é morosa; e por
isso, foram feitos esforcos para se conseguir uma nova técnica onde a mesa se deslocasse
continuamente ao longo do eixo dos zz, a0 mesmo tempo que a ampola e os detectores
rodam continuamente. Como resultado, o feixe de raios-X traca um caminho em hélice a
volta do paciente (Figura 25). Esta tecnologia descreve a TC Helicoidal, para a qual também
se aplica a terminologia de TC espiral ou volumétrica, para a caracterizar. Acresce ainda
referir que, hoje em dia, todos os equipamentos helicoidais podem fazer a aquisicdo
volumétrica ou sequencial, em funcdo do estudo pretendido.
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¥— 1 typical slice plane

Figura 25 - TC helicoidal (21).

Na TC helicoidal a aquisicio de dados é continua, as projeccdes sdao adquiridas
ininterruptamente enquanto a mesa do paciente é deslocado a velocidade constante por
oposicdo a TC sequencial, caracterizada por um momento de aquisicdo de dados em que ndo ha
movimenta¢ao da mesa do paciente enquanto a ampola e os detectores descrevem um
movimento de rotacdo a sua volta a uma velocidade constante, seguido de outro momento em
gue ndo existe aquisicdo de dados, verificando-se assim um avanco da mesa para a posicdo
seguinte de aquisi¢ao.

O design da TC helicoidal, estruturalmente baseado nos equipamentos de 32 geracao,
permite no entanto que a mesa se mova a uma velocidade constante, combinando os
movimentos da mesa e do conjunto solidario da ampola e detectores efectuando multiplas
projecgdes transversais realizadas no espaco, a um ponto equidistante de um eixo,
descrevendo essas projeccoes em forma de hélice concordante com o eixo do sistema. Estes
primeiros sistemas eram constituidos, apenas por um detector, apresentando uma baixa
resolucdo espacial. Nestes tomografos, surgiu a tecnologia slipring (tecnologia de anel
deslizante ou escovas de contacto que permitem a passagem de energia ou de transmissao
de dados, sem a intervencdo de cabos de ligacdo entre unidades de comunicacdo do
sistema, existentes na gantry) permitindo desta forma uma aquisicdo helicoidal com tempos
muito baixos, durante uma rota¢ao em torno do isocentro, inferiores a 0,5 segundo.

2.1.1.1. Caracteristicas dos equipamentos Helicoidais

Um equipamento helicoidal apresenta as seguintes caracteristicas:

e Feixe divergente;

e Movimento espiral de rotacdo de 360° a volta do paciente;

e Sistema de rotacdo continua Ampola/detectores, com deslocacdo continua
do sistema mesa/paciente;

e Utilizacdo de tecnologia Slips-rings para transmissao de energia e dados;

e Tensles elevadas;

e Intervalo de Tempo de corte por rotacdo: desde milisegundo até 4 segundo;
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e Reconstrugdo de imagem: inferior a 1 segundo até 10 segundo;
e Espessura minima de corte: inferior a 1Imm;
e Matriz até 1024.

2.1.1.2. Factores técnicos que influenciam a aquisi¢cdo num
equipamento helicoidal

A imagem obtida na TC helicoidal é influenciada por diferentes factores técnicos, dos
quais se destacam, a colimagdo, a velocidade de avan¢o da mesa, o pitch, a duragéo total de
uma rotagdo, a tensdo, a intensidade de corrente e a duragdio de aquisigcéo.

Colimagao — determina a espessura nominal de corte, que pode ndo ser a espessura
real de corte, dado que esta é influenciada pela velocidade de avanco da mesa e pelo modo
de interpolacdo’. A colimagdo nos equipamentos multidetector corresponde ao produto da
espessura pelo nimero de detectores activo.

Velocidade de avango da mesa — determina o comprimento do volume estudado por
duragdo de corte.

Pitch — relacdo entre a distancia percorrida pela mesa durante uma rotacdo de 3602 da
ampola e a espessura nominal de corte, por segundo, ou em equipamentos Multidetectores,
colimacado. O Pitch é representado pela expressao seguinte:

Pitch :\Tix1s (2.1)

Duragdo total de uma rotacdao da ampola — detectores — normalmente 1 segundo.

Tensao (kV) — energia dos fotdes emitidos, determina a qualidade do feixe. A tensdo
empregue na producdo dos raios-X faz variar a energia dos fotdes produzidos.

Intensidade da corrente (mA) — intensidade da corrente electrdonica que atravessa a
ampola. Determina a quantidade de fotGes emitidos.

Duragdo de Aquisi¢do (s) — duracdo de aquisicdo mais curta conduz a um aumento da
intensidade da corrente, e uma melhor relagao sinal ruido.

7 ~ . o . ~ .

Interpolagdo permite fazer a reconstituigdo (aproximada) de uma fungdo, apenas conhecendo algumas das suas abcissas e
respectivas ordenadas (imagens). E um método que permite construir um novo conjunto de dados a partir de um conjunto
discreto de dados pontuais conhecidos.
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2.2, TCMULTICORTE

2.2.1. Componentes de um TC Multicorte

Uma vez que foi num destes equipamentos que se realizaram as medigdes neste
trabalho, ha uma necessidade de destacar os principais componentes de um TC Multicorte
gue estdo relacionados com a Dose no paciente. Por essa razdo, de seguida apresenta-se
uma breve descricdo do sistema de filtracdo, colimacdo e deteccdo deste tipo de
equipamentos, assim como consideracfes relativas aos factores técnicos seleccionados.
Uma descricdo mais pormenorizada sera feita no capitulo 6 deste trabalho. De salientar que
qualquer informacao sobre estes sistemas é propriedade do fabricante.

2.2.1.1. Filtros

O sistema de filtragem do feixe serve para minimizar a energia que chega ao paciente
e aos detectores, fazendo com que a dose também seja menor. Assim, existem
normalmente dois tipos de filtros: o flat filter e o bowte filter. A sua forma serd abordada
mais a frente (Capitulo 6).

2.2.1.2. Sistema de colimagdo

O sistema de colimacgao serve para moldar o feixe inicialmente cénico. Como se pode
ver na figura seguinte, o feixe é colimado como que “fatiado”, por um sistema de colimagao
ndo revelado pelo fabricante. No entanto, através de calculos de trignometria é possivel
saber qual a abertura necessdria a determinada distancia do foco da fonte, para se ter as
dimensdes do feixe no iso-centro (considerado o ponto central da gantry).

Figura 26 - Feixe num TC Multicorte.
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Detectores

CAPITULO 2

Tendencialmente, a evolucdo em TC passa pela optimizacdo da resolucdo espacial e

temporal e, também, pelos equipamentos com a capacidade de adquirir multiplos cortes

com velocidades de rotacdo elevadas. Os tomodgrafos helicoidais multicorte utilizam

multiplos detectores muito préoximos entre si (em forma de matriz) segundo a direcgdo do

eixo dos ZZ (perpendicular ao plano axial) e permitem efectuar o estudo de um volume

anatémico, de 10mm ou 20mm, em simultaneo, numa Unica rota¢dao (num equipamento de

16 cortes). Nestes equipamentos sdo, assim, produzidas vdrias imagens por cada rotacdo

realizada.

Normalmente o numero real de filas de detectores é superior ao numero de

detectores activos, permitindo, assim, ajustar convenientemente a colimag¢ao ao protocolo

gue se pretende efectuar. Este ajuste da colimagdo é conseguido pelo facto de se poder

somar os sinais de detectores justapostos.

Os detectores podem ser de trés tipos, descritos na tabela seguinte:

Tabela 1- Detectores usados em TC multicorte.

Tipo

Matriz Fixa

Matriz Adaptativa

Assimétrica ou Anisotrdpica

Matriz Hibrida

Descricao

Detectores de
elementos iguais. Esta
configuracdo permite a
adaptacao do sistema a
aquisi¢cdo de um maior
numero de cortes por
rotagao

Consiste em elementos de
detectores que aumentam
em comprimento com a
distancia ao longo dos ZZ a
partir do centro e nos dois
sentidos

Maior eficiéncia

Detectores com
elementos iguais com
a excepcao de alguns
elementos centrais de

menores dimensodes

Na imagem seguinte, apresentam-se os trés tipos de detectores:

ZZ N
2 de 1 mm
P " 15 16
Linha de 16 detzemm Linha de =
Matriz fixa [TTTTTITTTTTTTT] Matriz s |esh) |l 2s] s
adaptativa P
< 20 mm >
4 de 05 mm

Linha de

-

Matrix
hibrida

— 15 mm ——p

M— 15 mm ———»
32 mm

Figura 27 — Organizacao dos detectores em linha para os trés tipos considerados (20).
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2.2.1.4. Factores técnicos em TC Multicorte

Existem dois tipos de factores técnicos: um relacionado com a dose aplicada ao
paciente e o outro relacionado com o processamento e visualizacdo da imagem tomogréfica.
Estes factores estao resumidos na tabela seguinte:

Tabela 2 - Factores técnicos em TC Multicorte.

Factores Técnicos

Intensidade da corrente, tensao, tempo,
Dose aplicada ao paciente distancia entre cortes, pitch, colimacéo e
volume que se pretende investigar

Campo de visdo, tamanho da matriz de
reconstrucdo, algoritmo de reconstrucdo e
janela de visualizagao (nivel e janela)

Processamento e visualizacao de
imagem

2.3. FORMACAO DA IMAGEM EM TC HELICOIDAL E TC
MULTICORTE

O principio da TC, consiste em obter a distribuicdo espacial de uma grandeza fisica a
partir de dados de projec¢ao medidos exteriormente ao objecto, imaginando o corpo
humano como um conjunto finito de sec¢Bes discretizadas em elementos volumétricos
(voxel)

A obtencdao de imagem em TC inclui um feixe de radiacdo X que gira a volta do
paciente e que o aborda em todo o seu perimetro. A radiacdo emergente do paciente e que
corresponde a radiacdo atenuada de acordo com o coeficiente de absorc¢ao das estruturas
em estudo vai estimular um conjunto de detectores que por sua vez dardo origem a sinais
eléctricos que conduzem a informacado para um computador.

A informacao da superficie irradiada, que chega aos detectores é a soma de todas as
projeccées (conjunto de raios soma que possuem direccBes paralelas) para abordar um
plano para que este seja estudado na sua totalidade.

Considerando um conjunto de projec¢bes adquiridas em geometria paralela, numa
regido angular de 3609, a forma mais frequente de apresentar as projec¢des corresponde a
um senograma, cujo nome deriva do facto da projeccdo de um unico ponto produzir uma
curva sinusoidal no dominio do senograma. No espaco do senograma, ou espaco de Radon,
os eixos horizontal e vertical representam os canais do detector e o angulo das projecgoes,
representado na figura seguinte:
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The Sinogram

The Object

views

X Y

rays View A—"

Figura 28 - Exemplo de um senograma e objecto respectivo (22).

Os valores de atenuagdo registados sdao esquematizados por perfis de corte que
através de um método de retroprojec¢ao permitem a reconstrucdo da imagem. Esta soma
de todas as projecg¢des sairia com irregularidades se a ela ndo aplica-se-mos um algoritmo de
convolucdo que se conhece com filtro.

Os filtros podem ser duros se queremos acentuar diferencas na imagem (boa
resolugdo espacial - capacidade de distinguir dois detalhes de dimensdes muito reduzidas e
de forte densidade) ou suaves se queremos atenuar diferencas (boa resolugdo de densidades
- capacidade de distinguir estruturas de densidade proxima).

O sinal eléctrico é convertido num sinal digital originando uma matriz, sendo que
cada valor unitdrio da matriz corresponde a um pixel (unidade de superficie elementar da
imagem matricial), referente ao coeficiente de atenuagao de cada voxel (unidade de volume
do volume estudado).

As densidades encontradas na imagem vao corresponder a valores que se incluem
numa escala de cinzentos que se ajusta para cada estrutura e para cada patologia.

Cada step da escala de cinzentos corresponde a 100 unidades de Hounsfield (UH) ou
seja um tom de cinzento. Este procedimento diz respeito ao pds-processamento de imagem
e a utilizacdo de janelas (que sdo funcdo dos coeficientes de atenuacdo dos tecidos e fluidos
organicos) e de niveis (que correspondem a intensidade média numa imagem de TC e que
varia entre “+1000 UH” que corresponde ao osso e depois de forma decrescente os
musculos, a agua”’0 UH”, a gordura e o ar“-1000 UH”, estdo disponiveis 4096 valores
distintos, compreendidos entre -1024 e +3071 UH)

Os orgdos do corpo Humano podem ser caracterizados directamente pelos
coeficientes de atenuacdo linear ou indirectamente pelos valores de TC, em unidades de
Hounsfield, determinados a partir dos coeficientes de atenuacdo linear u(x,y). Para um
tecido genérico T, com coeficiente de atenuagdo uT, o valor TC é definido, por:

_ Hiecido — Hagua

tuégua

TC (2.

2)
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A aquisicao de imagem pode ser como uma radiografia digitalizada (scanograma) em
que o paciente se desloca ficando o sistema (ampola/detectores) fixo. E a partir desta
imagem que se fazem as orientacdes dos cortes transversais a adquirir.

Os modos de aquisicdo dos cortes transversais, podem ser obtidos em sequencial
(corte a corte) ou helicoidal (aquisi¢ao continua).

Um feixe de radiagdo X atravessa o organismo e é atenuado por absorgao e difusdo
(efeito fotoeléctrico e de Compton), esta atenuacdo dependerd da densidade do meio, da
sua composicao atémica e da energia do feixe de Raios X.

Assim a imagem em tomografia computorizada é a exibicao da estrutura interna de
uma sec¢do do corpo adquirida através de multiplas medi¢ées de absor¢ao de raios X
efectuadas por abordagem rotacional a volta desse mesmo corpo (20).

2.4. VANTAGENS E LIMITACOES DA TC

Os estudos realizados em TC tém vantagens e limitacdes comparativamente com a
radiologia convencional?, mas de modo algum estas limitagdes impediram o
desenvolvimento da TC ou restringiram a sua utilizagdao. Na verdade, tais limitagdes abriram
caminhos para a resolucao de problemas e para a investigacdo. Actualmente, a TC continua a
ser uma ferramenta atil para o diagndstico em medicina e existem estudo em curso para
melhorar o seu desempenho.

Tabela 3 - Vantagens e Desvantagens da TC em relacao a RC’.

|
Vantagens Desvantagens ‘

. . Baixa resolugdo espacial;
Excelente resolugdo de baixo contraste;

Dose mais elevada para regides anatémicas
Feixe altamente colimado; semelhantes

A presenca de objectos metalicos produz
Detectores eficientes; artefactos conhecidos (“streak artifacts'®”)
nas imagens de TC

Estudos angiograficos;

Contributo no planeamento cirurgico e
terapéutico;

Analise optimizada de forma, contornos,
numero e densidade de lesGes.

® Tabela (2)
° Radiografia Convencional.
10 Traducdo a letra: artefactos risca.
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A radiologia convencional é uma projeccdo bidimensional de uma estrutura que é
tridimensional.

Assim, a imagem obtida é uma sobreposicdo de infinitos planos. Estdo
comprometidas as informagdes em profundidade e a valorizagdo ou nao, de possiveis lesdes.

O aparecimento da TC veio colmatar esta limitagdao contribuindo ainda, com a sua
posterior evolugdo através da TC Helicoidal e da TC Multicorte, para estudos realizados de
forma 4gil, aproveitando uma sé apneia quando se investigam estruturas com movimento
involuntdrio, credenciou de forma menos invasiva estudos angiograficos e avaliacdes com
uma melhor compreensao fisioldgica.

A evolugdo tem-se vindo a traduzir na optimizagao da resolugdo espacial e temporal,
quer com o contributo da aquisicdo, quer com a optimizagdo da reconstru¢ao da imagem e
pos processamento. Apesar da radiologia convencional ser ainda o exame de 12linha com
menor custo, mais disponivel e com menos dose dada ao paciente, a TC permite de forma
mais fidedigna tornar esclarecedor um provavel diagndstico por imagem, prestando assim,
desde que justificado e com a menor dose possivel um meio facilitador de intervencao
rapida em medicina.
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CAPITULO 3 - ASPECTOS DE PROTECCAO RADIOLOGICA E
DOSIMETRIAEM TC

3.1. O SISTEMA INTERNACIONAL DE PROTECCAO
RADIOLOGICA

O sistema internacional de Proteccdo Radioldgica cujo embrido foi lancado em 1925
baseia-se nas recomendagdes da Comissdo Internacional de Proteccdo Radioldgica (ICRP™)
(23). Os “Basic Safety Standards” (BSS) da Agéncia Internacional para a Energia Atémica
(IAEA™) s30 os padrdes de base de seguranga que regulamentam de determinam, utilizando
as recomendacdes do ICRP, as praticas radiolégicas em todos os sectores de actividade que

envolvam a manipulagdo de radiagbes ionizantes (24).

A evolugao, ao longo das décadas, do conhecimento cientifico sobre os efeitos
bioldgicos das radia¢des ionizantes e da percepcdo do risco associado a exposicdo (normal
ou na sequéncia de acidentes radiolégicos, na sequéncia da deflagracdo das bombas
atémicas em Hiroshima e Nagasaki) de individuos a radiagBes ionizantes, determina o
caracter dinamico e evolutivo do sistema internacional de Proteccdo Radioldgica. Tal
conhecimento cientifico é compilado e analisado pela Comissdo Cientifica das Nacdes Unidas
para os Efeitos da Radiacdo Atodmica (UNSCEAR) e materializado nos seus relatdrios (25).

No espaco da Unido Europeia, as recomendacdes do ICRP e os regulamentos e
padroes de seguranca da IAEA traduzem-se em Directivas comunitdrias, das quais se
destacam a Directiva EURATOM 96/29 (de 1996) (26) e para as aplicagdes médicas a
Directiva EURATOM 97/43 (de 1997) (27). Tais Directivas sdo de aplicacdo obrigatdria nos
paises membros da Unido Europeia e visam contribuir para a utilizacdo segura das radiaces
ionizantes sendo transpostas para o ordenamento juridico nacional através de Decretos-Lei,
Decretos regulamentos e outra legislacao.

O relatdrio ICRP-60 (28), publicado em 1990, estabeleceu as funda¢des do moderno
sistema internacional de Proteccdo Radioldgica, determinando que os trés principios
basilares do sistema internacional de Proteccdo Radioldgica sdo:

" International Commission of Radiological Protection
2 International Atomic Energy Agency, organizacdo da Nag¢des Unidas sediada em Viena, Austria
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e Justificagdo (das practicas radioldgicas)

e Optimizacdo (das doses de radiacbes e correspondente exposicdo), com o
estabelecimento do principio ALARA (“As Low AS Reasonably Achievable”)

e Limitacdo de doses (estabelecendo valores maximos das doses a que devem estar
expostos profissionais e membros do publico, no ambito das aplicagdes das radia¢des
ionizantes e praticas associadas)

Estes trés principios revestem-se de importancia fulcral no dmbito das aplicacdes
médicas das radiacdes ionizantes, ditando a necessidade de justificar a realizacdo de exames
médicos, a optimizacdo das doses decorrentes e a limitacdo da dose total a que estdo
expostos profissionais e utentes/pacientes. A quantificacdo das relacdo entre a dose e a
gualidade de imagem é um dos principais topicos que devem ser abordados em Radiologia.

Em anos recentes, o conhecimento cientifico sobre a radiosensibilidade de 6rgdos e
tecidos associado a disseminacdo da utilizacdo das radiacGes ionizantes nas praticas
médicas, determinou, nomeadamente em Tomografia Computorizada, a emergéncia da
avaliacdo da exposicdo de ambito pediatrico. Em outras valéncias, nomeadamente em
Radiologia de Intervencdo e em Cardiologia de Intervencdo a exposicao dos
utentes/pacientes adquiriu também uma importancia sem precedentes.

Pelo que os aspectos dosimétricos associados a exposicdio de ambito médico a
radiacOes ionizantes sdo da maior importancia. A medicdo, cdlculo e avaliacdo de doses
constitui uma etapa crucial para a Protec¢ao Radioldgica em Medicina.

O sistema internacional de Proteccdo Radioldgica rege-se actualmente pelas
recomendacdes vertidas no relatdério ICRP-103 (29) que consolidou as recomendacdes do
relatdrio ICRP-60 dando destaque a aspectos diversos (actualizacdo de valores de factores de
ponderacdo das radiacdes, de valores de factores de ponderacdo tecidular, clarificacdo de
conceitos diversos, énfase aos aspectos de limites de dose, niveis de intervencdo, etc.) e
determinou a necessidade de efectuar e avaliar também a Proteccdao Radioldgica do
Ambiente e das espécies ndao-humanas.

3.2. GRANDEZAS RADIOMETRICAS

Considerando que um ponto P no centro de uma esfera que é atravessada por um
feixe de radiacdo electromagnética ionizante e que a esse ponto esta associada uma esfera
(centrada em P), de volume dV e circulo maximo de area dA, como mostra a Figura 29,
podem ser definidas varias grandezas.
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Feixe de Radiagio

‘ £\
Circulo de area dA ".’
d Esfera de Volume dV e
massa dm

Figura 29 — Esfera de volume dV, massa dm centrada no ponto P.

Fluéncia de particulas (d)): é o quociente entre o nimero de particulas dN incidentes na

esfera que cruzam a secgdo transversa dA,

D= d%A , (3.1)

exprime-se em m?. O nimero de particulas N corresponde a particulas emitidas,
transferidas ou recebidas.

Fluéncia energética (‘P) é o quociente entre a energia de todos os fotdes incidentes OR e
a seccdo transversa 0A da esfera,
—dR
w=dRA, (3.2)

exprime-se em J-m=2 %,

Taxa de fluéncia de particulas ((,15) ou fluxo: é a fluéncia de particulas por unidade de tempo

dt (dt é um intervalo de tempo),
_dg
¢="4t (3.3)

exprime-seem m7?-s™.

Taxa de fluéncia energética ((p): é a fluéncia energética por unidade de tempo, (dt é um

intervalo de tempo),

—_dv
(/’— dt ’ (34)

exprime-se em W -m2.

B jde Joule.
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3.3. GRANDEZAS DOSIMETRICAS

Desde a descoberta dos raios-X, em 1895 por Rdentgen, que surgiram varias
grandezas dosimétricas e respectivas unidades. Estas grandezas tém como objectivo
descrever, de uma forma rigorosa, a quantidade de energia que um determinado feixe de
radiagdo deposita num dado meio material.

Em dosimetria de radiagdes ionizantes é fundamental considerar-se que a energia é
depositada no meio material em duas etapas. A primeira diz respeito a transferéncia de
energia dos fotdes para os electrdes atdmicos, originando a sua libertacdo e consequente
movimentacdo através do préprio meio. A segunda etapa relaciona-se com a perda de
energia desses electrdes ao longo do seu percurso, através de multiplas interacgdes que
envolvem outras excitagdes e ionizagdes.

3.3.1. Kerma (K)

Kerma (K), acrénimo para Kinetic Energy Released per unit of MAss™, é uma grandeza
gue quantifica a energia média transferida pelos fotdes para os electrées quando um feixe
de radiacdo incide num dado meio material, sem ter em conta o que se passa ap0ds essa
transferéncia. O Kerma define-se por:

K=—t (3.5)

onde E, ¢é ovalor médio da energia transferida no volume dV , sendo dm a massa contida

. -1 .
nesse volume. O Kerma exprime-se em J-KJ™ ou Gy. Pode, igualmente, expressar-se o

kerma em termos de fluéncia energética ¥,

K:\P-(ﬂ] , (3. 6)
0

My | - _ A . . . .
onde, [—" é o coeficiente mdssico de transferéncia de energia. Na figura seguinte esta
P

ilustrado o conceito de Kerma.

1 Energia Cinética libertada por unidade de massa.
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Volume de massa dm
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Figura 30 - Processo de transferéncia de energia de um fotdo para um meio material: no ponto P.

No Processo de transferéncia de energia de um fotdo para um meio material
representado na imagem acima, o fotdo interage com electrdoes de atomos do meio material,
dando origem a libertacdo de fotGes secundarios (hv’) e electrées em movimento; estes, ao
sofrerem interac¢Ges vao perder energia ao longo do trajecto (entre P e P’) por colisdes com
outros electrées do meio ou por emissdo de radiacdo de travagem hv”. A energia transferida
por unidade de massa, em P, é designada por kerma.

Quando ocorre transferéncia de energia para os electrdes, estes irdo dissipa-la,
essencialmente, devido a colisdes (fracas e fortes) com outros electrées do meio e a
“colisdes” radiativas. Assim, pode fazer-se uma decomposicao da grandeza Kerma em duas

componentes: Kerma de colisdo, K. e Kerma radiativo, K.,
K=K, +K, , (3.7)

onde o Kerma de colisdao quantifica a energia que é dissipada pelos electrdes ao colidirem
com outros electrdes, através de ionizacbes e excitacdes ao longo do seu percurso, e o
Kerma radiativo refere-se a radiacdo de travagem produzida enquanto as particulas
secunddrias sdao desaceleradas no meio.

3.3.2.  Exposi¢ao (X)

A expressao que define a grandeza dosimétrica Exposicdo é:

X (d_Qj , 5.8)
dm )/,

onde dQ é o valor absoluto da carga eléctrica total dos iGes de um sé sinal produzidos pelas

interaccdes dos fotdes incidentes na massa de ar dm.

. . . . -1 .
No sistema internacional esta grandeza exprime-se em C-Kg™, mas outra unidade

muito usada é o roentgen (R), sendo que 1R = 2,580x10*C kg™ ou 1C-kg™ =3876R.
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Pode também relacionar-se a exposicdo com a fluéncia energética ¥ de um feixe
através da seguinte expressao:

xay[ﬂ vvi , (3.9)

ar

e . ~ . .
onde | — | corresponde ao quociente entre a carga do electrdo e o valor médio da energia

ar

necessaria a formacdo de uma ionizacdo no ar (33, 97 J/C) B

Pode, ainda, relacionar-se a exposi¢éo com a grandeza kerma no ar, pela seguinte
expressao:

X :(Kc)ar : \N_ ) (3 10)

ar

3.3.3. Dose absorvida (D)

Do ponto de vista de proteccdo radioldgica, usa-se o termo Dose absorvida (D) para
exprimir directamente a energia absorvida, independentemente do meio e do tipo de
radiagao.

Esta grandeza dosimétrica é aplicavel tanto a radiacdo ionizante directa (particulas
carregadas, tais como electrdes, protbes, etc.) como a indirecta (particulas neutras, tais
como fotdes, neutrdes, etc.). E a Dose absorvida que se define como a energia cedida por
unidade de massa de material irradiado, para qualquer radiacdo ionizante e qualquer
material irradiado.

A energia cedida, E, ao meio material é dada pela seguinte expressao:
e=E,-E,+>.Q, (3.11)

onde E;, é a soma da energia cedida ao meio material pelas particulas que penetram o
volume V, E , é a soma de energia das particulas que abandonam o mesmo volume e

ZQ diz respeito ds conversdes massa-energia dentro do mesmo volume.

A Dose absorvida (D) é, entdo, dada pela seguinte expressao:
_de

D=-%2
dm

(3.12)

Pode, entdo, definir-se dose absorvida (D) como sendo o valor esperado da energia
cedida ao meio material por unidade de massa do mesmo.

> Este valor é proposto por Boutillon e Perroche e pelo Comite Consultatif pour les Etalons de Mesure dés Rayonnements
lonizants [CCEM85], tendo sido aceite pela Agéncia Internacional de Energia Atémica em 1987 [IAEA87].
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A unidade, do sistema internacional, de dose absorvida é o Gray (Gy). Um Gray
equivale a quantidade de radiagdo que provoca a absorgdo de 1J por kg de matéria exposta
a radiagdo,

1Gy =1 J/kg

A unidade antiga de dose é o rad"®. Um rad equivale 3 quantidade de radiacdo que
provoca a absorg¢ao de 107 J de energia por grama de matéria, ou seja,

1rad =107 Gy

3.3.4. Dose equivalente (H)

Para se ter em conta as diferentes capacidades de interac¢des bioldgicas dos
diferentes tipos de radiacdo, foi criada a grandeza Dose equivalente (H). Em proteccdo
radioldgica, para o caso de um 6rgdo, ou tecido, irradiado por radiacdes de diversos tipos, a
definicao de Dose equivalente (H) num 6rgao T exprime-se:

H=>W,-D, (3.13)

representando o produto da soma das doses absorvidas num érgao, ou tecido, multiplicadas
pelos factores de ponderacdo das diferentes radiacées, sendo D a dose absorvida devido a

radiagdo R recebida pelo 6rgdo T e W, o factor de ponderagdo da radiac;éo17 R para aquele

6rgdo. Para o caso de fotdes e electrdes, de qualquer energia, W, =1, como mostra a tabela

seguinte:

Tabela 4- Factor de ponderagao da radiagdo para diferentes tipos de radiagdao e gamas de energia (30).

Tipo e gama de energia Factor de ponderagao da
radiacdo, wy
Fotoes, todas as ENErgias ..ccieiieerneesmesnssisssscssneeinssersnssnsssssssssssssssssees 1
Electroes e mudes, todas as €Nergias ...ccccccveeeeessrcssssssssssssennesnsnnennennans 1

Neutrdes, energias:

K AO KV ettt ettt et sevae e st e s ereessaesesaessasaessreaesnes 5
10 €V @ 100 KOV oottt et s st sv e s 10
> 100 KEV @ 2 IMEV .ttt ettt sttt esaee s esaaee st e s enees 20
>2 MeV a20 MEV ... 10
> 20 MRV et e e 5
ProtGes, excepto protdes de recuo (energia > 2 MeV) ....ceeerccscennrenens 5
Particulas alfa, fragmentos de cisdo, ntcleos pesados ......ccccccuueerannes 2

te Sigla de Radiation Absorbed Dose.
7 0s factores de ponderacdo sdo definidos pela ICRP (International Commission on Radiological Protection).
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Em resumo, dose equivalente é uma dose de radiagdo ionizante, medida em Sv18,
absorvida por uma parte especifica do corpo e ajustada para o tipo de radiacdo usada.

3.3.5. Dose Efectiva (E)

Diversos 6rgdos ou tecidos tém diferentes radiosensibilidades. A Dose efectiva (E) é a
grandeza da protecc¢do radiolégica que toma em consideragdo este facto e representa a
soma das doses equivalentes H, resultantes de irradiacdo interna e externa, ponderada para
todos os tecidos e 6rgdos, através de factores de ponderacao,

E=>W -H, (3. 14)

onde W; s3o os factores de ponderagdo tecidulares contabilizando o detrimento para

efeitos estocasticos referentes ao érgao T. Estes factores de ponderacdo sdo independentes
do tipo de radiacao e da energia utilizada.

Tabela 5 - Factores de ponderagdo tecidular para diferentes 6rgaos ou tecidos (30).

Tecido ou érgio Factores de ponderagao
tecidular, wT

Gonadas 0.20
Medula éssea (vermelha) 0.12
Célon 0.12
Pulmao 0.12
Estomago 0.12
Bexiga 0.05
Mama 0.05
Figado 0.05
Eséfago 0.05
Tirdide 0.05
Pele 0.01
Superficie éssea 0.01
Restantes 0.05

'8 Sievert (Sv) é uma unidade do SI, em que 1 Sv = 1 J/kg.
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3.4. GRANDEZAS DOSIMETRICAS EM TC

3.4.1. DPI?®

O Integral do Perfil de Dose (DPI) mede dose (mGy) por cm de colimacdo do feixe de
radiagdo a saida da camara de ionizagdo, tendo, assim, esta unidade mGy-cm, expressa no

electrometro. Através desta grandeza consegue-se chegar ao CTDI, explicado seguidamente.

3.4.2. CTDI?°

A principal grandeza dosimétrica utilizada em TC é o CTDI. Este é definido como a
razdo existente entre o integral ao longo da linha paralela ao eixo de rotacdo (z) do perfil de

dose [D(Z)] para um unico corte e a espessura nominal do corte T,
CTDI =£TD(Z)-dz , (3. 15)
T —o0

expresso em mGy.

Na pratica, uma boa estimativa do CTDI pode ser feita com uma camara de ionizacdo
tipo lapis, com um comprimento activo de 100mm, de modo a fornecer uma medida de
CTDl g9 expressa em termos de dose absorvida no ar (mGy). Essas medi¢cdes podem ser
realizadas “free-in-air” com o eixo de rotagao do scanner (CTDl;qg air) 0U No centro (CTDlyg )
e periferia (CTDlyg,p) de tipicos fantomas de dosimetria de TC. Na figura seguinte, esta um
esquema representativo da medicdo do CTDI efectuada neste trabalho:

Medigdo do CTDI

-y

Figura 31 - Esquema da medi¢ao do CTDI ponderado no plano do corte.

19 Sigla para Dose Profile Integral.
20 Sigla para Computed Tomography Dose Index.
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As medicbes do CTDI, com fantomas padrdo (cabeca e corpo) de dosimetria, podem
ser usadas no sentido de fornecer uma indicagdao da dose média num Unico corte, para cada
configuragao de espessura nominal de uma dada fatia. Partindo do principio que a dose num
determinado fantoma diminui linearmente com a posi¢ao radial a partir da superficie para o
centro do fantoma, o CTDI ponderado, CTDly (Weighted), é o valor ponderado da dose
média e é calculado da seguinte forma:

CTDI,, =%CTD|mC %CTDlmp , (3. 16)

expresso em mGy. O valor CTDIy, pode ser normalizado, nCTDI, onde n representa a unidade
radiografica de exposicao (mAs) (c), sendo:

nCTDI,, =1(:TD|W ) (3.17)
C

expresso em mGy(mAs)f1 (31).

O DPI (explicado na secgao 3.4.1) obtém-se do CTDI, através da seguinte relagdo:
DPI =CTDI xcolimacéo , (3.18)

sendo que a colimagdo é expressa em cm e CTD/ em mGy.

3.4.3. DLP#

Outra grandeza referenciada pela EC** é o Produto Dose-Comprimento (DLP) que
inclui o volume irradiado do paciente (ou fantoma) durante um exame completo:

DLP =) nCTDI,,-T-N-C , (3.19)

onde i representa cada série de uma sequencia que forma um exame, N é o numero de
cortes, cada uma com uma espessura T (cm) e C representa a exposicdo radiografica (mAs).
DLP é expresso em mGy-cm (31).

3.44. MSAD?3

O valor médio da dose para multiplas aquisicGes, designado por MSAD, é uma
medida da dose média absorvida (mGy) na zona irradiada pelo paciente apds a exposicao
realizada para obtencdo das imagens adquiridas.

2 Sigla para Dose-Length Product.
2 European Commission.
2 Sigla para Multiple Scan Average Dose.
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O valor do MSAD e do CTDI estdo relacionados pela equacdo:

h 1+OO
MSAD=CTDIE=E_J;D(Z)-dz , (3. 20)

onde d é o intervalo entre os cortes, ou seja, o deslocamento da mesa.

A MSAD é directamente proporcional a corrente anddica e ao tempo de varrimento,
aumenta com a tensdo, aumenta com o decréscimo da espessura do corte. Para a cabecga,
tem valor idéntico no isocentro e na periferia. Para o corpo tem valor significativamente
menor no isocentro do que na periferia (20).

3.5. DOSE NO PACIENTE

Seria expectavel pensar que, com os avanc¢os na tecnologia da TC e na dosimetria
(com a introducdo de novos conceitos que incluem informagdo sobre o presumivel risco
bioldgico), a dose de radiagao em TC tivesse diminuido. No entanto, a diminui¢ao de dose
em TC, ndo corresponde ao que seria esperado.

3.5.1. Valores tipicos de dose

Na tabela que se apresenta a seguir, estdo expostos alguns valores para a dose
efectiva entre exames de TC e exames feitos aos mesmos 6rgdos em RC. E de realcar as
diferencas consideraveis:

Tabela 6 - Doses efectivas (mSv) em alguns exames de TC e RC (20).

Exame Computontada | Comvemonsl
Cabeca 3,6 0,3
Coluna lombar 6,0 2,1
Coluna toracica 7,8 0,9
Tronco 9,3 0,05
Abddémen 8,8 1,4
Pélvis 9,4 1,2
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3.5.2.  Factores que influenciam a dose

Muitos sdo os factores que afectam a dose a que sdo expostos os pacientes em

exames de TC. Diferengas nos equipamentos entre modelos e fabricantes, diferentes
processos de filtragdo, diferentes distancias entre o foco (“point source”) e o isocentro,
diferengas no sistema de colimacdo e, ainda, a eficiéncia do detector (entre outras) tém um
papel determinante na dose “aplicada” ao paciente. Assim, é extremamente importante
uma avaliacdo individual de todos os factores de exposi¢do inerentes a cada equipamento

TC.

Para além destes factores, existem outros parametros técnicos que influenciam

igualmente a dose (20). Sao eles:

Tensdo (kV) — O aumento da tensdo endurece o feixe de raios X penetrando mais
facilmente na matéria. No entanto, um aumento da tensdao é acompanhado por um
aumento exponencial da dose sobre o paciente.

Intensidade de Corrente (mA) e tempo de exposi¢ao (s) — a seleccdo da intensidade
de corrente da ampola e do tempo de exposicao para determinar a exposi¢ao
radiografica é de uma importancia crucial. Para um exame de TC a dose a que o
paciente é exposto varia linearmente com o produto da corrente da ampola pelo
tempo de exposicao.

Pitch — o aumento do pitch faz com que a dose sobre o paciente diminua, pois hd um
numero menor de rotagdes para a mesma distancia. No caso de o pitch ser igual a 1,
a mesa, move-se o equivalente a espessura do corte por rotacdo e a energia é cedida
ao objecto num volume duplo.

Colimagao — A eficiéncia geométrica dos detectores é deteriorada com colimagdes
muito finas. Este efeito leva a um aumento indirecto da dose pois levard a um tempo
de exposicdo maior. A colimagcdo devera ser efectuada de acordo com o
comprimento dos detectores activos, pois uma maior cobertura do eixo dos ZZ
permite a aquisicdo de dados com um Pitch maior e consequentemente uma reducgao
de dose significativa.

Espessura de corte - A dose ndo é directamente afectada pela espessura do corte. No
entanto mudancas na espessura do corte sdo acompanhadas por um amento de mAs,
por rotacdo, havendo portanto um aumento efectivo de dose.

46



CAPITULO 4

CAPITULO 4 - MEDICOES

4.1. MATERIAIS E METODOS

As medicdes foram executadas no Hospital de S3o José, em Lisboa. Até se obterem as
derradeiras medicOes, utilizadas para validar os resultados de Monte Carlo, foram ndo sé
realizadas varias tentativas, que tiveram lugar em varios dias (algumas horas por dia), como,
também, foram passadas algumas tardes no préprio servico, com a finalidade observar e
familiarizar com servico.

A montagem experimental incluia a colocacdo do fantoma na mesa do paciente (o
centro do fantoma foi alinhado com o isocentro do equipamento, com o auxilio dos lasers —
Figura 32), uma camara de ionizacdo, inserida num dos cinco orificios do fantoma, um
electrometro e a manipulacdo do equipamento a partir da sala de controlo. A imagem
seguinte (Figura 32) representa um fantoma de corpo com camara de ionizagao colocada as
12h, a ser posicionado no equipamento de TC, com o auxilio do feixe de localizagdo (a
vermelho na figura).

Como referido anteriormente, para a execucdo das medi¢des foram necessdarios: uma
camara de ionizagdo e respectivo electrémetro, fantomas (corpo e cranio) e o equipamento
de TC. De seguida, detalha-se cada um deles.

Figura 32- Montagem experimental (fantoma + camara de ioniza¢do).
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4.1.1. Camara de Ionizagdo e Electrometro

A camara de ionizacdo e respectivo electrdmetro utilizados, da marca Radcal®, estdo
calibrados para raios-X até 150 keV, para temperatura e pressdao de 22°C e 101.3kPa,
respectivamente.

Em todas as medigdes, utilizou-se um adaptador da camara de ionizacdo ao orificio
do fantoma, por forma preencher o espaco entre ambos do mesmo material que o fantoma
(PMMA*) — uma vez que a cdmara tem um didmetro de 0,9cm de didmetro e o orificio tem
1,37cm.

Canter of Seraitve Volume

Phardom o 194 -4
Adapter = 127

Dimersiors in milimetens

Figura 33 - Esquema da camara de ionizagao (32).

4.1.2. Fantoma

O fantoma utilizado nas medi¢des é um cilindro de PMMA, um termoplastico com
uma densidade de 1.19 g/cm3. O fantoma de corpo tem um didmetro de 32 cm e uma
profundidade de 15cm. O fantoma tem cinco orificios de 1,37cm de diametro e 15cm de
profundidade. Aquando da medicdo, colocava-se a camara de ioniza¢do (com o respectivo
adaptador) dentro de um dos orificios, e os restantes 4 foram preenchidos com os
respectivos tubos, do mesmo material do fantoma, com o mesmo didametro (1,37cm) e
comprimento (15cm). Na figura seguinte, podem ver-se os dois fantomas e os tubos de
PMMA utilizados.

24 Sigla para PoliMetil-MetAcrilato
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Figura 34 - Fantomas de PMMA e respectivos tubos, usados para medigao.

4.1.3.  Equipamento de TC

O equipamento de TC utilizado no Hospital de S3o José é da marca General Electric
Company® (GE), da série BrightSpeed Select, multicorte, representado na figura abaixo.

Figura 35 - Equipamento de TC utilizado (Série BrightSpeed Select).

4.2. VALORES OBTIDOS NAS MEDICOES

Os valores de DPI (em mGy.cm) foram obtidos com a camara de ionizacdo e
respectivo electrémetro, modelo 9010 da Radcal Corporation®, na op¢do Auto Dose. A esta
camara de ionizacdo estava associado um factor de calibracdo (FC) que também tinha em
conta a variacdo de pressao e temperatura, com o valor nominal de 1,024.

Uma vez que foram feitas 5 medicGes para cada orificio, € necessario apresentar o
desvio padrdo da média, s, calculado através da expressao:
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onde X é amédiae N é o niumero de medigdes.

CAPITULO 4

(5.1)

Os valores medidos encontram-se na tabela seguinte. Todas as medi¢cdes foram

efectuadas com 350mAs, 120kV 2 1s de aquisi¢ao:

Tabela 7 - Medi¢des com o fantoma de corpo.

Orificio DPI (mGy.cm) DPI*FC (mGy.cm)

4,385 4.490

4,525 4.634

0° (12h) 4,523 4.632
4,527 4.636

4,526 4.635

4,316 4.420

4,311 4.414

90° (3h) 4,350 4.454
4,348 4.452

4,347 4.451

3,176 3.252

3,048 3.121

180° (6h) 3,048 3.121
3,050 3.123

3,048 3.121

4,234 4.336

4,234 4.336

270° (9h) 4,244 4.346
4,245 4.347

4,245 4.347

1,969 2.016

1,978 2.025

centro 1,971 2.018
1,977 2.024

1,979 2.026
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Para calcular o CTDI,, para o fantoma de corpo, é necessario, em primeiro lugar,

calcular a razdo existente entre os valores obtidos e a colimagdo usada (10mm),
seguidamente calcula-se a média das 5 medicdes efectuadas para cada orificio e, por fim,
aplica-se a férmula 4.16.

Tabela 8 — Média das medigdes com o fantoma corpo.

Orificio DPI*FC (mGy.cm) CTDI (mGy) Média CTDI (mGy) | Desvio padréo da média
4.490 44.902
4.634 46.336
0° (12h) 4.632 46.316 46.051 0,642
4.636 46.356
4.635 46.346
4.420 44.196
4.414 44.145
90° (3h) 4.454 44.544 44.384 0,197
4.452 44.524
4.451 44.513
3.252 32.522
3.121 31.212
180° (6h) 3.121 31.212 31.478 0,584
3.123 31.232
3.121 31.212
4.336 43.356
4.336 43.356
270°(9h) 4.346 43.459 43.422 0,060
4.347 43.469
4.347 43.469
2.016 20.163
2.025 20.255
centro 2.018 20.183 20.222 0,046
2.024 20.244
2.026 20.265

Com estes valores, pode calcular-se o CTDIy para o fantoma de corpo:

CTDly, necico :%CTDIC +§CTDI RSN
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o CTDL,  —Ly00 2994 2 [ 46.051+44,384+ 31,478+ 43,422
W ,medido 3 3 4

& CTDly, oo = 34,296+0,263MGy

4.2.1. Incerteza associada as medi¢coes

Como o factor de calibragdo ja tem presente a variagdao de temperatura e pressao, as
incertezas associadas as medi¢Ges prendem-se com a incerteza dada com o factor de

calibragdo. A esta incerteza atribui-se a sigla Ug . Estaincerteza é dada por:

U :Fixo,omz ,

Cc

sendo 0,0102 a incerteza do parametro F. e F.=1024. Estes valores foram cedidos

juntamente com a camara de ionizagao.

Para além disso, existem também incertezas relacionadas ndo s6 com a correcta
colocacdo da camara de ionizacdo no orificio do fantoma como também no correcto
alinhamento do mesmo sob o feixe de raios-X. Tais incertezas prendem-se com a distancia
da camara a fonte de raios-X. A esta incerteza atribui-se a sigla u,. Esta incerteza é dada por
(33):

z><0,3
d

V3

Uy =

onde 2 e +3 s3o constantes, d representa a distdncia entre a fonte e a cdmara de
ionizacdo e 0,3 represente a margem de variacgdo maxima de erro na colocacdo e
estabilizacdo do fantoma.

A incerteza (uv ) associada aos valores medidos tem a ver com o desvio padrdo da

média.

Segundo a lei da propagacdo das incertezas (33), temos que a incerteza U, é dada
por:

_ 2 2 2
u_ﬂ/uFC +Ug +Uy
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Assim, recorrendo a relacdo anterior, apresentam-se, na tabela seguinte, as

incertezas associadas as medidas de cada orificio:

Tabela 9 - Medices CTDI e respectiva incerteza.

0’ 46,051 0,643
90° 44,384 0,197
180° 31,478 0,584
270° 43,422 0,062
central 20,222 0,048
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CAPITULO 5

CAPITULO 5 - SIMULACOES UTILIZANDO METODOS DE MONTE
CARLO

5.1. METODOS DE MONTE CARLO

O advento dos modernos processadores, arquitecturas de computacao e tecnologias
de informacdo potenciou a implementacdo computacional dos métodos de Monte Carlo
para a simulacdo do transporte de particulas e das suas interaccdes com a matéria, e para a
modelacdo de sistemas fisicos (equipamentos, instalacGes e infraestruturas) envolvendo a
utilizacao de feixes de particulas, fontes de radiagcdo e materiais radioactivos.

A utilizacdo dos métodos de Monte Carlo em praticamente todas as areas de
actividade, desde a investigacdo fundamental em diversos dominios cientificos e
tecnoldgicos, até as aplicacdes das radiacdes ionizantes na drea da Saude, na Agricultura, na
Industria, etc. e mais recentemente na drea da Seguranca, é efectuada utilizando um
conjunto de técnicas de modelacdo e métodos numéricos que recorrem aos principios
fundamentais da Teoria das Probabilidades e da Estatistica para simular o caracter
intrinsecamente estocdastico da Fisica das interac¢des das radiagdes ionizantes e da Fisica de
Particulas.

A utilizacdo de geradores de niumeros pseudo-aleatdrios e de complexos algoritmos
de amostragem de varidveis tais como a energia, angulos, multiplicidade de particulas
produzidas, distancias até a proxima interacgao, seleccdao do tipo de interacgao, etc., sao
inerentes a utilizacdao dos métodos de Monte Carlo em Fisica Computacional das Radiag¢des.

O conhecimento com exactiddo, das seccOes eficazes (e das probabilidades) de
interaccdo das particulas com os materiais, para os principais tipos de interac¢do e materiais
diversos é crucial para a utilizacdo dos métodos de Monte Carlo em Fisica Computacional
das Radiac¢Oes. Tais dados de secc¢des eficazes sdo disponibilizados em bibliotecas (ficheiros)
de secc¢des eficazes que incorporam resultados experimentais obtidos a partir de medicdes
efectuadas e de previsdes de modelos tedricos devidamente validados.

A Figura 36 descreve de forma pictérica, o método de Monte Carlo como um dominio
de confluéncia entre diversos dominios cientificos (Teoria das Probabilidades, Estatistica,
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Fisica das RadiagOes, Fisica de Particulas) e métodos numéricos (geragdao de numeros
aleatdrios, algoritmos de amostragem, etc.) que utilizando resultados experimentais e/ou
modelos tedricos para obter as secc¢oes eficazes de interac¢do das particulas e radiacdo com
a matéria sdo utilizados com grande sucesso e exactiddo num numero crescente de
aplicagGes para simular e modelar o caracter aleatério inerente as histérias (percursos) das
particulas ao atravessarem um material.

Processos
Estocasticos

Algoritmos de

Amostragem Secgao Eficaz

Geragao de
Numeros
Aliatérios

Analise dos
DEL [

Probabilidade
e Estatistica

Figura 36 — Método de Monte Carlo.

5.2. O PROGRAMA MCNPX

Ao longo dos anos, os diferentes programas de simulacdo das interac¢des de
particulas e do transporte da radiacdo utilizando métodos de Monte Carlo (MC) foram sendo
gradualmente aperfeicoados, nomeadamente ao nivel das teorias e algoritmos que
descrevem o transporte de electrdes (34), que tornaram estes cddigos numa importante e
crucial ferramenta para a compreensao de todos os fendmenos que envolvem a interaccao
da radiacdo ionizante com a matéria. Consequentemente, estes métodos sdo largamente
utilizados em diversas areas e aplicacdes, tais como; a Proteccdao Radioldgica e Dosimetria
(35), (36), (37). Diferentes métodos de simulacdo de transporte de radiacdo foram

56



CAPITULO 5

desenvolvidos. Os programas de simula¢do por métodos de Monte Carlo actualmente mais
utilizados em Fisica das Radia¢Oes sdo o EGS4 (38), o PENELOPE (39) para o transporte de
electrdes e fotdes, o MCNP (40), o MCNPX e o FLUKA (41) para o transporte de praticamente
todas as particulas previamente referidas. A exactiddo destes métodos depende dos
algoritmos utilizados para efectuar o transporte de particulas, dos algoritmos de
amostragem de varidveis aleatdrias utilizados, do tipo das particulas a simular, das
interacgOes fisicas a considerar, dos intervalos de energia considerados, da exactidao na
descricao fisica e geométrica da fonte e exactiddo na descricdo da geometria e dos materiais
constituintes do sistema fisico considerado, entre outros.

Estes métodos diferem dos outros métodos de simulagdo por ser de caracter
estocastico, normalmente utilizando nimeros pseudo — aleatdérios, métodos de amostragem
de variaveis aleatdrias recorrendo a conceitos da Teoria das Probabilidades e da Estatistica,
por oposicdo aos métodos deterministicos.

O método de Monte Carlo utilizado neste trabalho foi o codigo MCNPX (42).

O MCNP?” é um dos principais programas de cdlculo cientifico para efectuar a
simulacdo por métodos de Monte Carlo do transporte das particulas na matéria e das suas
interacgées. O seu desenvolvimento foi iniciado na década de 1940 no laboratério LANL
(“Los Alamos National Laboratory”), nos Estados Unidos da América. E representativo do
estado da arte computacional em Fisica das Radia¢bes utilizando métodos de Monte Carlo, e
utilizado por milhares de utilizadores em todo o Mundo.

O MCNP(X), desenvolvido a partir do MCNP, desde a década de 1990, permite
efectuar a simulacdo do transporte de uma grande variedade de particulas (electrdes e
positroes, fotdes, protdes, neutrdes, particulas alfa, deuterdes, tritio, etc.), num intervalo de
energias de 1 keV?® a 1 GeV?’ (para electrdes e fotdes) e entre os meV? e algumas dezenas
de GeV (para neutrdes e protdes).

5.2.1. Estrutura do MCNPX

A especificacdo de um problema utilizando o programa MCNPX é efectuada num
unico ficheiro de entrada (input file). Esse ficheiro, definido pelo utilizador, contém
informacdes sobre:

» Sigla para Monte Carlo N-Particle.
1 KeV =103 eV.
71 GeV=10°eV.
®1mev=107ev
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e A geometria do sistema, definida utilizando superficies “standard” (planos,
esferas, cilindros, cones, superficies curvas, etc.);

e Os volumes (“cells”) constituintes do sistema, obtidos por operagdes
booleanas (reunido e intersec¢ao) das superficies acima mencionadas;

e A descricao dos materiais, (elementos quimicos e seus isdtopos, compostos
ou misturas) constituintes de cada volume do sistema;

e O “termo fonte” — caracterizacdo angular e em energia das particulas
emitidas pela fonte de radiacao, feixe de particulas, etc;

e A Fisica do problema, através da especificacdo do tipo de particulas cujo
transporte é pretendido, valores de corte (“cutoffs”) para a energia minima
das particulas a serem consideradas e outros parametros de relevancia para a
simulacdo do transporte de particulas e algoritmos associados e para o tipo
de processos fisicos a serem simulados;

e O tipo de resultados que se pretende obter, através da utilizacdo de tallies
gue permitem especificar quais as grandezas (fluxos, deposicdo de energia,
doses, etc.) a serem calculadas em superficies e volumes especificados pelo
utilizador e para que tipo de particulas;

e Parametros de controlo da execugao das simulagdes.

No anexo A, é fornecido um dos ficheiros de input usados neste trabalho, onde se
poderd observar a descricdo acima feita.

O funcionamento dos programas de simulacdao por métodos de Monte Carlo esta
dependente da existéncia de ficheiros de dados® de seccOes eficazes de interacg¢ao para as
diferentes particulas a transportar, para todos os materiais constituintes do sistema e para
as gamas de energia consideradas. Na auséncia de dados experimentais para um
determinado nuclido ou material, o programa utiliza um sofisticado conjunto de modelos
tedricos que permitem efectuar o transporte das particulas e simular as suas interac¢des no
referido nuclido ou material.

5.2.2. Tallies

A tally é um conceito usado neste cédigo, e que serve para especificar o tipo de
informacdo e as quantidades fisicas que o programa deve calcular para o utilizador, tais
como fluxos de particulas através de superficies ou energia depositada ou a dose absorvida

29 . 1
Comummente referidos como “bibliotecas”
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em determinada célula (volume), etc. Tais informagdes podem ser requeridas com uma ou
mais cartas de tally e a informacdo sera dada num ficheiro de saida, no fim de cada
simulacdo. Os resultados obtidos sdo impressos no ficheiro de saida e os dados
correspondentes podem ser facilmente analisados, interpretados, histogramados e
visualizados.

O cdédigo MCNPX permite especificar diferentes tipos de tallies, nomeadamente, seis
tallies para fotdes (Fx:P) e quatro para electrdes (Fx:E), todas normalizadas para darem o
resultado por particula emitida. Na tabela seguinte, encontram-se listadas os tipos de tallies:

Tabela 10 - Identificagdao de Tallies pelo tipo, descricao e unidades.

Tally Descrigdo Unidades
F1: P F1:E Corrente numa superficie Particulas
F2:P F2:E Fluxo médio numa superficie Particulas / cm?
F4:P F4:E Fluxo médio numa célula Particulas / cm?

F5a:P Fluxo num ponto ou num detector em forma de anel Particulas / cm?

F6:P Energia média depositada numa célula MeV /g
F8:P FS8:E Energia depositada em pulsos num detector pulsos

Para além destas tallies, o programa MCNPX disponibiliza uma outra potente
ferramenta denominada Mesh Tally. A Mesh Tally é um método que consiste em
disponibilizar quantidades tais como o fluxo de particulas, a dose ou outras quantidades,
calculados numa malha (grelha) sob a geometria implementada. A Mesh Tally permite
efectuar o mapeamento bi-dimensional e tri-dimensional de tais quantidades e a sua
visualizagao grafica, permitindo obter um maior e melhor poder de andlise e interpretagao
de resultados. Essa malha (grelha) pode ter uma forma rectangular, cilindrica ou esférica,
tendo neste trabalho sido utilizada uma grelha de geometria rectangular para cobrir o feixe.

As mesh tallies podem ser visualizadas através do MCNPX tally plotter, MCPLOT, ou
através de outros programas de visualizacgdo como o Mortiz (programa utilizado neste
trabalho). A andlise da data referente a Mesh Tally esta limitada apenas pelas capacidades
do programa grafico de visualizacdo utilizado.

Nas seccOes seguintes explicar-se-do mais detalhadamente a tally F6 e a mesh tally,
usadas neste trabalho.
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5.2.2.1. Tally F6

A tally F6 descreve a deposicdo de energia, sendo determinada através da seguinte
equagao:

Tally FG:%:J!_E[H (E)@(F,E,t)dEdtO\'/—V

(6.1)

expressa em MeV/g, onde p, é a densidade atémica (em atomo/barn-cm), Py é a

densidade (em g/cm3) e H (E) é a resposta térmica que, para fotdes, se define da

seguinte forma:

H(E)ZO_T(E)Hmédia(E) , (6.2)

onde,

Hoeao (E) =D, , P (E)<(E—Eox) , (6.3)

Onde p, ¢é a probabilidade da reacgdo i , 1 =1 corresponde a Dispersdo de Compton, 1 =2

corresponde a Producdo de Pares (onde Eou =l,022016=2m0c2) e 1=3 corresponde ao

efeito fotoeléctrico.

5.2.2.2. Mesh Tally

Tal como referido anteriormente a Mesh Tally é uma potente ferramenta
disponibilizada pelo programa MCNPX para efectuar a caracterizacdo e mapeamento tri-
dimensional de fluxos de particulas, de deposicdo de energia, das doses e de outras
guantidades, em superficies e volumes nos sistemas fisicos a serem simulados.

Para se definir uma Mesh Tally num ficheiro de input, sdo necessarios alguns
comandos que se iniciam com a palavra TMESH e terminam com a palavra ENDMD. Depois
de se definir o tipo de Mesh tally (se rectangular, cilindrica ou esférica), sdo necessarios 3
comandos, um para cada direccdo de coordenadas que, no caso deste trabalho,
correspondem as varidveis cartesianas x, y e z. Neste trabalho foi definida uma mesh tally do
tipo 3, correspondente a deposicdo de energia. A figura seguinte mostra a Mesh Tally
recorrendo ao programa X-Server:
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Filtro Bowtie

H / Colimador

————

Abertura da gantry

/

Fantoma

Figura 37 - Mesh Tally, vista frontal.

Fantoma Abertura da gantry

\ / Colir/nlador

Filtro Bowtie

: .

—

Figura 38 - Mesh Tally, vista lateral.
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5.3. IMPLEMENTACAO

Para a implementag¢do, em Monte Carlo, do equipamento de TC usado nas medigdes
(Figura 39) é necessario, em primeiro lugar, definir quais as estruturas necessdrias simular.
Tendo em conta que a Dose no paciente tem a ver com a energia proveniente do feixe de
raios-X, as estruturas para simulacdo sdo aquelas que se encontram no caminho do feixe.
S50 elas: os filtros (flat*® e filtro bowtie!), o colimador e, neste caso, o fantoma (com a
camara de ionizagdo). Na secgdo seguinte, apresentam-se as estruturas referidas.

Figura 39 - Interior da “Gantry”.

5.3.1.  Defini¢cdo da fonte de raios-X

O espectro de raios-X do feixe usado nas simulagcées foi encontrado numa referéncia
bibliografica (43), uma vez que o fabricante ndo forneceu qualquer tipo de informacgdo. O
espectro encontra-se representado na figura seguinte, e ja tem em conta o flat filter de
2,5mm de aluminio:

30 .
“Filtro plano”.
31 .
“Filtro laco-de-gravata”.
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Espectro de raios-X

oo / T~
0 ~/ \

T T T T T L

0 20 40 60 80 100 120 140
Energia (keV)

Figura 40 - Espectro de raios-X simulado.

Pode observar-se que este espectro de raios-X ja se encontra filtrado para as baixas
energias (abaixo dos 20 keV) e que os picos de energia caracteristica se encontram pelos 60
e 70 keV. Uma vez que se trata de um espectro bastante semelhante ao usado por Gu et al.
(44), com os picos de radiacdo caracteristica nas mesmas energias e filtrado com o mesmo
flat filter de 2,5 mm, este foi entdo o espectro escolhido para ser implementado neste
trabalho.

5.3.2.  Defini¢cdes do Material e Geometria

Uma vez que o fabricante ndo disponibilizou quaisquer informacdes sobre o
equipamento, todas as medidas usadas nas simula¢es (tanto dimensdes como distancias)
sao resultado da observacgao visual e, também, de alguma bibliografia.

5.3.2.1. Tomaografo

O equipamento de TC simulado (GE® série BrightSpeed Select) tem a abertura da
gantry de 70 cm, a distancia do ponto focal do feixe ao isocentro é de 54 cm, sendo a
distancia do ponto focal do feixe aos detectores de 95 cm (45), como se pode ver na figura
que se segue:
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Figura 41 - Esquema do tomégrafo usado.

5.3.2.2. Filtro bowtie

CAPITULO 5

O feixe de radiacdo X produzido incide sobre e atravessa um outro filtro designado

no seu interior (44), tal como representado na figura seguinte:

Figura 42 — Pormenor de geometria: Filtro bowtie.

filtro bowtie. O filtro bowtie é feito de grafite coberta de aluminio e contribui para melhorar
a qualidade de imagem através da modulagao de fluéncia, da reducdo da radiacao dispersa e
reducdo da dose ao paciente, resultando numa melhoria global na precisdo dos numeros CT,
uniformidade de imagem e detectabilidade de baixo contraste. Com uma forma um pouco
complexa e, na auséncia do conhecimento exacto da sua geometria (o fabricante nao
disponibilizou), fez-se uma aproximacao a sua forma real, implementando-se uma geometria
aproximada que consta de um paralelepipedo de 8cm de altura, cortado por uma elipséide
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A razdo pela qual se escolheu uma altura de 8 cm para o filtro bowtie foi determinada
pelo facto de se ter tido acesso a um filtro similar usado num modelo mais antigo de
Tomoégrafo o qual tinha uma altura de 8cm. Foi o filtro bowtie representado na figura 42 o
ponto de partida.

5.3.2.3. Colimador

O colimador é uma das componentes que dd forma ao feixe, limitando-o
espacialmente. Para implementar um equivalente ao colimador presente no equipamento
de TC usado (a informacgado sobre as caracteristicas geométricas e materiais constituintes nao
foi disponibilizada pelo fabricante), foram feitas calculos trigonométricos no sentido de, a
partir do FOV*? (ou seja, a dimensdao do campo do feixe no isocentro) se descobrir qual a
abertura do feixe a 39 cm do isocentro. Estes 39 cm correspondem a distancia estimada
entre o colimador e o isocentro no equipamento utilizado, mas tal informacdo também nao
foi cedida pelo fabricante.

Implementou-se entdo nas simula¢des efectuadas, um colimador paralelepipedo com
uma abertura central com as dimensdes necessarias para se ter o FOV desejado. O
colimador usado nas simulagdes encontra-se representado na figura seguinte:

03/12/10 15.50.49
bitule canarad_ 3 BT R LF Origin 1 2 Zoon c. 10

probid = 03712710 15:47.43
basis: £+

000000, 0. 000D, 1. 000000}
O 00000, 0. 00000, 0. 000000}
eTigin

! waL, 3562, -0l
acbenb = 0 09,48, 29.49)

Edit cel 8

kell )
wyz = 091,  ¥5.62, -0l
CURSOE SCALES 0 cellLine
Fosticriph ROTRTE
COLOR mat
XY vz 2
LAEEL sur off

MEODY  om

click here or picture or menm

Redraw Flots End

Figura 43 - Pormenor da geometria: colimador (verde).

32 Sigla para Field of View
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Fantoma e Camara de Ionizagdo

CAPITULO 5

O fantoma e a camara de ionizacao simulados em Monte Carlo sdo os mencionados

na sec¢ao 5. O fantoma é de PMMA, com uma densidade de 1,19 @ .cm™. Tem 15cm de

comprimento, com 32cm de diametro. Tem 5 orificios que poderdo conter a cdmara de
ionizagcdo (e respectivo adaptador de PMMA) ou tubos de PMMA com as dimensdes dos
orificios. Um dos orificios encontra-se no centro e os restantes 4 encontram-se a 1cm da
superficie do fantoma, com uma separacao de 90° entre eles. Na figura seguinte encontra-se

a geometria implementada da camara de ionizagdo simulada:

polyacets!

€552
airequivalent

€552 — air equivalent

Figura 44- Esquema da geometria da camara de ionizagdo (vista frontal) implementada e simulada em MCNPX.

Nas figuras seguintes, encontram-se zooms da geometria implementada, com

incidéncia no fantoma e na camara de ionizagao, colocada as 12h (0°).

DEALE/AN 15:59:1F

itulo: cnnnoad 0 e BT DN LF origin 1 .2 zZoom,

poobid = OB 15:40:40
Basis: k¢

£ 1.000008, 9.000008, 0000080}
00008, 1000090, 0.000088}

Tigin:
¢ -0.En, 103, 0.y
exbent = { 17.47,  17.47)

Edit cel 1

vz = -nEn, Lee, wao
CURSOR ZCALES 0 cellline
Postscript  ROTATE

GOLOR nat.

ped k1 X
LABEL off off

WEODE  on

tlick here or picture or memn

medraw

Figura 45 — Visualizagao grafica da geometria implementada em MCNPX para o fantoma e a camara de ionizagdo

(inserida no orificio correspondente as “12h”).
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Figura 46 - Pormenor da camara de ionizagdo. A Azul - PMMA, a cor de laranja - C552 e a vermelho - polyacetal.

5.3.3.  Metodologia

O conjunto, ponto focal do feixe, filtros e colimador (CFFC), do equipamento de TC
usado nas medi¢Oes, efectua uma rotagcdo de 360° num segundo, sendo que o feixe é
continuo ao longo do tempo. Como no programa MCNPX ndo é possivel simular de forma
continua o movimento de rotacdo do sistema, a estratégia usada nas simula¢des consistiu
em simular 36 posi¢cdes do CFFC (em passos de 10° ), ao longo do eixo de rotagdo. Ou seja,
aproximou-se o movimento continuo de rotagdo durante 1 s, como correspondendo a
sobreposicdo de 36 situagOes/posicOes estdticas de irradiacdo ao longo de 1 s,
correspondendo a cada uma destas 36 situacdes/posicdes:

e Um tempo de exposicdo de 1/36 s

e Uma cobertura angular de 10°, entre 0 e 360°

e Uma posicdo angular do feixe e sistema correspondendo a 0°, 10°, 20°, 30°, 40, 50°, ...
360°

Na figura que se segue estdo representados 8 dos 36 filtros bowties implementados.
Por impossibilidade técnica de representacdo (devido a sobreposicdo de superficies), as
restantes posicdes ndo se mostram na figura.
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Figura 47 - Representagao da metodologia adoptada.

Apds simular cada posicdo do CFFC, retiraram-se do ficheiro de saida de cada
simulacdo os valores correspondentes a tally F6 e ao erro relativo e a cada valor da tally F6
aplicou-se um Factor de Conversao explicado no Capitulo 7 (seccdo 7. 1), para se transformar
o resultado da Tally F6 em Dose (J/kg). De seguida, somam-se os 36 valores correspondentes
as 36 posicdes e obtém-se, assim, um valor para cada posicdo da camara de ioniza¢do. Por
fim, aplica-se a férmula 4. 16 aos 5 valores encontrados e chegava-se ao valor do CTDI.

Em resumo: para cada posicdo da camara de ioniza¢do (colocada num dos orificios do
fantoma), efectuam-se 36 simulacdes para cada uma das posicGes acima referidas e para o
tempo de exposicdo referido (1/36 s), sendo o valor da dose obtido somando-se os 36
resultados computacionais obtidos. Este procedimento requer um tempo de CPU
consideravel devido ao elevado nimero de simulagdes (36) e a necessidade de serem
simuladas varias centenas de milhdes de particulas para cada simulacgao.
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CAPITULO 6 - RESULTADOS COMPUTACIONAIS, SUA ANALISE
E INTERPRETACAO.

6.1. CONVERSAO DOS RESULTADOS DO MCNPX EM
UNIDADES DE DOSE

Uma vez que os resultados da tally F6 sdo expressos em unidades [MeV/g por
particula emitida pela fonte], é necessario, em primeiro lugar, converter MeV/g para J/kg (a
unidade de dose é o Gray (Gy) com 1 Gy =1 J/kg), sendo que:

1MV _16x100 L

(A)
g kg

Conhecida a dose por particula emitida pela fonte (fotdo) ha que normalizar os
resultados ao numero total de particulas emitidas pela fonte de radiacdo X. Para se
determinar o numero total de fotdes durante o funcionamento do equipamento, ter-se-a em
conta o produto entre a corrente do feixe de electrées (mA) e o tempo de exposicao (s),
utilizando o parametro mAs cujo valor nominal é caracteristico do modo de funcionamento
do tomodgrafo.

Sabendo que,

1A 1Coulomb
1s
E que,
= 1Coulomb = %electrﬁes =6,25x10" electrdes
6x10
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Entdo tem-se que,

_ 6,25x10"
1s

1A electroes < 1mAs = 6,25x10"electrdes (B)

As irradiagbes foram efectuadas para um valor nominal de funcionamento do
tomédgrafo de 350 mAs.

Tendo chegado a estas duas constantes de conversao (A e B), dever-se-a ainda ter em

conta a eficiéncia de conversao € —y (8

H) no anodo. Este é um dos pardmetros que
contribui para o calculo das incertezas, cujo valor também ndo é disponibilizado pelo
fabricante. Na literatura existem, para a mesma gama de valores de energia (120 kV) e
numero atémico (Z=74), valores entre os 0,88% (46) e os 1,08% (47). Uma vez que também
se encontra na literatura que 99% de energia é convertida sobre a forma de calor (48), o

valor escolhido para o factor de conversdo ¢, , foi de 1% (0,01), que também corresponde

aproximadamente a média dos valores acima mencionados.

Tendo em conta as constantes e factores mencionados anteriormente, a Dose é
calculada através da soma das 36 simula¢cbes efectuadas para cada orificio, através da
seguinte férmula:

36
Doser, = | (tally F6), x 1,6x10™ x 6,25x10° x 350mAs x 0,01 x (FP), | (6.1
i=1
em que (tally F6); corresponde ao resultado do Monte Carlo para cada Tally F6 e FP é o seu
factor de ponderacdocorrespondente, ilustrado na figura:

Figura 48 - Factores de ponderagdo do contributo do angulo de rotagao.

Estes valores foram obtidos dividindo cada uma das médias de CTDI pelo valor
maximo medido (46,051 mGy), para minimizar as fontes de incerteza relacionadas com a
rotacdo da gantry ao longo da medicdo.

Nas seccoOes seguintes mostram-se as simulacées da manipulacdo dos parametros do
filtro bowtie, a fim de se conseguir uma concordancia dos valores simulados com os valores
medidos.
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6.2. ANALISE DA ESPESSURA DO FILTRO BOWTIE

Como referido anteriormente, ndao foi disponibilizada pelo fabricante qualquer
informacdo relativa a geometria e materiais constituintes dos filtros e colimadores, as
distancias entre as diversas componentes do sistema e a eficiéncia de conversao de electrao
em fotao no anodo. Este desconhecimento traduz-se em fontes de incerteza de dificil
guantificacao.

Uma das principais fontes de incerteza é a dimensao do filtro bowtie. Com recurso a
observacdo visual estimou-se que a espessura do filtro bowtie (a na figura 42) era
aproximadamente 8 cm. Assim, seguidamente apresentam-se o0s primeiros resultados
obtidos para a curva inicial implementada (Figura 42). De notar que nesta sec¢do nado se
alterou a curva do Filtro bowtie, para se conseguir fazer uma analise de sensibilidade da
espessura do filtro.

Na tabela seguinte, apresentam-se os valores de dose obtidos por simulacdo (C), os
valores de dose medidos (E) e o quociente de ambos. Os valores de dose simulados
obtiveram-se aplicando a equacdo 6. 1 as 5 tabelas do ANEXO B, correspondentes as 36
posicdes de cada um dos 5 orificios do fantoma. Na tabela 11 também se apresenta a
incerteza relativa do quociente C/E, calculada segunda a seguinte expressdo:

(6.2)

Tabela 11 - Comparagdo entre os resultados computacionais obtidos por simulagdao Monte Carlo e as medicoes
efectuadas, para uma espessura do Filtro bowtie de 8 cm.

Orificio | Dose Simulada (mGy) (C) | Dose Medida (mGy) (E) Razdo C/E
Central 22,289 + 0,598 20,222 £ 0,046 1,102 + 0,027
0’ 40,340 + 1,061 46,051 + 0,642 0,876 + 0,030
90° 38,650 + 0,987 44,384 + 0,197 0,871+ 0,026
180° 30,126 + 0,755 31,478 + 0,584 0,957 £ 0,031
270° 37,686 + 1,019 43,422 + 0,060 0,868 + 0,027
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Dada a geometria e posicdo do filtro filtro bowtie (Figuras 41 e 42), facilmente se
percebe que o orificio central é o mais influenciado tendo em conta uma variacdo na
espessura t. Por essa razdo, a analise de sensibilidade da espessura do filtro foi elaborada
somente para o furo central. Através da tabela 11, é possivel verificar que o valor de dose
simulado se encontra acima do valor medido. O desvio relativamente a unidade, expresso
em termos de desvio padrio, é de 3o .

No sentido de aproximar os resultados computacionais aos medidos, fez-se variar a
espessura do filtro bowtie (a) mantendo a curva do filtro, ou seja, alterar a espessura t
(Figura 42). Para isso, teve-se em conta o HVL*® do aluminio, que para energias de 110kV é
de 3mm (49). Assim, fez-se uma primeira tentativa de aumento de t em 2mm (passar de 8
para 8,2 cm de espessura a), de forma a diminuir a dose simulada.

Aplicando a equagao 6. 1 a tabela do ANEXO C, correspondente a nova simulagdao
para os 8,2 cm de a, obtém-se o valor da dose simulada (C) e o quociente entre C/E, com a
respectiva incerteza calculada pela equagao 6. 2, apresentados na tabela 12:

Tabela 12 - Comparagao entre os resultados computacionais obtidos por simulagao Monte Carlo e as medigoes
efectuadas, para uma espessura do Filtro bowtie de 8,2 cm.

Orificio | Dose simulada (mGy) (C) | Dose Medida (mGy) (E) Razdo C/E

Central 19,802 £ 0,811 20,222 + 0,046 0,98 +0,03

Analisando a razdo entre os valores médios de dose, experimental e computacional,
pode inferir-se que os valores ndao s3ao estatisticamente diferentes, dado que o desvio
relativamente a unidade, expresso em termos de desvio padrao, ndo excede 1o .

Dada esta concordancia entre os valores de dose, experimental e computacional,
para o orificio central, procedeu-se de seguida a anadlise da influéncia da curva do filtro
bowtie. A espessura de t deve ser mantida constante (igual a encontrada), mas tal como esta
referido de seguida, tal operacdo é dificil, devido a forma de implementacdo da curva do
filtro bowtie no MCNPX.

33 . ~ . . . .
Half-Value Layer, espessura de semi-reducdo, ou seja, espessura de material necessaria para reduzir para
metade o fluxo de particulas incidentes.
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6.3. ANALISE DA CURVA DO FILTRO BOWTIE

7

A alteragdo da curva do filtro bowtie, curva essa que no cédigo MCNPX é
implementada através da interseccao de uma elipsdéide com um paralelepipedo, ndo é de
facil manipulacdo quando se pretende manter t (Figura 42). Isto porque ndo se consegue
implementar a elipséide manipulando a sua posicdo no eixo dos Y, apenas se consegue
manipular os seus parametros focos e comprimento do raio principal (42).

Na figura seguinte, esta representado o filtro bowtie implementado com a primeira
elipsdide e 8,2 cm de espessura (A — Figura 49). Apds a implementacdo da primeira
elipsdide, fez-se uma manipulacdo dos seus parametros (focos e comprimento do raio
principal) e simulou-se uma segunda (B — Figura 49).

A
—H—\'
. 1
B
C

Figura 49 - Trés das geometrias simuladas e utilizadas para o estudo da influéncia da curva do filtro bowtie. A geometria
C surge da optimizacdo dos parametros (foco e raio), tendo em conta os resultados obtidos com as geometrias
anteriores.

Nesta analise, apenas serdo considerados os orificios periféricos do fantoma, uma vez
gue estes sdao os que sofrem maior alteracdo com a manipulagcdo da curva do filtro Bowtie.
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Na tabela 13 podem observar-se os valores de dose, de cada orificio, tendo em conta a
implementacdo da geometria A e B (Figura 49) do filtro bowtie, com a aplicacdo da equacao
7.1 as tabelas do ANEXO D, assim como para os valores correspondentes de dose medidos.

Tabela 13. - CTDI's de dois Filtro bowties simulados e medidos

Orifici Dose de A Dose de B Dose Medida
rificio
(mGy) (mGy) (mGy)

0’ 38.412+0,468 | 37.713+1,190 46,051 + 0,642
90° 34.268 £ 0,854 | 35.050+ 1,012 44,384 0,197
180° 26.911+0,774 | 28.538+0,888 | 31,478£0,584
270° 33.688£0,964 | 35.079+0,994 | 43,422+0,060

Como se pode constatar, os valores de dose para os orificios periféricos, utilizando o
esquema B como geometria do filtro bowtie, aproximaram-se mais dos valores medidos
guando comparados com os valores obtidos com a geometria A.

Depois de varias iteracGes, conseguiu-se chegar a uma geometria com a qual a
diferenca entre simulado e medido fosse igual ou inferior a 5% (44), a geometria C,
representada na Figura 49. Esta diferenca teve uma Unica excepg¢do, como se pode ser na
tabela 14.

Tabela 14 - Comparacao entre CTDI da geometria C e CTDI medido.

Orificio Dose de C (mGy) Dose Medida Razdo C/E
0° 46.851 + 1,476 46.051 * 0,642 1,017 £ 0,034
90° 43.964 + 1,163 44.384 0,197 0,991 £ 0,027
180° 35.387 + 0,995 31.478 £ 0,584 1,124 £0,034
270° 43.685 + 1,203 43.422 +1,203 1,006 + 0,028

Analisando a tabela, verifica-se que a diferenca em relacdo ao valor de dose para o

orificio dos 180° pode ser explicada pela existéncia da mesa (Figura 18) que interfere
directamente com o feixe quando este se encontra na proximidade da camara de ionizacdo
naquela posicdo (orificio dos 180°). Este facto ndo invalida o factor de ponderagdo utilizado
(Pagina 52), uma vez que para os restantes orificios, as proporc¢des entre os valores de dose
simulados se mantém semelhantes as propor¢des doa valores medidos. Contudo, esta
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diferenca realga o facto de o factor de ponderagdao encontrado ser apenas uma
aproximagao.

No grafico seguinte, mostram-se, em grafico, as razdes entre os valores simulados e
os medidos, em comparagao para as trés geometrias referidas:

Razdo entre resultados computacionais e experimentais

1,200

1,100 /L\

1,000 F _%/

0,900

0,800 +

0,700

O,
@

o\fbg ,):\0

=@—Geometria A =lll=GeometriaB = Geometria C

Figura 50 - Grafico da comparacao entre a razao resultados computacionais vs experimentais, para as trés geometrias
apresentadas.

Usando a férmula 4. 16, calcula-se de seguida o CTDI,, para a geometria C:

1 2

CTDI =—-CTDI.+=-CTDI | &
3 3 P

W ,simulado

< CTDI

W ,simulado

_ %x 21,238+§><[46’851+ 43,964235,387 +43,685J -

<CTDI =35,394 £ 1,116 mGy

W ,simulado

Na tabela seguinte, comparam-se os CTDI,,, simulado e medido, através da razdo

entre ambos.

Tabela 15 - Razdo entre CTDI,, simulado e medido.

35,394 +1,116 34,296 + 0,293 1,032 £+ 0,032
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Analisando a razdo entre os valores de CTDIW , simulado e medido, pode inferir-se

gue os valores ndo sdo estatisticamente diferentes, dado que o desvio relativamente a

unidade, expresso em termos de desvio padrao, ndo excede 1o.

Assim, com a geometria C, conseguiu-se chegar a uma diferenca inferior a 5% (3,2%),
como era pretendido.

6.4. DESCRICAO DAS INCERTEZAS ASSOCIADAS

Nesta sec¢do pretende-se descrever as fontes de incertezas ao longo do trabalho de
modelacdo e simulacdo, que envolveu diversas iteracdes da geometria do tomdgrafo.

Uma das fontes de incerteza neste trabalho diz respeito ao conhecimento da
distribuicdo em energia do feixe de radiagdao X. Uma vez que ndao se teve acesso a
informacdo da parte do fabricante, assumiu-se, como referido anteriormente, para o termo
fonte, um feixe encontrado na literatura. A distribui¢do utilizada para a fluéncia em energia
diz respeito a um feixe filtrado com 2,5 mm de aluminio, com os picos de energia
(correspondentes aos raios-X caracteristicos) em valores coincidentes com aqueles do feixe
descrito e usado por Gu et al. (44). Foi também utilizado, para confirmacdo, um programa de
simulacdo de feixes de radiagdo-X, IPEM?? report 78, no qual se introduziram as referéncia
dadas por Gu et al. (44) e se confirmou ndo sé que os picos de energia coincidiam com os
dois espectros anteriormente mencionados, como, também, se confirmou a filtracdo dos 2,5
mm de aluminio.

Outra fonte de incerteza estd relacionada com o sistema de filtracdo. Sabia-se da
existéncia de um filtro, designado bowtie, mas a geometria e a posicdo desta componente é
desconhecida e nao foram disponibilizadas pelo fabricante. Recorde-se que o filtro bowtie
contribui para melhorar a qualidade de imagem em TC, através da modulac¢ao de fluéncia, da
reducdo da radiacdo dispersa e reducdo da dose ao paciente, resultando numa melhoria
global na precisdo dos niumeros CT, uniformidade de imagem e detectabilidade de baixo
contraste.

Verifica-se também outra fonte de incerteza relacionada com a geometria exacta do
sistema de colimacdo. Em relacdo a sua geometria, dada a sua complexidade e, uma vez

3 Institute of Physics and Engineering in Medicine.
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mais, na auséncia de informacdo por parte do fabricante, fez-se uma simplificacdo
implementando computacionalmente um colimador (cuja geometria é descrita no Capitulo
6) e assumiu-se uma posicdo (a 15 cm do ponto focal da a fonte), por forma a modelar o
feixe atil de radiagao X, tendo como base o tamanho do feixe medido no isocentro.

As incertezas associadas aos resultados obtidos com o Monte Carlo prendem-se na
formula Doser,tq1, Usada para a conversao dos resultados obtidos pela Tally F6 em Dose.
Existem incertezas sistematicas relacionadas com o parametro Tally F6: geometrias, posi¢cdes
e materiais das estruturas implementadas, que se mantiveram, até ao final deste trabalho,
sem confirmacdo da parte do fabricante. Ainda no parametro Tally F6, temos incertezas
relacionadas com os algoritmos utilizados para o transporte das particulas (nomeadamente
electrdes). No entanto, as incertezas expectdveis relativamente aos algoritmos de transporte
sdo muito inferiores aquelas decorrentes do insuficiente conhecimento da geometria e
posicao das componentes (filtros e colimadores) do sistema.

Outra fonte de incertezas esta relacionada com o parametro &, ,, que traduz a

eficiéncia de conversdo no alvo da ampola de um electrdao do feixe num fotdo do feixe util de
radiacdao X. Uma vez que o fabricante nao revelou qualquer informacgdo sobre a conversao
electrGo — raios-X e visto que ndo se conseguiu encontrar na bibliografia um valor exacto e

concordante efectuaram-se estudos para outros valores de ¢, , encontrados na

bibliografia, para a geometria C. No grafico seguinte, mostra-se a razdo entre os valores

simulados (C) e os medidos (E), para trés valores de &_,:0,88%, 1% e 1,08%. Em virtude dos

resultados obtidos, foi decidido utilizar um valor de 1% para este parametro. Contudo o
desconhecimento do seu valor exacto introduz uma fonte de incerteza considerdvel e de
dificil quantificacdo no contexto deste estudo e a luz de todas as outras fontes de incertezas
previamente identificadas.

Razdo C/E
1,200
=—0—0,88%
1,000
== 1%
1,08%
0,800
centro 0 90 180 270
Orificio do fantoma

Figura 51 - Grafico da razdo C/E para diferentes valores de £_(e- y).
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CAPITULO 7 - CONCLUSAO

A Tomografia Computorizada (TC) é hoje um dos principais métodos de diagndstico
médico. O aumento da sua utilizagdo, ao longo das ultimas décadas, é o principal
responsavel pelo significativo aumento da dose efectiva colectiva e da exposicdao dos
pacientes e dos profissionais envolvidos as radiacdes ionizantes de origem artificial. Por esta
razdo, tornou-se importante a quantificagdo quer da dose a que esta exposto cada paciente
por exame de TC, quer a dose a que estao expostos os profissionais (técnicos no ambito de
exames de TC, médicos no ambito de modalidades hibridas, ou quaisquer outros
trabalhadores no ambito da sua exposi¢ao ocupacional).

A disseminacdo e utilizacdo crescente da prescricdo de exames de diagndstico
médico utilizando a Tomografia Computorizada, nomeadamente de ambito pediatrico,
associada a incerteza do conhecimento cientifico relativamente aos efeitos bioldgicos das
baixas doses (alguns mSv®®) de radiacdo ionizante e da quantificacdo do bindémio risco
radiolégico versus beneficio, suscitam actualmente ao nivel internacional grande
preocupacdo sobre os efeitos potencialmente induzidos a longo prazo devido a exposicao a
estas doses de radiacdo. Dados do relatério BEIR-VII mostram um dramatico aumento do
risco radiolégico de indugdo de cancros para individuos expostos durante a fase neo-natal,
infancia ou adolescéncia, relativamente ao mesmo risco para adultos.

A crescente aplicacdo das radiagOes ionizante em praticamente todos os sectores de
actividade, implica a necessidade de modelar e simular o comportamento de equipamentos,
infraestruturas e sistemas utilizando fontes de radiacdo, feixes de particulas e fontes
radioactivas. Um dos objectivos da modelizacdo e simulacdo de tais equipamentos,
infraestruturas e sistemas consiste na caracterizacdo dosimétrica (calculo de doses e de
débitos de dose, mapeamento de doses, etc.), para melhor caracterizar e justificar as
practicas radiolégicas e optimizar a proteccdo radioldgica limitando as doses a que estdo
expostos os trabalhadores e os membros do publico e no caso das practicas radioldgicas
médicas, os pacientes. As simulag¢des utilizando métodos de Monte Carlo revestem-se neste
contexto de uma importancia crucial, tendo sido desenvolvidas e disponibilizadas para
utilizacdo publica ao longo das ultimas décadas poderosas ferramentas computacionais.

A validacdo dos resultados computacionais deve contudo ser sempre que possivel
efectuada recorrendo a medicBes utilizando equipamentos de deteccdo de radiacdo e
fantomas apropriados.

Neste trabalho, foram efectuadas simulacdes por métodos Monte Carlo utilizando o
programa MCNPX, representativo do estado da arte na utilizacdo dos métodos de Monte

* msv - mili-Sievert, unidade de dose efectiva de radiacdo ionizante
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Carlo em Fisica das Radiac¢Oes, para modelar e descrever um tomografo GE Brightspeed®. Os
passos cruciais na modelagao e simulagao consistem na descrigdo precisa e exacta:

a) Da geometria e materiais constituintes das diversas componentes (filtros, colimadores) e
das distancias entre as mesmas

b) Da distribuicao em energia e da intensidade do feixe de radiagdo X

c) Das dimensdes do feixe de radiagao X na gantry

d) Do equipamento de deteccdo de radiacdo utilizado (camara de ionizagdo)

e) Do transporte de fotdes e electrdes e das suas interac¢des nos materiais constituintes do
sistema

f) Do movimento de rota¢do da ampola de raios X durante o funcionamento do tomdgrafo

O objectivo primordial deste trabalho consiste na validacdo da modelizacdo e
simulacdo do tomdgrafo efectuadas utilizando métodos de Monte Carlo por comparacdo dos
resultados computacionais obtidos com medi¢des efectuadas em meio hospitalar, para dois
fantomas: cabecga e corpo. De notar que as simula¢des efectuadas sdao bastantes morosas
(como exemplo, para a realizagdo dos resultados da tabela 18 no ANEXO B foram
necessarios 3405 minutos de tempo real num PC dedicado).

Para uma correcta comparacdo e inferéncia da qualidade do acordo entre os
resultados computacionais obtidos e as medicdes efectuadas e identificacdo de eventuais
discrepancias, é necessario identificar as fontes de incerteza e contabilizar a sua
importancia. As principais fontes de incerteza introduzidas na modelagdo e simulagdo do
tomdgrafo estdo associadas aos factores previamente identificados a) a f). As fontes de
incerteza associadas as medicOes efectuadas em meio hospitalar estdo relacionadas com o
factor de calibracdo da camara de ionizacdo e com a correcta colocacdo e alinhamento do
fantoma (como menionado no Capitulo 4).

De referir que as condi¢des da implementagcdao computacional foram dificeis, com
limitacdes inerentes a opacidade da informacao sobre os parametros geométricos e as
caracteristicas do feixe de radiacdo X, que ndo foram disponibilizadas pelo fabricante do
tomadgrafo. Parte da informacdo utilizada foi extraida — quando disponivel - da bibliografia,
ndo sendo contudo especifica do equipamento utilizado e introduzindo uma fonte de
incerteza.

O feixe implementado ja estava filtrado para as baixas energias, equivalente ao flat
filter de 2,5mm de Aluminio (44).

O colimador implementado foi desenhado a partir das dimensdes conhecidas do
campo (na zona do isocentro), através de calculos trigonométricos. No entanto, sabia-se que
a forma real era bem mais complexa, constituindo assim, o colimador implementado, numa
simplificacao.
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Em relacdo a incerteza associada a descricdo do sistema de filtracdo, como o feixe
implementado ja se encontrava filtrado para as baixas energias (flat filter), uma das
principais fontes de incerteza é devida a implementacdo do filtro bowtie. A principal
incégnita era a sua geometria, de que se conhece apenas a forma aproximada. Foi contudo
efectuada uma “andlise de sensibilidade” dois resultados computacionais para diversas
configuragdes e geometrias do mesmo. Ao fim de varias tentativas de manipulagdo das suas
caracteristicas (espessura e curva — Figura 42), conseguiu-se chegar a uma geometria
(Geometria C — Figura 49) para a qual, e juntamente com os restantes parametros
assumidos, se conseguiu obter um desvio entre os resultados computacionais e as medigdes
de cerca de 3,2%.

Outro aspecto critico da validagdo, consistiu na modelagdo e simulagdo do
movimento continuo de rotacdo do conjunto CFFC*® ao longo de toda a rotacdo da gantry. A
implementacdo de tal movimento continuo ndo é (ainda) possivel para os programas de
simulacdo Monte Carlo actualmente disponiveis. Alternativamente, aproximou-se o
movimento continuo de rotacdo durante 1 s, como correspondendo a sobreposicdo de 36
situacOes/posicoes estaticas de irradiagdo ao longo de 1 s, correspondendo a cada uma
destas 36 situacdes/posicoes:

e Um tempo de exposicdo de 1/36 s

e Uma cobertura angular de 10°, entre 0 e 360°

e Uma posicdo angular do feixe e sistema correspondendo a 0°, 10°, 20°, 30°, 40, 50¢, ...
360°

Ou seja, para cada posicdo da camara de ionizacdo (colocada num dos orificios do
fantoma), efectuam-se 36 simulacdes para cada uma das posi¢des acima referidas e para o
tempo de exposicdo referido (1/36 s), sendo o valor da dose obtido somando-se os 36
resultados computacionais obtidos. Este procedimento requer um tempo de CPU
consideravel devido ao elevado nimero de simulacdes (36) e a necessidade de serem
simuladas varias centenas de milhdes de particulas para cada simulacdo. A incerteza
estatistica (associada ao elevado numero de particulas simuladas) é desprezavel (inferior a
1% para a maioria das posigoes.

Outra fonte de incerteza decorre da incerteza da eficiéncia de conversdo de um
electrdo incidente no alvo da ampola de raios-X, em um fotdo do feixe util de radiacdo

(parametro 897;,). O valor utilizado, obtido da literatura e que ndo disponibilizado pelo

fabricante, foi de 1%.

Como ja referido anteriormente neste trabalho, o fabricante ndo forneceu qualquer
informacao, pelo que todos os parametros (feixe, filtros e colimador) foram implementados
a partir da observacao visual do equipamento e da bibliografia.

*® Conjunto, ponto focal do Feixe, Filtros e Colimador.
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CAPITULO 7

Apesar destes constrangimentos e adversidades, com a realizacdo deste trabalho,
demonstrou-se que é possivel descrever e simular um sistema de TC utilizando métodos de
Monte Carlo, utilizando o cédigo MCNPX, tendo sido obtido um acordo entre os resultados
computacionais e as medigdes efectuadas da ordem de 3%.

Como trabalho futuro, uma das linhas de investigacdao e desenvolvimentos consistird
na implementacao de fantomas de voxel (50), a fim de estudar com maior rigor, as doses em
6rgaos, tecidos e diferentes estruturas constituintes do corpo humano.
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ANEXOS

ANEXOS

ANEXO A

EETEETE . e L s

Ficheiro Editar Formatar Ver Ajuda
titulo:camarac_0

c celulas

1 2 -1.19 -1 234568 imp:p=1 $fantoma

2 2 -1.19 -2 imp:p=1 $furo a 0°

3 2 -1.19 -3 imp:p=1 $furo a 90°

4 2 -1.19 -4 12 imp:p=1 $furo central

5 2 -1.19 -5 imp:p=1 %$furo a 270°

6 2 -1.19 -6 imp:p=1 %$furo a 180°

7 1 -1.2e-3 -7 1 imp:p=1 $"abertura” da gantry

8 0 -8 7 #15 #18 imp:p=1 $gantry

9 6 -1.425 -12 13 imp:p=1 $camara

10 5 -1.76 -13 14 imp:p=1 $camara

11 5 -1.786 -14 imp:p=1 $camara

13 1 -1.2e-3 -19 8 imp:p=1 S$exterior

15 3 -11.35 -10 11 imp:p=0 $colimador de chumbo

18 4 -2.6989 -17 16 imp:p=1 S$howtie

19 0 19 imp:p=0

€ superficies

1 rcc 0O 0 -7.5 0 0 15 16 $fantoma

2 rcc O 14.315 -7.5 0 0 15 0.685 $furo a 0°

3 rcc 14.315 0 -7.5 0 0 15 0.685 $furo a 9o0°

4 rcc 0O 0 -7.5 0 0 15 0.685 $furo central

5 rcc -14.315% 0 -7.5 0 0 15 0.685 $furo a 270°

6 rcc O -14.315 -7.5 0 0 15 0.685 $furo a 180°

7 rcc 0 0 -25 o 0 50 35 $"inicio” da gantry

8 rcc 0 0 -25 o 0 50 85 $"fim" da gantry

10 box -20 39 -25 010 40 00 0050 $"exterior” do colimador

11 box -6.944 39 -0.278 010 13.889 00 0 0 0.536 $"interior” do colimador

12 rcc 00 -7.5 0015 0.455 $"capa de polyacetal”, camara

13 rcc 00 -7.5 0015 0.45 $camara

14 rcc 00 -7.5 0015 0.15 $medicio, camara

16 ELL 05200 5307 fcut-out

17 rpp -8 8 42.8 51 -1.15 1.15 Showtie

19 s 000 a5 fJesfera envolvente

c data

mode

ml 7014 -0.755%267 8016 -0.231781 6012 -0.000124 18040 -0.012827 far

m2 1001 -0.0805%41 6012 -0.599846 8016 -0.3219613 $PMMA

m3 82208 1 $chumbo

md 13027 1 Fal

m5 1001 -0.024680 6012 -0.501610 8016 -0.004527 9019 -0.465209 14028 -0.003973 $C-552 AEP

m&é 1001 -0.067135 6012 -0.400017 8016 -0.532848 $"polyacetal”

sdef par=2 erg=dl x=0 y=54 Z=0 vec=0 -1 0 dir=d2

sil h 0.01 0.012 0.014 0.016 0.018
0.02 0.022 0.024 0.026 0.028
0.03 0.032 0.034 0.036 0.038
0.04 0.042 0.044 0.046 0.048
0.05 0.052 0.054 0.056 0.058
0.06 0.062 0.064 0.066 0.068
0.07 0.072 0.074 0.076 0.078
0.08 0.082 0.084 0.086 0.088
0.09 0.092 0.094 0.096 0.098
0.1 0.102 0.104 0.106 0,108
0.11 0.112 0.114 0.116 0.118
0.12

spl d 0O 1.50012e-08 2.12113e-06 5.83269E-05 0.000472075
0.000243544 0.000869083 0.002431426 0.005049916 0.008939717
0.01347581 0.018060074 0.022568068 0.026473925 0.029785%675
0.032575573 0.034329796 0.035999721 0.036730313 0.037324421
0.037051452 0.036553686 0.036096063 0.042149539 0.067118124
0.072577493 0.035425684 0.030130899 0.033314193 0.042310109
0.027581856 0.020721516 0.019155962 0.018513683 0.017433852
0.016382121 0.015378561 0.014547612 0.013523981 0.012801417
0.011713558 0.010738097 0.009706437 0.008887531 0.008156939
0.007313949 0.006543214 0.005607896 0.004813076 0.003948E10
0.003132714 0.002356360 0.001639015 0.000880323 0.000357227
4, 74483E-05

5i2 h 0.887 1 $abertura de 55° (teta=27.5%)do beam

sp2 d 01 $modelo simplificado com distr uniforme

Fé:p 11 $Energia depositada por unidade de massa no furo central

prdmﬁ 2j 1

tmes

rmesh3 total
cora3 -30 601 30
corb3 -30 1001 70
corc3 -1 1i 1
endmd

nps 170000000
print
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ANEXO B

Tabela 16 — Resultados da Tally F6 para orificio central (espessura do filtro bowtie de 8 cm).

ANEXOS

Posigéo (°) Pzi(::rra:';o Tally F6 Erro relativo Erro absoluto® ;?‘:ﬂr:‘:zz
0 1 5.9767E-09 0.0273 1.6316E-10 200000000
10 1 6.4671E-09 0.0267 1.7267E-10 200000000
20 1 6.4707E-09 0.0266 1.7212E-10 200000000
30 1 6.3442E-09 0.0267 1.6939E-10 200000000
40 1 6.5142E-09 0.0268 1.7458E-10 200000000
50 0.964 6.2922E-09 0.0263 1.6548E-10 200000000
60 0.964 6.2842E-09 0.0271 1.7030E-10 200000000
70 0.964 6.3251E-09 0.0263 1.6635E-10 200000000
80 0.964 6.3962E-09 0.0264 1.6886E-10 200000000
90 0.964 6.2742E-09 0.0272 1.7066E-10 200000000

100 0.964 6.4607E-09 0.0269 1.7379E-10 200000000
110 0.964 6.4248E-09 0.0270 1.7347E-10 200000000
120 0.964 6.3667E-09 0.0264 1.6808E-10 200000000
130 0.964 6.4117E-09 0.0265 1.6991E-10 200000000
140 0.684 6.4260E-09 0.0275 1.7672E-10 200000000
150 0.684 6.4094E-09 0.0270 1.7305E-10 200000000
160 0.684 6.5221E-09 0.0270 1.7610E-10 200000000
170 0.684 6.4217E-09 0.0267 1.7146E-10 200000000
180 0.684 6.3887E-09 0.0271 1.7313E-10 200000000
190 0.684 6.4020E-09 0.0267 1.7093E-10 200000000
200 0.684 6.2538E-09 0.0265 1.6573E-10 200000000
210 0.684 6.2161E-09 0.0267 1.6597E-10 200000000
220 0.684 6.2014E-09 0.0264 1.6372E-10 200000000
230 0.943 6.3908E-09 0.0273 1.7447E-10 200000000
240 0.943 6.2051E-09 0.0271 1.6816E-10 200000000
250 0.943 6.3539E-09 0.0266 1.6901E-10 200000000
260 0.943 6.4297E-09 0.0263 1.6910E-10 200000000
270 0.943 6.2642E-09 0.0268 1.6788E-10 200000000
280 0.943 6.3020E-09 0.0266 1.6763E-10 200000000
290 0.943 6.4061E-09 0.0264 1.6912E-10 200000000
300 0.943 6.2637E-09 0.0267 1.6724E-10 200000000
310 0.943 6.4300E-09 0.0267 1.7168E-10 200000000
320 1 6.6011E-09 0.0268 1.7691E-10 200000000
330 6.4440E-09 0.0276 1.7785E-10 200000000
340 1 6.3243E-09 0.0269 1.7012E-10 200000000
350 1 6.5931E-09 0.0279 1.8395E-10 200000000

> Obtém-se através da multiplicacdo do erro relativo pelo valor da Tally F6.
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Tabela 17 — Resultados da Tally F6 para orificio 0° (espessura do filtro bowtie de 8 cm).

ANEXOS

Posigdo (°) PZ:::::a(:;o Tally F6 Erro relativo Erro absoluto ;amr:::::(:zss
0 1 4.7392E-08 0.0238 1.1279E-09 30000000
10 1 4.1142E-08 0.0248 1.0203E-09 30000000
20 1 3.3936E-08 0.0273 9.2645E-10 30000000
30 1 2.5840E-08 0.0332 8.5789E-10 30000000
40 1 1.7696E-08 0.0374 6.6183E-10 30000000
50 0.964 1.3723E-08 0.0345 4.7344E-10 50000000
60 0.964 9.7299E-09 0.0300 2.9190E-10 100000000
70 0.964 6.3871E-09 0.0346 2.2099E-10 100000000
80 0.964 4.3952E-09 0.0243 1.0680E-10 300000000
90 0.964 2.7118E-09 0.0322 8.7320E-11 300000000

100 0.964 1.8022E-09 0.0269 4.8479E-11 700000000
110 0.964 1.2546E-09 0.0303 3.8014E-11 700000000
120 0.964 9.1193E-10 0.0367 3.3468E-11 700000000
130 0.964 7.0945E-10 0.0422 2.9939E-11 700000000
140 0.684 5.5323E-10 0.0335 1.8533E-11 1500000000
150 0.684 4.6417E-10 0.0353 1.6385E-11 1500000000
160 0.684 4.1463E-10 0.0374 1.5507E-11 1500000000
170 0.684 4.2077E-10 0.0391 1.6452E-11 1500000000
180 0.684 3.8584E-10 0.0402 1.5511E-11 1700000000
190 0.684 4.4243E-10 0.0401 1.7741E-11 1500000000
200 0.684 4.4961E-10 0.0373 1.6770E-11 1500000000
210 0.684 4.9578E-10 0.0380 1.8840E-11 1500000000
220 0.684 6.0723E-10 0.0323 1.9614E-11 1500000000
230 0.943 6.9147E-10 0.0290 2.0053E-11 1500000000
240 0.943 9.3617E-10 0.0348 3.2579E-11 800000000
250 0.943 1.2398E-09 0.0282 3.4962E-11 800000000
260 0.943 1.8933E-09 0.0254 4.8090E-11 700000000
270 0.943 2.9259E-09 0.0305 8.9240E-11 300000000
280 0.943 4.2989E-09 0.0259 1.1134E-10 300000000
290 0.943 7.1320E-09 0.0324 2.3108E-10 100000000
300 0.943 9.9072E-09 0.0284 2.8136E-10 100000000
310 0.943 1.4138E-08 0.0238 3.3648E-10 100000000
320 1 1.9105E-08 0.0204 3.8974E-10 100000000
330 1 2.5593E-08 0.0239 6.1167E-10 60000000

340 1 3.4465E-08 0.0218 7.5134E-10 60000000

350 1 4.3543E-08 0.0216 9.4053E-10 40000000
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Tabela 18 — Resultados da Tally F6 para orificio 90° (espessura do filtro bowtie de 8 cm).

ANEXOS

Posicdo (°) Piic;:::;;o Tally F6 Erro relativo Erro absoluto :;:::r:c:zz
0 1 3.0081E-09 0.0299 8.9942E-11 300000000
10 1 4.3851E-09 0.0262 1.1489E-10 300000000
20 1 7.1299E-09 0.0329 2.3457E-10 100000000
30 1 1.0024E-08 0.0280 2.8067E-10 100000000
40 1 1.3958E-08 0.0238 3.3220E-10 100000000
50 0.964 1.9050E-08 0.0259 4.9340E-10 60000000
60 0.964 2.4954E-08 0.0227 5.6646E-10 60000000
70 0.964 3.4522E-08 0.0223 7.6984E-10 60000000
80 0.964 4.4217E-08 0.0244 1.0789E-09 30000000
90 0.964 4.7777E-08 0.0235 1.1228E-09 30000000

100 0.964 4.1866E-08 0.0252 1.0550E-09 30000000

110 0.964 3.4911E-08 0.0272 9.4958E-10 30000000

120 0.964 2.5650E-08 0.0227 5.8226E-10 60000000

130 0.964 1.8613E-08 0.0271 5.0441E-10 60000000

140 0.684 1.3641E-08 0.0318 4.3378E-10 60000000

150 0.684 9.7390E-09 0.0296 2.8827E-10 100000000
160 0.684 6.4322E-09 0.0348 2.2384E-10 100000000
170 0.684 4.3896E-09 0.0246 1.0798E-10 300000000
180 0.684 2.7683E-09 0.0340 9.4122E-11 300000000
190 0.684 1.7725E-09 0.0294 5.2112E-11 600000000
200 0.684 1.2996E-09 0.0332 4.3147E-11 600000000
210 0.684 9.4032E-10 0.0330 3.1031E-11 900000000
220 0.684 6.9707E-10 0.0367 2.5582E-11 900000000
230 0.943 5.5463E-10 0.0326 1.8081E-11 1500000000
240 0.943 4.4424E-10 0.0371 1.6481E-11 1500000000
250 0.943 4.1550E-10 0.0388 1.6121E-11 1500000000
260 0.943 4.0601E-10 0.0395 1.6037E-11 1500000000
270 0.943 4.0938E-10 0.0429 1.7562E-11 1700000000
280 0.943 4.2083E-10 0.0372 1.5655E-11 1500000000
290 0.943 4.4005E-10 0.0373 1.6414E-11 1500000000
300 0.943 5.0271E-10 0.0382 1.9204E-11 1300000000
310 0.943 6.0440E-10 0.0337 2.0368E-11 1300000000
320 1 6.9088E-10 0.0360 2.4872E-11 1000000000
330 1 9.9510E-10 0.0405 4.0302E-11 600000000
340 1 1.2904E-09 0.0322 4.1551E-11 600000000
350 1 1.8846E-09 0.0272 5.1261E-11 600000000
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Tabela 19 — Resultados da Tally F6 para orificio 180° (espessura do filtro bowtie de 8 cm.

ANEXOS

Posigdo (°) Pzr:it::azgo Tally F6 Erro relativo Erro absoluto ;?1:3::(:255
0 1 3.8588E-10 0.0392 1.5126E-11 1600000000
10 1 4.1997E-10 0.0391 1.6421E-11 1400000000
20 1 4.3427E-10 0.0396 1.7197E-11 1400000000
30 1 4.8808E-10 0.0372 1.8157E-11 1400000000
40 1 6.1887E-10 0.0342 2.1165E-11 1300000000
50 0.964 6.7555E-10 0.0306 2.0672E-11 1300000000
60 0.964 9.2862E-10 0.0315 2.9252E-11 900000000
70 0.964 1.2744E-09 0.0266 3.3899E-11 900000000
80 0.964 1.8717E-09 0.0239 4.4734E-11 800000000
90 0.964 2.7307E-09 0.0579 1.5811E-10 90000000

100 0.964 4.1218E-09 0.0480 1.9785E-10 90000000
110 0.964 6.7670E-09 0.0398 2.6933E-10 70000000
120 0.964 9.7703E-09 0.0338 3.3024E-10 70000000
130 0.964 1.4261E-08 0.0372 5.3051E-10 40000000
140 0.684 1.9130E-08 0.0240 4.5912E-10 70000000
150 0.684 2.5985E-08 0.0211 5.4828E-10 70000000
160 0.684 3.3365E-08 0.0281 9.3756E-10 40000000
170 0.684 4.4262E-08 0.0217 9.6049E-10 40000000
180 0.684 4.7204E-08 0.0203 9.5824E-10 40000000
190 0.684 4.2084E-08 0.0211 8.8797E-10 40000000
200 0.684 3.3646E-08 0.0239 8.0414E-10 40000000
210 0.684 2.5702E-08 0.0067 1.7220E-10 700000000
220 0.684 1.8778E-08 0.0077 1.4459E-10 700000000
230 0.943 1.3925E-08 0.0304 4.2332E-10 70000000
240 0.943 4.5249E-09 0.0433 1.9593E-10 100000000
250 0.943 6.4932E-09 0.0347 2.2531E-10 100000000
260 0.943 4.4752E-09 0.0439 1.9646E-10 100000000
270 0.943 2.7690E-09 0.0345 9.5531E-11 300000000
280 0.943 1.7482E-09 0.0405 7.0802E-11 300000000
290 0.943 1.2976E-09 0.0326 4.2302E-11 600000000
300 0.943 8.9901E-10 0.0404 3.6320E-11 600000000
310 0.943 7.0195E-10 0.0445 3.1237E-11 600000000
320 1 5.6215E-10 0.0356 2.0013E-11 1300000000
330 1 4.6866E-10 0.0382 1.7903E-11 1300000000
340 1 4.0614E-10 0.0365 1.4824E-11 1500000000
350 1 4.1417E-10 0.0405 1.6774E-11 1500000000

91



Tabela 20 — Resultados da Tally F6 para orificio 270° (espessura do filtro bowtie de 8 cm).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo Erro absoluto :;:::r:c:zz
0 1 2.7236E-09 0.0321 8.7428E-11 300000000
10 1 1.7707E-09 0.0344 6.0912E-11 400000000
20 1 1.3262E-09 0.0401 5.3181E-11 400000000
30 1 9.1658E-10 0.0408 3.7396E-11 600000000
40 1 7.2142E-10 0.0396 2.8568E-11 800000000
50 0.964 5.8202E-10 0.0445 2.5900E-11 900000000
60 0.964 4.8289E-10 0.0389 1.8784E-11 1300000000
70 0.964 4.2257E-10 0.0396 1.6734E-11 1400000000
80 0.964 4.0619E-10 0.0377 1.5313E-11 1600000000
90 0.964 3.8881E-10 0.0377 1.4658E-11 1700000000

100 0.964 4.2024E-10 0.0403 1.6936E-11 1500000000
110 0.964 4.4627E-10 0.0376 1.6780E-11 1400000000
120 0.964 4.7580E-10 0.0377 1.7938E-11 1400000000
130 0.964 6.2192E-10 0.0333 2.0710E-11 1300000000
140 0.684 7.0087E-10 0.0299 2.0956E-11 1400000000
150 0.684 9.7981E-10 0.0341 3.3412E-11 800000000
160 0.684 1.2217E-09 0.0300 3.6651E-11 700000000
170 0.684 1.8537E-09 0.0344 6.3767E-11 400000000
180 0.684 2.8735E-09 0.0342 9.8274E-11 250000000
190 0.684 4.2158E-09 0.0315 1.3280E-10 200000000
200 0.684 6.7974E-09 0.0364 2.4743E-10 90000000
210 0.684 1.0088E-08 0.0307 3.0970E-10 90000000
220 0.684 1.4364E-08 0.0260 3.7346E-10 80000000
230 0.943 1.9257E-08 0.0287 5.5268E-10 50000000
240 0.943 2.4251E-08 0.0287 6.9600E-10 40000000
250 0.943 3.3782E-08 0.0282 9.5265E-10 40000000
260 0.943 4.4302E-08 0.0228 1.0101E-09 35000000
270 0.943 4.7444E-08 0.0217 1.0295E-09 35000000
280 0.943 4.1667E-08 0.0230 9.5834E-10 35000000
290 0.943 3.3407E-08 0.0234 7.8172E-10 40000000
300 0.943 2.5926E-08 0.0282 7.3111E-10 40000000
310 0.943 1.8205E-08 0.0295 5.3705E-10 50000000
320 1 1.4070E-08 0.0337 4.7416E-10 60000000
330 1 9.9812E-09 0.0341 3.4036E-10 80000000
340 1 6.6017E-09 0.0366 2.4162E-10 90000000
350 1 4.4777E-09 0.0425 1.9030E-10 100000000
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ANEXO C

ANEXOS

Tabela 21 — Resultado da Tally F6 para orificio central, para uma espessura do filtro bowtie de 8.2 cm (Geometria A).

Posicdo (°) Pz:‘:::a‘:;o Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?r::f:cllaass
0 1 5.0085E-09 0.0416 2.0835E-10 100000000
10 1 5.8183E-09 0.0404 2.3506E-10 100000000
20 1 5.7984E-09 0.0405 2.3484E-10 100000000
30 1 5.6780E-09 0.0410 2.3280E-10 100000000
40 1 5.8041E-09 0.0411 2.3855E-10 100000000
50 0.964 5.5341E-09 0.0403 2.2302E-10 100000000
60 0.964 5.5963E-09 0.0415 2.3225E-10 100000000
70 0.964 5.4886E-09 0.0402 2.2064E-10 100000000
80 0.964 5.5944E-09 0.0411 2.2993E-10 100000000
90 0.964 5.5723E-09 0.0424 2.3627E-10 100000000

100 0.964 5.7889E-09 0.0398 2.3040E-10 100000000
110 0.964 5.7432E-09 0.0397 2.2801E-10 100000000
120 0.964 5.7318E-09 0.0404 2.3156E-10 100000000
130 0.964 5.5584E-09 0.0404 2.2456E-10 100000000
140 0.684 5.7738E-09 0.0429 2.4770E-10 100000000
150 0.684 5.6646E-09 0.0412 2.3338E-10 100000000
160 0.684 5.8024E-09 0.0405 2.3500E-10 100000000
170 0.684 5.7686E-09 0.0406 2.3421E-10 100000000
180 0.684 5.3939E-09 0.0421 2.2708E-10 100000000
190 0.684 5.7868E-09 0.0405 2.3437E-10 100000000
200 0.684 5.6779E-09 0.0407 2.3109E-10 100000000
210 0.684 5.6571E-09 0.0411 2.3251E-10 100000000
220 0.684 5.4357E-09 0.0404 2.1960E-10 100000000
230 0.943 5.5531E-09 0.0400 2.2212E-10 100000000
240 0.943 5.5895E-09 0.0421 2.3532E-10 100000000
250 0.943 5.5897E-09 0.0411 2.2974E-10 100000000
260 0.943 5.6403E-09 0.0409 2.3069E-10 100000000
270 0.943 5.5227E-09 0.0427 2.3582E-10 100000000
280 0.943 5.6202E-09 0.0402 2.2593E-10 100000000
290 0.943 5.8312E-09 0.0400 2.3325E-10 100000000
300 0.943 5.6911E-09 0.0411 2.3390E-10 100000000
310 0.943 5.7041E-09 0.0404 2.3045E-10 100000000
320 1 5.7209E-09 0.0412 2.3570E-10 100000000
330 5.9273E-09 0.0431 2.5547E-10 100000000
340 1 5.6890E-09 0.0400 2.2756E-10 100000000
350 1 5.9120E-09 0.0411 2.4298E-10 100000000
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ANEXOS

ANEXO D
Tabela 22 - Resultados da Tally F6 para orificio 0° (Geometria A).

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 4.1624E-08 0.0317 8.3621E-11 20000000
10 1 3.6614E-08 0.0331 5.7861E-11 20000000
20 1 3.0549E-08 0.0350 5.0874E-11 20000000
30 1 2.3531E-08 0.0437 3.5226E-11 20000000
40 1 1.6220E-08 0.0432 2.7078E-11 25000000
50 0.964 1.2462E-08 0.0404 2.4580E-11 40000000
60 0.964 8.8549E-09 0.0353 1.7427E-11 80000000
70 0.964 5.5600E-09 0.0406 1.5858E-11 80000000
80 0.964 3.7371E-09 0.0322 1.4466E-11 200000000
90 0.964 2.4713E-09 0.0418 1.3786E-11 200000000

100 0.964 1.5619E-09 0.0312 1.6143E-11 600000000
110 0.964 1.1198E-09 0.0344 1.6000E-11 600000000
120 0.964 8.5662E-10 0.0414 1.5667E-11 600000000
130 0.964 6.4059E-10 0.0476 1.9401E-11 600000000
140 0.684 4.9926E-10 0.0384 1.9837E-11 1300000000
150 0.684 3.9571E-10 0.0401 1.5868E-11 1300000000
160 0.684 3.6584E-10 0.0419 1.5329E-11 1300000000
170 0.684 3.5650E-10 0.0441 1.5722E-11 1400000000
180 0.684 3.3700E-10 0.0460 1.5502E-11 1500000000
190 0.684 4.0450E-10 0.0440 1.7798E-11 1400000000
200 0.684 4.1218E-10 0.0404 1.6652E-11 1400000000
210 0.684 4.4253E-10 0.0413 1.8276E-11 1300000000
220 0.684 5.3982E-10 0.0368 1.9865E-11 1300000000
230 0.943 7.8723E-10 0.0272 2.1413E-11 1500000000
240 0.943 1.0686E-09 0.0327 3.4943E-11 800000000
250 0.943 1.3878E-09 0.0267 3.7054E-11 800000000
260 0.943 2.1031E-09 0.0240 5.0474E-11 700000000
270 0.943 3.3127E-09 0.0294 9.7393E-11 300000000
280 0.943 4.7577E-09 0.0246 1.1704E-10 300000000
290 0.943 7.8476E-09 0.0310 2.4328E-10 100000000
300 0.943 1.1169E-08 0.0271 3.0268E-10 100000000
310 0.943 1.5614E-08 0.0228 3.5600E-10 100000000
320 1 1.7251E-08 0.0242 4.1747E-10 80000000

330 1 2.8641E-08 0.0226 6.4729E-10 60000000

340 1 3.8322E-08 0.0203 7.7794E-10 60000000

350 1 3.8082E-08 0.0205 7.8068E-10 50000000
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Tabela 23 - Resultados da Tally F6 para orificio 90° (Geometria A).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 2.6968E-09 0.0317 8.5489E-11 300000000
10 1 3.9132E-09 0.0276 1.0800E-10 300000000
20 1 6.3026E-09 0.0350 2.2059E-10 100000000
30 1 9.0770E-09 0.0293 2.6596E-10 100000000
40 1 1.2384E-08 0.0252 3.1208E-10 100000000
50 0.964 1.7013E-08 0.0274 4.6616E-10 60000000
60 0.964 2.2128E-08 0.0242 5.3550E-10 60000000
70 0.964 3.0456E-08 0.0235 7.1572E-10 60000000
80 0.964 3.8646E-08 0.0223 8.6181E-10 40000000
90 0.964 4.1944E-08 0.0215 9.0180E-10 40000000

100 0.964 3.7558E-08 0.0229 8.6008E-10 40000000

110 0.964 3.0541E-08 0.0206 6.2914E-10 60000000

120 0.964 2.2797E-08 0.0242 5.5169E-10 60000000

130 0.964 1.6745E-08 0.0284 4.7556E-10 60000000

140 0.684 1.2473E-08 0.0336 4.1909E-10 60000000

150 0.684 8.7687E-09 0.0310 2.7183E-10 100000000
160 0.684 5.6747E-09 0.0366 2.0769E-10 100000000
170 0.684 3.8486E-09 0.0258 9.9294E-11 300000000
180 0.684 2.4919E-09 0.0360 8.9708E-11 300000000
190 0.684 1.5836E-09 0.0314 4.9725E-11 600000000
200 0.684 1.1757E-09 0.0350 4.1150E-11 600000000
210 0.684 8.3451E-10 0.0352 2.9375E-11 900000000
220 0.684 6.3032E-10 0.0388 2.4456E-11 900000000
230 0.943 4.8708E-10 0.0348 1.6950E-11 1500000000
240 0.943 3.9709E-10 0.0392 1.5566E-11 1500000000
250 0.943 3.7510€E-10 0.0410 1.5379E-11 1500000000
260 0.943 3.5536E-10 0.0421 1.4961E-11 1500000000
270 0.943 3.6746E-10 0.0455 1.6719E-11 1700000000
280 0.943 3.8425E-10 0.0390 1.4986E-11 1500000000
290 0.943 4.0410E-10 0.0390 1.5760E-11 1500000000
300 0.943 4.4166E-10 0.0360 1.5900E-11 1500000000
310 0.943 5.2002E-10 0.0343 1.7837E-11 1500000000
320 1 6.3450E-10 0.0304 1.9289E-11 1500000000
330 1 8.8832E-10 0.0396 3.5177E-11 700000000
340 1 1.1373E-09 0.0315 3.5825E-11 700000000
350 1 1.6918E-09 0.0265 4.4833E-11 700000000
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Tabela 24 - Resultados da Tally F6 para orificio 180° (Geometria A).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 3.3333E-10 0.0412 1.3733E-11 1600000000
10 1 3.8481E-10 0.0410 1.5777E-11 1400000000
20 1 3.9613E-10 0.0416 1.6479E-11 1400000000
30 1 4.3823E-10 0.0381 1.6697E-11 1400000000
40 1 5.4518E-10 0.0371 2.0226E-11 1300000000
50 0.964 6.0621E-10 0.0324 1.9641E-11 1300000000
60 0.964 8.3715E-10 0.0331 2.7710E-11 900000000
70 0.964 1.1384E-09 0.0281 3.1989E-11 900000000
80 0.964 1.6784E-09 0.0251 4.2128E-11 800000000
90 0.964 2.6112E-09 0.0254 6.6324E-11 500000000

100 0.964 3.7441E-09 0.0511 1.9132E-10 90000000
110 0.964 6.0468E-09 0.0419 2.5336E-10 70000000
120 0.964 8.8037E-09 0.0358 3.1517E-10 70000000
130 0.964 1.2886E-08 0.0394 5.0771E-10 40000000
140 0.684 1.6831E-08 0.0277 4.6622E-10 60000000
150 0.684 2.2936E-08 0.0242 5.5505E-10 60000000
160 0.684 2.9811E-08 0.0303 9.0327E-10 40000000
170 0.684 3.9241E-08 0.0225 8.8292E-10 40000000
180 0.684 4.1978E-08 0.0249 1.0453E-09 30000000
190 0.684 3.7051E-08 0.0224 8.2994E-10 40000000
200 0.684 3.0267E-08 0.0253 7.6576E-10 40000000
210 0.684 2.3415E-08 0.0243 5.6898E-10 60000000
220 0.684 1.6665E-08 0.0269 4.4829E-10 70000000
230 0.943 1.2694E-08 0.0321 4.0748E-10 70000000
240 0.943 4.1325E-09 0.0451 1.8638E-10 100000000
250 0.943 5.7640E-09 0.0366 2.1096E-10 100000000
260 0.943 3.8941E-09 0.0460 1.7913E-10 100000000
270 0.943 2.4948E-09 0.0363 9.0561E-11 300000000
280 0.943 1.5445E-09 0.0432 6.6722E-11 300000000
290 0.943 1.1783E-09 0.0343 4.0416E-11 600000000
300 0.943 8.0923E-10 0.0427 3.4554E-11 600000000
310 0.943 6.4234E-10 0.0465 2.9869E-11 600000000
320 1 4.9581E-10 0.0381 1.8890E-11 1300000000
330 1 4.1800E-10 0.0403 1.6845E-11 1300000000
340 1 3.6324E-10 0.0386 1.4021E-11 1500000000
350 1 3.6283E-10 0.0434 1.5747E-11 1500000000
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Tabela 25 - Resultados da Tally F6 para orificio 270° (Geometria A).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 2.4740E-09 0.0338 8.3621E-11 300000000
10 1 1.5809E-09 0.0366 5.7861E-11 400000000
20 1 1.2084E-09 0.0421 5.0874E-11 400000000
30 1 8.2884E-10 0.0425 3.5226E-11 600000000
40 1 6.4779E-10 0.0418 2.7078E-11 800000000
50 0.964 5.1423E-10 0.0478 2.4580E-11 900000000
60 0.964 4.2923E-10 0.0406 1.7427€-11 1300000000
70 0.964 3.8028E-10 0.0417 1.5858E-11 1400000000
80 0.964 3.6076E-10 0.0401 1.4466E-11 1600000000
90 0.964 3.4465E-10 0.0400 1.3786E-11 1700000000

100 0.964 3.7629E-10 0.0429 1.6143E-11 1500000000
110 0.964 4.0921E-10 0.0391 1.6000E-11 1400000000
120 0.964 4.1890E-10 0.0374 1.5667E-11 1400000000
130 0.964 5.3892E-10 0.0360 1.9401E-11 1300000000
140 0.684 6.2776E-10 0.0316 1.9837E-11 1400000000
150 0.684 8.7795E-10 0.0360 3.1606E-11 800000000
160 0.684 1.0984E-09 0.0316 3.4709E-11 700000000
170 0.684 1.6566E-09 0.0367 6.0797E-11 400000000
180 0.684 2.5474E-09 0.0364 9.2725E-11 250000000
190 0.684 3.7541E-09 0.0333 1.2501E-10 200000000
200 0.684 6.0473E-09 0.0385 2.3282E-10 90000000
210 0.684 9.1668E-09 0.0323 2.9609E-10 90000000
220 0.684 1.2647E-08 0.0276 3.4906E-10 80000000
230 0.943 1.7364E-08 0.0303 5.2613E-10 50000000
240 0.943 2.1889E-08 0.0304 6.6543E-10 40000000
250 0.943 3.0413E-08 0.0302 9.1847E-10 40000000
260 0.943 3.9200E-08 0.0239 9.3688E-10 35000000
270 0.943 4.2170E-08 0.0231 9.7413E-10 35000000
280 0.943 3.6822E-08 0.0245 9.0214E-10 35000000
290 0.943 2.9974E-08 0.0246 7.3736E-10 40000000
300 0.943 2.3329E-08 0.0298 6.9520E-10 40000000
310 0.943 1.6433E-08 0.0311 5.1107E-10 50000000
320 1 1.2955E-08 0.0356 4.6120E-10 60000000
330 1 8.8555E-09 0.0359 3.1791E-10 80000000
340 1 5.7382E-09 0.0383 2.1977E-10 90000000
350 1 3.9392E-09 0.0452 1.7805E-10 100000000
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Tabela 26 - Resultados da Tally F6 para orificio central (Geometria B)

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 5.0797E-09 0.0458 2.3265E-10 100000000
10 1 5.1674E-09 0.0435 2.2478E-10 100000000
20 1 5.0149E-09 0.0432 2.1664E-10 100000000
30 1 4.8879E-09 0.0445 2.1751E-10 100000000
40 1 5.0627E-09 0.0447 2.2630E-10 100000000
50 0.964 4.7798E-09 0.0432 2.0649E-10 100000000
60 0.964 4.8702E-09 0.0449 2.1867E-10 100000000
70 0.964 4.7958E-09 0.0433 2.0766E-10 100000000
80 0.964 4.9064E-09 0.0435 2.1343E-10 100000000
90 0.964 4.8950E-09 0.0451 2.2076E-10 100000000

100 0.964 4.9832E-09 0.0421 2.0979E-10 100000000
110 0.964 4.5463E-09 0.0444 2.0186E-10 100000000
120 0.964 4.9867E-09 0.0433 2.1592E-10 100000000
130 0.964 4.9505E-09 0.0441 2.1832E-10 100000000
140 0.684 4.9932E-09 0.0444 2.2170E-10 100000000
150 0.684 5.0533E-09 0.0346 1.7484E-10 150000000
160 0.684 5.0013E-09 0.0428 2.1406E-10 100000000
170 0.684 4.9960E-09 0.0429 2.1433E-10 100000000
180 0.684 4.8359E-09 0.0445 2.1520E-10 100000000
190 0.684 4.9957E-09 0.0433 2.1631E-10 100000000
200 0.684 4.9183E-09 0.0428 2.1050E-10 100000000
210 0.684 4.9367E-09 0.0444 2.1919E-10 100000000
220 0.684 4.7419E-09 0.0430 2.0390E-10 100000000
230 0.943 5.0539E-09 0.0435 2.1984E-10 100000000
240 0.943 4.7399E-09 0.0370 1.7538E-10 150000000
250 0.943 5.0338E-09 0.0349 1.7568E-10 150000000
260 0.943 5.0249E-09 0.0341 1.7135E-10 150000000
270 0.943 4.9735E-09 0.0351 1.7457E-10 150000000
280 0.943 4.9545E-09 0.0347 1.7192E-10 150000000
290 0.943 5.1276E-09 0.0341 1.7485E-10 150000000
300 0.943 4.9725E-09 0.0346 1.7205E-10 150000000
310 0.943 5.0710E-09 0.0342 1.7343E-10 150000000
320 1 5.3152E-09 0.0348 1.8497E-10 150000000
330 1 5.0529E-09 0.0354 1.7887E-10 150000000
340 1 5.1367E-09 0.0349 1.7927E-10 150000000
350 1 5.2431E-09 0.0346 1.8141E-10 150000000
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Tabela 27 - Resultados da Tally F6 para orificio 0° (Geometria B).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 3.2176E-08 0.0376 1.2098E-09 20000000
10 1 3.0369E-08 0.0371 1.1267E-09 20000000
20 1 2.9229E-08 0.0389 1.1370E-09 20000000
30 1 2.5192E-08 0.0412 1.0379E-09 20000000
40 1 2.0935E-08 0.0381 7.9762E-10 25000000
50 0.964 1.6482E-08 0.0344 5.6698E-10 40000000
60 0.964 1.2933E-08 0.0284 3.6730E-10 80000000
70 0.964 8.9429E-09 0.0325 2.9064E-10 80000000
80 0.964 5.5971E-09 0.0269 1.5056E-10 200000000
90 0.964 3.5340E-09 0.0338 1.1945E-10 200000000
100 0.964 2.0835E-09 0.0266 5.5421E-11 600000000
110 0.964 1.2913E-09 0.0321 4.1451E-11 600000000
120 0.964 1.0002E-09 0.0381 3.8108E-11 600000000
130 0.964 6.8449E-10 0.0456 3.1213€-11 600000000
140 0.684 5.2155E-10 0.0381 1.9871E-11 1300000000
150 0.684 4.0262E-10 0.0405 1.6306E-11 1300000000
160 0.684 3.4426E-10 0.0444 1.5285E-11 1300000000
170 0.684 3.3958E-10 0.0455 1.5451E-11 1400000000
180 0.684 3.0135E-10 0.0449 1.3531E-11 1500000000
190 0.684 3.5776E-10 0.0415 1.4847E-11 1400000000
200 0.684 3.7951E-10 0.0428 1.6243E-11 1400000000
210 0.684 4.2216E-10 0.0429 1.8111E-11 1300000000
220 0.684 5.5112E-10 0.0367 2.0226E-11 1200000000
230 0.943 6.8776E-10 0.0315 2.1664E-11 1300000000
240 0.943 9.7695E-10 0.0353 3.4486E-11 700000000
250 0.943 1.4165E-09 0.0283 4.0087E-11 700000000
260 0.943 2.1691E-09 0.0253 5.4878E-11 600000000
270 0.943 3.5457E-09 0.0341 1.2091E-10 200000000
280 0.943 5.3626E-09 0.0261 1.3996E-10 200000000
290 0.943 8.8449E-09 0.0334 2.9542E-10 80000000
300 0.943 1.2406E-08 0.0279 3.4613E-10 80000000
310 0.943 1.6961E-08 0.0237 4.0198E-10 80000000
320 1 2.1687E-08 0.0212 4.5976E-10 80000000
330 1 2.5423E-08 0.0258 6.5591E-10 50000000
340 1 2.9297E-08 0.0268 7.8516E-10 50000000
350 1 3.1360E-08 0.0224 7.0246E-10 50000000
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Tabela 28 - Resultados da Tally F6 para orificio 90° (Geometria B).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 3.6487E-09 0.0331 1.2077E-10 200000000
10 1 5.5290E-09 0.0269 1.4873E-10 200000000
20 1 8.9727E-09 0.0210 1.8843E-10 200000000
30 1 1.2788E-08 0.0247 3.1586E-10 100000000
40 1 1.6914E-08 0.0212 3.5858E-10 100000000
50 0.964 2.1546E-08 0.0267 5.7528E-10 50000000
60 0.964 2.5305E-08 0.0249 6.3009E-10 50000000
70 0.964 2.5347E-08 0.0310 7.8576E-10 30000000
80 0.964 3.2240E-08 0.0281 9.0594E-10 30000000
90 0.964 3.2229E-08 0.0355 1.1441E-09 20000000

100 0.964 3.0671E-08 0.0291 8.9253E-10 30000000

110 0.964 2.7181E-08 0.0328 8.9154E-10 30000000

120 0.964 2.4932E-08 0.0248 6.1831E-10 50000000

130 0.964 2.0555E-08 0.0267 5.4882E-10 50000000

140 0.684 1.6505E-08 0.0322 5.3146E-10 50000000

150 0.684 1.2513E-08 0.0299 3.7414E-10 70000000

160 0.684 8.8288E-09 0.0349 3.0813E-10 70000000

170 0.684 5.4880E-09 0.0264 1.4488E-10 200000000
180 0.684 3.5851E-09 0.0354 1.2691E-10 200000000
190 0.684 2.1329E-09 0.0298 6.3560E-11 500000000
200 0.684 1.4867E-09 0.0334 4.9656E-11 500000000
210 0.684 9.6520E-10 0.0370 3.5712E-11 700000000
220 0.684 7.0615E-10 0.0413 2.9164E-11 700000000
230 0.943 5.2426E-10 0.0427 2.2386E-11 1000000000
240 0.943 3.6482E-10 0.0475 1.7329E-11 1100000000
250 0.943 3.3308E-10 0.0496 1.6521E-11 1100000000
260 0.943 3.2036E-10 0.0499 1.5986E-11 1200000000
270 0.943 3.1695E-10 0.0472 1.4960E-11 1400000000
280 0.943 3.3943E-10 0.0439 1.4901E-11 1300000000
290 0.943 3.8587E-10 0.0490 1.8908E-11 1100000000
300 0.943 4.0180E-10 0.0436 1.7518E-11 1100000000
310 0.943 5.4350E-10 0.0404 2.1957E-11 1000000000
320 1 6.8939E-10 0.0421 2.9023E-11 800000000
330 1 1.0271E-09 0.0436 4.4782E-11 500000000
340 1 1.4737E-09 0.0335 4.9369E-11 500000000
350 1 2.2084E-09 0.0272 6.0068E-11 500000000
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Tabela 29 - Resultados da Tally F6 para orificio 180° (Geometria B).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 3.0262E-10 0.0442 1.3376E-11 1500000000
10 1 3.3937E-10 0.0442 1.5000E-11 1300000000
20 1 3.7014E-10 0.0454 1.6804E-11 1300000000
30 1 4.0110E-10 0.0418 1.6766E-11 1200000000
40 1 5.6039E-10 0.0371 2.0790E-11 1200000000
50 0.964 6.7221E-10 0.0367 2.4670E-11 1000000000
60 0.964 9.8865E-10 0.0284 2.8078E-11 1000000000
70 0.964 1.4305E-09 0.0249 3.5619E-11 900000000
80 0.964 2.1562E-09 0.0245 5.2827E-11 600000000
90 0.964 3.5943E-09 0.0277 9.9562E-11 300000000

100 0.964 5.4189E-09 0.0465 2.5198E-10 70000000
110 0.964 8.9116E-09 0.0378 3.3686E-10 60000000
120 0.964 1.2466E-08 0.0325 4.0515E-10 60000000
130 0.964 1.6987E-08 0.0338 5.7416E-10 40000000
140 0.684 2.1138E-08 0.0295 6.2357E-10 40000000
150 0.684 2.4996E-08 0.0277 6.9239E-10 40000000
160 0.684 2.8414E-08 0.0310 8.8083E-10 40000000
170 0.684 3.2195E-08 0.0286 9.2078E-10 30000000
180 0.684 3.1738E-08 0.0355 1.1267E-09 20000000
190 0.684 3.0117E-08 0.0291 8.7640E-10 30000000
200 0.684 2.9308E-08 0.0268 7.8545E-10 40000000
210 0.684 2.5640E-08 0.0251 6.4356E-10 50000000
220 0.684 2.0833E-08 0.0254 5.2916E-10 60000000
230 0.943 1.6937E-08 0.0296 5.0134E-10 60000000
240 0.943 4.4346E-09 0.0490 2.1730E-10 80000000
250 0.943 8.8765E-09 0.0306 2.7162E-10 90000000
260 0.943 5.6175E-09 0.0381 2.1403E-10 100000000
270 0.943 3.6090E-09 0.0351 1.2668E-10 200000000
280 0.943 2.0527E-09 0.0458 9.4014E-11 200000000
290 0.943 1.4838E-09 0.0369 5.4752E-11 400000000
300 0.943 9.2782E-10 0.0427 3.9618E-11 500000000
310 0.943 6.9885E-10 0.0486 3.3964E-11 500000000
320 1 5.2357E-10 0.0431 2.2566E-11 1000000000
330 1 4.2249E-10 0.0432 1.8252E-11 1100000000
340 1 3.3892E-10 0.0436 1.4777E-11 1300000000
350 1 3.5209E-10 0.0443 1.5598E-11 1500000000
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Tabela 30 - Resultados da Tally F6 para orificio 270° (Geometria B).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 3.5620E-09 0.0330 1.1755E-10 200000000
10 1 2.1204E-09 0.0375 7.9515E-11 300000000
20 1 1.5606E-09 0.0406 6.3360E-11 300000000
30 1 9.7554E-10 0.0436 4.2534E-11 500000000
40 1 7.2590E-10 0.0429 3.1141E-11 700000000
50 0.964 5.3222E-10 0.0503 2.6771E-11 800000000
60 0.964 4.2688E-10 0.0467 1.9935E-11 1000000000
70 0.964 3.6225E-10 0.0481 1.7424E-11 1200000000
80 0.964 3.2976E-10 0.0461 1.5202E-11 1400000000
90 0.964 3.1755E-10 0.0455 1.4449E-11 1500000000

100 0.964 3.3963E-10 0.0436 1.4808E-11 1300000000
110 0.964 3.4045E-10 0.0479 1.6308E-11 1200000000
120 0.964 3.9000E-10 0.0441 1.7199E-11 1100000000
130 0.964 5.5321E-10 0.0400 2.2128E-11 1000000000
140 0.684 7.0332E-10 0.0365 2.5671E-11 1000000000
150 0.684 1.0292E-09 0.0314 3.2317E-11 800000000
160 0.684 1.3837E-09 0.0284 3.9297E-11 700000000
170 0.684 2.1775E-09 0.0306 6.6632E-11 400000000
180 0.684 3.4786E-09 0.0307 1.0679E-10 250000000
190 0.684 5.4265E-09 0.0269 1.4597E-10 200000000
200 0.684 8.8425E-09 0.0320 2.8296E-10 90000000
210 0.684 1.2865E-08 0.0268 3.4478E-10 90000000
220 0.684 1.7192E-08 0.0236 4.0573E-10 80000000
230 0.943 2.1585E-08 0.0268 5.7848E-10 50000000
240 0.943 2.3874E-08 0.0286 6.8280E-10 40000000
250 0.943 2.8833E-08 0.0309 8.9094E-10 40000000
260 0.943 3.2020E-08 0.0262 8.3892E-10 35000000
270 0.943 3.2875E-08 0.0259 8.5146E-10 35000000
280 0.943 3.0356E-08 0.0271 8.2265E-10 35000000
290 0.943 2.8924E-08 0.0263 7.6070E-10 40000000
300 0.943 2.5115E-08 0.0284 7.1327E-10 40000000
310 0.943 2.1007E-08 0.0270 5.6719E-10 50000000
320 1 1.7164E-08 0.0304 5.2179E-10 60000000
330 1 1.2712E-08 0.0287 3.6483E-10 80000000
340 1 8.9841E-09 0.0307 2.7581E-10 90000000
350 1 5.6682E-09 0.0372 2.1086E-10 100000000
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Tabela 31 - Resultados da Tally F6 para orificio central (Geometria C).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 5.6251E-09 0.0581 3.2682E-10 50000000
10 1 6.1027E-09 0.0430 2.6242E-10 80000000
20 1 6.1055E-09 0.0445 2.7169E-10 80000000
30 1 6.1020E-09 0.0452 2.7581E-10 80000000
40 1 6.3195E-09 0.0447 2.8248E-10 80000000
50 0.964 5.8900E-09 0.0441 2.5975E-10 80000000
60 0.964 5.8340E-09 0.0456 2.6603E-10 80000000
70 0.964 6.0584E-09 0.0270 1.6358E-10 200000000
80 0.964 6.0695E-09 0.0271 1.6448E-10 200000000
90 0.964 5.7621E-09 0.0447 2.5757E-10 80000000
100 0.964 6.0841E-09 0.0428 2.6040E-10 80000000
110 0.964 6.0689E-09 0.0435 2.6400E-10 80000000
120 0.964 6.1376E-09 0.0441 2.7067E-10 80000000
130 0.964 6.0638E-09 0.0442 2.6802E-10 80000000
140 0.684 6.0549E-09 0.0446 2.7005E-10 80000000
150 0.684 5.9027E-09 0.0438 2.5854E-10 80000000
160 0.684 6.2294E-09 0.0429 2.6724E-10 80000000
170 0.684 6.2774E-09 0.0434 2.7244E-10 80000000
180 0.684 5.8346E-09 0.0443 2.5847E-10 80000000
190 0.684 6.1158E-09 0.0439 2.6848E-10 80000000
200 0.684 5.8946E-09 0.0441 2.5995E-10 80000000
210 0.684 6.1067E-09 0.0447 2.7297E-10 80000000
220 0.684 6.0287E-09 0.0428 2.5803E-10 80000000
230 0.943 6.1684E-09 0.0444 2.7388E-10 80000000
240 0.943 6.0745E-09 0.0466 2.8307E-10 80000000
250 0.943 6.0712E-09 0.0448 2.7199E-10 80000000
260 0.943 6.1141E-09 0.0437 2.6719E-10 80000000
270 0.943 5.9440E-09 0.0449 2.6689E-10 80000000
280 0.943 5.7880E-09 0.0445 2.5757E-10 80000000
290 0.943 6.2307E-09 0.0435 2.7104E-10 80000000
300 0.943 6.0173E-09 0.0445 2.6777E-10 80000000
310 0.943 6.1374E-09 0.0438 2.6882E-10 80000000
320 1 6.3158E-09 0.0447 2.8232E-10 80000000
330 1 6.3230E-09 0.0471 2.9781E-10 80000000
340 1 6.0546E-09 0.0433 2.6216E-10 80000000
350 1 6.4645E-09 0.0445 2.8767E-10 80000000
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Tabela 32 - Resultados da Tally F6 para orificio 0° (Geometria C).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 3.8972E-08 0.0455 1.7732E-09 10000000
10 1 3.7539E-08 0.0374 1.4040E-09 15000000
20 1 3.7021E-08 0.0407 1.5068E-09 15000000
30 1 3.1814E-08 0.0363 1.1548E-09 20000000
40 1 2.6069E-08 0.0348 9.0720E-10 25000000
50 0.964 2.0697E-08 0.0308 6.3747E-10 40000000
60 0.964 1.5770E-08 0.0265 4.1791E-10 70000000
70 0.964 1.1035E-08 0.0297 3.2774€E-10 80000000
80 0.964 7.1359E-09 0.0335 2.3905E-10 100000000
90 0.964 4.4054E-09 0.0302 1.3304E-10 200000000

100 0.964 2.6051E-09 0.0259 6.7472E-11 500000000
110 0.964 1.7590E-09 0.0295 5.1891E-11 500000000
120 0.964 1.2270E-09 0.0344 4.2209E-11 600000000
130 0.964 8.4793E-10 0.0357 3.0271E-11 800000000
140 0.684 6.4433E-10 0.0349 2.2487E-11 1200000000
150 0.684 4.7934E-10 0.0381 1.8263E-11 1200000000
160 0.684 4.1782E-10 0.0414 1.7298E-11 1200000000
170 0.684 4.1206E-10 0.0431 1.7760E-11 1300000000
180 0.684 3.7734E-10 0.0445 1.6792E-11 1450000000
190 0.684 4.3451E-10 0.0444 1.9292E-11 1300000000
200 0.684 4.6059E-10 0.0374 1.7226E-11 1400000000
210 0.684 5.2160E-10 0.0383 1.9977E-11 1300000000
220 0.684 6.7945E-10 0.0332 2.2558E-11 1200000000
230 0.943 8.4603E-10 0.0307 2.5973E-11 1100000000
240 0.943 1.2190E-09 0.0324 3.9496E-11 700000000
250 0.943 1.7124E-09 0.0279 4.7776E-11 600000000
260 0.943 2.7495E-09 0.0282 7.7536E-11 400000000
270 0.943 4.5253E-09 0.0348 1.5748E-10 150000000
280 0.943 6.8112E-09 0.0325 2.2136E-10 100000000
290 0.943 1.0830E-08 0.0310 3.3573E-10 70000000

300 0.943 1.6151E-08 0.0271 4.3769E-10 70000000

310 0.943 2.1124E-08 0.0257 5.4289E-10 60000000

320 1 2.6437E-08 0.0220 5.8161E-10 60000000

330 1 3.1111E-08 0.0246 7.6533E-10 45000000

340 1 3.6202E-08 0.0253 9.1591E-10 45000000

350 1 3.9019E-08 0.0217 8.4671E-10 45000000
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Tabela 33 - Resultados da Tally F6 para orificio 90° (Geometria C).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 4.5623E-09 0.0351 1.6014E-10 140000000
10 1 7.1880E-09 0.0287 2.0630E-10 140000000
20 1 1.1166E-08 0.0263 2.9367E-10 100000000
30 1 1.6367E-08 0.0234 3.8299E-10 90000000
40 1 2.1138E-08 0.0206 4.3544E-10 90000000
50 0.964 2.6298E-08 0.0240 6.3115E-10 50000000
60 0.964 3.1394E-08 0.0227 7.1264E-10 50000000
70 0.964 3.1741E-08 0.0293 9.3001E-10 40000000
80 0.964 3.9646E-08 0.0257 1.0189E-09 30000000
90 0.964 3.9706E-08 0.0319 1.2666E-09 20000000

100 0.964 3.8247E-08 0.0264 1.0097E-09 30000000

110 0.964 3.6259E-08 0.0280 1.0153E-09 30000000

120 0.964 3.1956E-08 0.0223 7.1262E-10 50000000

130 0.964 2.6116E-08 0.0244 6.3723E-10 50000000

140 0.684 2.0379E-08 0.0274 5.5838E-10 50000000

150 0.684 1.5674E-08 0.0261 4.0909E-10 70000000

160 0.684 1.0780E-08 0.0314 3.3849E-10 70000000

170 0.684 6.9470E-09 0.0237 1.6464E-10 200000000
180 0.684 4.4434E-09 0.0316 1.4041E-10 200000000
190 0.684 2.6362E-09 0.0265 6.9859E-11 500000000
200 0.684 1.8044E-09 0.0301 5.4312E-11 500000000
210 0.684 1.1747E-09 0.0330 3.8765E-11 700000000
220 0.684 8.4106E-10 0.0378 3.1792E-11 700000000
230 0.943 6.5513E-10 0.0374 2.4502E-11 1000000000
240 0.943 4.5144€-10 0.0431 1.9457E-11 1100000000
250 0.943 4.0122E-10 0.0446 1.7894E-11 1100000000
260 0.943 3.9363E-10 0.0446 1.7556E-11 1200000000
270 0.943 3.9968E-10 0.0481 1.9225E-11 1400000000
280 0.943 4.1010E-10 0.0407 1.6691E-11 1300000000
290 0.943 4.6445E-10 0.0423 1.9646E-11 1100000000
300 0.943 5.1242E-10 0.0398 2.0394E-11 1100000000
310 0.943 6.6630E-10 0.0365 2.4320E-11 1000000000
320 1 8.7071E-10 0.0365 3.1781E-11 800000000
330 1 1.2625E-09 0.0418 5.2773E-11 500000000
340 1 1.7791E-09 0.0305 5.4263E-11 500000000
350 1 2.7755E-09 0.0247 6.8555E-11 500000000
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Tabela 34 - Resultados da Tally F6 para orificio 180° (Geometria C).

ANEXOS

Posicdo (°) Pzi(:::azgo Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;?;:IC:(::Z
0 1 3.8056E-10 0.0392 1.4918E-11 1500000000
10 1 4.1887E-10 0.0406 1.7006E-11 1300000000
20 1 4.4948E-10 0.0397 1.7844E-11 1300000000
30 1 5.0056E-10 0.0380 1.9021E-11 1200000000
40 1 6.7731E-10 0.0336 2.2758E-11 1200000000
50 0.964 8.5621E-10 0.0331 2.8341E-11 1000000000
60 0.964 1.2053E-09 0.0261 3.1458E-11 1000000000
70 0.964 1.7680E-09 0.0227 4.0134E-11 900000000
80 0.964 2.7134E-09 0.0223 6.0509E-11 600000000
90 0.964 4.5058E-09 0.0247 1.1129E-10 300000000

100 0.964 6.7063E-09 0.0404 2.7093E-10 70000000
110 0.964 1.0751E-08 0.0339 3.6446E-10 60000000
120 0.964 1.6110E-08 0.0285 4.5914E-10 60000000
130 0.964 2.1264E-08 0.0303 6.4430E-10 40000000
140 0.684 2.6287E-08 0.0265 6.9661E-10 40000000
150 0.684 3.1190E-08 0.0251 7.8287E-10 40000000
160 0.684 3.5646E-08 0.0272 9.6957E-10 40000000
170 0.684 3.9776E-08 0.0260 1.0342E-09 30000000
180 0.684 3.8722E-08 0.0360 1.3940E-09 15000000
190 0.684 3.7652E-08 0.0258 9.7142E-10 30000000
200 0.684 3.5237E-08 0.0242 8.5274E-10 40000000
210 0.684 3.2738E-08 0.0226 7.3988E-10 50000000
220 0.684 2.6183E-08 0.0228 5.9697E-10 60000000
230 0.943 2.0791E-08 0.0249 5.1770E-10 60000000
240 0.943 5.4825E-09 0.0441 2.4178E-10 80000000
250 0.943 1.0845E-08 0.0275 2.9824E-10 90000000
260 0.943 7.1822E-09 0.0340 2.4419E-10 100000000
270 0.943 4.4193E-09 0.0313 1.3832E-10 200000000
280 0.943 2.5972E-09 0.0411 1.0674E-10 200000000
290 0.943 1.6050E-09 0.0354 5.6817E-11 400000000
300 0.943 1.0139E-09 0.0405 4.1063E-11 500000000
310 0.943 7.5802E-10 0.0471 3.5703E-11 500000000
320 1 5.6913E-10 0.0402 2.2879E-11 1000000000
330 1 4.6021E-10 0.0413 1.9007E-11 1100000000
340 1 3.7600E-10 0.0421 1.5830E-11 1300000000
350 1 3.8733E-10 0.0420 1.6268E-11 1500000000
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Tabela 35 - Resultados da Tally F6 para orificio 270° (Geometria C).

ANEXOS

Posic¢do (°) Pz:::lt::a(:go Tally F6 Erro relativo | Erro absoluto ;::IC:;:Z
0 1 4.3763E-09 0.0296 1.2954E-10 200000000
10 1 2.6276E-09 0.0342 8.9864E-11 300000000
20 1 1.8477E-09 0.0370 6.8365E-11 300000000
30 1 1.1839E-09 0.0388 4.5935E-11 500000000
40 1 8.6981E-10 0.0387 3.3662E-11 700000000
50 0.964 6.4819E-10 0.0438 2.8391E-11 800000000
60 0.964 5.1759E-10 0.0415 2.1480E-11 1000000000
70 0.964 4.2712E-10 0.0430 1.8366E-11 1200000000
80 0.964 3.9901E-10 0.0426 1.6998E-11 1300000000
90 0.964 3.9369E-10 0.0406 1.5984E-11 1500000000

100 0.964 4.1359E-10 0.0406 1.6792E-11 1300000000
110 0.964 4.5835E-10 0.0392 1.7967E-11 1200000000
120 0.964 4.8650E-10 0.0423 2.0579E-11 1000000000
130 0.964 6.7674E-10 0.0362 2.4498E-11 1000000000
140 0.684 8.7688E-10 0.0322 2.8236E-11 1000000000
150 0.684 1.2440E-09 0.0334 4.1550E-11 650000000
160 0.684 1.6831E-09 0.0308 5.1839E-11 500000000
170 0.684 2.7434E-09 0.0329 9.0258E-11 300000000
180 0.684 4.3575E-09 0.0304 1.3247E-10 200000000
190 0.684 6.8051E-09 0.0333 2.2661E-10 100000000
200 0.684 1.0925E-08 0.0304 3.3212E-10 80000000
210 0.684 1.6252E-08 0.0252 4.0955E-10 80000000
220 0.684 2.1038E-08 0.0252 5.3016E-10 60000000
230 0.943 2.6686E-08 0.0268 7.1518E-10 40000000
240 0.943 2.9777E-08 0.0255 7.5931E-10 40000000
250 0.943 3.6475E-08 0.0297 1.0833E-09 35000000
260 0.943 3.9403E-08 0.0257 1.0127E-09 30000000
270 0.943 4.0402E-08 0.0253 1.0222E-09 30000000
280 0.943 3.7774E-08 0.0258 9.7457E-10 30000000
290 0.943 3.5287E-08 0.0277 9.7745E-10 30000000
300 0.943 3.2752E-08 0.0268 8.7775E-10 35000000
310 0.943 2.6453E-08 0.0277 7.3275E-10 40000000
320 1 2.1331E-08 0.0290 6.1860E-10 50000000
330 1 1.5773E-08 0.0251 3.9590E-10 80000000
340 1 1.1231E-08 0.0293 3.2907E-10 80000000
350 1 7.1442E-09 0.0381 2.7219E-10 80000000
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